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Modellbildung und Simulation der großen Deformationen
menschlicher Weichteile beim Sitzen

Ralph Jödicke
Zusammenfassung
Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein FE-Modell des menschlichen

Weichteilgewebes entworfen, das den Anforderungen entspricht, die sich
aus dem Entwurf ergonomischer Sitzsysteme ergeben. Das Modell des
Weichteilgewebes wurde in das Menschmodell DYNAMICUS integriert
und mit RAMSIS-Daten anthropometrisch parametrisiert. Dazu wurde
das Mehrkörpersimulationswerkzeug alaska um eine nichtlineare FE-
Schnittstelle erweitert. Auf der Grundlage von Messungen der Druck-
verteilungen und der Schwingungsübertragungen wurde ein transpa-
rentes Verfahren entworfen, um viskoelastische Materialparameter des
menschlichen Körpers bei vernachlässigbarer gesundheitlicher Belas-
tung durch Parameteroptimierung zu ermitteln. Das dazu verwendete
verwendete Verfahren ist schlank und gut dokumentiert. Damit kann es
auch für beliebige Haltungen und Probanden angewendet werden. Da
bei diesem Verfahren statistische Parameter eine zentrale Rolle spielen,
ist es roboust gegenüber Änderungen der Modellauflösung, der Model-
lierungstiefe und quantitativer Versuchsbedingungen. Zu diesen quan-
titativen Versuchsbedingungen gehören die Auflösung der Druckmess-
matten, die Messzeit, die Amplitude der Anregung und die Abtastrate
der Beschleunigungsmessungen. Für statische und dynamische Unter-
suchungen wurde in dieser Arbeit dasselbe Modell verwendet, das mit
vertretbarem Aufwand anthropometrisch skalierbar ist. Dieses Modell
ist damit einfacher und schneller anzuwenden als für ähnliche Anwen-
dungen bereits vorliegende Lösungen.

Es wurden Werte viskoelastischer Materialparameter menschlicher
Weichteile auf der Grundlage eines linearen Materialmodells in Verbin-
dung mit einem nichtlinearen Geometriemodell ermittelt. Eine mögliche
Abhängigkeit der elastischen Materialparameter des Weichteilgewebes
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von Proband und Haltung konnte nicht nachgeweisen werden. Das er-
mittelte Elastizitätsmodul ist jedoch sehr glaubwürdig. Die Untersu-
chungen des Schwingungsverhaltens zeigen eine deutliche Haltungsab-
hängigkeit und eine nachweisbare Probandenabhängigkeit der Dämp-
fung des menschlichen Körpers. Für die Simulationen wurde ein rein ge-
schwindigkeitsproportionales (newtonsches) Dämpfungsmodell verwen-
det. Bei gemeinsamer Optimierung statischer und dynamischer expe-
rimenteller und numerischer Versuche wurde festgestellt, dass die dy-
namische Steifigkeit signifikant höher ist als die statische. Damit kann
eine realitätsnahe Abbildung des dynamischen Verhaltens durch ein
rheologisches (maxwellsches) Materialmodell erfolgen. Im Rahmen ei-
nes hybriden Mehrkörpermodell ist dies jedoch nicht zwingend erforder-
lich, da die dynamische Steifigkeit durch mehrkörperdynamische Mo-
dellierungselemente abgebildet werden kann, ohne das FE-Modell zur
Berechnung der Druckverteilung zu beeinflussen.
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Modelling and Simulation of Large Deformations of Human
Soft Tissue while Seating

Ralph Jödicke
Abstract
In line with this thesis it was drafted a finite element model of hu-

man soft tissue. This model fits the requierements of the design of
human-engineered seating systems. The soft tissue model has been in-
tegrated into the human model DYNAMICUS und parametrized using
RAMSIS-data. For that purpose the multi-body-dynamics simulation
tool alaska have got an interface for the integration of nonlinear finite-
element-models. Based on measuremenets of pressure distribution a
comprehensive process for the determination of viscoelastic material
parameters of human soft tissue has been developed. The parameter-
optimisation process makes the exposure of the test persons negligible.
The process is slim and documented. Therefore this process is appli-
cable for arbitrary test persons and postures. Because statistical para-
meters are the keys of this process, it is rugged against al lot of modi-
fications. These modifications are the degree of freedom of the model,
the resolution of the pressure-measuring pad, the intensity of the vi-
brational stimulation, the sampling frequency and measuring time of
the acceleration measurements. This paper used for static and dynamic
simulations the same model. The effort for anthropometric and postu-
ral scaling is straightforward. Therefore this model is more simple and
easier to handle then available solutions for similar problems.

The values of viscoelastic material parametes assume a linear mate-
rial model connected with a nonlinear model of geometry. A significant
dependency of the elastic properties of the human soft-tissue on the
physical constitution and the posture of the test person is not proven.
But the elasticity-modulus achieved by the optimization is resonable.
The analysis of the vibration shows that there is a considerable de-
pendency of human body’s damping on the posture and a veritable
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dependency on the test person. For the simulation a pure damping mo-
del without dynamic (serial) stiffness has been used. A simultaneous
optimisation of static and dynamic measurements show, that there is
a considerable dynamic stiffening. A realistic representation of the dy-
namic behaviour is possible using a rheological material model with
a dynamic (serial) stiffness. But in connection with a hybrid model
this is not essential. It is possible to represent the dynamic stiffening
with multi-body elements. This method has no influence on the finite-
element-model for pressure distribution.
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1 Einleitung

1.1 Motivation
Im Rahmen einer Kooperation zwischen dem Institut für Mechatronik
Chemnitz und der Johnson–Controls GmbH wurde ein Softwarewerk-
zeug zur objektiven ergonomischen Bewertung von Sitzentwürfen ent-
wickelt. Das Ergebnis dieser Zusammenarbeit wurde 2002 auf einer Ta-
gung vorgestellt [73]. Diese Zusammenarbeit hat insbesondere auf dem
Gebiet der Deformation menschlichen Weichteilgewebes eine Reihe offe-
ner Fragen aufgeworfen. Es wurde daher beschlossen, dass das Institut
für Mechatronik versuchen soll, wenigstens einige dieser Fragen zu be-
antworten und das Ergebnis dieser wissenschaftlichen Untersuchungen
der Öffentlichkeit zugänglich zu machen. Es wurde festgestellt, dass
andere Arbeitsgruppen sich mit ähnlichen Problemstellungen befassen,
der große Durchbruch jedoch bisher ausgeblieben ist. Auf diese Arbei-
ten soll in Abschnitt 1.3 eingegangen werden.
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1 Einleitung

1.2 Zielstellungen

Obwohl das Sitzen keine besonders gesunde Haltung ist, verbringt der
Mensch in der modernen Industriegesellschaft einen zunehmenden Teil
seiner Arbeitszeit im Sitzen. Die Entwicklung ergonomischer Sitzsyste-
me ist daher eine wesentliche Aufgabe zur Verbesserung der Lebensqua-
lität und zur Erhaltung der Gesundheit des Menschen. Dabei werden
immer wieder verschiedene innovative Vorschläge, z. B. von Spanner–
Ulmer [78] oder Löw [82] der Öffentlichkeit unterbreitet. Auch mangelt
es nicht an Bemühungen, die Entwicklung neuartiger Sitzsysteme auf
eine systematische Grundlage zu stellen [60].

