
人体冲击响应的物质点法数值模

拟技术研究

（申请清华大学工学博士学位论文）

培 养 单 位 ：航天航空学院

学 科 ：航空宇航科学与技术

研 究 生 ：周 双 珍

指 导 教 师 ：张 雄 教 授

二〇一二年十月





Numerical Modeling of Response of
Human Body to Impact Loading Using

the Material Point Method

Dissertation Submitted to

Tsinghua University

in partial fulfillment of the requirement

for the degree of

Doctor of Philosophy

in

Aeronautical and Astronautical Science and

Technology
by

Zhou Shuangzhen

Dissertation Supervisor : Professor Zhang Xiong

October, 2012





关于学位论文使用授权的说明

本人完全了解清华大学有关保留、使用学位论文的规定，即：

清华大学拥有在著作权法规定范围内学位论文的使用权，其中

包括：（1）已获学位的研究生必须按学校规定提交学位论文，学校

可以采用影印、缩印或其他复制手段保存研究生上交的学位论文；

（2）为教学和科研目的，学校可以将公开的学位论文作为资料在

图书馆、资料室等场所供校内师生阅读，或在校园网上供校内师生

浏览部分内容；（3）根据《中华人民共和国学位条例暂行实施办

法》，向国家图书馆报送可以公开的学位论文。

本人保证遵守上述规定。

（（（保保保密密密的的的论论论文文文在在在解解解密密密后后后应应应遵遵遵守守守此此此规规规定定定）））

作者签名： 导师签名：

日 期： 日 期：





摘 要

摘 要

人体冲击响应问题的研究，在国民经济和生命科学技术领域有着广泛而重

要的应用，数值模拟是研究此类问题的有效方法。由于人体冲击响应问题涉及

肌体的大变形和损伤，并且人体几何形状复杂，给传统的有限元法带来了巨大

挑战。物质点法结合了拉格朗日法和欧拉法的优点，避免了拉格朗日有限元法

中的单元畸变问题，采用质点和背景网格双重离散，可以有效模拟碰撞问题和

高能炸药爆炸问题，包括大变形及多相问题。本文主要针对有限元方法在研究

涉及大变形和构建人体几何模型方面的局限性，基于物质点法研究人体冲击响

应的数值模拟技术。

构建真实的人体几何模型是研究人体在冲击载荷下动态响应的基础，而人

体解剖结构非常复杂，并且组织曲面不规则，具有任意性，设计真实的人体几

何结构模型非常困难。针对目前还没有基于真实人体几何模型构建的三维物质

点模型，本文提出了基于人体CT扫描图片构建三维物质点模型的方法，以构建

人体骨骼三维物质点模型为例介绍了该方法，并成功构建了人体骨骼系统、头

部肌肉和脑组织的三维物质点模型。

针对人体冲击问题中人体头部损伤的发病率高且致残、致死率高这一突出

问题，将粘弹性材料本构模型引入物质点法，定义了材料失效处理方式，用于

脑组织的损伤模拟，并在物质点法中定义了弹性材料的失效处理方式，用于头

部肌肉、头骨及膜层的损伤失效模拟，实现了基于物质点法的人体头部碰撞问

题的数值模拟。研究了头部肌肉及边界条件对头部碰撞响应的影响，分析了头

部损伤机制。研究结果可为临床诊断提供参考。

针对人体冲击问题中载人航天飞行器由高空返回地面时产生的着陆冲击载

荷对人体存在安全隐患及人体长期在太空生活骨密度丢失后的冲击响应问题，

构建了不同着陆角度及不同骨密度的人体脊椎着陆冲击模型，用数值模拟的方

法研究了人体纵轴与冲击方向的夹角改变时受到加速度冲击载荷下的动态响应

及人体骨密度降低后受到加速度冲击载荷下的动态响应，并分析了最佳的着陆

角度、应该重点防护的部位及人体骨密度降低后应注意的事项。研究结果可为

着陆冲击的防护和控制设计提供指导。

关键词：物质点法；头部碰撞；着陆冲击；数值模拟；动态响应
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Abstract

Abstract

The response of human body to impact loading have broad and important appli-

cations in the national economy and life science technology, and numerical simulation

is an effective approach for such problems. This kind of problems involve large de-

formation, body injury, and complex geometry, so they are tremendous challenge for

traditional finite element method (FEM).The material point method (MPM) combines

the advantages of the Lagrangian method and Eulerian method, and eliminates the diffi-

culties associated with element distortion completely. The MPM discretizes the material

domain by a set of Lagrangian particles and calculate the momentum equation and spa-

tial time derivatives by the background grid, so it is well suited to simulate collision and

high-energy explosive problems, including large deformation and multiphase problem.

In this thesis, in order to eliminate the difficulties associated with large deformation

and complex geometry of the human body in FEM, we study the numerical simulation

technology of human body response to impact loading based on MPM.

Building a real geometric model of the human body is essential to numerical sim-

ulation of the response of human body to impact loading. While the geometry of the

human body is very complex and the surface of the tissue is irregular and arbitrary, it is

very difficult to generate a real geometric model of the human body by CAD technology.

We propose a method to construct the three dimensional material point model of human

body from computer tomography images, and the method is illustrated by taking the

constructing process of the three dimensional material point model of the human body’s

bone as an example. The three dimensional material point model of bone, muscle of the

head, brain are constructed successfully with the method.

On account of the high incidence of the human head injury, disability and high

mortality rate due to impact loading, the viscoelastic material model and failure model

incorporated into our 3D explicit MPM code, MPM3D. The viscoelastic material model

is used to simulate the brain injury, and the failure of the elastic material is useed to

simulate the injury of muscle, skull and membrane of the human head. The response of

head to impact loading is numerically investigated with MPM, and the effects of muscle

and boundary conditions of head models on response of head to impact loadind are

studied. The results of the study can provide a reference for clinical diagnosis.
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Abstract

To take account the security risk to human health when the human body under

landing impact which produced by manned spacecraft returned from the high ground

and especially when the human body’s bone mineral density loss after long live in space,

the different landing angles and bone density of human spine landing impact models are

constructed. The dynamic response of human spine at different landing angles and with

different bone density are numeriacally simulated with MPM respectively. With the

numerical simulation result, we give the best landing angle and the parts which should

be taken more protection , and point out the matters needing attention after bone density

decrease. The results of the study can provide guidance for the security and control of

landing impact design.

Key words: material point method; human head impact; landing impact; numerical

simulation; dynamic response
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munications in Medicine)

G 重力加速度9.81m/s2

VII



第 1章 引言

第 1章 引言

1.1 研究背景、方法和意义

1.1.1 研究背景

人体在受到直接或间接撞击、着陆冲击、钝碰撞、爆炸波等冲击载荷的作

用下肌体会产生变形，如果变形量超过了人体组织所能承受的极限，人体的组

织结构和生理功能将受到损害，即人体组织中出现了损伤或创伤。在冲击动力

学问题中，通常根据冲击速度的不同将冲击分为低速、中速和高速三种，冲击

速度低于500m/s的称为低速冲击，冲击速度高于2000m/s的称为超高速冲击，而

冲击速度处于500m/s-2000m/s之间的则为中速冲击 [1]。对于低速冲击，介质的

变形量不大，主要以时效现象为主。对于中速冲击，介质发生有限的弹塑性变

形，时效、热与机械功的耦合现象比较明显，需要考虑体积可压缩性。对于超

高速冲击，体积变形和热的耦合特征为主要的考虑因素，与材料强度有关的诸

属性则退居其次，介质变形可按可压缩流体处理，其变形行为可使用各种高压

状态方程来描述。人体受到的冲击载荷主要包括机械碰撞载荷、爆炸载荷及其

他强动载荷等，它们的强度一般至少都足以引起人体的皮肤破损，载荷持续的

时间从纳秒、毫秒至秒的量级。在冲击载荷作用下人体有多种损伤破坏形式，

如局部肿胀、皮肤破损流血、骨骼断裂、局部充血、内组织破坏等等。冲击载

荷下人体动态响应问题涉及到材料和结构的非线性、大变形、材料的损伤破

坏、非线性波传播、摩擦、多相介质和高应变率效应等一系列复杂的物理过

程。

冲击载荷下人体动态响应的研究，在国民经济和生命科学技术领域有着广

泛而重要的应用。现代社会，随着生活节奏的加快，交通工具的增多，经常会

出现头部损伤病例 [2]，研究头部在外载荷下的动态响应，推断颅骨断裂、硬膜

下血肿及脑组织的撞击损伤的产生机理，并提出相应的防护措施(如汽车内部结

构的安全设计，气囊以及安全带的安全性能设计，安全头盔的设计等等)，可以

有效减少头部损伤的出现率，降低因头部损伤带来的死亡率和致残率，并提高

伤后治愈率。在航天领域，航天员在飞船起飞和降落的过程中都会受到冲击载

荷，需要研究冲击载荷对人体的影响，以便准确评估飞船起飞和降落速度及加

速度是否适合载人飞行。尤其是，在长期空间生活后，人体的骨骼材料属性有

一定变化，在返回地面时，考虑着陆冲击对人体脊椎的影响，对整个飞行任务
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的圆满完成有非常重要的意义。在航空领域，飞行员在飞机应急着陆时会受到

强烈的冲击载荷，有效可靠的人体冲击响应数据能够给飞机载运工程领域的科

研工作者们提供可参考的设计参数，使其在设计过程中优化飞行中的安全保护

措施，对人体实施有效保护从而减少人体损伤 [3]。在电梯下坠、矿井墩罐等事故

中 [4]，人体常常以站立的姿态随着失控的容器急速下坠，这时人体会承受巨大的

墩撞冲击载荷，掌握这些冲击条件下人体的响应对于预防人体损伤有积极的作

用。在国防领域，需要研究子弹、爆炸波等对人体造成损伤的基本规律和作用

原理 [5–7]，以便有效的指导装甲防护方式的设计，对人体进行有效防护。

人体冲击响应问题有着复杂性和特殊性。冲击载荷下人体的响应问题中，

由于人体几何结构的特殊性，除了要考虑结构动力学的惯性效应、材料界面、

冲击波效应、应变率效应、材料与破坏模式等复杂的冲击动力学问题外，还需

要考虑人体几何模型的构建，建立合理的人体力学模型至关重要。人体冲击响

应问题的数值模拟技术研究借助医学CT图像构建几何模型，以连续介质力学、

数值计算方法、冲击波理论、材料动态本构模型和状态方程等为理论基础可进

行各种人体冲击响应问题的研究。

1.1.2 研究方法

对人体冲击响应问题的研究有实验研究、理论研究和数值模拟三种研究方

法。

（1）实验研究

早在1939年，Lissmer工程师和Gurdjian医生合作开展了冲击生物力学的实验

研究 [8]。实验研究是了解冲击载荷下人体动态响应过程中的物理现象，认识其中

规律，开展基础研究以及工程应用研究的基本研究手段。然而，因为人的特殊

性，将人作为研究对象，进行实验研究，有很大的局限性，尤其是进行冲击载

荷下的实验研究，这种会对人体造成危险损伤的实验从人类道德伦理上来说不

适宜将人作为实验对象，实验研究多以物理模型 [9,10]、动物 [11–15]、假人 [16,17]或

尸体 [18,19]作为研究对象。物理模型成本一般较低，在实验过程中可以观察到结

构受冲击载荷时的物理现象，但是物理模型在生物逼真度、材料参数及材料模

型的选用等方面具有一定的局限性，而且利用物理模型进行实验不能观察到真

实生物体的生理病理上的变化。动物实验可以观察到肌体结构组织承受冲击载

荷时引起的生理病理学上的变化和组织破坏，但是，从动物实验所得到的数据

不足以推出人体响应的数据。假人和尸体模型实验能在一定程度上说明人体的

冲击响应趋势，但是，尸体模型一般是单个样本不能代表全部样本且不可重复
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实验，尸体实验同样不能观测到肌体受到载荷时引起的生理病理学上的变化，

而假人实验在一定程度上与真人存在差异 [16]，因此，也有一定程度的局限性。

（2）理论研究

理论研究有经验方法和解析方法两种。其中经验方法是在大量实验数据

的基础上，把特征物理量的无量纲量联系起来，建立经验公式。如Carter等

人 [20,21]推导出弹性模量与表观密度的3次方及应变率的0.06次方成正比；Rho等

人 [22]通过大量人体骨骼样本数据拟合了不同骨骼的弹性模量与骨骼密度及CT值

的对应关系式，这些理论公式对各自研究的样本是合理的，由于人体本身的复

杂性和多样性，目前还没有统一的理论公式可以完全适用于各个研究对象，但

是，这些经验公式也给研究者们提供了参考，为后续研究提供帮助。对于解析

方法，需要考虑假设和近似，难以分析复杂问题，还没见有文献报道用于人体

冲击动力学问题的解析方法。

（3）数值模拟

数值模拟方法是将实际的物理模型转化为数学模型，使用数值方法重新构

造和求解问题，并根据分析问题的需要用模拟的方法揭示问题的物理现象。

对人体冲击响应问题的数值模拟研究方法，根据所构建的模型类型主

要有集中参数动力学模型方法 [23,24]、经典力学模型方法 [25,26]、有限元模型方

法 [27,28]、物质点法 [29]以及自然单元法 [30,31]。

集中参数动力学模型将被求解的人体描述为弹簧-阻尼-质量等结构参数，其

描述人体的参数与解剖及生理参数不具有等同性。经典力学模型方法是基于牛

顿力学基础理论，构建人体的机械模型或人体的解剖模型进行数值模拟计算的

方法。有限元模型方法是将求解域划分成有限个单元的形式，然后在单元的基

础上构造插值函数，根据人体材料参数及材料的力学行为，分析人体在冲击载

荷下的应力应变响应。物质点模型将求解域离散成质点的形式，质点携带所有

物质信息，如速度、质量、应力、应变等，求解系统的运动和变形，可用于冲

击、爆炸等大变形问题的数值模拟 [32,33]。自然单元法基于α-shape构建模型，不

仅可以适当确定边界也能自动提取区域外形而不需要象传统CAD那样需要明确

的定义区域。在构造形函数的过程中继承了无网格法的思想，而插值方法与无

网格法不同，其采用相邻节点插值 [34,35]。

1.1.3 研究的意义

随着计算机技术的不断发展，对冲击载荷下人体动态响应的研究方式主要

依靠于数值模拟。数值模拟方法有其独特的优势，与理论方法相比它更适宜于
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复杂问题的求解。数值模拟技术不需要对问题做太多假设，根据所求解的问题

构建合理的数学模型，使用合适的算法即可在计算机上得出问题的解。与实验

相比，数值模拟给出的解的信息更完整，因为对于冲击动力学问题，实验过程

都是在极短时间内完成，实验测试记录往往只是记录某几个时刻及某几个部位

的物理量信息，而数值模拟结果可以记录整个动态变形的过程及所有部位的物

理量时程信息。另外，用数值模拟方法研究冲击载荷下人体动态响应不需要实

验现场、实验对象，可节省大量的实验费用和实验时间，并且完全避免了实验

给实验对象造成的伤害，以及实验中可能出现的危险。

目前，国内外学者利用数值模拟方法对冲击载荷下人体动态响应展开了多

项研究，使用较多的有：集中参数动力学模型方法、经典力学模型方法、有限

元模型方法。这些方法在用于研究冲击载荷下人体动态响应问题时都有各自的

适用范围，都存在各自的局限性。拿有限元方法来说，构建理想的人体模型充

满挑战，要构建真实的骨骼、肌肉和软组织有限元模型非常困难，需要做大量

简化，模型的精度和结构有待进一步细化和完善。另外，有限元方法依赖于几

何模型所离散的有限单元，所有的单元由节点连接，位移和力通过节点传递，

如果物体变形或失效，网格需要重新划分。与有限元法不同的是，由Sulsky等

人 [36]于1994年提出的物质点法（MPM）结合了拉格朗日法和欧拉法的优点，可

以很好地模拟碰撞问题和高能炸药爆炸问题，包括大变形及多相问题。它具有

两个基本特点，首先，物质点法采用物质点积分，质点被作为积分点；另外，

物质点法的背景网格只在每个时间步内与物体固连，在时间步结束时丢弃已变

形的网格并为下一时间步生成新的背景网格，因此，完全避免了有限元中拉格

朗日法的单元畸变问题。

本研究的意义在于尝试基于物质点法研究人体冲击载荷下的动态响应，提

高建模效率及模型的生物逼真度，并用物质点法进行仿真计算，解决因为网格

畸变而使有限元法计算效率变低、结果精度降低等问题。为后续研究提供可参

考的数值模拟研究方法，并通过仿真计算结果为工程实践提供指导。

1.2 人体冲击响应的物质点法数值模拟技术研究现状

冲击载荷下人体响应的数值模拟研究主要包括：数字化可视人、数字化物

理人及数值模拟方法三个方面的研究。数字化可视人是从人体的几何形状方面

定量的描述人体结构，是研究人体冲击响应问题的基础；数字化物理人是在数

字化可视人的基础上，将人体组织的力学特性加入人体几何模型，借助于数值

模拟方法研究人体的形变等物理特征；数值模拟方法则在算法方面为研究的问
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题提供计算平台保障。

1.2.1 数字化可视人研究现状

真实的人体几何模型是人体冲击动态响应研究工作的基础。人体解剖结构

非常复杂，并且组织曲面不规则，具有任意性，最高端的CAD软件也无法设计

出真实的人体几何结构模型。目前主要通过数字化人获取人体几何结构模型，

对数字化可视人的研究包括人体数据采集及三维重构等关键技术。

数字化虚拟人体研究材料的获取方法一般有CT、MRI断层数据和机械切削

组织切片3种。要将复杂的人体数字化，首先要有人体结构数据库，对可视化

人（VHP）的研究首先由美国国立图书馆（NLM）策划提出，并于1994年获得

男性人体数据集、1995年获得女性人体数据集，此后国际上数字化人的应用开

始蓬勃发展。国内外有许多基于断层数据的骨骼模型报道，大部分是使用美国

的VHP数据集 [37]及韩国VKH数据集 [38]。2001年我国召开了主题为“中国数字化

虚拟人体的科技问题”第174次香山科学会议，此次会议标志着我国的数字化人

体工作的正式启动，此次会议后，我国相关专业领域的科学家在图形图像处理

技术、网络技术与数据共享技术等医学、图像、计算机等相关领域进行了大

量的研究工作，早在2002年即有报道称我国已成功研制出“数字化可视人” [39]。

至2004年初，已有7个人体整体数据集见诸报道。并开发出了多个局部高精度的

骨骼模型，如手部和下颌骨 [40–42]。

有了人体结构数据库，还需要进行三维重构并显示。图像的三维重构是数

字化人可视化的一个必不可少的研究环节。图像分割技术是图像三维重构的关

键技术，图像分割的准确性对构建正确的三维人体器官组织至关重要。

国内多所大学对医学图像的分割及三维可视化技术做了较为系统的研

究 [43–49]。在这些研究中各有特色，其中，高蕾娜 [43]基于VC和IDL软件平台在普

通PC机上，完成了读取DICOM格式的医学CT图像、调节窗位/窗宽、修正空间

域灰度、增强图像、分割图像及三维重构等工作，该研究中使用的面绘制算法

不适用于对亮度变化小、形状不明显的软组织、血管等组织的三维显示。李博

文 [44]在研究中基于MR图像的数字化脑图谱的设计，数据采集和预处理、提取、

标记及三维表面重建等工作，提出了一个构建数字化脑图谱的方法。但是，该

研究中人工完成了大部分提取操作，既费时费力又不能很好的保证精确性。黄

云奇 [45]运用Microsoft Visual C++6.0和中科院自动化所的MITK算法平台开发了

一套二维影像处理及三维重建系统(3DReConstruction)，该系统具有图像读入、

预处理(过滤、增强、锐化等)、除噪、图像分割、提取及三维重构等功能，能较

5



第 1章 引言

好地完成二维图片处理及三维重构工作。但是，在图像分割、图像配准、虚拟

切割等方面，该系统仍存在完善的空间。王树秀 [47]提出了一种基于区域生长和

模糊连接度结合各向异性滤波和Canny算子边缘检测的医学图像分割方法，对医

学图像进行了分割和提取。通过C++编程语言编程实现了基于MarchingCubes算

法的三维面绘制及基于光线投射算法的体绘制，取得了较好的三维重建效果。

结合VTK、ITK两个开源类库，设计并实现了一套具备图像分割、图像配准、图

像三维可视化以及虚拟切割等常用功能的医学图像处理系统。

目前国内外有多款软件（如VOXEL-MAN 3D-Navigator、 mimics、 mi-

croview、 USIS等）可进行人体二维图像数据的读取、图像分割、提取及三

维重建和立体显示。VOXEL-MAN的最大特点是：视觉选择不受限制，可从内

镜立体的观察组织和器官，可以模拟组织和器官的图像切割、融合和重组，

允许对人体进行自由切割，也可模拟手术和穿刺。Mimics是Materialise公司的交

互式的医学影像控制系统，即为Materialise’s interactive medical image control sys-

tem。它是模块化结构的软件，可以根据用户的不同需求搭配不同的模块。基础

模块有图像导入、图像分割、图像可视化、三维重构等。输出格式包括：ASCⅡ

STL、Binay STL、DXF、VRML2.0、PointClouds。Microview软件，可通过二维

图片构建三维视图并量化，输入输出文件格式包括：Dicom, Raw, Analyze, Vtk,

HFH, MINC, JPEG, TIFF, BMP, PNG和Pixmap。USIS [50]是浙江大学计算机科学与

技术学院自主开发的新一代计算机辅助医疗通用外科手术集成系统，能直接读

取DICOM3标准的CT/MRI图像，并可进行多种手术环境的模拟。系统包含三维

分割与重建、虚拟解剖与测量、辅助模型设计工具及生物力学有限元网格划分

器。

综上，目前对数字化可视人的研究较多，已经有可使用的技术，细节问题

上可进一步完善。

1.2.2 数字化物理人的研究现状

数字化可视人的研究只能获得人体的几何形状结构。这个几何形状结构还

不具有物理学性能。要用数值模拟的方法研究人体在冲击载荷下的动态响应，

还需要将人体材料的物理学有关参数赋予到这个人体几何框架上，使其具有物

理性能，然后将物理模型转化为数学模型，研究人体的受力、变形等物理特

征。

人体是一个复杂的系统，包括骨骼、肌肉、软组织、血液、气体等等。

人体的骨骼起着支撑身体的作用，是人体运动系统的一部分。成人有206块

6
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骨骼。骨骼与骨骼之间一般用关节和韧带连接起来。骨骼包括头骨、颈椎、锁

骨、胸骨柄、肋骨、肋软骨、胸椎、腰椎、椎间盘、骶骨、尾骨、耻骨联合、

髋骨、肩关节、肩胛骨、肱骨、肘关节、尺骨、桡骨、腕骨、掌骨、指骨、股

骨、膝关节、髌骨、胫骨、腓骨、跟骨、跗骨、趾骨，等等。

软组织包括肌腱、韧带、血管、皮肤及关节软骨等。肌腱是肌肉与骨之间

的纽带，用来保持骨架的稳定性，肌腱的牵引作用使得肌肉的收缩带动不同骨

的运动；韧带是骨与骨之间的纽带，可以限制骨骼的相对运动。血管可以保护

由软组织所构成的器官适应脉冲响应波。皮肤是最大的单一器官，它是身体的

屏障，具有保护体内各组织和器官的作用。关节软骨是1-5毫米厚的结缔组织，

用于分散关节的负载，并尽量减少关节的接触应力和摩擦，人体的软结缔组织

是复合纤维增强复合材料结构，它们的力学行为受诸如胶原、弹性蛋白等成分

的含量及排列结构的影响。

对人体骨骼方面的研究，国内外研究报道较多 [51–59]，文献 [28,60,61]基于头

部有限元模型研究了头部受撞击的动力学响应，头骨使用弹性材料模型。文

献 [62]通过使用包括C4-C5-C6颈椎3块椎骨、2个互连的椎间盘和前后韧带组成

的颈椎单元三维有限元模型，研究了材料属性变化对颈椎响应的影响。椎骨、

椎间盘及韧带的材料特性均认为是线性、均匀和各向同性，颈椎皮质骨的弹性

模量取为8000MPa-16000MPa，松质骨的弹性模量为50MPa-200MPa，泊松比均

为0.29，其结果表明颈椎不同组件材料特性的变化对颈椎响应的影响不同，相

比于硬组织结构来说软组织结构的材料特性的变化对颈椎响应结果的影响更

大。文献 [63]构建了人体颈椎C3-C7段的有限元模型，椎骨采用弹性材料模型；

文献 [64]通过人体颈椎C5-C6的有限元模型，研究了钩接过程和卢施卡接头对下

部颈椎的耦合运动的影响，椎骨采用弹性材料模型。文献 [65]基于商业的人体胸

腔几何数据划分模型网格，并在DYNA3D中添加新的材料模型模拟胸腔生物组

织的力学行为。肋骨骨骼采用DYNA3D中19号材料模型，杨氏模量和极限强度

均与率相关。胸腔肋骨包括松质骨和皮质骨，为了反映肋骨的结构组成，有必

要使用细网格将松质骨和皮质骨分开，分别赋予材料特性。但是，要考虑整个

胸腔肋骨，为了缓解计算压力使用粗网格，不再区分松质骨和皮质骨。松质骨

的密度100 − 1300kg/m3；皮质骨的密度1300 − 1800kg/m3。在应变率为0.1s−1时，

皮质骨的杨氏模量24GPa，松质骨的杨氏模量0.24GPa，两者合在一起杨氏模

量26GPa；皮质骨的屈服应力200MPa，松质骨的屈服应力2MPa，两者合在一起

屈服应力110MPa；皮质骨在塑性区域内的模量为2.2GPa，松质骨在塑性区域内

的模量为0.022GPa，两者合在一起在塑性区域内的模量为2GPa；皮质骨的极限
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应力220MPa，松质骨的极限应力2.2MPa，两者合在一起极限应力125MPa。可