Bei einer objektiven Komfortbewertung ist der mechanische Diskom-
fort ein wesentliches Element [54]. Ungeeignet konstruierte Büro– und
Fahrzeugsitze können bei häufiger oder dauerhafter Benutzung zu einer
wesentlichen gesundheitlichen Beeinträchtigung der betroffenen Perso-
nen führen. Daher wird bereits seit Langem versucht, die mechanische
Belastung des Menschen bereits in einer frühen Entwurfsphase eines
neuen Produkts vorherzusagen. In diesem (eingeschränkten) Sinne wird
Komfort in dieser Arbeit als Abwesenheit von Diskomfort betrachtet.
Zur reproduzierbaren Bewertung des mechanischen Diskomforts ver-
wendet man üblicherweise Menschmodelle, die entweder als Hardware–
Dummy [46] [12] [14] oder als Computermodell (Software–Dummy) [7]
vorliegen. Diese Arbeit leistet einen Beitrag, die für eine objektive Be-
wertung erforderlichen Daten anhand von Computermodellen zu be-
rechnen und aufzubereiten.

Die mechanischen Wechselwirkungen zwischen Mensch und Sitzmö-
bel und damit der mechanische Sitzkomfort hängen wesentlich von der
reversiblen Deformierbarkeit der Kontaktflächen zwischen Mensch und
Sitzmöbel und von den mechanischen Eigenschaften des Gesamtsys-
tems Mensch–Sitz ab. Diese Arbeit verfolgt das Ziel, ein anthropo-
metrisch skalierbares Computermodell des viskoelastisch deformierba-
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1.3 Internationaler Stand

ren menschlichen Gewebes zu entwickeln. Dies soll als Komponente in
einem biomechanischen Gesamtmodell verwendet werden. Ein weite-
res Ziel dieser Arbeit ist die Vorstellung von statistischen Methoden
zur Auswertung von Messungen und Computersimulationen, die zu-
nächst einen Vergleich zwischen Messung und Simulation erleichtern,
aber auch für eine Objektivierung der Bewertung der Ergebnisse ver-
wendet werden können. Somit leistet diese Arbeit einen Beitrag zur
Systematisierung der Entwicklung von Sitzsystemen.

1.3 Internationaler Stand
Für die Simulation des viskoelastischen Verhaltens technischer Syste-
me existieren bereits praktische Lösungen, die auch beim Entwurf von
Büro– und Fahrzeugsitzen mit Erfolg eingesetzt werden. Dazu gehören
zunächst flexible Werkzeuge für allgemeine physikalische Simulationen
und darauf aufbauend spezielle Lösungen für den Diskomfort beim Sit-
zen.

Allgemeine Werkzeuge zur Simulation des Verhaltens physikalischer
Systeme lassen sich grob nach zwei Klassen gruppieren. Wesentliches
Kriterium für eine Klassifizierung ist hierbei die verwendete Methode
zu Diskretisierung. Bei der Methode der Mehrkörperdynamik wird zu-
nächst eine anschauliche Zerlegung des mechanischen Systems in starre
Körper, technische Gelenke und Kraftkopplungen sowie diskreter elek-
trischer Bauelemente bei elektromechanischen Systemen vorgenommen.
Das physikalische Verhalten jedes Bauelements muss dazu möglichst
vollständig bekannt sein. Mit der Methode der Mehrkörperdynamik ist
die Simulation eines beliebig komplexen Systems einfacher Bauelemente
möglich. Bei der Methode der Finiten Elemente wird das physikalische
System hingegen als heterogenes Kontinuum betrachtet. Bei mechani-
schen Systemen werden mit der Methode der Finiten Elemente über-
wiegend viskoelastische und plastische Verformungen und Strömungen
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1 Einleitung

analysiert. Viskoelastische Verformungen sind dabei stets reversibel,
plastische Verformungen jedoch irreversibel. Mathematische Systeme,
bei denen die Methode der Mehrkörperdynamik mit der Methode der
Finiten Elemente gekoppelt ist, werden als hybride Mehrkörpersyste-
me bezeichnet. Praktisch wird das meist so verstanden, dass bei einigen
Bauelementen die physikalischen Eigenschaften als unbekannt angese-
hen werden und diese Eigenschaften dann mit der Methode der Finiten
Elemente berechnet werden.

Seit ihrer ersten Vorstellung hat sich der Anwendungsbereich der
Methode der Finiten Elemente ständig erweitert. Zunächst war es nur
möglich, ausschließlich die lineare Elastizitätstheorie mit der Metho-
de der Finiten Elemente abzubilden. Später wurden auch nichtlineare
Systeme berechnet, bei denen große Verdrehungen und Verschiebun-
gen auftreten, die Verzerrungen jedoch klein bleiben. Eine wesentli-
che Aufwertung dieser Methode war die Abbildung irreversibler plas-
tischer Deformationen. Diese plastischen Deformationen gehören heute
zu den wesentlichen industriellen Anwendungsbereichen der Methode
der Finiten Elemente. Auch die Wechselwirkung zwischen plastischen
Verformungen und Wärmetransport nimmt bei der Weiterentwicklung
der Methode der Finiten Elemente einen breiten Raum ein. Bei ty-
pischen Konstruktionswerkstoffen im Maschinenbau wie zum Beispiel
Stahl und Aluminium treten nur kleine viskoelastische Verzerrungen
auf, große Verzerrungen erfolgen stets plastisch. Daher wird bei der
Anwendung der Mithode der Finiten Elemente den plastischen Verfor-
mungen ganz allgemein ein breiter Raum eingeräumt. Für die Wechsel-
wirkungen Mensch–Sitz sind plastische Verformungen relevant für die
Sicherheit und Lebensdauer, jedoch nicht für den Komfort bei einem
unbeschädigten Produkt.