以看出，将松质骨和皮质骨合在一起考虑的材料特性参数不在其分别考虑的

参数之间，主要是因为两者合在一起时使用单点积分的积分点比单独考虑皮

质骨时更接近截面的中心。胸腔椎骨采用圆柱形刚体模型，椎间盘是通过旋

转接头柔性连接，转动刚度和阻尼基于文献 [66]的测试数据获得。Rohlmann等

人 [67]在比较生物机械对脊柱移植稳定化处理的影响时，构建了三维非线性有

限元模型模拟腰椎，椎体骨骼的网格基于Smit [68]的博士研究课题中创建的腰

椎L4模型，并采用弹性材料模型模拟腰椎，椎体皮质骨弹性模量为5000MPa，

泊松比0.3；椎体松质骨弹性模量为500MPa，泊松比为0.2；后部骨单元弹性

模量为3500MPa，泊松比0.25。Noailly等人 [69]使用腰椎L3-L5段三维非线性有限

元模型分析腰椎段受机械载荷作用下的应力响应，并采用弹性材料模型模

拟腰椎骨骼，分别给出椎体皮质骨xx、 yy、 zz方向的弹性模量为8000MPa、

8000MPa、 12000MPa，xy、 yz、 zx方向的泊松比分别为0.4、0.3、0.3；分别给

出椎体松质骨xx、 yy、 zz方向的弹性模量为140MPa、 140MPa、 250MPa，xy、

yz、 zx方向的泊松比分别为0.1、0.3、0.3；后部骨单元弹性模量为3500MPa，

泊松比为0.25。谭军等人 [70]于1997年采用QCT扫描人体L1椎体，在此基础上构

建L1椎体的三维有限元模型，各单元根据表观密度的不同而采用不同的弹性模

量，弹性模量最低0.01MPa，最高25000MPa，并应用三维有限元法分析人体的

腰椎应力分布。文献 [71–73]利用骨盆的有限元模型进行了研究，骨骼采用各向

同性的弹性材料，皮质骨的弹性模量和泊松比分别为17GPa和0.3；松质骨的弹性

模量和泊松比分别为70MPa和0.2；软骨的弹性模量和泊松比分别为2GPa和0.3。

郑琦等人 [74]采用三维有限元方法对内固定装置固定骶髂关节骨折脱位的力学

性能进行了分析，骶骨、髂骨、终板、耻骨间盘均采用弹性材料模型，材料属

性参数引用前人文献中的参数。Wirtz等人 [75]对已知的用于有限元模拟的股骨

近端的材料属性进行了评价，研究分析了股骨的杨氏模量、压缩强度、拉伸

强度、扭转强度、剪切模量、泊松比、粘弹性行为，研究认为：杨氏模量是

密度的函数，皮质骨的拉伸强度和扭转强度与密度无关，拉伸强度150MPa，

扭转强度49MPa-68MPa，松质骨的拉伸强度与表观密度成线性关系；皮质骨

的剪切模量2840MPa-4040MPa，松质骨的剪切模量与表观密度有关，当表观

密度在0.1g/cm3-0.8g/cm3时，剪切模量在8MPa-40MPa范围内；皮质骨的泊松比

在0.2-0.5范围内，松质骨的泊松比在0.01-0.35范围内。文献 [76]基于有限元模型

使用Cowper–Symonds材料模型来实现应变率对骨骼动力学响应的影响，研究

了人体胫骨在高强度轴向力冲击下的力学响应，失效准则使用最大应变和Von
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Mises应力。

Rho等人 [22]研究了人体骨骼密度与CT值关系，不同部位的骨骼密度与CT值

的关系式均可表达为：ρ = a * H + b的形式，式中ρ为骨骼密度，a, b为常

数，H为CT值。研究表明，皮质骨法向的或圆周方向的模量不能通过S-I方

向的模量推测出来，而松质骨可以。Austman等人 [77]研究了骨骼弹性模量

与密度的关系，在研究中用到了六种不同的密度-模量关系式 [75,78–81]，研究

表明骨骼弹性模量与密度的关系式与所使用的样本相关。其中，Morgan等

人 [82]和Carter与Hayes [21]给出的密度-模量关系式与实验结果更接近，两者给出的

关系式均为：E = aρβ的形式，式中ρ为骨骼密度，a, β为常数，E为材料的弹性模

量。两者采用的a, β值不同，Morgan等人的方程式与低密度段的密质骨曲线吻合

更好，而Carter和Hayes的方程与高密度段的密质骨曲线吻合更好。

在有限元研究骨组织时通常忽略骨髓，然而骨髓的存在会影响骨骼对高

应变率载荷的响应。在Cattaneo等人 [83]的研究中把骨髓处理成弹性材料，密

度1000kg/m3，弹性模量200MPa，泊松比0.35。

对于软组织方面的研究，文献 [84–87]对人体主要器官软组织的力学性能和

生化数据做了研究，其研究的参数列于表1.1。

表 1.1 人体主要器官软组织的力学性能和生化数据

组织 极限拉伸强度（MPa) 极限拉伸应变(%) 胶原含量(%) 弹性蛋白含量(%)

肌腱 50-100 10-15 75-85 <3
韧带 50-100 10-15 70-80 10-15
主动脉 0.3-0.8 50-100 25-35 40-50
皮肤 1-20 30-70 60-80 5-10
关节软骨 9-40 60-120 40-70

Gilchrist等人 [60]采用二维平面应变头部有限元模型对头部前碰撞损伤

进行了研究，二维脑组织有限元模型采用弹性材料模型，脑组织弹性模

量0.558MPa，密度为1.04 × 103kg/m3，泊松比0.485。WILLINGER等人 [88]用三

维有限元头部模型（ULP）进行碰撞数值模拟研究并与尸体碰撞实验进行

验证比对，三维脑组织有限元模型采用粘弹性材料模型，脑组织体积模量

为2190MPa，剪切模量为538kPa，损耗模量为168kPa，损耗因子为35s−1，密度

为1.14 × 103kg/m3。Charalambopoulos等人 [89]用数学的方法分析了人体头骨-脑

组织系统的动力学特征，假设脑组织为线弹性各向同性材料，材料参数选

用Hickling等人 [90]于1973年给出的参数，脑组织的体积模量为 2.102975GPa，密

度为 1.007× 103kg/m3，弹性模量为 252.357MPa，泊松比为0.48。Deng等人 [65]在
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做人体胸腔三维有限元模型碰撞损伤研究时，对胸腔内的软组织，如心脏、肺

及主要血管进行了建模，采用McCulloch等人 [91]于1991提出的应变能方程来模拟

心肌，材料参数采用Guccione等人 [92]于1991年报道的材料常数。对肺的建模吸

收了Fung等人 [93]和Vawter [94]的研究成果，肺的弹性性能采用应变能方程建模并

考虑了表面与空气的相互作用，整个肺的模型包括两项：应变能和表面能，材

料参数采用文献 [94]中列出的的材料常数。大动脉和主要的静脉血管采用弹性材

料模型，材料参数采用Abe等人 [95]主编的《活细胞、组织、器官的力学性能手

册》中的参数，弹性模量为5MPa，泊松比为0.4。Guilkey等人 [96]用物质点法对

血管以及周边组织进行多质点的大规模模拟，采用非耦合可压缩新胡克超弹性

本构模型和应变能模拟胶原蛋白及血管的材料。文献 [97]总结了各种生物软组织

力学行为模型的特点，并最早提出一种非线性粘弹性模型，此模型能反映软组

织在平面盘装置中受线性剪切谐波和受非线性恒定剪切率作用下的线性和非线

性的粘弹性响应情况。文献 [29]利用物质点法模拟了软组织的破坏，使用超弹性

本构模型来表示各向异性的软组织，软组织看成是由纤维和基质组成的复合材

料，使用Green-Lagrange最大剪应变来判断基质是否损伤，使用纤维应变来判断

纤维是否损伤，当两者都满足损伤条件时，则表示软组织损伤。此研究缺少实

验数据来验证失效准则，没有考虑邻近的血管损伤及肿胀等情况。

对于血液的研究，在文献 [65]中Deng等人用弹性流体材料模型模拟心脏

中的血液，杨氏模量为1.32MPa，泊松比为0.4999，体积模量为2200MPa，密度

为1 × 103kg/m3。

综上，目前对人体骨骼的材料特性及材料参数方面的研究较多，而对软组

织、肌肉、血管、血液等方面的研究较少，可以看出，文献中对于骨骼一般采

用弹性材料模型，脑组织一般采用粘弹性材料本构，心肌和肺的材料则采用应

变能方程建模，而血液则采用弹性流体材料模型。人体各组织的材料繁杂，所

使用的材料模型和材料参数没有统一的标准，一般都根据研究的目的和研究问

题的侧重点的不同选用不同的材料特性参数及材料本构模型。

现有的数值模拟研究多是基于有限元技术，研究的对象都是人体局部性的

组织。基于医学图像数据，对数据进行处理并重建有限元模型，是一件繁琐复

杂的事情，要耗费大量的时间 [98]。据统计，基于医学图像数据的前处理及建

立有限元模型要占分析流程80%的时间 [99]。快速建立更为精确的人体三维有限

元模型很有必要。对于人体冲击响应的数值模拟研究，有限元技术在构建人体

复杂几何结构有限元模型及模拟大变形、肌体损伤等问题方面尚有一定的局限

性，有必要摸索新的数值研究方法。
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1.2.3 物质点法的研究现状

物质点法属于质点类无网格法，由Sulsky等人 [36]于上世纪九十年代中期提

出，其思想可追溯到上世纪五十年代末由Las Alamos National实验室的Harlow及

其工作组人员所提出的PIC（particle-in-cell）方法。PIC方法是为了求解复杂的

流体力学问题而提出的，它采用一组拉格朗日质点离散材料区域，同时用欧拉

背景网格计算相应的物理量。质点携带质量和位置信息可以方便地跟踪材料界

面，欧拉背景网格信息与质点信息的交互通过插值函数来完成。由于PIC方法

的独特优点，该方法得到了充分的发展和广泛的应用。但是，由于质点仅携带

质量和位置信息，该方法具有较高的数值耗散。为此，Brackbill等人 [100,101]于

上世纪八十年代末在PIC方法的基础上发展了FLIP（fluid implicit PIC）方法。

在FLIP方法中，质点携带更多的物理量，如能量和动量等，而本构方程仍然在

背景网格上进行计算，该方法可以减小数值耗散。

为了将FLIP应用于固体力学问题，Sulsky等人于上世纪九十年代中期

对FLIP方法进行了以下三点改进，成为现在的物质点法（material point

method，MPM）。

（1）质点携带所有的物理量，且本构方程在质点上计算而非背景网格上，

以方便处理与历史相关的物理量；

（2）利用等效积分弱形式，重新推导动量方程的离散格式及求解格式；

（3）采用显式时间积分。

MPM采用物质点离散物质区域，物质点携带物质的所有信息，包括位置、

速度、应力应变状态、能量及其他的历史变量等等，这些物质点在欧拉背景网

格内运动，背景网格可以固定布置也可以自由布置。物质点携带的物理量表征

了物质区域的运动与变形状态，欧拉背景网格则用于计算空间导数并更新物质

点信息，从而实现了相邻物质点之间的相互作用和联系。

利用MPM进行计算时，在每一个时间步中，首先将物质点与背景网格固

连，通过背景网格形函数将物质点的物理信息映射到背景网格上；然后，在背

景网格上求解动量方程的弱形式，并将计算结果映射回物质点上以更新质点的

速度和位置，更新后的质点的物理量作为下一时刻物质点所携带的物理信息；

最后将已经发生变形的背景网格丢弃。因此，MPM中物质点和网格结点一同变

形，没有相对运动不需要处理对流项，也没有网格畸变的问题，它结合了拉格

朗日法和欧拉法各自的优势，并避免了各自的缺点。Sulsky等人首次采用该方法

计算了刚体的大转动和弹性体的碰撞问题，此后，MPM受到广泛关注，经过不

断研究和发展，在接触、冲击、流固耦合等涉及材料破坏和大变形的问题中展
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现了优势，得到了较多应用。下面从算法和应用两个方面来阐述MPM的研究现

状。

MPM在算法方面进行了不断的研究和改进，主要有：抑制数值噪音、隐式

物质点算法、质量阵形式、接触算法、物质点与其他算法耦合、并行算法及自

适应算法。

（1）抑制数值噪音研究

Sulsky在最初提出MPM时，采用FEM的标准形函数作为背景网格形函数以

实现背景网格与物质点之间的信息交互。由于FEM的标准形函数的导数在背景

网格结点处不连续，使得物质点穿越背景网格单元边界时会产生数值噪音。对

于这一问题，Bardenhagen等人 [102]采用彼得洛夫-伽辽金法对MPM进行推广，提

出了广义插值物质点法(generalized interpolation material point method, GIMP)，建

立了具有C1连续性的形函数，有效地减少了数值噪音。GIMP中，需要实时计算

物质点的形状以判断其影响范围，物质点不仅影响其所在的背景网格单元的结

点，还影响其相邻的单元结点，增加了计算量。为了避免实时计算物质点的形

状，Wallstedt和Guilkey [103]提出uGIMP方法，假定物质点的形状不变，通过其初

始形状大小和现时位置判断其具体影响范围。Zhang和Ma [104]于2011年提出了一

种新的形函数导数计算方式，用来避免物质点穿越网格引起的噪音。该方法不

需要实时计算物质点的形状，物质点仅影响其所在的单元结点。

（2）隐式物质点算法研究

最初的MPM方法中利用显示积分算法，为了计算结构动力学和

准静态问题，Guilkey和Weiss [105]于2003年提出了需要使用显式组装切

线刚度矩阵的迭代方法，将有限元法中成熟的隐式积分算法引入

到MPM中。Sulsky和Kaul [106]于2004年又给出了MPM的隐式积分算法，对动量

方程的求解采用迭代方法，不需显式组装切线刚度矩阵，节省了计算量。

（3）质量阵形式研究

在MPM中，需要建立背景网格单元的质量阵，既可采用集中质量阵，也可

采用协调质量阵。Tan和Nairn [107]以及Love和Sulsky [108]的研究表明协调质量阵能

够获得更好的能量守恒性，但在实际应用时，为了提高计算效率MPM中主要采

用集中质量阵。

（4）接触算法研究

在MPM中，背景网格和物质点之间采用单值映射函数，自然地满足了物体

间非穿透的条件。对于固定接触，MPM不需采取额外的处理；而对于滑移接触

的问题，则需要考虑建立相应的接触算法。
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York等人 [109]于1999年在利用MPM模拟薄膜问题时提出了一种接触算法：

物体发生接触时按正常单值速度场计算，当物体发生分离时采用物体各自独

立的速度场进行计算，该算法未考虑接触物体之间的摩擦作用。Bardenhagen等

人 [110]于2000年借鉴FEM中接触算法的思想，建立了考虑摩擦的接触算法，模

拟了物体间的接触、滑移和分离过程，并于2001年对接触判断条件进行了改

进 [111]。Huang等人 [112]针对Bardenhagen等人 [110]接触算法中法向量计算不共线的

问题于2011年提出了一种新的接触界面法向量计算方法，用于中低速冲击侵彻

问题，解决了MPM中粘着接触导致的侵彻阻力过大的问题，保证了计算过程中

动量守恒。Hu和Chen [113]从多重背景网格的思路建立了MPM的接触算法。Ma等

人 [114]在他们的研究基础上建立了局部多重背景网格接触算法，使内存的使用量

降低、接触算法的效率提高，并增加了物体之间相邻最近点距离的计算公式，

改进了MPM中的接触判断方法。

（5）物质点与其他算法耦合的研究

在与其他算法耦合的研究方面，Zhang等人 [115]提出了显式物质点有限元法

来避免有限元网格畸变问题，该算法采用有限元离散所有的物质区域，并在可

能发生物质大变形的区域布置背景网格，物体一旦进入该网格，则将有限元结

点强制转化为物质点来求解。Guilkey等人 [116]建立了多物质欧拉法和MPM的耦

合方法模拟流固耦合问题，采用多物质欧拉法模拟流体，用MPM模拟固体。

廉艳平 [117]在课题研究中，利用MPM模拟钢筋混凝土结构时，建立了杂交物质

点有限元法，采用杆单元离散钢筋，用物质点离散混凝土，很好地解决了用现

有MPM离散模型规模过于庞大这一困难。针对MPM在模拟小变形物体时精度和

效率比有限元法低这一问题，提出了采用有限元法离散小变形物体用MPM离散

大变形物体的方法，并采用该算法模拟了侵彻和流固耦合问题，计算结果与实

验结果及其他数值解吻合的较好。

（6）并行算法研究

在并行算法方面，Parker等人 [118,119]基于背景网格区域分解和消息传递

模型（MPI）研究了并行的物质点算法，开发了Uintah程序。Ma等人 [120]基

于SAMRAI并行程序开发平台建立了GIMP的并行算法。黄鹏等人 [121–123]提出

了基于信息共享模型（OpenMP）的物质点并行算法，Zhang等人 [124]建立了基

于OpenMP的区域信息交错更新的物质点并行算法，避免了并行算法中数据竞争

的问题。

（7）自适应算法研究

Tan和Nairn [107]以及Ma等人 [33]开展了自适应物质点算法研究。廉艳平 [117]提
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出了自适应物质点有限元法，采用有限元离散整个求解区域，在求解过程中自

动将畸变或破坏的单元转化为物质点。

MPM经过不断的研究、发展和开发，在爆炸、冲击侵彻、材料破坏、裂纹

扩展与材料失效、超高速碰撞、生物力学等方面的应用中显示了优势，下面介

绍MPM在各方面的应用现状。

（1）爆炸问题

Hu和Chen [125]利用MPM模拟了爆炸对混凝土墙的破坏。Ma和Zhang等

人 [33,126]将MPM应用于高能炸药爆轰问题；王宇新等人 [127,128]采用MPM研究

了滑移爆轰问题、多项介质爆炸问题，并于2011年 [129]对利用MPM模拟爆炸焊

接问题进行了报道。

（2）冲击侵彻问题

Sulsky等人 [130,131]利用MPM模拟了金属成形、Taylor杆问题和钢球侵彻

铝靶体的问题。黄鹏 [122]利用接触物质点算法模拟了中低速的冲击侵彻问

题。Zhang等人 [104,132]利用MPM模拟了弹体侵彻金属靶体的问题。

（3）裂纹扩展与材料失效问题

MPM适于分析断裂形成的间断面，在裂纹扩展问题方面得到了较多应

用。Nairn的研究组采用MPM做了大量工作 [107,133–136]，开发了CRAMP算法，模

拟了二维、三维的裂纹扩展问题，计算各种裂尖参数，材料断裂过程中的能

量释放率等。Wang等人 [137]采用非规则的背景网格MPM计算了二维混合型裂

纹动态扩展问题。Daphalapurkar等人 [138]在GIMP中添加了聚力模型（cohesive

zone model），模拟了延性和脆性材料中II型裂纹动态扩展的问题；Gilabert等

人 [139]采用MPM模拟了陶瓷材料中裂纹的产生和扩展过程。

在材料失效问题方面，Chen等人做了大量工作 [125,140–143]，采用MPM模

拟了冲击载荷下脆性材料的破碎问题、材料的脱层失效问题等。 Schrey-

er和Sulsky [144,145]采用脱粘本构模型在MPM中研究了复合材料的脱层失效问

题。Shen [146]采用MPM模拟了冲击载荷作用下玻璃的破碎失效问题。Li等

人 [147]于2011年基于MPM研究了冲击载荷作用下脆性材料的失效问题。

（4）其他问题

MPM在超高速碰撞问题方面的应用目前还较少，马上等人 [148,149]采

用MPM研究了弹丸超高速碰撞薄板和厚板等问题。Huang等人 [121]用并行

的MPM模拟了超高速碰撞问题中的碎片云问题。

在生物力学方面，Guilkey等人 [96]用MPM对血管以及周边组织进行多质点的

大规模模拟。Ionescu等人 [29]利用MPM模拟了软组织的破坏，但是文中使用的软

14



第 1章 引言

组织的几何模型没有基于生物几何模型。此外，MPM在泡沫铝材料高速冲击压

缩问题 [150,151]、碳纳米管增强型复合材料问题 [152]和多孔材料及颗粒介质 [153]等

问题中也有应用。

综上所述，近年来MPM在算法上有较多的研究和改进，在应用领域上也在

不断尝试用于新问题，有较好的可扩展性，可以用于模拟分析涉及材料破坏和

大变形的问题，易于跟踪物质界面，适合处理复杂几何体问题。

1.3 本文主要内容

本文的主要研究内容有以下几方面：

（1）针对构建人体有限元模型耗时，模型生物逼真度差以及有限元在研究

大变形、肌体损伤问题方面的局限性，提出了在人体CT图像的基础上构建人体

三维物质点模型的方法，并构建了人体的骨骼系统、脑组织及肌肉等的三维物

质点模型。

（2）针对脑组织的粘弹性材料行为，将粘弹性材料本构模型引入到物质点

法中，并定义了材料失效处理方式。通过简单模型的LS-DYNA与MPM的计算结

果比较，验证了物质点算法及头部组织材料模型的正确性。构建简单的自由头

部模型、带肌肉的自由头部模型和带肌肉肩部固定的头部模型，使用MPM对三

种人体头部模型在受到冲击载荷时的响应进行了模拟计算，分析了头部肌肉及

肩部固定边界条件对头部碰撞响应的影响。然后，以简单的自由头部模型为基

础，模拟了人体头部加速伤损伤和减速伤损伤的过程，并对头部加速伤和减速

伤的损伤进行了比较，分析了头部损伤机制。

（3）针对航天任务中人体的着陆冲击问题，构建了适于数值模拟研究的人

体脊柱着陆冲击模型。模拟计算了人体以不同体位角着陆的动态响应，分析了

人体着陆的最佳体位角及应加强防护的部位。针对载人航天长期飞行中人体骨

骼密度减小材料属性变化的问题，构建了不同骨密度的人体骨骼模型，模拟计

算了不同骨密度的人体脊柱在受着陆冲击时的动态响应，分析了骨密度减小后

返回着陆时应注意的情况。

主要研究工作的流程如下图1.1所示。

本文共分六章，各章内容如下：

第一章即本章，介绍了本文的研究背景、方法和意义，人体冲击响应的物

质点法数值模拟技术研究现状，重点综述了数字化可视人的研究现状、数字物

理人体的模型材料及采用的参数以及物质点法的研究现状，对MPM的算法改进

研究和应用情况进行了总结。
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CT

mimics

Qt 

1 CT

2 3

Qt 

图 1.1 本文主要研究工作的流程图

第二章对物质点法的基本理论进行了介绍，阐述了物质点法的控制方程、

离散方程、时间积分、求解格式、人工体积粘性、应力更新等，介绍了本研究

所用到的物质点法程序中的材料模型、状态方程，并将粘弹性材料本构模型引

入物质点算法，介绍了材料失效模型及质点失效处理方法。最后，介绍了物质

点法用于人体冲击响应研究的扩展改进，并对算法、材料模型及质点离散等方

面进行了算例验证。

第三章以人体骨骼三维物质点模型的构建为例介绍了基于人体CT扫描图片

构建三维物质点模型的方法。利用三维重建软件对人体组织进行分割、提取并

输出数据文件，针对物质点法对模型数据格式的要求，计算质点质量、将数据

文件格式转换为三维物质点模型数据格式、进行质点缩并，构建了人体骨骼的

三维物质点模型。

第四章构建了三种物质点头部碰撞模型，进行了模拟计算，分析了头部肌

肉及肩部固定边界条件对头部碰撞响应的影响，并基于简单的头部模型模拟计

算了头部加速伤和减速伤的损伤情况，对头部加速伤和减速伤的损伤进行了比

较，分析了头部碰撞损伤的机制。

第五章构建了不同着陆角度和不同骨密度的人体脊柱着陆冲击模型，利用

物质点法对各种人体脊柱模型在着陆冲击载荷下的响应进行了数值模拟计算，

分析了人体着陆的最佳体位角及应加强防护的部位以及人体在太空中长期生活

骨丢失后返回着陆时应注意的情况。

第六章为全文总结，对需进一步开展的工作进行了展望。
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第 2章 物质点法基本理论

物质点法（MPM）由Sulsky等人 [36]于1994年提出，它采用物质点和背景网

格双重离散物质区域。物质点具有拉格朗日属性，它携带所有的物质信息，包

括：质量、位置、速度、应变、应力等等。质点在外力和内力的作用下在背景

网格内运动，它的运动代表了物质的运动和变形。物质点法中的背景网格具有

欧拉属性，它用于动量方程的求解和空间导数的计算，可以固定布置也可以自

由布置，是各物质之间相互联系和作用的桥梁。物体的离散示意图如图2.1所

示，图中(a)、(b)和(c)分别表示一维、二维和三维物体的离散情况。

背景网格 

物质点

 (a) 一维                (b) 二维                   (c) 三维

图 2.1 物体离散示意图

本章先介绍基于更新拉格朗日格式的控制方程和离散，然后介绍时间积

分，进而介绍物质点法的几种求解格式、人工体积粘性、应力更新、材料模型

与状态方程、材料损伤与失效处理，最后介绍物质点法用于人体冲击问题的改

进及验证。

除特殊说明以外，采用笛卡尔直角坐标系表示物理量和方程。

2.1 物质点法控制方程和离散

2.1.1 控制方程

物质点法中，物体被离散为一系列质点，可看做是质点的连续集合。各质

点在不同时刻占据的空间位置不同，在t = 0时刻所占据的空间区域V0为初始构

形，边界记作Γ0；在当前时刻所占据的空间区域V为现时构形，边界记作Γ。物

体的运动可用图2.2表示。

质点在现时构形中的位置矢量可表示为：

x = xiei, i = 1, 2, 3
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X
x

0 u

Γ

Γ
0

V

V

图 2.2 物体运动初始构形和现时构形

式中xi为质点的坐标，xi给出了质点在空间中的位置。

质点的运动方程可表示为

xi = xi(X, t) (2-1)

式中X为拉格朗日坐标，表示质点不随时间t变化；x为欧拉坐标，表示质点X在

空间所占的位置。

式(2-1)表示物体从初始构形到现时构形的映射。若物体内所有质点的运动

方程都是已知的，则整个物体的运动和变形就是已知的。

研究物体运动主要有两种方法：拉格朗日方法和欧拉方法。

拉格朗日方法是研究给定质点上各物理量随时间的变化。物理量φ是拉格朗

日质点X和时间t的函数，有

φ = F(X, t) (2-2)

X给定的情况下，物理量φ对时间t的导数为

dφ
dt

=
∂F(X, t)
∂t

｜X (2-3)

欧拉法是研究不同时刻在给定空间点处质点的物理量随时间的变化。物理

量ψ是空间点x和时间t的函数，有

ψ = f (x, t) (2-4)

将质点运动方程式(2-1)代入方程式(2-4)中，有

ψ = f (x(X, t), t)

物理量ψ对时间t的导数为

dψ
dt

=
∂ f (x, t)
∂t

+
∂ f (x, t)
∂xi

∂xi(X, t)
∂t

=
∂ f (x, t)
∂t

+
∂ f (x, t)
∂xi

vi (2-5)
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式中右端第二项是对流项。 f (x, t)描述的是时刻t空间点x处的物理量，∂ f (x,t)
∂t 表示

空间点x处物理量的变化率，vi为质点X的速度。

拉格朗日法可以采用更新拉格朗日格式（Updated Lagrangian formula-

tion，UL）和完全拉格朗日格式（Total Lagrangian formulation，TL） [110]来描

述。在完全拉格朗日格式中，参考构形取为初始构形，物理量对质点坐标Xi求

导，而在更新拉格朗日格式中，参考构形取为现时构形，物理量对空间坐标xi求

导。在完全拉格朗日格式中采用全应变的形式，在更新拉格朗日格式中，用应

变率的形式，本构方程使用率形式。一般，对于涉及材料大变形、率的问题，

宜采用更新拉格朗日格式。

物质点法中，物体的运动和变形必须满足质量守恒、动量守恒和能量守

恒。下面着重介绍更新拉格朗日格式描述的物质点法控制方程。

质量守恒方程：

ρ(X, t)J(X, t) = ρ0(X) (2-6)

动量守恒方程：

∂σi j

∂x j
+ ρbi = ρüi (2-7)

能量守恒方程：

ρẇint = Di jσi j (2-8)

给定面力和速度的边界条件可分别表示为：

n jσ ji |Γt= ti (2-9)

vi |Γv= vi (2-10)

速度和位移初始条件可分别表示为：

u̇(X, 0) = u̇0(X) (2-11)

u(X, 0) = u(X) (2-12)

式中，下标i和 j为空间坐标分量，遵守Einstein求和约定，下标0表示在t = 0时

刻的物理量，·表示对时间求导数。ρ为当前时刻的密度，J为变形梯度的行

列式，bi为体力，u为位移，wint为单位质量的内能，σi j为Cauchy应力，Di j =

1
2( ∂vi

∂x j
+

∂v j

∂xi
)为变形率。n j为物质边界的单位外法线方向。Γt和Γv分别为现时构形
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中指定面力边界和速度边界，ti和vi分别为面力边界上的面力和速度边界上的速

度。

在求解冲击侵彻问题时，柯西应力一般用偏应力si j和压力p来表达

σi j = si j − pδi j (2-13)

其中，δi j为Kronecker符号，p = −1
3σkk。因此，能量方程式(2-8)可改写为

ρẇint = ε̇i jsi j − ε̇kk p (2-14)

2.1.2 离散方程

物质点法中，物体质量分散于每个物质点上，由于每个质点携带的质量固

定，质量守恒方程式(2-6)自动满足。连续体的密度可近似为

ρ(xi) =

np∑︁
p=1

mpδ(xi − xip) (2-15)

式中np 为物质点总个数， mp是物质点的质量， xip是物质点p的坐标，δ是 Dirac

函数。

直接求解动量方程的微分形式(2-7)非常困难，甚至不能求解。为了解决这

个问题，数值方法一般从微分方程的弱形式着手，只要求动量方程在某种平均

意义下满足即可。取虚速度作为权函数,利用加权余量法，有∫︁
V
δvi(σi j, j + ρbi − ρüi)dV = 0 (2-16)

利用分部积分和边界条件(2-9)、(2-10)，又由于δvi |Γv= 0，上式(2-16)中第一

项可写为 ∫︁
V
δviσi j, jdV =

∫︁
Γt

δvit̄idΓ −

∫︁
V
δvi, jσi jdV (2-17)

将式(2-17)代入式(2-16)，得∫︁
V
δviρüidV +

∫︁
V
δvi, jσi jdV −

∫︁
V
δviρbidV −

∫︁
Γt

δvitidΓ = 0 (2-18)

式(2-18)为虚功率方程。

动量方程的求解是在背景网格上对动量方程的弱形式进行积分，对于二维

问题，多采用4节点四边形背景网格；对于三维问题，多采用8节点六面体背景

网格。

求解过程中，物质点和背景网格完全固连在一起，物质点随背景网格一起

运动，可通过建立背景网格节点上的形函数来实现物质点和背景网格之间的物
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理量信息映射。将现时构形中背景网格节点I的坐标记为xiI，物质点p在任意时

刻的空间坐标xip(t)可近似表示为

xip(t) =

ng∑︁
I=1

NI(xp)xiI(t) (2-19)

式中ng表示背景网格节点的总数，NI(xp)为背景网格结点I在质点p处的形函数

值。若采用8节点六面体网格，一个单元有8个节点，形函数可表达为

NI(ξ, η, ζ) =
1
8

(1 + ξIξ)(1 + ηIη)(1 + ζIζ) (2-20)

式中， ξ, η, ζ分别为插值点的自然坐标， ξI , ηI , ζI分别为背景网格节点I的自然坐

标，取值为1或-1。

将初时构形中背景网格节点I的坐标记为XiI，t时刻其位移为

uiI(t) = xiI(t) − XiI (2-21)

背景网格内物质点p的位移可用背景网格节点位移近似表示为

uip =

ng∑︁
I=1

NI puiI(t) (2-22)

将式(2-22)分别对时间求一阶导数和二阶导数，得到物质点的速度和加速度

u̇ip =

ng∑︁
I=1

NI pu̇iI(t) (2-23)

üip =

ng∑︁
I=1

NI püiI (2-24)

将式（2-23）对坐标求偏导，得

u̇ip, j =

ng∑︁
I=1

NI p, ju̇iI(t) (2-25)

虚速度可近似表示为

δvi =

ng∑︁
I=1

NI pδu̇iI(t) (2-26)

其中，δu̇iI表示背景网格结点I的虚速度。将式(2-24)、(2-25)和(2-26)代入式(2-

18)，得

δu̇iI(
∫︁

V
NI p, jσi jdV −

∫︁
V

NI pρbidV −
∫︁

Γt

NI ptidΓ +

∫︁
V

NI pρNJüiJdV) = 0 (2-27)
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在给定的速度边界上δu̇iI = 0，而在其它所有结点上的虚速度是任意的，因

此有∫︁
V

NI p, jσi jdV −
∫︁

V
NI pρbidV −

∫︁
Γt

NI ptidΓ +

∫︁
V

NI pρNJüiJdV = 0 ∀I < Γt (2-28)

式中等号左端的第一项为结点内力 f int
iI ，第二项和第三项结点外力 f ext

iI 的负值，第

四项为惯性力 f kin
iI ，有

f int
iI =

∫︁
NI p, jσi jdV (2-29)

f ext
iI =

∫︁
V

NI pρbidV +

∫︁
Γt

NI ptidΓ (2-30)

f kin
iI = MIJüiJ (2-31)

其中，

MIJ =

∫︁
V

NI pρNJpdV (2-32)

为系统的质量阵。将式(2-29)、(2-30)和(2-31)代入式(2-28)中，得

MIJüiJ = f ext
iI − f int

iI ∀I < Γt (2-33)

定义σ*i j =
σi j

ρ
，t*i = ti

ρ
。则式(2-29)和(2-30)可分别改写为

f int
iI =

∫︁
V
ρNI p, jσ

*
i jdV (2-34)

f ext
iI =

∫︁
V

NI pρbidV +

∫︁
Γt

ρNI pt*i dΓ (2-35)

将式(2-15)代入式(2-32)、(2-34)和(2-35)，可将在边界上及体积域内的积分

转换为物质点求和的形式，有

f int
iI =

np∑︁
p=1

mpNI p, jσ
*
i jp =

np∑︁
p=1

NI p, jσi jp
mp

ρp
(2-36)

f ext
iI =

np∑︁
p=1

mpNI pbi +

np∑︁
p=1

mpNI ph−1t*i =

np∑︁
p=1

mpNI pbi +

np∑︁
p=1

NI ph−1ti
mp

ρp
(2-37)

f kin
iI =

np∑︁
p=1

mpNI püiI (2-38)

式(2-37)中h是为了将式(2-35)中边界积分转化为体积分而引入的边界层厚度。
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对于固定布置的背景网格，质量矩阵MIJ和时间相关，在每一步计算中都需

要进行重新计算。为了减少计算量，一般采用集中质量矩阵，有

MI =

ng∑︁
J=1

MIJ =

np∑︁
p=1

mpNI p (2-39)

因此，式(2-33)可改写为

ṗiI = f ext
iI − f int

iI ∀I < Γt (2-40)

其中piI = MI u̇iI = MIviI为背景网格结点I的动量。背景网格结点I的速度viI由质点

动量映射到背景网格上获得，有

viI =

np∑︀
p=1

mpvipNI p

MI
(2-41)

式(2-40)为背景网格节点上的动量方程。

2.2 时间积分

在物质点法中，时间积分用于计算背景网格节点的动量方程和物质点的速

度及位置。物质点法多用于冲击爆炸类问题，此类问题载荷作用时间短，变化

快，且需要考虑应力波的作用，宜采用显示时间积分求解。

采用变步长的中心差分法求解动量方程式(2-40)，在tn+1/2时刻背景网格结点

的动量求解式为

pn+1/2
iI = pn−1/2

iI + ( f n,ext
iI − f n,int

iI )∆tn (2-42)

式中，上标n, n + 1/2, n − 1/2分别表示tn, tn+1/2, tn−1/2时刻的值。tn+1/2 = (tn+1 +

tn)/2，∆tn+1/2 = tn+1 − tn，∆tn = tn+1/2 − tn−1/2=1
2(△tn+1/2 + △tn−1/2)，如图2.3所示。

t = 0 t
n-1

t
n

t
n+1

t
n+1/2

t
n-1/2

t
n-1/2

t
n+1/2

t
n

∆

∆ ∆

t 

图 2.3 变步长中心差分法时间轴示意图

利用背景网格的加速度场和速度场求解物质点在下一时刻的速度和位置，

有

vn+1/2
ip = vn−1/2

ip +

ng∑︁
J=1

NI p( f n,int
iI − f n,ext

iI )∆tn/MI (2-43)
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xn+1
ip = xn

ip +

ng∑︁
J=1

NI p pn+1/2
iI ∆tn+1/2/MI (2-44)

中心差分法是条件稳定的，根据CFL（Courant-Friedrichs-Lewy）条件，要

保证数值积分的稳定性，中心差分法的时间步长必须小于临界时间步长。临界

时间步长的物理含义为：在一个时间步内，任何信息的传播距离不能超过一个

背景网格单元的特征尺寸。物质点法中，在确定临界时间步长时，除了要考虑

声速还需要考虑质点的速度 [154]。临界时间步长△tcr 的计算为

∆tcr = min
p

le
c+ | v |

(2-45)

其中，le为背景网格单元的特征尺寸，对于8节点六面体单元，le等于单元体

积与单元六个面中最大表面积之比；对于规则背景网格，le为背景网格节点

间距。c为材料当前的声速，对于弹性材料c =
√︀

E(1 − υ)/[(1 + υ)(1 − 2υ)ρ]；对

于其他材料，材料的声速需要考虑状态方程，根据压力和密度之间的关系计

算。| v |为质点的最大绝对速度。

在实际求解问题的过程中，质点的速度一般是未知量，很难由式(2-45)得到

时间步长。一般采用固定的时间步长

∆t = αmin
p

le
c

(2-46)

式中α为时间步长因子，根据不同问题在0与1之间取值。

2.3 求解格式

物质点法有三种求解格式，分别为USF（update stress first）格式、 US-

L（update stress last）格式和MUSL（modify update stress last）格式。 USL格式

中物质点应力更新采用动量方程更新前的背景网格速度场，USF格式中物质点应

力更新采用动量方程更新后的背景网格速度场。MUSL格式 [130]对USL格式进行

了改进，将更新后的物质点动量映射回背景网格来计算网格节点速度。

三种格式的具体求解过程为：

（1）定义背景网格

将物质点的质量和动量映射到背景网格上，计算背景网格的质量和动量

mn
I =

np∑︁
p=1

mpNn
I p (2-47)
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pn−1/2
iI =

np∑︁
p=1

mpvn−1/2
ip Nn

I p (2-48)

（2）施加边界条件

对背景网格节点动量施加边界条件。对于固定边界条件，令pn−1/2
I = 0。

（3）对物质点进行应力和密度更新（仅适用于USF格式）

（a）计算背景网格节点的速度

vn−1/2
iI = pn−1/2

iI /mn
I =

np∑︁
p=1

mpvn−1/2
ip Nn

I p/m
n
I (2-49)

（b)计算各物质点的应变增量△εn−1/2
i jp 和旋量增量△Ω

n−1/2
i jp ，有

△εn−1/2
i jp =

1
2

ng∑︁
I=1

(Nn
I p, jv

n−1/2
iI + Nn

I p,iv
n−1/2
jI )△t (2-50)

△Ω
n−1/2
i jp =

1
2

ng∑︁
I=1

(Nn
I p, jv

n−1/2
iI − Nn

I p,iv
n−1/2
jI )△t (2-51)

（c）更新质点密度

ρn+1
p = ρn

p/(1 + △εn−1/2
i jp ) (2-52)

（d）利用应变增量△εn−1/2
i jp 和旋量增量△Ω

n−1/2
i jp ,更新物质点的应力，详见应

力更新2.5节的内容。

（4）计算背景网格节点力

背景网格节点的节点内力为

f int,n
iI =

np∑︁
p=1

mp

ρp
Nn

I p, jσi jp (2-53)

背景网格节点的节点外力为

f ext,n
iI =

np∑︁
p=1

mp f n
ipNn

I p +

np∑︁
p=1

mp

ρp
tn
iph−1Nn

I p (2-54)

背景网格节点的节点力为

f n
iI = f ext,n

iI − f int,n
iI (2-55)

对于USF格式，式中的σi jp = σn+1
i jp，ρp = ρn+1

p ；对于USL格式和MUSL格

式σi jp = σn
i jp，ρp = ρn

p。
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若背景网格节点I在i方向上固定，则节点力 f n
iI = 0。

（5）在背景网格上积分动量方程

遍历背景网格上所有节点，更新节点的动量

pn+1/2
iI = pn−1/2

iI − f n
iI△tn (2-56)

（6）更新物质点的位置和速度

用背景网格节点的速度场更新物质点的位置

xn+1
ip = xn

ip +

ng∑︁
I=1

Nn
I p

pn+1/2
iI

mn
I

∆tn+1/2 (2-57)

用背景网格节点的加速度场更新物质点的速度

vn+1/2
ip = vn−1/2

ip +

ng∑︁
I=1

Nn
I p

f n+1/2
iI

mn
I

∆tn (2-58)

（7）对物质点进行应力和密度更新（仅适用于MUSL格式）

（a）计算背景网格节点的速度

vn+1/2
iI = pn+1/2

iI /mn
I (2-59)

（b）计算各物质点的应变增量△εn+1/2
i jp 和旋量增量△Ω

n+1/2
i jp

△εn+1/2
i jp =

1
2

ng∑︁
I=1

(Nn
I p, jv

n+1/2
iI + Nn

I p,iv
n+1/2
jI )△tn+1/2 (2-60)

△Ω
n+1/2
i jp =

1
2

ng∑︁
I=1

(Nn
I p, jv

n+1/2
iI − Nn

I p,iv
n+1/2
jI )△tn+1/2 (2-61)

（c）更新质点密度

ρn+1
p = ρn

p/(1 + △εn+1/2
i jp ) (2-62)

（d）利用应变增量△εn+1/2
i jp 和旋量增量△Ω

n+1/2
i jp ，更新物质点的应力，详见

应力更新2.5节的内容。

（8）经过以上过程，所有物质点的信息已存储到物质点上，此时可丢弃已

变形的网格，在下一时间步中采用新的规则背景网格，从第（1）步开始循环以

上过程。

文献 [133,155]对三种求解格式进行了研究，结果表明，USL格式具有不稳

定性和较强的数值耗散，USF格式的能量守恒性较好。MUSL格式与USF格式

基本一样，具有较好的能量守恒性，主要区别是形函数不同，USF格式采用

Nn+1
I p ，MUSL格式采用Nn

I p。

26



第 2章 物质点法基本理论

2.4 人工体积粘性

人工体积粘性由Von Neumann和 Richtmyer于1950年提出，用于克服冲击波

造成的压力、质点速度、密度及能量等在波阵面前后发生突变而给运动微分方

程的求解带来的困难。人工体积粘性的基本思想是在压力项中加上人工体积粘

性项q，以便把应力波的强间断面变成一个在相当狭窄的过渡区域内连续变化的

波阵面。应力间断面的过渡区应控制在较小的空间范围内，并且不应在计算过

程中逐步扩大。人工体积粘性项只起到光滑应力波间断面的作用，而基本上不

影响过渡区以外的其他区域的计算结果。

人工体积粘性项可采用二次形式的人工粘性阻尼也可采用线性形式的粘性

阻尼。

二次形式的人工粘性阻尼

q =

⎧⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎩
c0ρl2e(ε̇ii)2

0

ε̇ii < 0

ε̇ii ≥ 0
(2-63)

线性形式的人工粘性阻尼

q =

⎧⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎩
−c1ρlecε̇ii

0

ε̇ii < 0

ε̇ii ≥ 0
(2-64)

式中c0, c1为无量纲常数，缺省值为1.5和0.06，le为背景网格单元特征长度，ρ为

现时构形中的质量密度，ε̇ii = ε̇11 + ε̇22 + ε̇33为体积应变率，c=[4G
3ρ +

∂p
∂ρ
|S ]1/2为声

速，其中下标“S”表示等熵。也可将二次形式和线性形式粘性阻尼组合，即

q =

⎧⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎩
c0ρl2e(ε̇ii)2 − c1ρlecε̇ii

0

ε̇ii < 0

ε̇ii ≥ 0
(2-65)

引入人工体积粘性项后，相当于在系统中加入了阻尼，阻尼比为

ξ = −
q

ρlecε̇kk
=

Q
c

(2-66)

式中

Q =

⎧⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎩
c0c − c1ρlecε̇kk

0

ε̇kk < 0

ε̇kk ≥ 0

引入人工体积粘性后，时间步长修正为

∆te = αmin
p

le
Q + (Q2 + c2)1/2 (2-67)
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引入人工体积粘性项后，压力的求解公式可改写为

p = −
1
3
σii − q (2-68)

2.5 应力更新、材料模型和状态方程

2.5.1 应力更新

在物质点法中，应力更新采用积分率形式本构方程的数值算法，t + dt时刻

物质点p的应力的更新形式为

σi jp(t + dt) = σi jp(t) + σ̇i jpdt (2-69)

式中σ̇i jp为柯西应力率，i和 j表示应力分量。由于柯西应力张量σi jp不是客观张

量，它会受到刚体转动的影响，因此，在本构关系中采用焦曼应力率σ∇i jp，柯西

应力率与焦曼应力率的关系为

σ̇i jp = σ∇i jp + σikpΩ jkp + σ jkpΩikp (2-70)

其中Ωikp表示质点p的旋率张量，是速度梯度的反对称部分，表征了质点p领域内

物质的刚体转动，有

Ωi j =
1
2

(vi, j − v j,i) (2-71)

σ∇i jp可根据本构关系由变形率张量ε̇i jp求得，即

σ∇i jp = Ci jklε̇klp (2-72)

其中，Ci jkl表示材料的本构张量。

在物质点法中，采用中心差分算法，程序仅存储tn时刻的柯西应

力σn
i jp和tn+1/2时刻的旋率张量Ω

n+1/2
ik 。tn+1/2时刻柯西应力率可由它们来求解得

到

σ̇n+1/2
i jp = σ∇n+1/2

i jp + σn
ikpΩ

n+1/2
jkp + σn

jkpΩ
n+1/2
ikp (2-73)

将式(2-73)代入式(2-69)，得

σn+1
i jp = σn

i jp + σ̇n+1/2
i jp ∆tn+1/2 = σn

i jp + rn
i jp + ∆σn+1/2

i jp (2-74)

其中，

rn
i jp = [σn

ikpΩ
n+1/2
jkp + σn

jkpΩ
n+1/2
ikp ]∆tn+1/2 (2-75)
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∆σn+1/2
i jp = S i jklε̇

n+1/2
klp ∆tn+1/2 (2-76)

柯西应力一般分解为偏应力和压力的形式，偏应力张量的更新格式为

sn+1
i jp = σn

i jp + rn
i jp + S i jklε̇

′n+1/2
kl ∆tn+1/2 + pn

pδi j (2-77)

式中ε̇′kl是偏应变率张量，有

ε̇′kl = Di j −
1
3

Dkkδi j (2-78)

压力由状态方程更新，一般由能量e与体积V或温度T与体积V来计算，即

p = p(V, e) = p(V,T ) (2-79)

因此，计算tn+1时刻的压力p前，先对能量方程式(2-14)进行积分。tn+1时

刻，物质点的内能为

en+1 = en + Vn+1/2sn+1/2
i j △εn+1/2

i j − Vn+1/2(pn+1/2 + qn+1/2)△εn+1/2
kk (2-80)