Für die Simulation des mechanischen Verhaltens des Menschen exis-
tieren bereits spezialisierte Menschmodelle. Neben stark spezialisierten
einfachen Ansätzen wie z. B. dem Modell von Mitschke und Klinger

18



1.3 Internationaler Stand

von 1998 [58] existieren auch anspruchsvolle allgemeiner einsetzbare
Modelle wie z.B. APALYS [3]. Diese Modelle werden ständig darauf
hin überprüft, wie gut sie als Modell des Menschen verwendbar sind.
Einen Überblick über den Stand der Entwicklung von Computermodel-
len des menschlichen Bewegungsapparates gibt der Artikel von Vicecon-
ti et. al. [86]. Besonders hervorzuheben sind dabei anthropometrische
empirische Menschmodelle wie RAMSIS [74] [75]. RAMSIS simuliert
zunächst nicht das physikalische Verhalten des Menschen, sondern ist
eine Datensammlung, die ergonomisches Expertenwissen dem Ingenieur
zu Verfügung stellt. Abbildung 1.1 zeigt eine Auswahl von RAMSIS–
Modellen mit extremen anthropometrischen Abmessungen.

Abbildung 1.1: Extremale anthropometrische Menschmodelle

Die anthropometrischen Menschmodelle werden durch biomechani-
sche Menschmodelle ergänzt. Mit diesen sind physikalische Simulatio-
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1 Einleitung

nen mit Menschmodellen möglich. Bei biomechanischen Menschmodel-
len ist eine Klassifikation nach der Methode der Mehrkörperdynamik
und der Methode der Finiten Elemente möglich. Von den biomechani-
schen Menschmodellen ist CASIMIR [92] [70] ein Menschmodell, das
sich primär der Methode der Finiten–Elemente bedient. DYNAMICUS
[37] [18] auf der anderen Seite ist ein Menschmodell, das primär die
Methode der Mehrkörperdynamik benutzt. Das Menschmodell Mady-
mo [65] kombiniert die Methode der Finiten Elemente mit der Methode
der Mehrkörperdynamik. AnyBody [9] ist ein mehrkörperdynamisches
Menschmodell, dessen Schwerpunkt auf der Simulation des Bewegungs-
apparates (Muskeln und Skelett) liegt.

Außerhalb dieser kompletten Menschmodelle befassen sich einige Ar-
beiten mit der Weichteildeformation bestimmter Körperpartien. Pain
und Challis [63] entwickelten ein Modell des menschlichen Unterschen-
kels. Volle [89] entwickelte ein Modell des Unterarms. Bemerkenswert
ist in diesem Zusammenhang das von Mergl [57] entwickelte detailierte
FE–Modell des menschlichen Gesäßes.

Beim Sitzen zerfällt der mechanische Diskomfort in einen statischen
und einen dynamischen Diskomfort. Der statische Diskomfort ist durch
die auftretenden inneren und äußeren Kräfte gekennzeichnet. Die Be-
wertung des reinen Haltungskomforts auf der Basis von Gelenkwinkeln
kann direkt durch das Menschmodell Ramsis erfolgen [21]. Die Bewer-
tung von Sitzdrücken kann nach Hartung [30] objektiviert werden. Zu
den dynamischen Einflußgrößen gehören neben den mechanische Eigen-
schaften des biomechanischen Systems insbesondere auch die Art und
Intensität dynamischer Anregungen [35]. Für den dynamischen Diskom-
fort sind die auftretenden Ganzkörperschwingungen von wesentlicher
Bedeutung. Zur Untersuchung von Schwingungen am Menschen und
damit zur Thematik der Ermittlung mechanischer Parameter mensch-
lichen Gewebes sind in den letzten ca. 50 Jahren umfangreiche Arbeiten
[17] bekannt. Die vorliegende Arbeit fokussiert auf das Problem “Sit-
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1.4 Vorzüge und Defizite

zen“ so dass u.a. die Publikationen von Meltzer [56] und Griffin [28] [29]
als Ausgangspunkt angesehen wurden Die ergonomische Bewertung von
Ganzkörperschwingungen ist durch die DIN–ISO 2631 und durch die
Richtlinie VDI 2057 genormt [8]. Der VDI organisierte 1997 [84] und
2007 [85] Tagungen zu diesem Thema. Der dynamische Sitzkomfort
kann durch den Einsatz aktiver Komponenten wesentlich verbessert
werden [52].

1.4 Vorzüge und Defizite
Die Usability des Menschmodells AnyBody kann wegen seiner moder-
nen gut strukturierten Eingabesprache und Benutzeroberfläche als sehr
gut bezeichnet werden. Es eignet sich gut für biomechanische Simula-
tionen von Vorgängen, bei denen keine passive Weichteildeformation
auftritt. Damit kann es für die Simulation hochfrequenter Schwingungs-
übertragungen und zu Sitzdruckberechnungen nicht verwendet werden.
Die anthropometrische Skalierung und die Modellierung der Haltung
erfolgt mittels der Modellbeschreibungssprache oder der Benutzerober-
fläche. AnyBody verfügt über keine Schnittstellen zu separaten anthro-
pometrischen Menschmodellen.

Das biomechanische Menschmodell Madymo verbindet die Methode
der Mehrkörperdynamik und die Methode der Finiten Elemente auf ele-
gante Weise. Es eignet sich damit für die Simulation von Schwingungen
und zur Berechnung von Sitzdrücken. Eine eingebaute anthropometri-
sche Skalierbarkeit dieses Modells ist jedoch nicht gegeben. Die Mo-
dellierung der Wechselwirkung zwischen Menschmodell und Umgebung
erfolgt durch das gut validierte Finite–Elemente–Programm LS–Dyna.
Die Usability von Madymo entspricht daher der von LS–Dyna und ist
nicht ganz so gut wie die von AnyBody.

Das Menschmodell CASIMIR verwendet zur Berechnung des Schwin-
gungsverhaltens des menschlichen Körpers das weit verbreitete und gut
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1 Einleitung

validierte Finite–Elemente–Programm ABAQUS. Für erfahrene An-
wender von ABAQUS ist damit eine flexible Anwendung und Weiter-
entwicklung dieses Modells möglich. Die Usability dieses Menschmo-
dells ist damit mit Madymo vergleichbar. CASIMIR verfügt über eine
Schnittstelle zum anthropometrischen Menschmodell RAMSIS [64]. Da-
mit ist eine im Vergleich zu Madymo und AnyBody bessere anthropo-
metrische Skalierbarkeit dieses Modells gegeben. Es liegen jedoch keine
Erkenntnisse vor, inwieweit CASIMIR zur Berechnung von Sitzdrücken
verwendet werden kann.

Das biomechanische Menschmodell DYNAMICUS ist ein reines mehr-
körperdynamisches Modell. Die Deformation von Weichteilgewebe kann
mit diesem Modell nicht simuliert werden. Es verfügt mit alaska über
eine ähnlich moderne und gut strukturierte Eingabesprache wie AnyBo-
dy. Durch eine Kopplung mit dem anthropometrischen Menschmodell
RAMSIS ist jedoch eine mit CASIMIR vergleichbare anthropometri-
sche Skalierbarkeit gegeben.

Das von Mergl entwickelte FE–Modell des Gesäßes ist sehr detailiert
und erlaubt eine sehr genaue Berechnung des Sitzdruckes. Eine anthro-
pometrische Skalierbarkeit ist jedoch nicht gegeben. Vielmehr erfordert
die von Mergl beschriebene Vorgehensweise eine Laservermessung jedes
einzelnen Probanden. Auch eignet es sich aufgrund seiner hohen Git-
terauflösung nicht für dynamische Untersuchungen.

1.5 Forschungsmethodischer Ansatz
Im Rahmen dieser Arbeit wird ein Finite–Elemente–Modell des Weich-
teilgewebes des Oberschenkels vorgestellt, das den Bedürfnissen sys-
tematischer ergonomischer Untersuchungen entspricht. Es ist gekenn-
zeichnet durch eine Integration in ein mehrkörperdynamisches Modell
des menschlichen Skeletts und eine für die Anwendung gerade ausrei-
chende Komplexität.
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1.5 Forschungsmethodischer Ansatz

Als Entwicklungsplattform wird dabei das Menschmodell DYNAMI-
CUS verwendet. Im Vergleich mit CASIMIR, AnyBody oder Mady-
mo hat es den niedrigsten mechanischen Freiheitsgrad. Aus mehrkör-
perdynamischer Sicht ist die Usability dieses Modells besser als die von
AnyBody oder CASIMIR. Den Menschmodellen AnyBody und Mady-
mo hat es eine Schnittstelle zum anthropometrischen Menschmodell
RAMSIS voraus. Es wird ein systematisches Vorgehen bei der Ermitt-
lung von viskoelastischen Modellparametern aus biomechanischen Mes-
sungen vorgestellt und angewendet. Bei Textilien, Schaumstoffen und
biologischem Gewebe treten große viskoelastische Verformungen auf.
Dass diese für den Sitzkomfort von erheblicher Relevanz sind, wird im
Rahmen dieser Arbeit noch einmal gezeigt. Diese Arbeit verfolgt somit
mehrere allgemeine Ziele:

• Nachweis, dass der mechanische Diskomfort mit linearen Model-
len nicht angemessen dargestellt werden kann,

• Verbindung der Methode der Finiten Elemente mit der Methode
der Mehrkörperdynamik,

• Anwendung dieser allgemeinen Verfahren in biomechanischen und
ergonomischen Modellen,

• Vorstellung effizienter mathematischer Verfahren zur Bewertung
des mechanischen Diskomforts.

Mit dieser Arbeit soll dieser aktuelle Stand der Technik in folgenden
Punkten weiterentwickelt werden:

• Verbindung der stufenlosen anthropometrischen Skalierbarkeit bio-
mechanischer Menschmodelle mit der Kopplung zwischen der Me-
thode der Finiten Elementen und der Methode der Mehrkörperdy-
namik,
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1 Einleitung

• Design einer für die Bewertung des Diskomforts wirtschaftlich
sinnvollen Anwendung von Mehrkörperdynamik und FE–Methode,

• Schaffung der Möglichkeit der Integration in vorhandene Ent-
wurfssysteme für Sitze durch Verwendung einer offenen Program-
mierschnittstelle.

Die Wirtschaftlichkeit in der Anwendung des Modells soll durch folgen-
de Maßnahmen erreicht werden:

• ein Modell, das für statische und dynamische Untersuchungen
gleichermaßen geeignet ist anstelle eines spezialisierten Modells
für jeden Anwendungsfall,

• der mechanische Freiheitsgrad des Modells soll so niedrig wie mög-
lich gehalten werden,

• die Berechnung konzentrierter Parameter zur Komfortbewertung
soll erleichtert werden.

1.6 Ausblick
Dass das im Rahmen dieser Arbeit entworfene Modell eine wirtschaftli-
che Nutzung ermöglicht, wurde im vorherigen Abschnitt postuliert. Es
wird jedoch noch kein Wert darauf gelegt, die anwenderfreundliche Be-
nutzbarkeit des Modells tatsächlich zu realisieren. Daher wird auf die
Usability von Software in dieser Arbeit auch nicht eingegangen. Der
Einsatz dieses Modells in der praktischen Arbeit des Entwicklunginge-
nieurs wird in dieser Arbeit nicht gezeigt und bleibt damit späteren
Untersuchungen vorbehalten.

Am Schluß dieser Arbeit werden Potenziale zur Steigerung der Effizi-
enz ergonomischer Bewertungen von Sitzentwürfen auf der Grundlage
konzentrierter Parameter vorgestellt.
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2 Grundbegriffe der
Tensorrechnung

2.1 Allgemeine Bezeichnungen von Vektoren
und Tensoren

Eine gute Einführung in die Tensorrechnung bietet Lippmann [51] an.
Bei der Bezeichnung von mathematischen Objekten wird zunächst zwi-
schen Mengen und Elementen unterschieden. Mengen werden durch
Doppelstrich–Buchstaben bezeichnet. Zur Bezeichnung ihrer Elemente
wird eine einfache Schriftart verwendet. In dieser Arbeit werden Skala-
re, Vektoren und Tensoren verwendet. Diese sind Elemente von metri-
schen Räumen. Ein Skalar ist zunächst das Produkt aus einer reellen
oder, sofern notwendig, komplexen Zahl und einer physikalischen Ein-
heit. Die Menge aller Skalare x derselben physikalischen Größe bildet
einen eindimensionalen metrischen Raum R ( x ∈ R ). Die Elemen-
te eines n–dimensionalen euklidischen Raums En sind die Vektoren x

(x ∈ En ). In dieser Arbeit gilt meist n = 3. Der Unterstrich bringt zum
Ausdruck, dass x ein Vektor oder allgemeiner ein Tensor erster Stufe
ist. Das Skalaprodukt α zweier Vektoren x und y ist stets kommutativ.