考虑到

Vn+1/2 =
1
2

(Vn + Vn+1) (2-81)

sn+1/2
i j =

1
2

(sn
i j + sn+1

i j ) (2-82)

pn+1/2 =
1
2

(pn + pn+1) (2-83)

qn+1/2 =
1
2

(qn + qn+1) (2-84)

不考虑二阶小量，有

Vn+1/2△εn+1/2
kk = ∆V (2-85)

则式(2-80)可改写为

en+1 = e*n+1 −
1
2

pn+1∆V (2-86)

其中，e*n+1为tn+1时刻物质点的内能估计值，有

e*n+1 = en + Vn+1/2sn+1/2
i j △εn+1/2

i j −
1
2

∆V pn − ∆Vqn+1/2 (2-87)

如果状态方程是线性的，则有
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pn+1 = An+1 + Bn+1En+1 (2-88)

式中En+1 = en+1

V0
为质点单位初始构形体积内能。

联立式(2-88)和(2-86)，可得物质点tn+1时刻的压力计算式，有

pn+1 = (An+1 + Bn+1e*n+1/V0)/(1 + Bn+1∆V0/(2V0)) (2-89)

求出tn+1时刻的压力pn+1后，再由式(2-86)可求出tn+1时刻的内能。

如果状态方程是非线性的，可先对状态方程进行一次迭代得到压力的近似

值，

p*n+1 = p(Vn+1, e*n+1) (2-90)

再将近似压力 p*n+1代入式(2-86)更新质点tn+1时刻的内能，tn+1时刻的压力可

由下式计算得到pn+1 = p(Vn+1, en+1)。

2.5.2 材料模型

本文只介绍在研究中用到的几种材料模型。

2.5.2.1 弹性材料模型

对于弹性材料模型，偏应力的焦曼应力率为

s∇i j = 2Gε̇′i j (2-91)

式中， G为剪切模量， ε̇′i j为偏应变率张量，可表示为 ε̇′i j=ε̇i j −
1
3 ε̇kkδi j。偏应力的

更新格式为

sn+1
i j = sn

i j + rn
i j + 2Gε′i j (2-92)

压力为

p = −KlnV (2-93)

式中K = E/3(1 − 2υ)为体积模量。

压力的增量更新格式为

pn+1 = pn − K△εkk (2-94)
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2.5.2.2 粘弹性材料模型

对于粘弹性材料模型，偏应力为

si j = 2
∫︁ t

0
G(t − τ)ε̇′i jdτ (2-95)

其中：G(t) = G∞ + (G0 −G∞)e−βt；ε̇′i j为偏应变率。

式(2-95)可进一步写为

si j(t) = 2
∫︁ t

0
[G∞ + (G0 −G∞)e−β(t−τ)]ε̇′i j(τ)dτ

= 2
∫︁ t

0
G∞ε̇′i j(τ)dτ + 2

∫︁ t

0
(G0 −G∞)e−β(t−τ)ε̇′i j(τ)dτ

= 2G∞ε′i j(t) + 2
∫︁ t

0
(G0 −G∞)e−β(t−τ)ε̇′i j(τ)dτ

令
∫︀ t

0 e−β(t−τ)ε̇′i j(τ)dτ = Ei j，则可得tn时刻和tn+1时刻的偏应力分别为

sn
i j(t) = 2G∞ε′ n

i j (t) + 2(G0 −G∞)En
i j (2-96)

sn+1
i j (t) = 2G∞ε′ n+1

i j (t) + 2(G0 −G∞)En+1
i j (2-97)

由式(2-97)与式(2-96)可得偏应力的增量

△sn+1
i j (t) = 2G∞(ε′ n+1

i j (t) − ε′ n
i j (t)) + 2(G0 −G∞)(En+1

i j − En
i j)

则偏应力更新公式

sn+1
i j (t) = sn

i j(t) + rn
i j + 2G∞(ε′ n+1

i j (t) − ε′ n
i j (t)) + 2(G0 −G∞)(En+1

i j − En
i j) (2-98)

其中 rn
i j = [σn

ikΩ
n+1/2
jk + σn

jkΩ
n+1/2
ik ]△tn+1/2

En+1
i j =

∫︁ t+△t

0
e−β(t+△t−τ)ε̇′i j(τ)dτ

=

∫︁ t

0
e−β(t+△t−τ)ε̇′i j(τ)dτ +

∫︁ t+△t

t
e−β(t+△t−τ)ε̇′i j(τ)dτ

= e−β△tEn
i j + ε̇′i j(τ)

∫︁ t+△t

t
e−β(t+△t−τ)dτ

= e−β△tEn
i j +

ε̇′i j(τ)

β
(1 − e−β△t)

压力的更新计算由式(2-94)计算。
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2.5.2.3 Johnson-Cook材料模型

大部分金属材料在冲击载荷下的动态屈服应力随应变率的增加而增加，随

温度的增加而减小，Johnson-Cook材料模型考虑了材料在强动载荷下的热效应和

应变率效应，能较好的表达这些特征。Johnson-Cook材料模型的屈服应力可表

示为下式

σy = (A + Bεpn)(1 + Clnε̇*)(1 − T *m) (2-99)

式中εp是塑性应变，ε̇*是等效塑性应变率，ε̇*=ε̇p/ε̇0，其中ε̇
p是塑性应变

率，ε̇0是参考应变率，T *是无量纲温度，T * = T−Tr
Tm−Tr

∈ [0, 1]是无量纲温度，其

中Tr为室温，Tm为材料的熔点温度。A、B、C、n和m是材料常数，可通过实验

确定。

屈服应力σy是等效塑性应变ε
p的非线性函数，在求解过程中，为避免迭代，

将σy对时间t做线性Taylor展开，直接求解σy。

2.5.3 Mie-Grüneisen状态方程

材料的状态方程用于描述压力、密度和内能之间的关系，它考虑了材料的

压缩效应和非可逆过程，可表达为

p = p(ρ, E) = p(ν, E) = p(µ, E) (2-100)

式中ν为比容，ν = 1/ρ，µ =
ν0−ν
ν

=
ρ−ρ0
ρ0
为材料的压缩系数，E为单位初始体积的

内能。

Mie-Grüneisen状态方程是由热力学和统计力学的方法得到，大多数金属固

体材料在冲击载荷作用下的热力学行为可以使用Mie-Grüneisen状态方程进行描

述。Mie-Grüneisen状态方程可表达为

p = pH +
Γ

ν
(e − eH) (2-101)

式中pH和eH为Hugoniot曲线上的点的压力和单位质量内能，Hugoniot曲线可从实

验得到，Γ是Grüneisen系数，有

Γ =
ρ0

ρ
Γ0 =

ν

ν0
Γ0 =

1
1 + µ

Γ0 (2-102)

Γ0是Grüneisen系数。

Hugoniot曲线上压力pH的解析表达式为

pH = p0 +
ρ0c2

0(1 − ν/ν0)
[1 − S 1(1 − ν/ν0)]2 (2-103)
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式中c0为压力为零时材料中的声速，S 1是冲击波速度和质点速度线性关系式的斜

率，可由实验拟合得到。

通常压力pH ≫ p0，式(2-103)中可忽略p0项，得

pH =
ρ0c2

0(1 − ν/ν0)
[1 − S 1(1 − ν/ν0)]2 =

ρ0c2
0µ(1 + µ)

[1 − (S 1 − 1)µ]2 (2-104)

Hugoniot曲线上内能eH的表达式

eH = e0 +
1
2

(pH + p0)(ν0 − ν) (2-105)

取p0 = 0，e0 = 0，式(2-105)可表达为

eH =
1
2

pH(ν0 − ν) =
pH

2ρ0
(
µ

1 + µ
) (2-106)

将式(2-104)和式(2-106)代入式(2-101)中，可得Grüneisen状态方程的表达式

p = pH(1 −
Γµ

2
) + Γρe (2-107)

将式(2-104)和(2-102)代入式(2-107)中，得

p =
ρ0c2

0µ[1 + (1 − Γ0/2)µ]
[1 − (S 1 − 1)µ]2 + Γ0ρ0e (2-108)

对于材料出现膨胀的情况

p = ρ0c2
0µ + Γ0ρ0e (2-109)

2.5.4 材料损伤及质点失效

在研究冲击动力学问题时，材料的损伤和破坏是一个不可避免同时又非常

复杂的问题。由于载荷作用方式的不同和材料性质的不同，材料发生破坏的模

式及失效后的状态也不相同，需要根据具体问题采用适合的损伤失效模型。材

料损伤失效以后，其承载能力降低，甚至不能够承载。物质点法中，材料的物

理量均由质点携带，因此，材料损伤失效是通过质点失效来体现。

物质点法中常用的损伤失效模型有以下几种：

（1）最大等效塑性应变失效模型

指定材料失效时的等效塑性应变值εfail，当质点等效塑性应变ε
p大于给定的

值时，即当εp > εfail时，则判断质点失效，做失效处理。

（2）最大静水拉力失效模型
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指定材料的最大静水拉力值pmin（必须小于零），当质点压力p（压取正，

拉取负）小于此指定的最大静水拉力值时，即当p < pmin时，则判断质点失效，

做失效处理。

（3）最大主应力/剪应力失效模型

指定材料的最大拉主应力σmax
1 (必须大于零），最小主应力σmin

3 （必须小于

零，表示受压），最大剪应力τmax（必须大于零）。当质点最大拉主应力σ1大于

指定的最大拉主应力或质点最小主应力σ3小于指定的最小主应力值或质点剪应

力τ大于指定的最大剪应力，三个条件中有一项满足，则认为质点失效，做失效

处理。

（4）最大主应变/剪应变失效模型

指定材料的最大拉主应变εmax
1 (必须大于零），最小主应变εmin

3 （必须小于

零，表示受压），最大剪应变γmax（必须大于零）。当质点最大拉主应变ε1大于

指定的最大拉主应变或质点最小主应变ε3小于指定的最小主应变值或质点剪应

变γ大于指定的最大剪应变，三个条件中有一项满足，则认为质点失效，做失效

处理。

物质点法中，当质点失效后将质点的偏应力置为零，同时不再对其人工体

积粘性的声速及压力进行修正，其压力的处理方式有以下几种方式可供选择：

（1）质点失效后能承受压力，但不能承受拉力。

（2）质点失效后既不能承受拉力也不能承受压力。

（3）质点失效后能承受一定压力，也能承受一定的拉力，需设定承压阈值

范围。

物质点法处理质点失效的模型相对简单，在工程中处理一些简单的动力学

现象非常实用。本研究均采用最大主应变/剪应变失效模型，质点失效后既不能

承受拉力也不能承受压力。

2.6 物质点法用于人体冲击问题的改进及验证

本研究利用三维物质点法数值仿真软件MPM3D对人体冲击响应问题进行数

值模拟研究。MPM3D软件是由本课题组研发的基于物质点法的三维数值仿真软

件，已经过大量的算例验证 [32,33,156]，可用于碰撞冲击问题的研究。本研究在现

有的软件平台上进行了一些改进，使其更适合用于人体冲击问题的数值模拟。

2.6.1 体加速度的获取

由于加速度是人体冲击响应问题的重要衡量指标，需要在MPM3D程序中增
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加计算体加速度的功能，并将体加速度在数据输出文件中进行输出，以便数据

结果处理。

体加速度的计算按牛顿第二运动定律进行，先计算三个方向上的体加速

度。

ax =

np∑︁
p=1

Fxp/

np∑︁
p=1

mp (2-110)

ay =

np∑︁
p=1

Fyp/

np∑︁
p=1

mp (2-111)

az =

np∑︁
p=1

Fzp/

np∑︁
p=1

mp (2-112)

然后再计算体的合加速度

a =

√︁
a2

x + a2
y + a2

z

计算出的加速度均为正值，定义加速度方向与速度方向一致时，加速度取

正，否则取负值。

2.6.2 粘弹性材料模型的验证

人体软组织的材料特性具有粘弹性，本研究在物质点法中引入了粘弹性材

料本构模型，粘弹性材料的本构如式(2-95)。为了验证物质点法及弹性材料模

型、粘弹性材料模型，并且摸索物质点法是否可用于人体头部模型的计算以及

头部质量及几何尺寸对碰撞响应的影响，本文构建了两个球碰撞模型。两个

球模型均是外部一空心球内包一实心球，它们在几何尺寸和质量上不同（简

称大球模型和小球模型），两个模型分别受到速度为6.4m/s的铅锤的撞击，如

图2.4所示。大球模型中空心球的壁厚8mm，外径102mm，实心球的外径94mm。

小球模型中空心球的壁厚8mm，外径60mm，实心球的外径52mm。两种球模型

中，空心球和实心球分别用于模拟人体头部的头骨和脑组织，所使用的材料本

构模型和材料参数也与人体头部的头骨和脑组织一致。空心球采用弹性材料本

构模型，弹性模量为6.5GPa，泊松比为0.21，密度为2.1 × 103kg/m3，脑组织体积

模量为2.19GPa，剪切模量为538kPa，损耗模量为168kPa，损耗因子为35s−1密度

为1.14 × 103kg/m3。

大球碰撞模型分别使用MPM3D和LS-DYNA进行计算。

计算结果如图2.5-2.7示。图中虚线表示MPM3D计算所得结果，蓝色实线表

示LS-DYNA计算所得结果。
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(a) 大球模型 (b) 小球模型

P PP P

图 2.4 球碰撞模型
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图 2.5 球碰撞过程中各个体的质心速度时程曲线
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图 2.6 球碰撞过程中各体质心加速度时程曲线
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图 2.7 球碰撞过程中的能量曲线

由图2.5可看出，MPM3D计算所得球的剩余速度稍低于LS-DYNA计算所得

球的剩余速度，而MPM3D计算所得铅锤的剩余速度稍高于LS-DYNA计算所得铅

锤的剩余速度。MPM3D中所使用的接触算法在计算中引起加速度的高频振荡，

本文通过MATLAB中的过滤器功能函数对加速度振荡进行了滤波处理。这些振

荡会引起动能的损失，导致MPM3D计算所得的剩余动能略低于LS-DYNA计算所

得的剩余动能，而MPM3D计算所得的剩余内能略高于LS-DYNA计算所得的剩

余内能。尽管在小变形问题上，物质点法的计算精度低于有限元方法的计算精

度，对于本研究，由MPM3D计算所得的数值解与由LS-DYNA计算所得的数值解

的差别小于6%。说明MPM3D算法和所用的材料模型是可行的。

为了摸索头部质量及几何尺寸对碰撞响应的影响，由MPM3D对大球模型和

小球模型分别进行了计算，大球模型和小球模型球体质心加速度的时程曲线和

碰撞处的压力时程曲线分别见图 2.8。
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图 2.8 大球模型和小球模型球体质心加速度的时程曲线和碰撞处的压力时程曲线

图2.8给出的结果表明球的质量和几何尺寸对球的碰撞响应有很大影响。小

球模型的质心加速度峰值是大球模型的3倍多，而响应时间却是大球模型的1/2左

右。小球模型的压力峰值是大球模型的1.5倍多。
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2.6.3 模型以不同尺度离散计算验证

理论上，若网格尺寸一定，网格内粒子点数越多计算精度越高，但是

计算效率越低；若网格内粒子点数一定，网格尺寸越小计算精度越高，但

是计算效率越低。由于人体物质点模型的规模比较大且形状不规则，如果

质点离散间距及背景网格尺寸太大会使几何形状变形失真影响计算结果精

度，而质点离散间距太小背景网格尺寸太小又会影响计算效率，为此，构

建了一个简单模型，以三种不同尺度离散采用两种不同的网格尺寸，分别

为intv1、intv2、intv3、intv4，用于探讨物质点离散间距及背景网格尺寸对计算

精度的影响，以便找出合适的质点离散方式，既能保证计算精度又能使计算效

率提高。

模型包括6个体：Y、 H、 C、 T、 L和P，Y体为长方体，60×10×220，

起点坐标（0，0，0）； H体为空心球体，球体外半径为30mm，内半

径为20mm，球体中心坐标（30，40，40）；C体为长方体，10×10×30，

起 点 坐 标 （25，35，70） ；T体 为 长 方 体 ，50×40×50， 起 点 坐 标

（5，10，100）；L体为长方体，10×10×30，起点坐标（25，20，150）； P体

为长方体，40×20×20，起点坐标（10，10，180）。如图2.9所示。

H

C

T

L

P

Y

α

图 2.9 不同尺度模型

冲击载荷以加速度载荷施加于Y体上，α为40°，加速度载荷的时程曲线见

图2.10。
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图 2.10 Y体加载加速度曲线

四种模型的参数列于表2。

表 2.1 四种模型数据

intv1 intv2 intv3 intv4

H体质点间距 0.5×0.5×0.5 0.75×0.75×0.75 1×1×1 0.5×0.5×0.5
C体质点间距 0.5×0.5×0.5 0.5×0.5×0.5 1×1×1 0.5×0.5×0.5
T体质点间距 0.5×0.5×0.5 0.75×0.75×0.75 1×1×1 0.5×0.5×0.5
L体质点间距 0.5×0.5×0.5 0.5×0.5×0.5 1×1×1 0.5×0.5×0.5
P体质点间距 0.5×0.5×0.5 1×1×1 1×1×1 0.5×0.5×0.5
Y体质点间距 0.5×0.5×0.5 2×2×2 1×1×1 0.5×0.5×0.5
网格尺寸 2×2×2 4×4×4 2×2×2 4×4×4

模型中各体均采用弹性材料模型，材料参数列于表2.2。

表 2.2 模型中各体的材料参数

E(MPa) υ ρ(kg/m3)

H体 6.5×103 0.21 2.11×103

C体 5.37×103 0.29 1.88×103

T体 3.26×103 0.29 1.399×103

L体 4.2×103 0.29 1.625×103

P体 4.2×103 0.29 1.685×103

Y体 4.2 0.4 1×103

各体之间采用固定连接的方式。用MPM3D程序进行模拟计算，得到各体的

速度时程曲线及加速度时程曲线如图2.11所示。
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图 2.11 四种模型各体速度和加速度比较
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从图中可看出，intv1和intv3的计算结果基本一致，intv2和intv4的计算结果

基本一致。在加速度增大的过程中，四种模型中各个体的速度及加速度吻合较

好。而在加速度减小的过程中，H体及Y体的速度及加速度在intv1和intv4模型中

的计算结果出现差别，其差别的出现可能是由于H体和Y体中相对于体的整体尺

寸存在薄壁，整体刚度小，在受冲击载荷后出现高阶振型，由于网格尺寸变大

后，薄壁上的网格太少，计算精度变差。

四种模型计算时间比较列于表2.3。

表 2.3 四种模型计算时间比较

intv1 intv2 intv3 intv4

物质点数 2668864 506929 333552 2668864
时间步数 10265 5124 10265 5120

计算时间（s） 223191 14556 31123 75628

通过对intv1和intv3模型的计算时间和体的速度、加速度结果的比较，说明

当网格尺寸相同时，网格内质点数越多计算效率越低，即同一个体离散的质点

数越多计算效率越低；而网格内质点数增多对计算精度的影响不大，对于比较

规则的体，计算结果基本一致，而对于存在薄壁的体，相互间计算结果的最大

差别小于15%。

通过对intv1和intv4模型的计算时间和体的速度、加速度结果的比较，说明

当体的离散质点数相同时，网格尺寸越小计算效率越低，intv1模型的计算时间

是intv4模型计算时间的2.9倍，而intv1模型的计算精度更高。对于比较规则的

体，计算结果的相对差别小于5%，而对于存在薄壁的体，在加速度减小阶段，

相互间计算结果差别较大，主要是由于网格间距太大不能精确的计算体的高频

响应。

通过对intv2和intv4模型的计算时间和体的速度、加速度结果的比较，说明

当网格尺寸相同时，体离散的质点数越少，计算效率越高，同一个算例中，不

同体离散成不同间距的质点对计算结果的精度影响不大，相互间计算结果的最

大差别小于3%。

通过对不同尺度模型的计算结果的比较，说明：计算结果的精度主要受网

格尺寸的影响，而网格中粒子数对结果精度影响不大；网格间距越小计算精度

越高，但是计算效率越低；模型中不同的体以不同尺度建模不影响计算精度。
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2.7 小结

本章对物质点法的基本理论进行了介绍，阐述了物质点法的控制方程、离

散方程、时间积分、求解格式、人工体积粘性、应力更新等，并介绍了本研究

所用到的物质点法程序中的材料模型、状态方程。针对人体脑组织的材料特

性，在物质点法中实现了粘弹性材料模型；并针对人体在冲击载荷下的损伤问

题，定义了弹性材料及粘弹性材料的失效处理方式。最后，介绍了物质点法中

常用的几种材料失效模型、质点失效处理方法。并对物质点用于人体冲击问题

进行了算法、材料模型及质点离散等方面的算例验证。
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第 3章 医用CT影片分析及人体三维物质点模型的构建

3.1 医用CT成像原理及DICOM医学图像格式

3.1.1 CT技术发展概述及成像原理

CT即Computer Tomography的英文缩写，它是利用计算机技术对被检测的

物体进行断层扫描摄像，所显示的是物体的断面解剖图像，它是图像重建技

术的基础。根据构成图像的参数来源和性质的不同，CT可分为：X-CT、磁共

振CT（MRI-CT）、放射性核素发射型计算机断层摄影（ECT）、超声计算机断

层摄影（U-CT）等。本文主要介绍X-CT。

从1972年英国制成第一台X-CT机并用于临床脑组织检查以来，先后出现了

头部CT、心脏CT、全身CT、螺旋CT，CT技术成为放射医疗诊断中的重要检查

手段。CT技术的发展主要是在增加扫描方式、提高扫描速度、改善图像质量、

降低X射线曝射量、提高机器性能以及开发更多功能等方面进行的。上个世纪

八十年代末和九十年代初，扇形螺旋扫描机在提高扫描速度、改善图像质量方

面，尤其是在减少运动造成的伪影和开发新功能等方面取得了巨大的进步。目

前，随着工艺水平及计算机技术的发展，CT技术也得到了快速发展。医用CT断

层扫描摄像技术是利用高度准直X射线束对人体检查部位进行扫描，扫描过程

中一部分X射线光子被检查部位的组织器官吸收，X射线强度因而有所衰减，

未被吸收的X射线光子透过人体后，由探测器接收，并将其转变为可见光，然

后由光电转换器将光信号转变为电信号，再经模拟/数字转换器将电信号转为数

字信号，输入计算机进行处理，求解出衰减系数值在人体某剖面上的二维分布

矩阵，再用电子技术把衰减系数二维分布矩阵转变为图像画面上人眼能看到的

灰度分布，从而实现断层图像的成像技术。CT扫描成像设备主要由三个系统组

成：图像输入系统、计算机系统、图像输出系统，如图3.1所示。其中图像输入

系统包括X线管、探测器和扫描架，完成物体信息采集、转换的工作，将由探头

测得的模拟信号转换成数字信号后送至计算机系统进行处理。计算机系统完成

数据运算、处理和数/模转换等操作，将从图像输入系统接收到的数字信号，通

过数学的方法重建断层扫描的影像。图像输出系统将物体的断层影像显示在显

示器的荧光屏上，并通过照相机照到X光胶片上。
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图 3.1 CT扫描系统组成示意图

在CT成像中，物体对X射线的吸收起主要作用，在一均匀物体中，X线的衰

减服从指数规律：

I = I0e−µd (3-1)