α = x · y = y · x (2.1)

Das Skalarprodukt definiert die Metrik des euklidischen Raumes. n
linear unabhängige Vektoren ei können eine kovariante Basis


ei


eines
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2 Grundbegriffe der Tensorrechnung

affinen Koordinatensystems bilden. Die kovarianten Vektorkoordinaten
xi sind Skalarprodukte des Vektors mit seiner kovarianten Basis.

xi = x · ei (2.2)

Die Vektorkoordinaten können zu einer (n× 1) –Matrix zusammenge-
fasst werden:

[xi] =

x1

x2

x3

 . (2.3)

Die 1 × n –Matrix ist die Transponierte

[xi]T =

x1x2x3


(2.4)

Zu jeder kovarianten Basis

ei


kann eindeutig eine kontravariante Ba-

sis

ej


bestimmt werden:

ei · ej = δj
i . (2.5)

δj
i ist das Kronecker–Symbol. Damit können auch kontravariante Ko-

ordinaten definiert werden. Wenn Bedingung 2.5 gilt, heißen kovariante
und kontravariante Basen und Koordinaten zueinander kontragredient.
Der Vektor selbst ist eine Linearkombination der Basisvektoren, wobei
die entsprechenden kontragedienten Koordinaten als Skalarkoeffizien-
ten zu verwenden sind:

x =
n

i=1
xie

i =
n

j=1
xjej = xie

i = xjej (2.6)

Bei orthogonalen kartesischen Koordinatensystemen sind die kontragre-
dienten Koordinatensysteme identisch. Sind zwei beliebige voneinander
verschiedene Basen


ei


und


f j


gegeben, so können folgende Ska-
larprodukte zu einer Transformationsmatrix zusammengefasst werden:

a·k
i· = ei · fk (2.7)
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2.1 Allgemeine Bezeichnungen

Mit dieser Transformationsmatrix können Vektorkoordinaten in ein an-
deres Koordinatensystem transformiert werden:

xi = ei · x = ei ·
n

k=1
xkf

k

=
n

k=1
xk


ei · fk


=

n
k=1

a·k
i· xk = a·k

i· xk.

(2.8)

Diese Operation wird als affine Basistransformation bezeichnet.
Ein Skalar ist ein Tensor nullter Stufe und ein Vektor ein Tensor

erster Stufe. Das Tensorprodukt ⊗ zweier Tensoren der Stufen m und
n ergibt einen Tensor der Stufe m+ n. Es sind Produkte definiert, die
einen Tensor der Stufe m+ n− 2 ∗ o ergeben, wobei o nicht größer als
m oder n. sein kann. Diese Produkte werden o–fache Punktprodukte
genannt. Bei derartigen Produkten wird o durch die Anzahl der Punkte
’·’ zwischen den beiden zu multiplizierenden Tensoren ausgedrückt. Ist
o genau gleich m und n, so ist das Ergebnis das Skalarprodukt zwei-
er Tensoren. Von den Produkten zweier Tensoren ist lediglich dieses
Skalarprodukt kommutativ. Alle anderen Produkte sind nicht kommu-
tativ. Bei Tensoren zweiter Stufe können Tensorkoordinaten analog zu
Vektorkoordinaten wie folgt definiert werden:

Aij = ei ·A · ej = A · ·

ej ⊗ ei


. (2.9)

Die Tensorkoordinaten können durch Verwendung eckiger Klammern
zu (n× n) –Matritzen zusammengefasst werden:

[Aij ] =

A11 A12 A13

A21 A22 A23

A31 A32 A33

 . (2.10)

Neben rein kovarianten und rein kontravarianten Darstellungen von
Tensorkoordinaten sind auch gemischt–variante Darstellungen möglich.
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2 Grundbegriffe der Tensorrechnung

Der Tensor selbst kann dann als Linearkombination der Tensorproduk-
te der Basisvektoren dargestellt werden, wobei die kontragredienten
Tensorkoordinaten als Skalarkoeffizienten verwendet werden:

A =
n

i=1

n
j=1

Aij


ei ⊗ ej


= Aij


ei ⊗ ej


=

n
i=1

n
j=1

Aij

ei ⊗ ej


= Aij


ei ⊗ ej


.

(2.11)

Für jeden Tensor zweiter Stufe A ist ein transponierter Tensor AT wie
folgt definiert:

AT
ij = Aji (2.12)

AT ij = Aji (2.13)

AT j·
·i = A·j

i· . (2.14)

Tensoren zweiter Stufe heißen symmetrisch, wenn

AT = A (2.15)

gilt. Bei symmetrischen Tensoren ist es in gemischt–varianter Darstel-
lung ausnahmsweise zulässig, die rechtsstehenden Indizes übereinander
zu stellen und so den Punkt als Platzhalter wegzulassen. Der Maß-
tensor I ist ein spezieller symmetrischer Tensor zweiter Stufe, dessen
Koordinaten metrische Koeffizienten genannt werden.

I = δj
i


ei ⊗ ej


= gij


ei ⊗ ej


= gij


ei ⊗ ej


(2.16)

δj
i = ei · ej (2.17)

gij = ei · ej (2.18)

gij = ei · ej (2.19)
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2.1 Allgemeine Bezeichnungen

Die metrischen Koeffizienten bilden spezielle Transformationsmatrizen
zur Transformation in kontragrediente Koordinaten. Die Darstellung
von Punktprodukten mit Tensorkoordinaten wird durch die bereits in
den Gleichungen 2.6, 2.11 und 2.8 verwendete Einsteinsche Summa-
tionskonvention erleichtert. In Produkten von Tensorkoordinaten ist
stillschweigend über gleichlautende gegenständige und damit zueinan-
der kontragrediente Koordinatenindizes zu summieren. Dies soll anhand
des einfachen Punktprodukts zweier Tensoren zweiter Stufe demons-
triert werden:

A = B · C. (2.20)

Für die gemischt–varianten Koordinaten gilt dann.:

A·j
i· =

n
k=1

B·k
i· C

·j
k· = B·k

i· C
·j
k· (2.21)

Das Summenzeichen über k kann weggelassen werden. Bei einer Dar-
stellung des Punktprodukts in koordinatenfreier Darstellung ist der
Summationsindex der äußerste rechte Index des linken Faktors und
der äußerste linke Index des rechten Faktors. Unter Beachtung dieser
Summationskonvention sind affine Basistransformationen mit Tensoren
zweiter Stufe möglich:

Aij =

ei · fk


Akl


f l · ej


= a·k

i·Aklb
l·
·j . (2.22)

Ai·
·j =


ei · fk


Ak·

·l


f l · ej


= a·k

i·Aklb
·j
k· (2.23)

Bei kovarianten und kontravarianten Koordinatendarstellungen ist b
die transponierte Matrix von a. Bei gemischt–varianten Koordinaten-
darstellungen ist b die inverse Matrix von a. Positive ganzzahlige Po-
tenzen von Tensoren zweiter Stufe


A
n können durch vollständige

Induktion definiert werden:
A
n+1 =


A
n ·A = A ·


A
n

. (2.24)
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2 Grundbegriffe der Tensorrechnung

Die erste Potenz eines Tensors ist dieser selbst, die nullte der Maßten-
sor I. Bei regulären Tensoren können zusätzlich negative ganzzahlige
Potenzen definiert werden:

A
−1 ·A = A ·


A
−1 = I. (2.25)

Damit sind zunächst alle ganzzahligen Potenzen von Tensoren defi-
niert. Die doppelte Klammer zeigt an, daß es sich um eine tensorielle
isotrope Funktionen handelt. Diese sollen im Abschnitt 2.2 allgemei-
ner behandelt werden. Skalare isotrope Funktionen werden mit einer
einfachen Klammer beschrieben. Neben den rechts stehenden Indizes
und Unterstrichen können oben–stehende Indizes eingeführt werden.
Generell ist die Menge aller Elemente eines Raumes überabzählbar un-
endlich. Wird jedoch eine abzählbare Teilmenge definiert, so bezeichnet
der oben–stehende Index die fortlaufende Nummer innerhalb der Teil-
menge. Ein unten–stehender Index bezeichnet einen Zustand oder eine
Konfiguration. Die Menge der Zustände selbst kann wieder endlich oder
unendlich sein.
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2.2 Isotrope Funktionen von Tensoren

2.2 Isotrope Funktionen von Tensoren
Nach Dill [15] ist eine Funktion eines Tensors isotrop, wenn sie invariant
gegenüber Drehungen ist. Dazu wird ein Drehtensor Q eingeführt, für
den gilt:

QT ·Q = I (2.26)

Die Koordinaten dieses Drehtensors sind affine Transformationsmatri-
zen im Sinne der Gleichungen 2.7, 2.6, 2.22 und 2.22. Für skalare Funk-
tionen f von Vektoren v lautet die Isotropiebedingung:

f

Q · v


= f (v) . (2.27)

Für vektorielle Funktionen f von Vektoren v lautet die Isotropiebedin-
gung:

f

Q · v


= Q · f (v) . (2.28)

Für skalare Funktionen f von Tensoren zweiter Stufe A lautet die Iso-
tropiebedingung:

f

Q ·A ·QT


= f


A

. (2.29)

Für tensorielle Funktionen f von Tensoren zweiter Stufe A lautet die
Isotropiebedingung:

f

Q ·A ·QT


= Q · f


A


·QT . (2.30)

Bei Vektoren gilt die Isotropiebedingung zunächst für das Skalarpro-
dukt mit sich selbst. Sind die Koordinaten eines Vektors bekannt, so
gilt für das Skalarprodukt.:

Ix = xixjgij = xixjg
ij = xixjδ

j
i (2.31)

Jede isotrope skalare Funktion eines Vektors kann als Funktion dieses
auch als Quadrat der Norm des Vektors bezeichneten Skalarprodukts
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dargestellt werden. Für isotrope skalare Funktionen eines Vektors gilt
also:

α (x) = α (x · x) . (2.32)

Isotrope vektorielle Funktionen eines Vektors können wie folgt einge-
führt werden:

y = α (x)x. (2.33)

Zur Darstellung von nichtlinearen Materialgesetzen werden isotrope
skalare und tensorielle Funktionen von Tensoren zweiter Stufe verwen-
det. Vollständigere Darstellungen dieser Vorgehensweise sind in Betten
[5] und Haupt [33] zu finden. Ist der Tensor symmetrisch, so sind die
Eigenwerte λAi einer Matrix gemischt–varianter Koordinaten isotro-
pe skalare Funktionen. Die Eigenvektoren bilden in diesem Fall eine
Transformationsmatrix. Mit dieser können die Tensorkoordinaten in
ein orthogonales Eigensystem transformiert werden. Damit sind Funk-
tionen von Eigenwerten wieder skalare isotrope Funktionen symmetri-
scher Tensoren. Einfache tensorielle isotrope Funktionen wie rationale
Potenzen


A
r oder Logarithmen ln


A


können ohne besondere
Schwierigkeiten anhand der Eigenwerte berechnet werden.

Da die Eigenwerte ein ungeordnetes n–Tupel bilden, werden für allge-
meinere Anwendungen zunächst geordnete n–Tupel von skalaren Funk-
tionen aufgestellt:

IA = λA1 + λA2 + λA3 = tr(A) (2.34)

IIA = λA1λA2 + λA2λA3 + λA3λA1

= 1
2


tr

A
2 − tr


A ·A

 (2.35)

IIIA = λA1λA2λA3 = det

A


= 1
6


tr

A
3 − 2tr


A

tr

A ·A


+ 3tr


A ·A ·A


.

(2.36)
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Mit diesen drei fundamentalen isotropen Funktionen können geordnete
Tripel skalarer isotroper Funktionen dargestellt werden:

φk


A


= φk


IA, IIA, IIIA


, k = (0, 1, 2) (2.37)

ψk


A


= ψk


IA, IIA, IIIA


, k = (−1, 0, 1) . (2.38)

Allgemeine isotrope tensorielle Funktionen können nun wie folgt dar-
gestellt werden:

B

A


=
2

k=0
φk


A
k =

+1
k=−1

ψk


A
k

. (2.39)

Bei unsymmetrischen Tensoren können weitere skalare isotrope Funk-
tionen definiert werden, die bei symmetrischen Tensoren verschwinden.
Skalare und tensorielle isotrope Funktionen unsymmetrischer Tensoren
sollen hier jedoch nicht verwendet werden. Für partielle Ableitungen
von Tensoren kann eine kompakte Darstellung verwendet werden:

∂x = ∂

∂x
. (2.40)

Für die Koordinaten des Nablaoperators ∇ gilt:

∇i = ∇xi (2.41)

∇i = ∇xi . (2.42)
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2.3 Häufig verwendete Größen
Folgende Aufstellung zeigt einige häufig vorkommende Tensoren.