式中I0是X射线的入射强度，d是划分好的体素厚度，I是X射线的透射强度，µ是

体素内均匀介质的线性衰减系数或吸收系数，可反映CT图像中像素所对应的物

质对X射线线性平均衰减量。对人体进行CT扫描时，X射线穿透人体器官或组

织，由于构成人体器官或组织的物质成分不同密度不同，所以人体中各点对X射

线的吸收系数也不同，要想获得各点的X射线线性吸收系数，CT成像装置需要

从不同方向上进行多次扫描，CT每扫描一次，即可得到一个方程，经过若干次

扫描后，即得到一组联立方程组。经过计算机傅立叶变换、反投影法等运算可

以求解这一组联立方程组，从而求出每个体素（沿着X线束通过的物体分割成的

小单元体）的X线线性吸收系数，将其排列成数字矩阵，数字矩阵经过数/模转

换器（D/A）把其中的每个数字转变为不同灰度的小方块，即像素。像素也按矩

阵排列，即构成了CT图像。

重建CT图像必须要解决2个问题：一是要从体素上测得成像的特征参数(如

体素的线性吸收系数µ)，并用特征参数去控制其所对应的像素的灰度；第二是要

获得和确定体层及体层内体素的空间位置，包括体层在受检测的人体上的位置

和体素在体层上的位置。

3.1.2 CT图像特点

人体CT图像以不同的灰度来表示，图像反映了器官和组织对X线的吸收

程度。CT图像与X线图像所显示的黑白影像一样，黑色区域表示低吸收区，

即低密度区，如含气体多的肺部；白色区域表示高吸收区，即高密度区，如

44



第 3章 医用CT影片分析及人体三维物质点模型的构建

骨骼。但是CT图像与X线图像相比，CT图像的密度分辨力更高，有高的密度

分辨力，尽管人体软组织的密度差别非常小，吸收系数一般多接近于水，也

能通过CT成像形成对比而成像，这是CT成像的突出优点。所以，CT图像相比

于X线可以更好地显示由软组织构成的器官，如脑组织、脊髓、纵隔、心脏、

肺、肝、胆、胰以及盆部器官等，并且可在良好的解剖图像背景上显示出病

变区的影像。 CT图像是层面图像，常用的是横断面，为了显示整个器官，需

要多个连续的层面图像。通过CT设备上使用的图像重建程序，可重建组织或

器官的冠状面和矢状面的层面图像。不同CT装置所获得的图像的像素大小及

数目不同，像素大小可以是1.0mm×1.0mm，或0.5mm×0.5mm不等；数目可以

是64×64，或512×512，或1024×1024个不等。像素越小，数目越多，构成的

图像越细致，即空间分辨力越高。

CT图像通过组织或器官对X线的吸收系数说明其密度高低的程度。实际

工作中，可用CT值对组织或器官密度进行量化表示，人体组织各点的CT值

由该点的组织衰减系数相对水的衰减系数的差值与水的衰减系数之比计算获

得，计算式如式(3-2)，单位为Hu（Hounsfieldunit）。人体中各种组织的CT值居

于-1000Hu到+1000Hu的2000个分度之间。

CT val =
µ − µw

µw
× 1000 (3-2)

式中µ是组织衰减系数，µw是水的衰减系数。

得到CT值后，按CT值的定义把各个像素的CT值转换成图像画面上对应像

素的灰度，就得到图像画面上的灰度分布，以灰度分布的形式显示各组织或器

官。

3.1.3 DICOM医学图像文件格式

DICOM文件是按DICOM标准存储的医学图像文件。DICOM(Digital Imag-

ing and Communications in Medicine)标准是由美国放射学会(American College of

Radiology，ACR)和美国电器制造商协会 (National Electrical Manufacturers Asso-

ciation，NEMA)成立联合委员会制定的医学数字图像通信标准，该标准自制定

以来逐渐被各医疗设备制造厂商采用，成为医学信息通信和数据格式的国际标

准。使用DICOM标准有诸多优势：（1）由于DICOM标准在各种医疗设备中的

应用，可以相互传输和交换使用由不同厂家的数字成像设备获得的影像资料，

不必去研究每一台设备的图像存储结构。（2）以此标准为基础的图像归档与通

信系统(PACS)可以数字化存储与传输影像设备资料，实现资料数据的网络化和
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无胶片化管理，既保持了资料的原始性，又使得调用方便，节省存储空间并节

约成本，还可以实现远程传输与远程医疗。

DICOM图像文件一般由一个文件头、前缀和一个数据集合组成。

在DICOM标准的说明中要求DICOM文件中包含有文件头，但实际使用中不

包含文件头的DICOM图像文件同样也能被DICOM应用软件识别。当没有文件头

时，文件的开始就直接是DICOM数据集合。

DICOM图像文件的文件头包含了用于标识数据集合的相应信息，文件头的

最开始一般是文件识别信息，由128字节的导言部分组成，可以用于特定操作

的定义或应用协议及文件的相关说明，导言使得DICOM图像文件中提供的图像

和其他数据更容易被访问处理。如果导言部分不表达任何信息，则用十六进制

的00来填充这128个字节。

DICOM文件的前缀是一个长度为4字节的字符串“DICM”，可以根据该值来

判断一个文件是不是DICOM文件。

DICOM文件不同于其它的图像文件，DICOM文件里不仅包含图像数据，

还包含许多其它与图像有关的信息，如病人姓名、出生日期、检查日期、

病人编号、检查部位等等，有字符信息，也有数字信息。为了表达这些信

息，DICOM标准定义了多组数据元素(Data Element)，DICOM的数据集合就是由

一些按照需要选取的数据元素按照一定的顺序排列组成。数据元素是DICOM文

件的基本单位，在数据存储和传输中，每个DICOM数据元素具有统一的风

格和内容。每个数据元素包括4个部分：标签号(TAG)、数据类型(VR，Value

Represent)、数据长度(Value Length)以及数据体(Value Field)。每个数据元素都有

自己的标签号用于区别其他的数据元素，数据元素标签由四个字节表示，前两

个字节表示组号，后两个字节表示元素号。数据类型描述数据元素表示的信息

对象属性的类型和格式，用两个字符标记，数据类型表述的存在与否取决于传

输格式是大端还是小端。数据长度以字节表示数据体的长度，其值为偶数。数

据体用于存放真正的数据。DICOM文件的格式结构示意图如图3.2所示。

图 3.2 DICOM文件格式示意图
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3.2 人体CT扫描图像处理

本研究使用的人体CT扫描图像是由南方医科大学提供的，通过对一名成年

男性志愿者进行CT扫描获得。人体CT扫描图像以DICOM文件格式存储。

图像处理包括图像预处理、图像分析和图像理解三个层次。图像预处理是

为了改善视觉效果或图像的表现形式，为图像分析打基础，一般包括：图像增

强、图像平滑、图像锐化、图像复原、图像变换、图像编码、图像计算（对像

素点进行算术或逻辑计算）等。图像分析包括：图像分割、图像特征（几何形

状特征、边界描述、纹理特征）提取等，图像分析后输出一组描述目标图像特

点和性质的数据。图像理解是在图像分析的基础上，理解图像所表现的内容，

分析图像间的相互联系。

目前对人体CT扫描图像处理方面的研究较多，且已有多款软件

（如Mimics,VolView,等）可用于读取DICOM图片，并可方便的在软件平台上

进行图像处理工作，本章直接借助Mimics软件平台，对人体CT扫描图像进行处

理，下面主要以人体骨骼的分割和图像特征提取为例来着重讨论图像分割和图

像特征提取。

3.2.1 图像分割

对CT图像的分割是把CT图像分成若干个特定的、具有独特性质的或是感兴

趣的区域，图像分割是图像分析的关键步骤，像素之间的相似性和跳变性是图

像分割的基础。相似性是指在某个区域内像素具有的某种特性相似，如灰度一

样，纹理相同等；跳变性是指某种特性不连续有较大变化，如灰度值突变等。

已有的图像分割方法主要有：基于阈值的分割方法、基于区域的分割方法、基

于边缘的分割方法、基于特定理论的分割方法、基于小波变换的分割方法以及

基于神经网络的分割方法等。目前使用的分割算法大都是针对具体问题提出

的，没有一种适合于所有图像的通用的分割算法，都存在各自的优点和局限

性。如常用的阈值分割法的优点是计算简单、效率较高、运算速度快，但是分

割结果依赖于阈值的选择。基于区域的分割方法中，区域生长法的优点是计算

简单，对于较均匀的连通目标有较好的分割效果，它的缺点是需要人为确定种

子点，对噪声敏感，可能导致区域内有空洞；另外，当分割目标较大时，分割

速度慢。分裂合并法对复杂图像的分割效果较好，但算法较复杂，计算量大，

分裂还可能破坏区域的边界。边缘分割方法是基于边缘处有结构上或灰度级的

突变，通过对图像灰度值求导数检测不连续的灰度值从而确定边缘，由于边缘

和噪声都是灰度不连续点，在频域均为高频分量，会有噪声影响，边缘分割方
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法的分割效果与使用的微分算子有关。

本文使用基于灰度值阈值分割的方式对各组织进行分割，它实际上是按

式(3-3)的关系将图像 f (i, j)输出到图像g(i, j)：

g(i, j) =

⎧⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎩
1 T0 ≤ f (i, j) ≤ T 1

0 f (i, j) < T0

0 f (i, j) > T1

(3-3)

式中，T0、T1为阈值，对于需要提取的组织的图像元素g(i, j) = 1，对于不提取的

组织的图像元素g(i, j) = 0。

阈值确定后，将阈值与像素点的灰度值比较并提取相应的像素，直接给出

提取组织的图像区域。由此可见，阈值分割算法的关键是各组织的灰度阈值的

选择，如果确定的阈值合适就可直接准确地将各组织的图像分割出来。如果阈

值范围过大则会在分割的组织中出现很多多余物，如果阈值范围过小则会对组

织提取不全。本研究参考由mimics软件提供的灰度值范围如表3.1所示，并根据

软件中实际测得各组织的灰度值给定组织分割阈值。

表 3.1 人体各组织灰度值参考值

组织 灰度值 组织 灰度值

骨骼 226-3071 松质骨（儿童） 156-585
软组织 -700-225 肌肉（成人） -5-135

釉质骨（成人） 1553-2850 肌肉（儿童） -25-139
釉质骨（儿童） 2042-3071 脂肪组织（成人） -205- -51
密质骨（成人） 662-1988 脂肪组织（儿童） -212- -72
密质骨（儿童） 586-2198 皮肤（成人） -718- -177
松质骨（成人） 148-661 皮肤（儿童） -766- -202

本研究使用的CT图像沿人体头盆向有7部分，分段扫描并分别存储：头

颈部（包括头部和颈部颈椎C1-C3段）CT图像的像素是0.4414mm×0.4414mm扫

描层厚1mm、颈胸部（包括颈部颈椎C4-C7段、胸部胸椎T1-T10段、肩部、

上臂上部）CT图像的像素是0.9648mm × 0.9648mm扫描层厚1mm、胸腰部（包

括胸部胸椎T11-T12段、腰部腰椎L1-L5段、上臂下部、肘关节部、小臂上

部）CT图像的像素是0.9766mm × 0.9766mm扫描层厚1mm、臀部（包括腰部腰

椎L5下部分、臀部、大腿上部、小臂下部、手腕、手掌及手指上部）CT图像

的像素是0.9766mm × 0.9766mm扫描层厚1mm、大腿部（包括大腿中部、手指

端部）CT图像的像素是0.9766mm × 0.9766mm扫描层厚1mm、膝关节部（包括
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大腿下部分、膝关节、小腿上部分）CT图像的像素是0.9766mm × 0.9766mm扫

描层厚1mm及小腿足部（包括小腿下部分及足部）CT图像的像素是0.9766mm ×

0.9766mm扫描层厚1mm。为了节约研究成本，本研究使用的mimics软件功能不

全，没有将各段合并的功能，只能将各段分别读入计算机处理，下面介绍人体

骨骼系统分段读入及分割的情况。

（1）首先将头颈部CT图片导入三维重构软件，头颈部原始灰度断层图片如

图3.3示。

图 3.3 头颈部CT灰度图

将头颈部头骨、面骨、颈椎等通过灰度阈值分割，并存放于不同的蒙层

中，然后，编辑各蒙层，修补缺少的部分并去除不需要的部分。如图3.4示。图

中紫色部分是头骨及面骨、黄绿色部分是颈椎。图中灰色部分是没有进行分割

的肌肉、皮肤及软组织部分，头部内部的黑色部分是鼻腔、口腔等空气腔。

图 3.4 头颈部骨骼分割图

（2）然后，将颈胸部CT图片导入三维重构软件，颈胸部原始灰度断层图片

如图3.5示。

同样，通过灰度阈值分割将颈胸部C4-C7段颈椎、T1-T10段胸椎、肋骨、

胸骨、肩胛骨、肱骨、关节盂等分割并存放于不同的蒙层中，然后编辑各个蒙

层，修补缺少的部分并去除不需要的部分。如图3.6示。图中粉色部分是颈椎、

暗紫色部分是胸椎、肋骨、胸骨和肱骨，淡兰色部分是脊髓，灰色部分是没有
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图 3.5 颈胸部CT灰度图

进行分割的肌肉、皮肤及软组织部分。身体内部的黑色部分是肺部及吼部空气

腔。

图 3.6 颈胸部骨骼组织分割图

（3）将胸腰部CT图片导入三维重构软件，胸腰部原始灰度断层图片如

图3.7示。

图 3.7 胸腰部CT灰度图

通过灰度阈值分割将胸腰部T11-T12段胸椎、L1-L5段腰椎、肋骨、脊髓、

椎间盘等分割并存放于不同的蒙层中，然后编辑各个蒙层，修补缺少的部分并

去除不需要的部分。如图3.8示。图中淡兰色部分是脊髓、紫色部分是胸椎、黄

绿色部分是腰椎、亮黄色部分是椎间盘，灰色部分是没有进行分割的肌肉、皮

肤及软组织部分。身体内部的黑色部分是腹部的空气腔。
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图 3.8 胸腰部骨骼组织分割图

（4）将臀部CT图片导入三维重构软件，臀部原始灰度断层图片如

图3.9示。

图 3.9 臀部CT灰度图

通过灰度阈值分割将臀部骨盆、尾椎、L5腰椎下部分、骨髓等分割并存放

于不同的蒙层中，然后，编辑各个蒙层，修补缺少的部分并去除不需要的部

分。如图3.10示。图中兰绿色部分是股骨和尺骨、桡骨，蓝色部分是尾椎和骨

盆，黄色部分是L5腰椎下部分，灰色部分是没有进行分割的肌肉、皮肤及软组

织部分。身体内部的黑色部分是下腹部空气腔。

图 3.10 臀部骨骼组织分割图

（5）将大腿部CT图片导入三维重构软件，大腿部原始灰度断层图片如

图3.11示。
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图 3.11 大腿部CT灰度图

通过灰度阈值分割将大腿部骨骼、手指端部骨骼等分割并存放于不同的

蒙层中，然后，编辑各个蒙层，修补缺少的部分并去除不需要的部分。如

图3.12示。图中红色部分是股骨、指骨，灰色部分是没有进行分割的肌肉、皮肤

组织部分。

图 3.12 大腿部骨骼组织分割图

（6）将膝关节部CT图片导入三维重构软件，膝关节部原始灰度断层图片如

图3.13示。

图 3.13 膝关节部CT灰度图

通过灰度阈值分割将大腿部骨骼、膝盖骨、小腿部骨骼等分割并存放于不

同的蒙层中，然后，编辑各个蒙层，修补缺少的部分并去除不需要的部分。如

图3.14示。图中绿色部分是股骨、髌骨、腓骨、胫骨，灰色部分是没有进行分割

的肌肉、皮肤组织部分。
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图 3.14 膝关节部骨骼组织分割图

（7）将小腿足部CT图片导入三维重构软件，小腿足部原始灰度断层图片如

图3.15示。

图 3.15 小腿足部CT灰度图

通过灰度阈值分割将小腿部骨骼、足部骨骼等分割并存放于不同的蒙层

中，然后，编辑各个蒙层，修补缺少的部分并去除不需要的部分。如图3.16示。

图中绿色部分是腓骨、胫骨、跗骨、蹠骨和趾骨，灰色部分是没有进行分割的

肌肉、皮肤组织部分。

图 3.16 小腿足部骨骼组织分割图

人体的软组织、肌肉、膜层、韧带等组织同样可通过灰度阈值进行分割，

由于软组织与肌肉的灰度值很接近，在利用灰度阈值进行分割后，经常会将软

组织和肌肉分割到同一个蒙层中，这时组织的分割还需要用到形态学操作、布

尔操作及多层编辑分割。本文用此方法对头部肌肉及脑组织等做了分割，如

图3.17所示，图中绿色部分是头骨及面骨、白色部分是颈椎、橙色部分是肌肉、

黄色部分是脑组织、红色部分是膜层。
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图 3.17 头颈部各组织分割图

3.2.2 图像特征提取

图像特征提取是在图像分割的基础上将待研究的人体组织和器官的几何形

状特征、灰度值等信息提取并输出，以便进行图像三维重建。

在本章的研究中，图像特征提取是将头颈部、颈胸部、胸腰部、臀部、

大腿部、膝关节部、小腿足部各段的骨骼，及头部肌肉、脑组织、膜层分

别进行了提取，以灰度值的数据格式进行了图像特征输出，骨骼输出数据通

过paraview三维显示，如图3.18示。

(a)头颈部骨骼 (b)颈胸部骨骼 (c)胸腰部骨骼

(d)臀部骨骼 (e)大腿部骨骼

(f)膝关节部骨骼 (g)小腿足部骨骼

图 3.18 人体分段骨骼提取图
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3.3 人体三维物质点模型的构建

本章以人体骨骼三维物质点模型的构建为例来说明构建人体三维物质点模

型的方法。

要构建人体骨骼的三维物质点模型，首先要进行人体骨骼的几何模型的构

建，然后，在正确的几何模型的基础上构建三维物质点模型。

3.3.1 人体骨骼的几何模型

由于本研究使用的Mimics重构软件不能同时将整个人体分段扫描存储的文

件同时导入，各段只能分别导入3D重构软件，分别进行分割、存储、导出。将

通过图像特征提取的各段骨骼合并输出，发现各段有错位、旋转，不能构建正

确的人体几何外形，如图3.19示。这说明人体在进行分段扫描的过程中中心点有

变化，体位有旋转。

要构建完整的人体几何模型，需要对人体各段做几何位置调整，将各段进

行平移、旋转等处理。先要对人体各段的形状、边界进行测量，从而得出该段

的几何模型方面的重要信息。然后确定平移和旋转的基准体以及平移的前后、

上下、左右距离，旋转的角度。

人体左右向为X轴方向，向左为正向；人体胸背向为Y轴方向，向后为正

向；人体头盆向为Z轴方向，向上为正向。本文以头颈部为基准，以调整颈胸部

的几何位置为例来介绍几何位置调整的方法。

以头颈部段为基准，提取头颈部下端面人体冠状面上X坐标的最大值X1max对

应的点的坐标（X1max,Y1xmax)和最小值X1min对应的点的坐标（X1min,Y1xmin)、

人体矢状面上Y坐标的最大值Y1max对应的点的坐标（X1ymax,Y1max)和最小

值Y1min对应的点的坐标（X1ymin,Y1min)，提取颈胸部上端面人体冠状面上X坐

标的最大值X2max对应的点的坐标（X2max,Y2xmax)和最小值X2min对应的点的坐标

（X2min,Y2xmin)、人体矢状面上Y的最大值Y2max对应的点的坐标（X2ymax,Y2max)和

最小值Y2min对应的点的坐标（X2ymin,Y2min)。颈胸部水平左右移动的距离

为X2max − X1max，值若大于0则右移，值若小于0则左移；前后移动的距离为Y2max-

Y1max，值若大于0则前移，值若小于0则后移；颈胸部绕Z轴水平旋转的角度

为(arctan Y2xmax−Y2xmin
X2max−X2min

− arctan Y1xmax−Y1xmin
X1max−X1min

)，值若大于0则顺时针方向旋转，值若小

于0则逆时针方向旋转。其他各段的移动及旋转操作也可按此方法进行。由于人

体数据量比较大，本研究利用Qt软件平台开发了计算程序来实现这一算法。

以头部为基准，其他各段的几何位置调整情况为：颈胸段水平向右

移动146.6mm，向前移动134.5mm；胸腰部水平向右移动154.2mm，向前移
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    前视                                               侧视                  

图 3.19 人体各段未经几何位置调整的整体图
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动137.8mm，向上移动2mm；臀部水平向右移动153mm，向前移动138mm，向

上移动2mm；大腿部向右移动146.5mm，向前移动144mm，向下移动2755mm，

同时绕Z轴逆时针旋转5.5°；膝关节部位及小腿足部部位与大腿部位的平移及旋

转参数一致。

3.3.2 人体骨骼系统的三维物质点模型

三维物质点模型的数据包含质点质量、X坐标、Y坐标、Z坐标。要构建符

合物质点算法的人体的三维物质点数据模型，需要计算质点质量、进行质点缩

并、将CT图片的输出数据格式转换为三维物质点模型数据格式等操作。

首先将一个像素作为一个质点处理，可借助密度与灰度值的关系式(3-4)来

计算质点密度

ρp = a * Hp + b (3-4)

式中Hp为质点灰度值，a、b为常数，根据组织的整体密度确定。

质点质量则由式(3-5)来计算

mp = ρp * Vp (3-5)

式中ρp为质点密度，Vp为质点体积，由扫描像素确定。

质点缩并是按构建模型尺度的要求，预先确定所构建模型的质点间距，以

该间距为边长在物质空间布满立方体格子，将所有在同一个格子里的质点合并

为一个质点。合并后质点的质量是所有格子内质点质量的总和，合并后质点

的X、Y、Z坐标值是格子的质心位置坐标。如果同一个格子中的质点数太少，则

将格子中的质点合并到与其相邻的格子中去。

本研究利用Qt软件平台开发了计算程序来实现这一算法。程序中实现了数

据格式转换、计算质点质量、质点缩并、计算整体质量、计算整体密度、数据

输出等。算法的具体实现过程如下：

（1）读入由图像特征提取得到的数据文件，该数据文件包括像素

的X、Y、Z坐标值及灰度值。

（2）设置所构建模型的质点间距。

（3）将一个像素作为一个质点处理，设定a、b值利用式(3-4)计算质点密

度。

（4）利用式(3-5)根据质点密度及一个像素所代表的图像区域的大小计算质

点质量。
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（5）进行质点缩并的操作，重新确定缩并后质点质量及空间坐标位置。

（6）将所有质点质量累加，计算整体质量m。

（7）将所有质点的体积累加计算整体体积v，根据密度计算式ρ = m/v来

计算整体密度。若整体密度与给定的参考值不符，则返回第（3）步，调

整a、b值。

（8）进行数据格式转换，将质点质量存放于数据文件中第一列、质点X坐

标值存放于第二列、质点Y坐标值存放于第三列、质点Z坐标值存放于第四列。

（9）输出数据文件。

通过几何位置调整及数据格式转换、质点缩并等操作构建的人体骨骼三维

物质点模型如图3.20示。

3.4 小结

本章首先介绍了医用CT成像原理及DICOM医学图像格式，然后，通过描述

构建人体骨骼系统三维物质点模型的过程阐述了由人体CT扫描图片构建三维

物质点模型的方法，使用该方法分割人体的骨骼组织并提取骨骼组织，将骨骼

组织以灰度值的格式输出成数据文件，并对输出的各段数据进行平移、旋转处

理，构建人体骨骼的几何模型，然后，针对物质点数据模型的格式要求，计算

质点质量，将人体骨骼组织数据转换成质点质量和X、Y、Z坐标的格式存放成物

质点数据模型文件，缩并质点，成功的构建了所提取的人体骨骼组织的三维物

质点模型。

本章主要是为了介绍从CT图片构建人体三维物质点法模型的方法，在对骨

骼组织分割和提取的过程中没有将骨骼按解剖结构分开提取，在实际操作过程

中可根据需要在组织分割与特征提取的过程中只分割和提取需要的部位。

人体的肌肉、脑组织、肺、心脏等组织均可按此方法构建三维物质点模

型。此方法同样可用于其他复杂物体由CT图片构建三维物质点模型。

若人体扫描过程中没有移位或旋转，则在构建人体三维物质点模型的过程

中不需要本章提及的几何位置调整，从本章的论述过程可以发现从CT图片构建

人体三维物质点模型的方法非常简单快捷，并且模型有非常好的生物逼真度，

这正是构建人体三维物质点模型的优势所在。
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    前视                                        侧视                               等轴侧视

图 3.20 人体骨骼三维物质点模型图
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第 4章 基于物质点法模拟人体头部碰撞响应