Rn n–dimensionaler (metrischer) Raum,
E3 euklidischer Raum,
B physikalischer (starrer oder deformierbarer) Körper,
P ∈ B Materialpunkt (Partikel) als Element eines Körpers,
O ∈ E3 Ursprung eines Koordinatensystems,
K Knoten eines FE–Modells,
ei Basisvektoren eines inertialfesten Koordinatensyst-

mens,
ni Basisvektoren eines mitgeführten körperfesten Drei-

beins,
δj

i Kronecker–Symbol,
∇ Nablaoperator,
xi Koordinaten von P ∈ B bezüglich eines inertialfesten

Koordinatensystems,
ξi Koordinaten von P ∈ B bezüglich eines körperfesten

Koordinatensystems,
vi Geschwindigkeit von P ∈ B bezüglich eines inertial-

festen Koordinatensystems,
φi Geschwindigkeit von P ∈ B bezüglich eines lokalen

Dreibens,
qi verallgemeinerte Koordinate,
Qi verallgemeinerte Kraft,
W mechanische Arbeit,
ds Linienelement,
Q Schnittkraftvektor bezüglich eines inertialfesten Ko-

ordinatensystems,
Φ Schnittkraftvektor bezüglich eines lokalen Dreibeins.
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u Verschiebungsvektor
u, Verschiebungsgradient,
I, gij , gij Maßtensor bezüglich eines inertialfesten Koordina-

tensystems,
C,Cij , Cij lagrangesche Streckung, Maßtensor bezüglich eines

lokalen Deibeins,
B,Bij , Bij Eulersche Streckung,
l, lineare Verzerrung,
F Deformationsgradiententensor,
J = det


F


Volumenänderung,
E Green–Lagrange–Verzerrungstensor,
e Euler–Almansi–Verzerrungstensor,
L Geschwindigkeitsgradiententensor
D symmetrisierter Geschwindigkeitsgradiententensor
σ Spannungstensor nach Cauchy,
τ Kirchhoff–Spannung oder gewichtete Cauchy–

Spannung,
S Zweiter Piola–Kirchhoff–Spannunstensor oder Treffz-

scher Spannungstensor,
T Erster Piola–Kirchhoff–Spannunstensor oder Techni-

sche Spannung,
IA erste skalare Invariante (Spur) des Tensors A,
IIA zweite skalare Invariante des Tensors A,
IIIA dritte skalare Invariante (Determinante) des Tensors

A,
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3 Theorie großer
viskoelastischer
Deformationen

3.1 Präambel
Viskoelastische Deformationen sind reversible Änderungen der Form
eines festen Körpers. Zur mathematischen Beschreibung von Form-
änderungen wird der Körper unter Vernachlässigung seiner atomaren
Nahordnung als Kontinuum angesehen. Er wird in ’infinitesimal’ klei-
ne Partikel zerlegt, die ihrerseits groß genug sind, dass Phänomene,
die durch die atomare Struktur bedingt sind, vernachlässigt werden
können. Dies ist Gegenstand der Kontinuumsmechanik. Im Rahmen ei-
ner analytischen Mechanik sind zunächst verallgemeinerte Koordinaten
und verallgemeinerte Kräfte zu definieren. In der analytischen Konti-
nuumsmechanik sind verallgemeinerte Koordinaten stets Funktionale
eines Verschiebungsfeldes u und verallgemeinerte Kräfte sind Funktio-
nale eines Kraftfeldes. Kraftfelder treten in der Kontinuumsmechanik
als Spannungsverteilungen auf. Die Funktionale des Verschiebungsfel-
des werden im Abschnitt 3.2.1, Spannungen im Abschnitt 3.3 behan-
delt.

Die lineare Kontinuumsmechanik [45] unterstellt einen grundsätzlich
linearen Zusammenhang zwischen Kraft– und Verschiebungsfeld. Die
nichtlineare Kontinuumsmechanik lässt auch nichtlineare Zusammen-
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hänge zwischen Kraft– und Verschiebungsfeld zu. Selbst nichtlinea-
re Kraft–Verschiebungs–Zusammenhänge sind, von wenigen Ausnah-
men abgesehen, oft lokal linearisierbar, da die Kraft–Verschiebungs–
Funktion differenzierbar ist. Es werden drei Quellen viskoelastischer
Nichtlinearität unterschieden:

• Nichtlinearität durch Kontakt

• Nichtlinearität der Geometrie

• Nichtlineares Materialverhalten

Voraussetzung für Linearität der Geometrie und des Materialver-
haltens ist, dass der Verschiebungsgradient u (siehe Abschnitt 3.2.1)
hinreichend klein ist. Nichtlinearität durch Kontakt kann auch dann
auftreten, wenn der Verschiebungsgradient klein ist. Das bekannteste
Beispiel ist das Kontaktmodell nach Heinrich Hertz [34]. Bei diesem
häufig verwendeten Modell ist die Gesamtkraft die 1,5–te Potenz der
Gesamtverschiebung. Die Kraft–Weg–Funktion dieses Kontaktmodells
ist in der Nullstelle nicht glatt.

Von geometrisch linearer Deformation kann gesprochen werden, wenn
die Geometrie der Deformation mit linearen Modellen hinreichend ge-
nau beschrieben werden kann. Dies ist bei hinreichend kleinen Verschie-
bungsgradienten sicher gegeben. Als Materialgesetz soll jede mathema-
tische Formel verstanden werden, die einen sinnvollen Zusammenhang
zwischen Verschiebungsgradient und Spannungsverteilung beschreibt.
Dabei können auch Zeitableitungen dieser Feldgrößen involviert sein.

Bei hinreichend kleinen Verschiebungsgradienten kann jeder physi-
kalisch sinnvolle Zusammenhang lokal linear approximiert werden. Das
resultierende Materialgesetz ist das klassische lineare Hookesche Ge-
setz. Ein Materialgesetz für große Verschiebungsgradienten soll nicht-
lineares Materialgesetz genannt werden. Nichtlineare Materialgesetze
benötigen zu ihrer mathematischen Beschreibung oft mehr Parameter
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als lineare Materialgesetze. So können Modelle konstruiert werden, bei
denen der Verschiebungsgradient groß, die Geometrie dennoch linear
beschrieben wird. Von der Möglichkeit, ein nichtlineares Materialgesetz
mit einer linearen Geometrie zu koppeln, wird auch bei der Simulation
von Polsterauflagen von Sitzen Gebrauch gemacht [73]. Dieser Fall soll
geometrisch linear und physikalisch nichtlinear genannt werden.