4.1 人体头部碰撞问题

头部损伤的发病率高，是伤后致残、致死的重要原因。日常生活中，交

通事故、摔倒和跌落等情况均可引起颅脑损伤。全球15%的交通事故发生在中

国 [157]。随着现代化进程的加快，未来几年中国的交通损伤存在着有增无减的趋

势。机动车、自行车、行人之间的相互碰撞将会不可避免地频繁出现，引发的

头部损伤也必然会不断增加。因此，研究和探讨头部损伤中的生物力学问题，

研究头部损伤的损伤机理，对于制定相应的防护措施、降低伤害的发生率以及

提高损伤的治愈率有着非常重要的意义。

头部损伤生物力学的研究范畴是头部在外载荷下的动态响应，头部损伤的

原发性原因是由于外力载荷超出了头部组织所能承受的损伤阈值。损伤的分布

位置与撞击力、头部结构以及材料等因素直接相关。近年来，头部损伤生物

力学的研究多基于计算机数值模拟仿真分析，其中使用较多的方法是有限元

法。上世纪七十年代以来，国外学者利用有限元技术构建了多个头部有限元模

型，并用于数值模拟研究。Hardy和Marcal [158]于1973年首次利用有限元方法构

建了人体头部有限元模型，此模型中头骨使用双层的曲面和任意的三角形壳单

元。Shugar [159]于1975年构建了更精确的人体头部模型，头骨用了3层8节点实体

单元。Hosey和Liu [160]于1980构建了一个由637个实体单元和149个壳单元构成的

头部有限元模型，该模型的颅骨、脑脊液、脑组织、膜结构均选用线弹性材

料。Gilchrist和O’Donoghue [60]于2000年构建了一个二维平面应变头部有限元模

型，并对此模型进行了研究，给出了头部正面碰撞的计算模拟结果并预测了脑

组织的侧面突击伤。AOMURA等人 [61]于2003年基于MRI和CT数据构建了一个三

维有限元头部模型，包括皮肤、头骨、脑脊液和颈部，并进行了碰撞测试，研

究指出头骨与脑脊液之间固定连接比滑移连接好。赵玮等人 [157]于2011年对应用

于头部碰撞损伤研究的三维有限元头部模型做了综述，比较全面的总结了近些

年来三维有限元头部模型的特点，并指出目前对于头部碰撞研究还没有理想的

有限元模型。由于头部本身结构、材料的复杂性和数值模拟技术上的困难，至

今还没有一种非常成熟而完整的理论从数值模拟技术上来研究头部损伤生物力

学问题。

临床上，大多数头部损伤是由于外力作用于头颅而导致的直接损伤，头部
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损伤有加速性、减速性和挤压性三种损伤方式 [161]。现实生活中，头部的三种损

伤方式中减速伤的发生率比加速伤、挤压伤高，对于预测疾病的可能病程和结

局最差的重型头部损伤中减速伤占大多数 [162]。头部减速伤是由于头部在运动中

突然被一静止的障碍物所阻止而突然停止，迫使其由动态瞬间转为静态所产生

的损伤，常见于交通伤和跌落伤 [163]。以往有学者认为头部的加速与减速运动仅

仅是方向有别而损伤机制相同 [164]，但有学者研究认为，头部减速伤与头部加速

伤在损伤生物力学机制方面有所不同，头部的损伤特点也不相同 [165–167]。目前

对头部减速伤的生物力学机制还不是十分清楚。

基于上述原因，本文使用物质点法对人体头部碰撞动力学响应问题的研究

从以下三方面进行：

（1）探索头部肌肉及边界条件对头部碰撞响应的影响

通过头部CT扫描图片构建三种不同的人体头部三维物质点模型，并用于研

究人体头部在受到速度为6.4m/s的物体的撞击下的动态响应问题。三种人体头部

三维物质点碰撞模型，第一种为简化的自由头部模型（SHFr），包括头骨、膜

层、脑组织；第二种为带肌肉的自由头部模型(MHFr)，包括头部肌肉、头骨、

膜层、脑组织；第三种为带肌肉的肩部固定模型(MHSFi)，包括头部肌肉、头

骨、膜层、脑组织、肩部肌肉、肩颈部骨骼，肩部下缘固定。

（2）模拟头部加速伤损伤

基于一种头部模型，研究人体头部在受到速度分别为6.4m/s、 12.8m/s、

19.2m/s的铅锤的撞击下的动态响应。

（3）模拟头部减速伤损伤

基于一种头部模型，研究人体头部在运动速度分别为6.4m/s、 12.8m/s、

19.2m/s的情况下，突然遇到静止的障碍物撞击下的动态响应。

4.2 人体头部三维物质点模型

人体头部的三维物质点模型的构建使用第3章中描述的方法，基于人体CT扫

描图像进行构建。模型包括头骨、头部肌肉、膜层、脑组织、肩颈部肌肉

及肩颈部骨骼等部分。根据4.1节对人体头部碰撞动力学响应问题的研究内

容，本章构建了三种人体头部三维物质点模型，第一种为简化的自由头部

模型（SHFr），包括头骨、膜层、脑组织；头部三维物质点模型的总粒子数

为2339038个，总质量3159.762g；第二种为带肌肉的自由头部模型(MHFr)，包括

头部肌肉、头骨、膜层、脑组织；总粒子数为2947721个，总质量5257.932g；

第三种为带肌肉的肩部固定的模型(MHSFi)，包括头部肌肉、头骨、膜层、脑
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组织、肩部肌肉、肩颈部骨骼，肩部下缘固定；总粒子数为3080216个，总质

量6664.115g。肌肉、头骨和膜层的应力更新使用弹性本构模型，而脑组织的应

力更新采用粘弹性本构模型。头骨组织的失效基于最大应变和剪切应变。三种

头部模型，粒子尺寸、数量和各部分质量列于表(4.1)。

表 4.1 头部物质点模型数据

粒子间距（mm×mm×mm） 粒子数 质量(g)

头骨 1×1×1 661117 1359.94
脑组织 1×1×1 1399670 1506.5
膜层 1×1×1 278251 293.322
头部肌肉 1.5×1.5×1.5 546982 2015.97
颈椎骨 1×1×1 61701 82.2
肩部肌肉 3×3×3 41977 1275.58
肩颈部骨骼 1×1×1 90518 130.603

铅锤采用简化的Johnson-Cook模型和Gruneisen状态方程，材料参数如

表(4.2)所示。铅锤的失效模型采用最大静水拉力失效模型，当粒子的静水拉

力低于静水拉力阈值Pmin时粒子压力被置为0。

表 4.2 锤的材料参数

材料 Pb

弹性常数 ρ(×103kg/m3) 11.35
E(GPa) 22.4

υ 0.42

强化模型 A(MPa) 12
B(MPa) 125
C(MPa) 0

n 1.0

状态方程 c0(m/s) 2092
S 1 1.45
Γ0 2.0

失效模型 Pmin(MPa) -1500

头骨、膜层、颈椎骨、颈肩部骨骼、颈肩部肌肉和头部肌肉都采用线弹性

材料本构，弹性模量、泊松比及密度列于表(4.3)，这些参数基于CT图片上的灰

度值计算获得并根据文献 [89,168]数据进行了调整。脑组织采用粘弹性材料本

构，材料参数基于CT图片上的灰度值计算获得并根据文献数据 [28]进行了调整，

脑组织体积模量为2190MPa，剪切模量为538kPa，损耗模量为168kPa，损耗因子
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为35s−1，密度为1.14 × 103 kg/m3。

表 4.3 人体头部模型的材料特性

E(MPa) υ ρ(×103kg/m3)

头骨 6.5×103 0.21 2. 1
膜层 31.5 0.45 1.05146
头部肌肉 1 0.45 1.07
颈椎骨 1×104 0.29 1.8
肩部肌肉 1 0.45 1.05
肩颈部骨骼 1×104 0.29 1.63

头骨、膜层、头部肌肉及颈椎的失效基于最大主应变/剪应变失效模型，设

定最大主应变、最小主应变和最大剪应变阈值，当粒子的应变达到三个值中的

任何一个就认为粒子失效。本研究中，头骨和膜层的最大主拉应变设为0.07，

最小主应变设为-0.07，剪应变设为0.07。颈椎骨和头部肌肉的最大主拉应变设

为0.1，最小主应变设为-0.1，剪应变设为0.1。粒子失效后即不能承受压力也不

能承受拉力。

4.3 人体头部碰撞响应数值模拟

4.3.1 三种头部模型的碰撞响应数值模拟

将4.2节所构建的三种人体头部物质点模型用于研究人体头部额头在受到初

速度为6.4m/s的铅锤的垂直撞击下的动态响应问题。三种人体头部三维物质点碰

撞模型如图4.1所示。

（a)SHFr模型               (b)MHFr模型              (c)MHSFi模型

图 4.1 人体头部碰撞三维物质点模型

对于SHFr模型，头骨的碰撞后速度为6.36m/s，铅锤的碰撞后速度

为2.82m/s。对于MHFr模型，头骨的剩余速度为4.9m/s，铅锤的碰撞后速度
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为1.63m/s。对于MHSFi模型，头骨的碰撞后速度为4.28m/s，铅锤的碰撞后速度

为1.24m/s。

根据1972 NHTSA制定的头部损伤标准 [169]，HIC的计算公式如下：

HIC =

[︃
1

t2 − t1

∫︁ t2

t1
adt
]︃2.5

(t2 − t1) (4-1)

式中：a是头部质心处的加速度，单位为G；t1, t2为碰撞过程中的两个时刻，其

取值使HIC最大。三种头部模型头部质心加速度曲线如图4.2所示。
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图 4.2 三种头部碰撞模型头部质心加速度曲线

图4.2中SHFr模型的头部质心加速度峰值略高于MHSFi模型和MHFr模型

的头部质心加速度峰值，三种头部碰撞模型的碰撞动态响应时间基本一

致。MHSFi模型的加速度曲线出现多个峰值，结合该模型的碰撞物理现象，

可以看出：由于肩部固定，铅锤在第一次碰撞头部后滑落的过程中又对头

部进行了多次碰撞。对于SHFr模型，HIC=706。对于MHFr模型，HIC=692。

对于MHSFi模型，由于头部和铅锤之间的多次碰撞，使HIC值远远大于其

他两种模型的HIC值，取第一次碰撞的头部加速度值进行计算（2.5ms之

前），HIC=566。

从头部质心加速度曲线图及HIC值中我们发现头部肌肉会使头部质心加速度

的峰值减小约20%左右，且会使头部碰撞的HIC值减小，说明肌肉对头部有保护

作用，可减少碰撞损伤几率；而肩部固定（MHSFi模型）与头部自由（MHFr模

型）两种碰撞模型的结果比较说明，在完成第一次碰撞前（本研究中从碰撞开

始到碰撞结束时间小于2ms），头部设为自由边界条件对头部碰撞响应的影响不

大。这个结果与Ruan等 [170]于1994年及Willinger等 [171]于1995年提出的的结论不

完全一致，他们认为对于冲击时间少于6ms的情况，颈部连接处可设置为自由边

界条件。头部设为自由边界条件是否影响头部碰撞的响应结果与碰撞持续的时
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间及完成一次碰撞所需的时间有关，碰撞持续的时间长于完成第一次碰撞所需

时间则有影响，否则无影响。完成第一次碰撞所需的时间与头部模型及锤的几

何尺寸、质量、撞击速度、材料密度、弹性模量、泊松比等参数有关。

1.2ms时头骨及脑组织上的压力波云图如图4.3所示。

(a) SHFr模型 (b) MHFr模型 (c) MHSFi模型

头骨

脑组织

图 4.3 三种头部碰撞模型头骨和脑组织在1.2ms时压力云图

图4.3中，MHSFi模型和MHFr模型的压力波传播基本一致，SHFr模型的压力

波传播在1.2ms时出现了多个波峰，可能是由于铅锤接触头骨较早造成。撞击点

处是压缩波，其周围出现拉伸波，头骨和脑组织的压缩波沿着头骨及脑组织由

撞击点向后传播。

从头骨和脑组织的压力云图，我们发现MHSFi模型和MHFr模型的压力波在

头骨和脑组织中的分布及峰值基本一致，进一步说明在第一次碰撞结束前头部

设为自由边界条件对头部碰撞响应的影响不大。SHFr模型的压力波波峰出现的

较早，是由于在SHFr模型中铅锤接触头骨较早造成的。

头部加速度达到峰值时头部损伤云图如图4.4所示。

  肌肉                     膜层              头骨
(a) MHFr模型

   膜层               头骨
(b) SHFr模型

图 4.4 头部加速度达峰值时三种头部模型头部损伤云图
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MHSFi模型和MHFr模型的损伤云图基本一致，图4.4给出了头部加速度达到

峰值时MHFr模型的头部肌肉、膜层、头骨的损伤云图和SHFr模型的膜层及头

骨的损伤云图，图中红色部分是损伤失效部分。MHFr模型和MHSFi模型的损伤

云图中损伤失效部分的面积较SHFr模型的损伤云图中损伤失效部分的面积大，

但是失效质点的分布比较分散，形成一个空心的圈，说明头部肌肉对撞击力有

分散作用，从而减小受伤。三种模型的失效质点均分布在撞击处和膜层的眼眶

处，说明在头部前额受到垂直撞击的情况下头部碰撞接触处及眼眶处是比较容

易受伤的部位。

本研究的结果说明：头部肌肉对头部碰撞的损伤程度有影响，由于头部肌

肉的存在会分散头部的受力分布，头部受力面积扩大，受伤程度减小，但不会

改变受伤位置。对于短时间的碰撞（本研究小于2ms）头部自由和肩部固定的边

界条件对头部碰撞过程中头部动态响应没有影响。但是对于更长时间的碰撞，

由于肩部固定导致头部没有及时离开铅锤而产生连续多次碰撞，从而导致头部

损伤与头部自由状态下的头部损伤不同，头部质心的加速度曲线也不同。在做

头部碰撞数值模拟研究时，应根据所研究的问题建立合理的模型。

4.3.2 头部加速伤损伤数值模拟

头部加速伤是头部受到运动的物体碰撞打击而产生加速度而产生的损伤。

本文对于头部加速伤的研究基于简化的自由头部模型（SHFr），研究人体头部

在受到速度分别为6.4m/s、 12.8m/s、 19.2m/s的铅锤的撞击下的动态响应问题。

头部碰撞模型如图 4.5所示。

 

V

图 4.5 头部加速伤碰撞模型

对于铅锤初始速度为6.4m/s的碰撞，头骨的碰撞后速度为6.36m/s，铅锤的

碰撞后速度为2.82m/s。对于铅锤初始速度为12.8m/s的碰撞，头骨的剩余速度

为11.8m/s，铅锤的碰撞后速度为6.21m/s。对于铅锤初始速度为19.2m/s的碰撞，

头骨的碰撞后速度为16.2m/s，铅锤的碰撞后速度为10.2m/s。
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三种碰撞速度下，头部质心加速度曲线如图 4.6所示，图中分别用v6、

v12、 v20表示初速度为6.4m/s、 12.8m/s、 19.2m/s的情况，下文中除特殊说明，

均沿用此表示方法。

0 1 2 3 4 5 6 7 8 9
0

2

4

6

8

10

12

14

时间 (ms)

头
部
质
心
加
速
度

 (
m

m
/m

s 
 ）2

 

 

v6
v12
v20

图 4.6 加速伤三种碰撞速度下头部质心加速度曲线

图4.6中铅锤碰撞初始速度为6.4m/s时，头部质心加速度峰值6.037mm/ms2，

从碰撞开始至碰撞结束持续时间约为1.7ms；铅锤碰撞初始速度为12.8m/s时，头

部质心加速度峰值10.76mm/ms2，从碰撞开始至碰撞结束持续时间约为2.13ms；

铅锤碰撞初始速度为19.2m/s时，头部质心加速度峰值14.51mm/ms2，从碰撞

开始至碰撞结束持续时间约为2.26ms。铅锤碰撞初始速度为19.2m/s时，加速

度曲线出现两个峰值，可能是由于铅锤在第一次碰撞头部后有过轻微的反弹

过程。头部质心加速度曲线与文献 [88]利用ULP头部有限元模型模拟头部碰撞

问题的头部加速度曲线变化趋势一致，但是碰撞初速度为6.4m/s时，本研究

的头部加速度峰值比文献中的高，碰撞开始至碰撞结束持续时间比文献中的

短。由第2章2.6.2小节粘弹性材料模型的验证结果，可以认为这种差别是由于

所使用的头部模型不同造成的，ULP模型是根据法国人的头部数据构建的，

质量为4.7kg [172]，而本研究的头部模型是根据中国人的头部数据构建的，质量

为3.2kg。

根据头部损伤标准HIC的计算公式，碰撞初始速度为6.4m/s时，HIC =

706。 碰 撞 初 始 速 度 为12.8m/s时 ，HIC = 2897.7。 碰 撞 初 始 速 度

为19.2m/s时，HIC = 5899.4。

结果说明，头部加速度峰值及HIC值均受碰撞初速的影响，碰撞初速度越大

加速度峰值越高，HIC值越大，因此，碰撞初速度越大，头部受伤的几率越高，

损伤越严重。

由于铅锤初始速度不同，其接触头部的时间也不同，在做结果分析时，统
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一考虑将铅锤接触头部开始作为时间的起点，距离此时间为Xms的点称为碰撞

后Xms，下文中除特殊说明均采用这种说法。

铅锤与头部碰撞后0.2ms时，三种碰撞速度下头骨及脑组织的压力波云图如

图4.7所示。

头骨

脑组织

V=6.4m/s V=12.8m/s V=19.2m/s

图 4.7 加速伤三种碰撞速度下头骨和脑组织压力云图

从头骨和脑组织的压力云图4.7中可以看出，三种碰撞速度下压力波传播规

律基本一致，在碰撞后0.2ms时出现了多个波峰，碰撞初速度越高压力越大。撞

击点处是压缩波，其周围出现拉伸波，头骨和脑组织的压缩波沿着头骨及脑组

织由撞击点向后传播，传播方向基本与受碰撞的方向一致。

头部加速度达到峰值时头部损伤云图如图4.8所示。

V=6.4m/s

V=12.8m/s

V=19.2m/s

  膜层                   头骨                        脑组织

图 4.8 加速伤三种碰撞速度下头部损伤云图

图4.8给出了头部加速度达到峰值时头部膜层、头骨及脑组织剖面的损伤云

图，图中红色部分是损伤失效部分。碰撞初速度越高头部损伤越严重，碰撞初
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速为6.4m/s时，头部加速度达最大值时，膜层的撞击处及眼眶处有损伤，头骨的

撞击处有损伤，脑组织没有损伤；碰撞初速度为12.8m/s和19.2m/s时，头部加速

度达最大值时，膜层和头骨的撞击处及眼眶处有损伤，脑组织撞击端有损伤，

且碰撞初速度越大时，损伤面积也越大。三种碰撞速度下，膜层的损伤失效质

点均分布在撞击处和眼眶处，说明头部额头受垂直碰撞的情况下碰撞接触处及

眼眶处是比较容易受伤的部位。脑组织在碰撞端先受损伤。

4.3.3 头部减速伤损伤数值模拟

头部减速伤是运动的头部受到物体碰撞打击而产生的损伤。本章对于头部

减速伤的研究基于简化的自由头部模型（SHFr），研究人体头部在运动速度分

别为6.4m/s、12.8m/s、19.2m/s的情况下，突然遇到静止的障碍物撞击下的动态

响应问题。构建了两种碰撞模型，模型A是头部前额与铅锤轴向垂直碰撞，模

型A的各参数与头部加速伤模型的参数一致，唯一的区别就是一个是静止的头部

受运动的铅锤碰撞一个是运动的头部与静止的铅锤碰撞，构建模型A主要是为了

与头部加速伤的情况进行对比。模型B是运动的头部与静止的刚性墙碰撞，主要

模拟人体跌倒碰撞或急刹车碰撞等头部受伤情况，同时可与模型A进行比较，以

便了解头部不同部位受到碰撞，头部的损伤情况。两种头部碰撞模型如图 4.9所

示。

V

 

 

 V

 

刚性墙
(a)模型A (b)模型B

图 4.9 头部减速伤碰撞模型

4.3.3.1 模型A的计算结果

对于头部初始速度为6.4m/s的碰撞，头骨的碰撞后速度为0.2589m/s，铅锤的

碰撞后速度为3.5788m/s。对于头部初始速度为12.8m/s的碰撞，头骨的剩余速度

为1.5064m/s，铅锤的碰撞后速度为6.5101m/s。对于头部初始速度为19.2m/s的碰

撞，头骨的碰撞后速度为3.3297m/s，铅锤的碰撞后速度为9.2031m/s。

三种碰撞速度下，头部质心加速度曲线如图 4.10所示。
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图 4.10 减速伤模型A三种碰撞速度下头部质心加速度曲线

图4.10中 铅 锤 碰 撞 初 始 速 度 为6.4m/s时 ， 头 部 质 心 加 速 度 峰

值−6.24mm/ms2，从碰撞开始至碰撞结束持续时间约为1.76ms；铅锤碰撞初

始速度为12.8m/s时，头部质心加速度峰值−10.2mm/ms2，从碰撞开始至碰撞结

束持续时间约为2.03ms；铅锤碰撞初始速度为19.2m/s时，头部质心加速度峰

值−14.48mm/ms2，从碰撞开始至碰撞结束持续时间约为2.27ms。铅锤碰撞初始

速度为19.2m/s时，加速度曲线出现两个峰值，可能是由于铅锤在第一次碰撞头

部后有过轻微的反弹过程。

根据头部损伤标准HIC的计算公式，碰撞初始速度为6.4m/s时，HIC =

670.6。 碰 撞 初 始 速 度 为12.8m/s时 ，HIC = 2608.8。 碰 撞 初 始 速 度

为19.2m/s时，HIC = 5678.3。

从头部质心加速度曲线图中我们发现头部加速度峰值及HIC值均受碰撞初速

的影响，碰撞初速度越大加速度峰值越高，HIC值越大，说明碰撞初速度越大，

头部受伤的几率越高。

铅锤与头部碰撞后0.2ms时，三种碰撞速度下头骨及脑组织的压力波云图如

图4.11所示。与图(4.7)相比，三种碰撞速度下压力波传播与加速伤模型的压力波

传播规律基本一致，减速伤模型A的头骨压力峰值在头部后端的分布面积更大。

撞击点处是压缩波，其周围出现拉伸波，头骨和脑组织的压缩波沿着头骨及脑

组织由撞击点向后传播，传播的方向与碰撞速度方向的反向基本一致。波的传

播显示出非线性的状态，这与头骨及脑组织的非线性结构有关。

头部加速度达到峰值时头部损伤云图如图4.12所示。
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头骨

脑组织

V=6.4m/s                   V=12.8m/s           V=19.2m/s

图 4.11 减速伤模型A三种碰撞速度下头骨和脑组织压力云图

V=6.4m/s

V=12.8m/s

V=19.2m/s

膜层              头骨          脑组织

图 4.12 减速伤模型A三种碰撞速度下头部损伤云图

图中给出了头部加速度达到峰值时头部膜层、头骨及脑组织的损伤云图，

图中红色部分是损伤失效部分。碰撞初速度为6.4m/s时，头部加速度达最大值

时，膜层的撞击处及眼眶处有损伤，头骨的撞击处有损伤，脑组织没有损伤；

碰撞初速度为12.8m/s和19.2m/s时，头部加速度达最大值时，膜层和头骨的撞击

处及眼眶处有损伤，脑组织撞击端有损伤，且碰撞初速度越大，损伤面积也越

大，因此，高速运动的人体在碰撞外物时更容易受伤，且人体运动速度越高碰

撞造成的损伤越严重。

4.3.3.2 模型B的计算结果

头部初始速度为6.4m/s的碰撞，头骨的碰撞后速度为4.7904m/s。头部初始速

度为12.8m/s的碰撞，头骨的剩余速度为9.2637m/s。头部初始速度为19.2m/s的碰
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撞，头骨的碰撞后速度为13.606m/s。

三种碰撞速度下，头部质心加速度曲线如图 4.13所示。
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图 4.13 减速伤模型B三种碰撞速度下头部质心加速度曲线

图4.13中碰撞初始速度为6.4m/s，头部质心加速度峰值−3.473mm/ms2，从

碰撞开始至碰撞结束持续时间约为2.35ms；碰撞初始速度为12.8m/s，头部质心

加速度峰值−4.986mm/ms2，从碰撞开始至碰撞结束持续时间约为7.64ms；碰撞

初始速度为19.2m/s，头部质心加速度峰值−6.901mm/ms2，从碰撞开始至碰撞结

束持续时间约为6.24ms。三种碰撞初始速度下，加速度曲线都出现多个峰值，初

始碰撞速度越高加速度的下一个峰值出现的越早，可能是由于在第一次碰撞后

头部有反弹，进行了多次连续碰撞。

根据头部损伤标准HIC的计算公式，碰撞初始速度为6.4m/s时，HIC =

196.7。 碰 撞 初 始 速 度 为12.8m/s时 ，HIC = 1291.6。 碰 撞 初 始 速 度

为19.2m/s时，HIC = 3518.0。

从头部质心加速度曲线图中我们发现头部加速度峰值及HIC值受碰撞初速的

影响，碰撞初速度越大加速度峰值越高，HIC值越大，说明碰撞初速度越大，头

部受伤的几率越高。

碰撞初始速度为6.4m/s时，在碰撞后不同时刻，头骨及脑组织压力波云图如

图4.14所示。

从头骨和脑组织的压力云图4.14中可以看出，头骨上压力波的传播方向是

由碰撞处沿碰撞方向的反向传播，波的传播在头骨上显示非线性，这与头骨的

非线性有关。撞击点处是压缩波，其周围出现拉伸波。脑组织的压缩波由下向

上传播，波的传播在脑组织上显示较强的非线性，这与脑组织结构的非线性有

关。

头部加速度达到峰值时头部损伤云图如图4.15所示。
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头骨
侧视

头骨
俯视

0.1ms                      0.2ms                              0.3ms     

脑组织

图 4.14 减速伤模型B头骨及脑组织压力波云图(a)碰撞后0.1ms；(b)碰撞后0.2ms；(c)碰
撞后0.3ms。

V=6.4m/s

V=12.8m/s

V=19.2m/s

  膜层             头骨 

图 4.15 减速伤模型B三种碰撞速度下头部损伤云图
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图4.15给出了头部加速度达到峰值时头部膜层、头骨的损伤云图，图中红色

部分是损伤失效部分。三种碰撞初始速度下，头部加速度达最大值时，脑组织

没有损伤。碰撞初速度为6.4m/s时，头部加速度达最大值时，膜层的撞击处有

损伤，头骨没有损伤；碰撞初速度为12.8m/s和19.2m/s时，头部加速度达最大值

时，膜层的撞击处及眼眶处有损伤；碰撞初速度为12.8m/s时，头骨的撞击处有

损伤，眼眶处没有损伤，而碰撞初速度为19.2m/s时，头骨的撞击处和眼眶处均

有损伤。三种碰撞速度下，失效质点均分布在撞击处，说明碰撞接触处是容易

受伤的部位，当碰撞速度增大时，眼眶处也会损伤，说明眼眶处是比较容易受

伤的部位。碰撞初速度越大时，损伤面积越大，进一步说明了碰撞初速度越高

头部损伤越严重，因此，人体从越高的地方跌落及高速运动的汽车等交通工具

的碰撞，更容易造成人体的严重受伤。

4.3.4 头部碰撞损伤的比较分析

由于头部加速伤模拟所使用的头部碰撞模型与头部减速伤模拟所使用的模

型A的参数完全一致，唯一的区别就是头部加速伤模型是运动的铅锤碰撞静止的

头部，而模型A是运动的头部碰撞静止的铅锤，所以，可通过比较二者的头部

损伤情况来说明加速伤与减速伤的不同，从而分析头部加速伤的受伤机制和头

部减速伤的受伤机制。头部减速伤模型A与模型B都是运动的头部碰撞静止的物

体，不同之处在于头部碰撞的位置不同，且碰撞物不同，可通过比较二者的头

部损伤情况来说明头部碰撞位置及碰撞物对头部损伤的影响。

4.3.4.1 头部加速伤与减速伤模型A的比较

头部质量比铅锤轻，对于相同的碰撞初始速度，减速伤模型A的初始碰撞能

量比加速伤的初始碰撞动能低，能量时程曲线比较如图4.16示。图中红色点划线

是加速伤的能量时程曲线，蓝色实线是减速伤模型A的能量时程曲线。图中可以

看出，在相同的初始碰撞速度下，加速伤和减速伤模型A的内能基本一致，只有

初速为12.8m/s的加速伤碰撞内能略小于减速伤模型A的内能。内能主要反映的是

变形能，说明在初始碰撞速度及碰撞物相同的情况下，头部加速伤与减速伤整

体变形基本一致。

将减速伤模型A的头部质心加速度取负号后，与加速伤的头部质心加速度进

行比较，如图4.17，图中红色点划线是加速伤模型在三种碰撞初速度下的头部质

心加速度时程曲线，蓝色实线是减速伤模型A在三种碰撞初速度下的头部质心加

速度时程曲线。图中可以看出，在碰撞初速度相同的情况下，加速伤的头部质
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图 4.16 三种碰撞速度下加速伤与减速伤模型A能量比较

心加速度基本与减速伤模型A的头部质心加速度一致，只有初速为12.8m/s的加速

伤碰撞头部质心加速度峰值略高于减速伤模型A的头部质心加速度峰值。头部质

心加速度值主要反映的是头部的整体受力，说明在相同的初始碰撞速度下头部

整体受力基本一致。
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图 4.17 三种碰撞速度下加速伤与减速伤模型A头部质心加速度比较

比较图4.8和图4.12的头部损伤云图可以看出，在头部质心加速度达峰值

时，减速伤模型A的头部损伤较加速伤稍严重一些。这说明，头部做减速运动更

容易受伤，即运动的头部比静止的头部在受到碰撞时更容易受伤。

下面再比较碰撞更长时间后，头部加速伤和减速伤模型A的脑组织损伤

情况，图4.18中给出了碰撞后1ms时三种碰撞速度下脑组织的损伤云图及碰撞

后2ms时碰撞初速度为19.2m/s的脑组织的损伤云图。

从图4.18中可以看出，对于头部额头受垂直碰撞的情况，脑组织的损伤位置

首先出现在碰撞端，然后出现在脑干处。对于加速伤，脑组织的碰撞端的损伤

面积较减速伤的小，而脑干处的损伤深度比减速伤的大。随着碰撞接触后时间

的增长，脑组织的损伤会越严重。
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 模型A

V=6.4m/s

V=12.8m/s

V=19.2m/s

碰撞后
2ms

碰撞后
1ms

V=19.2m/s

图 4.18 头部加速伤和减速伤模型A的脑组织损伤云图

4.3.4.2 头部减速伤模型A和模型B的比较

头部减速伤模型A和模型B所使用的头部模型完全一致，对于相同的碰撞初

始速度，减速伤模型A的初始碰撞能量与模型B的一致，碰撞能量的时程曲线比

较如图4.19示。图中红色点划线是减速伤模型B的能量时程曲线，蓝色实线是减

速伤模型A的能量时程曲线。图中可以看出，在相同的初始碰撞速度下，减速伤

模型A和模型B的初始动能基本一致，而在头部发生碰撞后，模型A的动能减少

量比模型B的多，模型A的内能增加量比模型B的多，说明模型B碰撞动能损失较

少。内能主要反映的是变形能，说明在相同的初始碰撞速度下，模型A的头部整

体变形比模型B的严重。
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图 4.19 三种碰撞速度下减速伤模型A与模型B能量比较

对比图4.10和图4.13可以发现，减速伤模型A与模型B的头部质心加速度时程
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曲线有较大不同，说明两种碰撞头部质心的受力有很大差别，模型B的头部受力

要比模型A的小，但模型B会有多次反弹受力，主要是因为刚性墙固定，头部没

有及时离开碰撞物造成。

头部减速伤模型A和模型B的脑组织损伤情况如图4.20所示，图中给出了

碰撞后1ms时三种碰撞速度下脑组织的损伤云图及碰撞后2ms时碰撞初速度

为19.2m/s的脑组织的损伤云图。

V=6.4m/s

V=12.8m/s

V=19.2m/s

 

 A

 

 B

碰撞后
2ms

碰撞后
1ms

V=19.2m/s

图 4.20 头部减速伤模型A和B的脑组织损伤云图

从图4.20中可看出，模型A在三种碰撞初速下，碰撞后1ms时脑组织的损伤

均比模型B严重。模型B在碰撞初速为6.4m/s的情况下，碰撞后1ms时脑组织没有

损伤；在碰撞初速为12.8m/s和19.2m/s的情况下，碰撞后1ms时脑组织只有轻微

的损伤。而在碰撞后2ms模型B脑组织的大脑层、脑干及脑垂体区附近出现较严

重的损伤，模型A与B的脑组织损伤出现的位置有较大差别，可能与头部碰撞位

置及头部受力方向有关。

4.3.4.3 分析

头部损伤是一个复杂的问题，通过数值模拟来探讨头部损伤问题是一个非

常好的方式，可以在避免给人体带来真正的损伤的同时看到损伤的整个物理过

程。但是，模拟的物理过程是否正确则依赖于所构建的力学模型是否真实有

效。本章所构建的头部几何模型有较好的生物逼真度，材料模型及材料参数均

参考文献提供的数据，文献中的数据与实验进行过比对验证，研究结果具有可
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参考性。

本章模拟了头部额头受铅锤垂直碰撞及嘴部碰撞刚性墙的情况。对于头部

额头受铅锤垂直碰撞的情况，脑组织的损伤位置首先出现在碰撞端，然后出现

在脑干处，其中脑组织在静止的头部受碰撞时碰撞端损伤面积比运动的头部受

碰撞时碰撞端损伤面积稍小，而静止的头部受碰撞时脑干处损伤深度比运动的

头部受碰撞时脑干处损伤深度大。说明头部额头受铅锤垂直碰撞时，脑组织的

应力集中在头部碰撞端和脑干处，脑干处是碰撞的对冲位置。初始静止的头部

受碰撞时应力容易传递至对冲端，而初始运动的头部，应力容易集中在碰撞

端。嘴部碰撞刚性墙的头部受力较头部额头以同样速度碰撞铅锤的受力小，并

且由于嘴部离脑组织较额头远，嘴部碰撞刚性墙在短时间内脑干及脑垂体处出

现轻微损伤，但是由于刚性墙固定，头部没能及时离开碰撞物，头部会反弹受

力，多次碰撞使脑组织出现较大损伤，脑组织的大脑层、脑干及脑垂体区附近

出现较严重的损伤。

从力学的角度来看，头部加速伤和头部减速伤造成的头部受伤都是因为头

部在受外载荷作用下肌体产生的变形超出了肌体所能承受的变形范围造成的，

而头部肌体的变形又与肌体所受应力有关，应力的分布及应力波的传播方向不

仅与受力位置、受力方向及脑组织的几何形状、材料属性等因素相关，还与受

力物体的初始状态有关，因此，在加速伤及减速伤模型A中脑组织损伤的位置基

本一致而各位置的损伤程度不同，而在减速伤模型A与模型B中脑组织损伤的位

置及损伤程度均不同。临床上可根据头部碰撞的部位、碰撞物及碰撞前人体的

状态等情况对头部损伤进行初步诊断。

4.4 小结

本文通过头部CT扫描图片快捷地构建了简化的自由头部碰撞物质点模型、

带肌肉的自由头部碰撞物质点模型和带肌肉的肩部固定头部碰撞物质点模型，

利用三维物质点法对三种头部碰撞模型进行了模拟计算，并对头部加速伤及减

速伤进行了模拟计算，得出以下几条主要结论：

（1）头部受伤的原因主要是由于头部受到的外力载荷使头部组织产生的变

形过大而造成的，损伤的位置及损伤程度不仅与受力大小、受力持续的时间及

受力位置有关，还与受力前头部的运动状态有关。本研究的结果可为临床头部

碰撞损伤诊断提供参考。

（2）头部肌肉对头部碰撞的损伤机理有影响，由于头部肌肉的存在会分

散头部的受力分布，头部受力面积扩大，受伤程度减小，但不会改变受伤的部
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位。

（3）对于短时间的碰撞（本研究小于2ms）头部自由和肩部固定的边界条

件对头部碰撞过程中头部动态响应没有影响。但是对于更长时间的碰撞，由于

肩部固定导致头部没有及时离开铅锤而产生连续多次碰撞，从而导致头部损伤

与头部自由状态下的头部损伤不同，头部质心的加速度曲线也不同。在做头部

碰撞数值模拟研究时，应根据所研究的问题建立合理的模型。

（4）高速碰撞更容易造成头部严重损伤，头部碰撞接触处及眼眶处是容易

受伤的部位，日常运动中应多注意防护。

（5）头部受到碰撞后应及时让头部离开碰撞物避免再次碰撞，并及时治

疗。
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第 5章 人体脊柱着陆冲击响应的物质点法数值模拟

5.1 人体着陆冲击问题

飞行器以一定的速度由高空返回地面时会撞击地面而产生一种冲击载荷，

简称着陆冲击。着陆冲击载荷的特点是冲击载荷强度大且作用时间短促，高强

度载荷作用于人体，可引起人体组织和器官的损伤或撕裂性破坏，从而危及人

的生命安全，影响飞行任务的圆满完成。

由于飞船返回段是事故高发段，关于着陆冲击对人体的影响及防护措施方

面的研究一直受到国内外的普遍关注。美国学者Stapp [173]于1951年利用火箭车做

过+Gx载荷下人体的冲击实验，测试人体对冲击载荷的耐受情况。并于1964年

和Taylor [174]利用霍洛曼基地滑车，选用多名志愿者做了多人次多工况的实验，

研究Apollo飞船返回舱着陆。Weis [175]于1967年用X线对人体坐姿状态下内脏器

官的位移情况进行了研究。Brown [176]于1966年利用Daisy线性减速器模拟着陆

冲击，选用多名受试者，模拟了多种体位，通过冲击实验研究Apollo舱着陆时

可能遇到的应急着陆情况。国内，王玉兰等人 [177]于1992年用冲击塔进行了人

体+Gx着陆冲击实验，结果表明束缚系统对人体冲击响应的影响较大，良好

的束缚系统有利于减少人体的着陆冲击响应；成自龙等人 [178]于1997年进行了

坐姿+Gz着陆冲击实验，试验对象为50只猕猴和86名歼击机飞行员，试验得出

了人体+Gz冲击的耐受区间。刘炳坤等人 [179]用冲击塔进行了人体半仰卧位着

陆冲击实验，探讨了不同冲击强度不同冲击姿态下人体动态响应特性。刘炳

坤等人 [180]于2001年用冲击塔改变人体纵轴与冲击方向进行了人体半仰卧位着

陆冲击实验，探讨了着陆冲击的最佳体位。马红磊等人 [17]在水刹车冲击塔上

对SZM510和HybridⅢ型假人进行冲击测试，进行不同量级的复合冲击实验，测

定在使用固定支撑和使用缓冲器支撑的情况下两种假人的冲击响应。

今后载人航天的重点在于长期飞行，而长期飞行的失重环境对人体的骨骼

系统有很大影响，会引起骨密度丢失、可能会有骨质疏松等问题。面对我国即

将开展的空间站任务，研究人体骨密度丢失后在受到着陆冲击载荷下的响应，

对整个系统的设计的安全性方面的考虑有积极的作用。

近四十年来冲击着陆载荷对人体的影响方面的研究都是基于实验研究，实

验研究的对象有：动物、假人和试验志愿者。人体实验研究存在四个大的问

题：一是实验对人体存在损害的危险，从伦理道德上来说不应该用人或其他动
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物进行对其肌体有损伤的危险实验；二是实验费用昂贵，且人体个体差异性较

大，个别人体实验不足以得出普遍性的结论；三是体内有些部位不便于测试；

四是人体骨骼参数改变的着陆冲击响应实验难以在地面实施。数值模拟是比较

适合于人体冲击响应研究的工具，但是，由于人体几何结构的复杂性，在构建

人体整体有限元模型方面存在很大困难；另外，由于人体模型数据量大，将人

体作为整体进行数值模拟研究对计算机硬件和计算算法有一定要求。目前还没

有将人体整体构建力学模型进行着陆冲击响应问题的数值模拟研究的报道。

本章通过人体CT扫描图像按第3章叙述的方法构建了人体头骨、颈椎、胸

椎、腰椎、尾椎、盆骨、韧带等的三维物质点模型，意在用数值模拟的方法研

究载人飞行器返回地面时人体的动态响应特点，为着陆冲击的防护设计提供一

种可行的数值模拟方法，以便解决实验费用昂贵及实验对人体存在危害等问

题。基于上述原因，本章对人体脊柱着陆冲击响应问题的研究主要从以下两方

面进行：

（1）研究人体纵轴与冲击方向的夹角改变时，在受到加速度冲击载荷下的

动态响应。

（2）研究人体骨密度改变后，受到加速度冲击载荷下的动态响应。

5.2 人体脊柱着陆冲击模型

人体骨骼通过骨关节连接构成骨骼系统，是人体的支架，有承重、维持体

形和保护内脏等功能，人体受冲击载荷时，载荷一般集中在人体骨骼上，由于

冲击作用经常会造成骨骼折断，折断端对内脏器官的切割、戳刺是引起休克、

内出血等危及生命的危险，又由于航天器着陆时人体一般是卧姿，因此，本章

在研究人体脊柱着陆冲击响应时，所构建的模型主要包括人体上半身的骨骼系

统和椅背，模拟人体躺卧时脊椎的冲击响应情况，模型如图5.1所示。

α

图 5.1 人体脊柱着陆冲击模型
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模型包括头骨、颈椎、胸椎、肋骨、肩胛骨、腰椎、尾椎、骨盆、韧带和

椎间盘。椅背为长方体，349×849×30，起点坐标（-69，228.5，-1341）。人体

骨骼与椅背固定连接。

针对人体数据量大几何形状复杂的特性，将人体不同部位采用不同的质点

离散间距来进行离散，对于细节较多的结构，质点间距尽量小一些，而对于结

构比较规则、细节较少的结构，质点间距可适当大一些，以便既保证计算精度

又能提高计算效率。人体脊柱着陆冲击物质点模型数据见表5.1。

表 5.1 人体脊柱着陆冲击物质点模型数据

粒子间距（mm×mm×mm） 粒子数 质量(g)

头骨 1.5×1.5×1.5 222409 1576.33
颈椎 1×1×1 107134 201.69

胸椎和肋骨 1.5×1.5×1.5 301233 1420.39
腰椎 1×1×1 275160 436.603

骨盆和尾椎 2×2×2 97972 1154.03
韧带 1×1×1 150715 177.898
椎间盘 1×1×1 29346 48.72
椅背 4×4×4 147552 8889.03

头骨、颈椎、胸椎、腰椎、尾椎、盆骨、韧带及椅背都采用线弹性材料本

构，弹性模量、泊松比及密度列于表5.2，这些参数基于CT图片上的灰度值计算

获得，并根据文献 [65,70–73,181]数据及骨骼弹性模量计算式(5-1)进行了调整。

E = aρβ (5-1)

式中ρ为骨骼密度，g/cm3；E为材料的弹性模量，MPa；a取值1904，β取

值1.64。

表 5.2 人体脊柱着陆冲击模型的材料特性

E(MPa) υ ρ(×103kg/m3)

头骨 6.5×103 0.21 2.1
颈椎 5.37×103 0.29 1.88

胸椎和肋骨 3.26×103 0.29 1.40
腰椎 4.2×103 0.29 1.62

骨盆和尾椎 4.2×103 0.29 1.68
韧带 11.4 0.4 1.18
椅背 1×10−3 0.4 1
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椎间盘采用线性粘弹性材料进行描述，体积模量为4MPa，剪切模量

为2MPa，损耗模量为1.4MPa，损耗因子为1ms−1,密度为1.66×103kg/m3。

所有骨骼的失效均基于最大主应变/剪应变失效模型，设定最大主应变、

最小主应变和最大剪应变阈值，当粒子的应变达到三个值中的任何一个就认

为粒子失效。本研究中，头骨和胸椎的最大主拉应变设为0.07，最小主应变设

为-0.07，剪应变设为0.07。颈椎、腰椎、盆骨及韧带的最大主拉应变设为0.1，

最小主应变设为-0.1，剪应变设为0.1。粒子失效后即不能承受压力也不能承受拉

力。

采用在椅背上输入加速度载荷的方式施加着陆冲击载荷，加速度幅值

为9.2G，作用时间50ms，加速度曲线如图5.2示。
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G

)

图 5.2 椅背加载加速度曲线

5.3 不同着陆体位角下人体脊柱的着陆冲击响应

本章在人体脊柱着陆冲击三维物质点模型的基础上模拟计算了人体头盆向

与水平面夹角（着陆体位角）分别为0°、 20°、 30°、 40°、 45°、 50°、

60°、 70°时，人体在受到加速度载荷下的动态响应。在进行数值模拟的过程

中，通过改变加速度载荷的方向与人体脊柱着陆模型中人体的胸背向之间的夹

角来模拟不同的着陆体位角的工况。

模拟计算的结果可以得出能量、各体速度、加速度、动量及各点的应力、

压力、损伤情况等等物理量，由于本研究加载的加速度载荷不是太大，在加载

过程中骨骼没有出现损伤问题，本章主要关注人体头部、颈椎、胸部、腰部及

骨盆这几个主要部位的速度及加速度响应。
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5.3.1 人体各部位的加速度响应

由于人体加速度响应是研究人体冲击响应的一个重要指标，本章在模拟计

算得到各时刻人体各部位加速度值的基础上，提取各部位加速度的响应峰值，

以便于后续分析。

人体头部、颈椎、胸部、腰部及骨盆随着陆体位角变化在左右向、胸背向

和头盆向的加速度响应峰值列于表5.3。

表 5.3 不同着陆体位角人体各部位动态响应的加速度峰值

加速度峰值（G）
0° 20° 30° 40° 45° 50° 60° 70°

椅背 5.7720 5.7347 5.7147 5.8254 5.8575 5.8612 5.8460 5.8176
头部左右向 1.5352 1.4364 1.7185 1.2716 1.1282 1.0274 0.6155 0.3727
头部胸背向 6.7675 6.4760 6.1831 5.6424 5.3030 4.9596 4.0769 2.8748
头部头盆向 2.3282 2.5784 3.4261 4.1343 4.4374 5.0389 5.3599 5.4763
颈椎左右向 6.4161 3.6639 4.2074 3.9901 3.1221 2.5670 2.2139 1.7570
颈椎胸背向 7.1533 7.9350 6.5616 5.6961 5.4044 5.0690 4.3251 3.3922
颈椎头盆向 4.3474 4.0973 3.5415 4.2374 4.6946 4.9745 5.4628 5.5202
胸部左右向 2.7662 2.6381 2.1235 1.6827 1.4868 1.1622 1.0182 0.4084
胸部胸背向 10.0935 9.4126 8.1872 6.2905 5.8719 5.4057 4.3125 3.0568
胸部头盆向 1.7960 2.8054 3.6962 4.4482 4.4970 4.7942 5.3328 5.4818
腰椎左右向 4.0565 3.2978 3.1450 1.9671 1.8306 1.6787 1.0774 0.5719
腰椎胸背向 8.5915 7.3145 6.3080 6.0759 5.0212 4.3720 3.3404 2.5768
腰椎头盆向 2.8659 3.1155 3.7983 4.3251 4.5118 4.8177 5.3062 5.5430
骨盆左右向 1.6528 1.5121 1.6340 1.4609 1.5213 1.1147 0.9078 0.6203
骨盆胸背向 7.0982 6.3404 5.8072 5.0000 4.4544 4.0101 3.1567 1.9122
骨盆头盆向 2.3024 3.1050 3.8364 4.6287 4.7740 4.7761 5.4202 5.4970

从表5.3中看出：随着人体头盆向与水平方向夹角的增加，人体头部、颈

椎、胸部和骨盆部位的头盆向加速度响应峰值均有增加的趋势，而左右向及胸

背向有减小的趋势。当体位角度从0°增加到70°时，胸部的头盆向加速度响应

峰值增加的幅度最大，增加了约3.69G；颈椎的头盆向加速度响应峰值增加的幅

度最小，增大了约1.17G；颈椎的左右向加速度响应峰值减小的幅度最大，减小

了约4.66G；骨盆的左右向加速度响应峰值减小的幅度最小，减小了约1.03G；胸

部的胸背向加速度响应峰值降低的幅度最大，降低了约7.04G；颈椎的胸背向加

速度响应峰值降低的幅度最小，降低了约3.76G。颈椎三个方向上的加速度响应

峰值随着陆体位角的变化有较强的非线性。为了更直观的看出人体各部位随着

陆角度的加速度响应的变化情况，图5.3给出了头部、颈椎、胸部、腰椎及骨盆

84



第 5章 人体脊柱着陆冲击响应的物质点法数值模拟

加速度在三个方向上的峰值随着陆角度变化的曲线。
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图 5.3 人体各部位在三个方向上加速度峰值随着陆角度变化曲线

为了更进一步了解人体在整个冲击载荷作用下随不同着陆体位角的响应情

况，图5.4给出了人体着陆体位角分别为0°、45°、70°时，头部、颈椎、胸

部、腰椎、骨盆的速度和加速度时程曲线。图中黑色实线为着陆体位角为0°的

加速度时程曲线，红色点划线为着陆体位角为45°的加速度时程曲线，紫色虚

线为着陆体位角为70°的加速度时程曲线。
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图 5.4 三种着陆体位角下人体各部位速度和加速度的时程曲线

从图5.4中可以看出，对于人体的同一个部位人体着陆体位角越小（人体平

躺时为0°），加速度减小段人体的振荡越大；而当人体着陆体位角固定为同一

值时，人体颈椎部位相对身体其他部位振荡更严重，腰椎次之。人体胸椎、腰

椎和骨盆几个部位的速度变化量随着陆体位角的增大而减小。

由于颈椎和腰椎的加速度时程曲线的振荡较大，为了了解颈椎和腰

椎在三个方向上的加速度响应情况，图5.5给出了人体着陆体位角分别

为0°、45°、70°时，颈椎和腰椎的加速度在X、Y、Z方向上的时程曲线，

黑色实线为X方向加速度时程曲线，红色点划线为Y方向加速度时程曲线，绿

色虚线为Z方向加速度时程曲线。X方向相当于人体的左右向，由右向左为正

向；Y方向相对于人体的胸背向，由胸向背为正向；Z方向相当于人体的头盆

向，由骨盆向头部为正向。
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图 5.5 颈椎和腰椎在三个方向上加速度时程曲线

图5.5显示了颈椎及胸椎在X、Y、Z方向上的振动状态，三种着陆体位角

下，着陆体位角越小人体的振动幅度越大，着陆体位角为0°时，三个方向上

的加速度振动幅度均大于其他两个着陆角度的情况；而同一着陆体位角下，三

个方向上的加速度振动状态基本上是Z方向振幅小于其他两个方向上的情况。

人体X方向的加速度响应值完全由振荡引起，在着陆体位角为0°时颈椎及腰椎

的X方向加速度值有较大振荡。

5.3.2 分析对抗着陆冲击的最佳着陆体位角

由5.3.1节的计算结果可以看出，人体受到相同的着陆冲击载荷时，人体各

部位的加速度响应随着陆体位角的不同而不同。当着陆体位角α改变时，给人体

输入相同强度的着陆冲击载荷，载荷在人体头盆向和胸背向的分量也会随之变
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化。当α增加时，胸背向载荷分量减小，而头盆向载荷分量增大。人体的动态响

应不仅与载荷输入量有关，还与人体本身固有传递特性有关。随α角的增加，人

体各部位的动态响应在左右向、胸背向及头盆向均表现出较强的非线性变化，

说明人体对冲击载荷的传递是非线性的。这种响应特性可能与人体脊柱的各向

异性有关。人体响应越大，冲击载荷对人体的不利影响也越大，因此，应该可

以找出人体对抗着陆冲击的最佳着陆体位角，该体位角应该是对应的人体综合

响应最小的角度。又由于人体头盆向、左右向和胸背向对冲击的耐受能力不

同，参考文献 [182]利用γ因子作为衡量冲击对人体损伤的客观标准。

γ =

√︁
(Gx/Gxlim)2 + (Gy/Gylim)2 + (Gz/Gzlim)2 (5-2)

其中，Gxlim为人体左右向耐受限值，取Gxlim = 17G，Gylim为人体胸背向耐受限

值，取Gylim = 35G，Gzlim为人体头盆向耐受限值，取Gzlim = 18G。

由式(5-2)可得出人体着陆体位角在0°至70°变化时，头部、颈椎、胸部、

腰椎及骨盆部位的γ值，列于表5.4。

表 5.4 人体各部位随着陆体位角变化的γ值

γ值

0° 20° 30° 40° 45° 50° 60° 70°

头部 0.2495 0.2488 0.2787 0.2904 0.2969 0.3195 0.3218 0.3159
颈椎 0.4925 0.3869 0.3676 0.3701 0.3544 0.3466 0.3526 0.3378
胸椎 0.3458 0.3474 0.3354 0.3212 0.3134 0.3154 0.3264 0.3177
腰椎 0.3776 0.3336 0.3335 0.3182 0.3082 0.3114 0.3163 0.3184
骨盆 0.2587 0.2655 0.2867 0.3065 0.3075 0.2964 0.3188 0.3124
整体综合 1.7241 1.5822 1.6019 1.6064 1.5804 1.5893 1.6359 1.6022

从表5.4中可以看出：对于头部，20°体位角对应的γ因子最小；对于颈

椎，70°体位角对应的γ因子最小；对于胸部，45°体位角对应的γ因子最小；

对于腰椎，45°体位角对应的γ因子最小；对于骨盆，20°体位角对应的γ因子

最小；综合头部、颈椎、胸部、腰椎、骨盆部位来看，45°体位角对应的人体

各部位综合γ因子综合值最小。该结果与文献 [180]利用人体实验研究得到的结果

稍有不同，实验研究中没有45°体位角的测试，没有考虑人体左右向的响应，

且所使用的耐受限值亦有所不同，并且数值模拟所使用的人体的材料参数与实

际人体的材料也会不完全一致，这种差别是可以理解的。

在考虑人体对抗着陆冲击最佳体位时，应该综合考虑人体左右向、胸背向

和头盆向响应的变化，选择用γ因子作为衡量标准是适宜的，因为γ因子不仅考
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虑了复合加速度的影响，而且考虑了人体在不同方向上的过载耐受能力的差

异。

下面从人体受力来分析着陆体位角对人体着陆冲击响应的影响。图5.6给出

了人体脊柱着陆冲击模型的加载及人体受力示意图。

着陆体位角不同时，加载于椅背质心的加速度载荷大小和方向均相同，椅

背首先将力传递给与其紧密接触的人体头部、胸部及骨盆，各力在人体头盆向

及胸背向的分量会随着陆体位角的变化而不同，随着陆体位角的增大，人体头

盆向的受力增大而胸背向的受力减小。

头部、胸部及骨盆在力的作用下开始运动，会使颈椎和腰椎受力，颈椎和

腰椎是人体脊柱中较软的部位类似弹簧结构，当着陆体位角由小到大变化时，

颈椎和腰椎在胸背向和头盆向的受力大小不同，胸背向受力更容易使颈椎和腰

椎产生振动。因此，着陆体位角为0°时，颈椎和腰椎会产生较大振动，又由于

颈椎和腰椎部位没有支撑，振动很难随着输入载荷的结束而停止，随着陆体位

角增大至70°时，头盆向受力逐渐增大，颈椎和腰椎产生的振动逐渐减小。

胸部是人体脊柱中相对较软的部位，胸椎的结构决定了胸背向受力更容易

使胸部振动，因此，着陆体位角为0°时，胸部会产生较大振动，但是，由于胸

部贴近椅背，椅背对胸部有支撑和限位的作用，当输入载荷结束后，胸部的振

动会迅速停止。

图5.4人体颈椎、腰椎及胸部的加速度曲线较好的证实了这些部位的振动情

况。在工程实践中应考虑加强颈椎及腰椎部位的防护，增加局部刚度，如可考

虑使用赋形椅背及加强人体束缚的方式，减小人体自由振动。

输入加速度载荷
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图 5.6 人体脊柱着陆冲击模型的加载及人体受力示意图

从振动理论来看，对于实际的有阻尼系统，响应系统的固有频率（ωA）

与输入频率（ω0）在满足ω0/ωA >
√

2时，响应系统的振动响应整体上比0 <
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ω0/ωA <
√

2时小，且随ω0/ωA的增大，响应系统产生的振动变小；当ω0/ωA =

1时，响应系统产生的振动最大；当0 < ω0/ωA < 1时，响应系统产生的振动

随ω0/ωA的增大而增大；当1 < ω0/ωA <
√

2时，响应系统产生的振动随ω0/ωA的

增大而减小 [183]。人体产生振动是由于人体脊柱着陆冲击模型的固有频率不是足

够小，在输入载荷的频率固定时，若ω0/ωA >
√

2，人体脊柱着陆冲击模型的固

有频率越大，人体的振动会越严重；若0 < ω0/ωA < 1，人体脊柱着陆冲击模型

的固有频率越小，人体的振动会越大；若1 < ω0/ωA <
√

2，人体脊柱着陆冲击模

型的固有频率越小，人体的振动会越小。着陆体位角不同，人体产生的振动不

同，说明不同的着陆体位角时，人体脊柱着陆模型在三个方向上的刚度不同，

因此，人体在受着陆冲击载荷时，着陆角度的选择很重要。人体产生振动是对

人体不利的因素，在实际工程中，人体着陆的过程中都会考虑减振，系统应该

保证满足ω0/ωA >
√

2，从减小振动的角度来看应该尽量选择冲击方向刚度小的

着陆角度。

根据计算的结果，综合考虑人体加速度峰值及振动响应等因素，建议着陆

冲击的体位角选择为人体头盆向与水平方向成45°夹角，人体颈椎和腰椎部位

局部增大刚度加强防护，而系统整体刚度在冲击方向应该减小，以便减小人体

振动。

5.4 不同骨密度下人体脊柱着陆冲击响应

5.4.1 不同骨密度的人体脊柱着陆冲击模型

本章构建了骨骼密度分别降低2%、4%、6%、8%、10%的人体脊椎模型，

模型的几何形状及所使用的材料本构模型没有变化，但是质点质量和材料弹

性模量随骨密度的变化而产生变化。骨密度改变后的模型质点质量是直接将

原模型质点质量分别减少2%、4%、6%、8%、10%而得到。骨骼弹性模量则按

式(5-1)计算获得。人体头盆向与水平夹角50°。

不同骨密度人体脊柱着陆冲击物质点模型数据见表5.5。

头骨、颈椎、胸椎、腰椎、尾椎、盆骨都采用线弹性材料本构，弹性模

量、泊松比及密度列于表5.6。韧带、椅背和椎间盘的材料参数与研究人体脊柱

在不同着陆角度下冲击响应的模型一致。

所有骨骼的失效均基于最大主应变/剪应变失效模型，设定最大主应变、

最小主应变和最大剪应变阈值，当粒子的应变达到三个值中的任何一个就认

为粒子失效。本研究中，头骨和胸椎的最大主拉应变设为0.07，最小主应变设
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表 5.5 不同骨密度人体脊柱着陆冲击物质点模型数据

质量(g)
粒子数 正常骨密度 减2% 减4% 减6% 减8% 减10%

头骨 222409 1576.33 1544.80 1513.28 1481.75 1450.22 1418.70
颈椎 107134 201.69 197.66 193.62 189.59 185.55 181.52

胸椎和肋骨 301233 1420.39 1391.98 1363.57 1335.17 1306.76 1278.35
腰椎 275160 436.603 427.87 419.14 410.41 401.67 392.94

骨盆和尾椎 97972 1154.03 1130.95 1107.87 1084.79 1061.71 1038.63
韧带 150715 177.90 177.90 177.90 177.90 177.90 177.90
椎间盘 29346 48.72 48.72 48.72 48.72 48.72 48.72
椅背 147552 8889.03 8889.03 8889.03 8889.03 8889.03 8889.03

为-0.07，剪应变设为0.07。颈椎、腰椎、盆骨及韧带的最大主拉应变设为0.1，

最小主应变设为-0.1，剪应变设为0.1。粒子失效后即不能承受压力也不能承受拉

力。

表 5.6 不同骨密度人体脊柱着陆冲击模型的材料特性

E(MPa)
正常骨密度 减2% 减4% 减6% 减8% 减10% υ

头骨 6.50×103 6.30×103 6.08×103 5.87×103 5.67×103 5.47×103 0.21
颈椎 5.37×103 5.20×103 5.02×103 4.86×103 4.68×103 4.52×103 0.29

胸椎和肋骨 3.26×103 3.20×103 3.09×103 2.98×103 2.88×103 2.78×103 0.29
腰椎 4.2×103 4.08×103 3.95×103 3.81×103 3.68×103 3.55×103 0.29

骨盆和尾椎 4.2×103 4.08×103 3.95×103 3.81×103 3.68×103 3.55×103 0.29

施加给不同骨密度的人体脊柱着陆冲击模型的载荷与研究人体脊柱在不

同着陆角度下冲击响应的载荷相同，在椅背上输入加速度载荷，加速度幅值

为9.2G，加速度曲线见5.2节中图5.2。人体脊柱与椅背固连。

5.4.2 不同骨密度的人体脊柱着陆冲击响应模拟结果

不同骨密度下人体头部、颈椎、胸部、腰部及骨盆随骨密度变化的加速度

响应峰值列于表5.7。

表中可看出，随着人体骨密度的减小，人体头部、颈椎、胸部和骨盆部位

的胸背向和头盆向加速度响应峰值均有增加的趋势，而左右向加速度响应除胸

部外其他几个部位均呈非线性变化趋势。

为了更直观的了解人体各部位的加速度响应随骨密度变化的情况，图5.7给

出了头部（Head）、颈椎（Cerv）、胸部（Throx）、腰椎（Lumbar）及骨盆
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表 5.7 不同骨密度人体各部位动态响应的加速度峰值

加速度峰值（G）
正常骨密度 减2% 减4% 减6% 减8% 减10%

椅背 5.8612 5.8963 5.9330 5.9697 6.0075 6.0462
头部左右向 1.0274 0.9875 1.0443 0.9895 1.0225 1.0626
头部胸背向 4.9596 4.9919 5.0240 5.0540 5.0850 5.1151
头部头盆向 5.0389 5.0708 5.1132 5.1483 5.1828 5.2161
颈椎左右向 2.5670 2.9546 3.0472 2.9019 2.8772 3.0273
颈椎胸背向 5.0690 5.1016 5.1317 5.1566 5.1985 5.2602
颈椎头盆向 4.9745 5.0146 5.0766 5.1119 5.1522 5.1733
胸部左右向 1.1622 1.1935 1.2582 1.3366 1.4310 1.5308
胸部胸背向 5.4057 5.4270 5.4567 5.4818 5.5064 5.5306
胸部头盆向 4.7942 4.8401 4.8959 4.9464 4.9966 5.0475
腰椎左右向 1.6787 1.6231 1.9047 1.7442 2.0299 1.8987
腰椎胸背向 4.3720 4.3621 4.4540 4.4276 4.4573 4.5212
腰椎头盆向 4.8177 4.8364 4.8570 4.9168 4.9834 5.0460
骨盆左右向 1.1147 1.1033 1.2862 1.3170 1.3469 1.4261
骨盆胸背向 4.0101 4.0183 4.0247 4.0548 4.0634 4.0725
骨盆头盆向 4.7761 4.8253 4.8948 4.9615 5.0311 5.0995

（Pelv）加速度的峰值随着骨密度变化的曲线。
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图 5.7 人体各部位加速度峰值随骨密度变化曲线

从图5.7中可看出，人体各部位的加速度响应峰值随骨密度的减小而增大，

颈椎的加速度响应峰值随骨密度的减小呈非线性变化，整体上是增大的趋势。
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人体各部位加速度响应峰值随骨密度变化可用最小二乘法拟合出公式，列于

表5.8，表中x表示骨骼密度的减少比例值。由关系式可适当对骨骼密度的变化值

作延伸，预测骨骼密度变化值对人体各部位加速度响应峰值的影响。

表 5.8 人体各部位加速度峰值随骨密度变化关系式

加速度峰值与骨密度减少比例的关系式 相关系数

头骨 ahp = 2.04914x + 6.75658 0.99909
颈椎 acp = 23854.16667x4 − 4596.52778x3 + 263.0625x2 − 0.4749x + 6.55379 0.9967
胸部 atp = 1.80129x + 6.91262 0.99981
腰椎 alp = 3.54429x + 6.08752 0.99868
骨盆 app = 3.29414x + 6.13411 0.99654

借用γ因子来衡量人体随骨密度变化的冲击响应情况，按公式(5-2)计算人体

头部、颈椎、胸部、腰椎及骨盆随骨密度变化的γ值，列于表5.9。表中可看出，

人体各部位的综合γ值随骨密度的减小而增大，但是颈椎和腰椎的γ值随骨密度

的减小呈非线性变化。

表 5.9 人体各部位随骨密度变化的γ值

γ值

正常骨密度 减2% 减4% 减6% 减8% 减10%

头部 0.3195 0.3211 0.3242 0.3256 0.3281 0.3305
颈椎 0.3466 0.3593 0.3649 0.3626 0.3642 0.3700
胸椎 0.3154 0.3182 0.3221 0.3259 0.3300 0.3342
腰椎 0.3114 0.3112 0.3187 0.3180 0.3273 0.3282
骨盆 0.2964 0.2988 0.3048 0.3089 0.3129 0.3176
整体综合 1.5893 1.6086 1.6347 1.6410 1.6625 1.6805

5.4.3 不同骨密度的人体脊柱着陆冲击响应结果分析

在地面很难以实验的方式来研究人体骨密度改变的着陆冲击响应问题，用

数值模拟的方法研究人体骨密度改变后的着陆冲击响应问题是一个非常好的方

式，但是，模拟的物理过程是否正确则依赖于所构建的力学模型是否真实有

效。本章所构建的人体脊柱几何模型有较好的生物逼真度，材料模型参考文献

提供的数据，材料参数通过总结前人的研究成果进行了计算调整。从计算结果

可以看出，在输入载荷相同的情况下，随着骨密度的减小人体各部位的胸背向

分加速度、头盆向分加速度及合加速度响应均增大，但是人体头部、颈椎、腰

椎及骨盆部位的左右向分加速度呈非线性变化，这种非线性可能是由于人体的
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振动造成。随着骨密度的减小人体头部、胸部、骨盆及整体综合的γ因子均增

大，但是颈椎和腰椎的γ值随骨密度的减小呈非线性变化，这种非线性可能是由

于颈椎和腰椎的振动响应及人体结构的非线性引起。

人体动态响应越大，冲击载荷对人体的不利影响越大，因此，骨密度越小

人体承受冲击载荷的能力越弱。考虑人体长期呆在空间站骨密度丢失的情况，

建议针对长期在空间站生活的人员，在其返回着陆时，通过减振或其他方式尽

量减小作用于人体的冲击载荷并增强人体的冲击防护，以免着陆冲击给人体造

成伤害。

5.5 小结

为了使用数值的方法研究着陆冲击载荷对人体脊柱的影响，本章构建了不

同着陆角度及不同骨密度的人体脊柱着陆冲击模型，在构建人体脊柱模型时采

用不同的质点间距离散不同的体，在不影响计算精度的情况下减小模型规模，

提高计算效率。本章计算了人体头盆向与水平方向夹角变化时，人体的着陆动

态响应变化，并分析了着陆角度对人体脊柱动态响应的影响，给出了人体对抗

着陆冲击的合适体位及应该重点防护的部位。计算了人体骨骼密度减小后，人

体的着陆动态响应变化，并分析了骨骼密度对人体脊柱着陆冲击响应的影响。

研究结果可为着陆冲击的防护和控制设计提供指导。

本章在构建人体脊椎着陆冲击模型时没有考虑人体肌肉及软组织，可能会

增大人体的振动响应，但是由于人体骨骼相对于肌肉和软组织是主要的承力

体，计算结果不会影响人体的总体响应规律。
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第 6章 全文总结

6.1 研究成果

本文针对有限元方法在求解冲击载荷下人体动态响应问题遇到的网格畸变

及构建人体模型比较耗时这些困难，借助于物质点法在研究复杂几何模型及涉

及损伤变形问题方面的优势，尝试通过人体CT扫描图片构建人体的物质点模

型；在物质点法中引入适用于人体软组织材料特性的材料模型；针对人体冲击

损伤，定义材料的损伤失效处理；针对加速度是人体冲击响应的重要衡量指标

在物质点法中进行了体的加速度计算和输出；并使用物质点法对人体头部碰撞

损伤及人体脊椎在着陆冲击载荷下的响应问题进行了数值模拟研究，主要研究

成果如下：

（1）通过人体CT扫描图片分割并提取人体的不同组织，将组织以灰度值的

格式输出成数据文件。针对物质点数据模型的格式要求，将人体组织数据转换

成质点质量和X、Y、Z坐标的格式保存为物质点数据模型文件，并成功构建了人

体骨骼组织、头部肌肉、脑组织、头部膜层等的三维物质点模型。

（2）针对脑组织的粘弹性材料行为，在物质点程序MPM3D中引入粘

弹性材料本构模型，并定义材料的失效处理方式。通过简单模型的LS-

DYNA与MPM3D的计算结果比较，验证了物质点法及头部组织材料模型的

正确性。构建了三种不同的头部碰撞物质点模型，分析了头部肌肉及边界条件

对头部碰撞响应的影响；并模拟计算了头部加速伤和减速伤，对头部加速伤和

减速伤的损伤进行了对比分析。

（3）构建了不同体位角及骨密度的人体脊柱着陆冲击物质点模型，在构

建人体脊柱模型时采用不同的质点间距离散不同的体，在不影响计算精度的情

况下减少模型规模，提高计算效率。模拟计算了人体头盆向与水平方向夹角变

化时，人体的着陆动态响应变化，并分析了着陆角度对人体脊柱动态响应的影

响，给出了人体对抗着陆冲击的合适体位及应该重点防护的部位。模拟计算了

人体骨骼密度减小后，人体的着陆动态响应变化，并分析了骨骼密度对人体脊

柱动态响应的影响。

本文的工作主要有以下三个创新点：

（1）提出了通过CT图片构建三维物质点模型的简单方法，并通过此方法构

建了人体骨骼组织、头部肌肉组织及脑组织的三维物质点模型。
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（2）将粘弹性材料模型引入物质点算法，定义了材料失效处理方式，并用

于脑组织的材料模拟，实现了基于物质点法的人体头部在冲击载荷下的动态响

应的数值模拟。

（3）构建了不同体位角及骨密度的人体脊柱模型，实现了基于物质点法的

人体脊柱在着陆冲击载荷下的动态响应的数值模拟。

6.2 需进一步开展的工作

由于人体本身的复杂性，人体在冲击载荷下的响应问题非常复杂，本文在

人体冲击响应方面的研究只是冰山一角，从长远的角度考虑，还有必要在以下

几个方面进行进一步的研究工作。

（1）人体三维物质点模型保留了人体CT扫描所得到的所有物质，在进

行CT图片处理时没有刻意对各组织做填补或删除，虽然真实的反应了人体各组

织的几何结构，但是，模型中有很多杂质存在，建议在后续研究中将各组织几

何模型进行优化，既能较真实的反应人体组织的几何结构又能提高模拟计算的

结果精度。

（2）本研究的结果验证主要通过试算简单模型的结果与商业软件LS-

DYNA的计算结果比较来验证，没有现有模型的实验数据做比较，如果有合适的

实验数据可考虑进一步与实验数据比对验证。

（3）在人体头部碰撞模型中所采用的人体各组织的材料模型均是通过文献

获得，没有构建新材料模型，建议在后续研究中通过实验手段构建更符合人体

组织的材料模型获取材料参数。

（4）本研究中在计算大规模问题时，使用的是构建不同尺度模型的

方法来解决计算效率低的问题，在以后的大规模问题研究中可考虑结

合MPI或OpenMP并行的方法来解决计算效率低的问题。

（5）在现有模型和算法基础上还可做多方面的研究。如对头部损伤问题还

可进一步研究不同撞击位置、撞击物尺寸等因素对头部损伤的影响，可进一步

做损伤防护研究。对着陆冲击问题可考虑座椅材料、几何形状、着陆速度等因

素对人体的影响，并可进一步做冲击减振等方面的研究。

96



参考文献

参考文献

[1] 钱伟长. 穿甲力学. 北京：国防工业出版社, 1984.

[2] 许伟, 杨济匡. 研究颅脑交通伤的有限元模型的建立及验证. 生物医学工程学杂志,
2008, 25:556–561.

[3] 颜璘娟,杨智春,罗亨存. 坐姿人体的冲击动力学响应分析. 振动与冲击, 2010, 29:151–
154,200,249.

[4] 姜海波, 葛世荣. 人体下肢承受墩撞冲击破坏特性的模拟计算. 煤碳学报, 2008,
33:218–220.

[5] 侯晓彬. 胸部爆炸伤致急性肺损伤的机理及其防治的初步研究[博士学位论文]. 第四军
医大学, 2002.

[6] 张治纲. 用于爆炸防护分析的人体胸部有限元模型研究[硕士学位论文]. 第三军医大学,
2008.

[7] 张玮,史少华. 水面舰艇舰员对水下爆炸冲击响应. 爆炸与冲击, 2011, 31:521–527.

[8] 刘炳坤. 人体冲击动力学模型研究中的若干问题. 航天医学与医学工程, 1996, 9:381–
384.

[9] Ishikawa R, Kato K, Kubo M. Finite element analysis and experimental study on mecha-
nism of brain injury using brain model. Proceedings of / /Dhawan AP. Annual International
Conference of the IEEE Engine. New York: Institute of Electrical and Electronics Engineers,
2006.

[10] Miyazaki Y, Tachiya H, Anata K. Measurement of pressure responses in a physical model
of a human head with high shape fidelity based on CT /MRI data. International Journal of
Modern Physics, 2008, 22:1718–1723.

[11] 张均奎,王正国,冷华光等. 冲击波负压与肺损伤. 爆炸与冲击, 1994, 14:84–87.

[12] 刘炳坤,吴桂荣,张云然. 人体和猕猴肘关节损伤耐受性比较研究. 航天医学与医学工
程, 1997, 10:93–96.

[13] 陈海斌,王正国,杨志焕等. 冲击波传播的三个时段模拟实验中动物肺的损伤. 爆炸与
冲击, 2000, 20:264–269.

[14] 王建民,王正国,朱佩芳等. 爆炸冲击波在生物体内的传播特征. 医用生物力学, 2001,
16:215–218.
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