Für kleine Deformationen kann jedes nichtlineare Materialgesetz
durch ein äquivalentes lineares Materialgesetz ersetzt werden. In eini-
gen Fällen ist der Verschiebungsgradient groß, die lokale Deformation
jedoch klein. Dies ist z. B. bei der Biegung dünner Stäbe der Fall [79]
[90]. In diesem Fall ist es nicht sinnvoll, ein Materialgesetz zu verwen-
den, dass mehr Materialparameter benötigt als das lineare Hookesche
Gesetz. Dieser Fall soll geometrisch nichtlinear und physikalisch linear
genannt werden. Zur Beschreibung dieser Fälle werden pseudolineare
Materialgesetze verwendet, die durch physikalisch sinnvolle Extrapola-
tion des klassichen Hookeschen Gesetzes für große Deformationen er-
zeugt werden, ohne dass weitere Parameter hinzugefügt werden. Das
bekannteste pseudolineare Materialgesetz für große Deformationen ist
das Neo-Hooke-Gesetz.

Bei kleinen Verschiebungsgradienten ist es meist gerechtfertigt, ein
Modell zu verwenden, dass sowohl geometrisch als auch physikalisch li-
near ist. Wird der Verschiebungsgradient größer, ist mindestens eins der
beiden Phänomene nichtlinear zu beschreiben. Bei Kontakt zwischen
biologischem Weichteilgewebe und Umgebungsobjekten treten meist al-
le drei Arten von Nichtlinearitäten auf.

Darüber hinaus wird bei der Modellierung mit Finiten Elementen oft
eine stückweise geometrische Linearisierung vorgenommen. Diese ist oft
sehr nützlich, kann bei unkritischer Anwendung jedoch auch zu ineffi-
zienten Lösungen führen. Wird die Oberfläche einer Kugel mit linearen
Finiten Elemente modelliert, so führt eine Kontaktsimulation zu einer
Kraft–Weg–Kurve, die stückweise linear ist. Diese Kraft–Weg–Kurve
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3 Theorie großer viskoelastischer Deformationen

enthält viele Punkte, in denen sie nicht glatt ist. Eine Verfeinerung der
Diskretisierung führt in diesem Fall dazu, dass die Kraft–Weg–Funktion
sich der glatten Funktion des Hertzschen Kontaktmodells annähert.

Im Rahmen der Theorie großer Deformationen sind diverse Span-
nungstensoren, diverse Verzerrungstensoren [76] und diverse Material-
gesetze definiert. Im Rahmen dieser Arbeit wird eine für biologisches
Gewebe sinnvolle Modellierung vorgestellt.

3.2 Kinematik

3.2.1 Deformation, Stauchung und Streckung

Es wird ein viskoelastisch deformierbarer Körper B, der aus den Par-
tikeln P ∈ B besteht und ein euklidischer Raum E3 betrachtet. be-
trachtet. Im E3 wird ein inertialfestes kartesisches Koordinatensystem
{O, ei} definiert. Jedem Partikel P kann zu jedem Zeitpunkt t ein de-
finierter Ortsvektor x (P, t) ∈ R3 zugewiesen werden. Diese umkehrbar
eindeutige Zuweisung bezeichnet man als Konfiguration. Die Koordi-
naten der Ortsvektoren beziehen sich auf das inertialfeste kartesische
Koordinatensystem. Es wird eine Referenzkonfiguration

0
B definiert, für

die der Ortsvektor des Partikels 0
x (P) ist. Zusätzlich zum Ortsvektor

wird ein Verschiebungsvektor u definiert:

u (P, t) = x (P, t) − 0
x (P) . (3.1)

Die Deformation wird durch den Verschiebungsgradienten u oder den
Deformationsgradienten F beschrieben. Der Nablaoperator ∇ soll zu-
nächst als kovariante Ableitung bezüglich der Referenzkonfiguration
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verwendet werden:
0

∇i = ∇ 0
xi

∇ξi (3.2)

uj·
·i =

0
∇iu

j (3.3)

F j·
·i =

0
∇ix

j (3.4)

F j·
·i = uj·

·i + δj
i . (3.5)

Es werden kontravariante körperfeste Koordinaten ξk (P) eingeführt,

für die gilt: ξk (P) = 0
x

k

(P) . Diese Koordinaten beziehen sich auf ein
körperfest genanntes Koordinatensystem, dass für eine beliebige Kon-
figuration zum Zeitpunkt t im E3 krummlinig ist. Für das körperfeste
Koordinatensystem kann ein schiefwinkliges lokales (körperfestes) Drei-
bein aus Tangentenvektoren


nk


definiert werden.

dx = nk · dξk. (3.6)

Auf den Verschiebungs– und Deformationsgradient hat die Lage des
Koordinatenursprungs keinen Einfluss, so dass zur Beschreibung der
Deformation die Basisvektoren genügen.

Für ’infinitesimal’ kleine Differenzen von Ortsvektoren bilden die Ko-
ordinaten des Deformationsgradienten eine Transformationsmatrix zur
Umrechnung von Koordinaten, die sich auf das inertialfeste und das
lokale Dreibein beziehen:

dxi = F i·
·kdξk. (3.7)

Neben dem lokalen Dreibein der Tangentenvektoren

nk


existiert ein

dazu kontragredientes Dreibein

nk


. Die kontravarianten Koordina-
ten dξk (P) sind zeitlich unveränderlich und werden daher körperfest
genannt, die kovarianten Koordinaten dξk (P) sind es nicht. Für physi-
kalisch ein und dieselbe tensorielle Größe ist eine Koordinatendarstel-
lung sowohl bezüglich des lokalen als auch bezüglich des inertialfes-
ten Dreibeins möglich. Die Stellung der Indizes gibt lediglich Auskunft
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darüber, ob die Koordinaten kovariant oder kontravariant sind, nicht
jedoch, ob das verwendete Koordinatensystem das lokale oder das iner-
tialfeste Dreibein ist. Welches Koordinatensystem verwendet wird, wird
durch den Bezeichner zum Ausdruck gebracht. Der Deformationsgra-
dient hat keine physikalische Einheit. Damit sind auch Verzerrungen,
Streckungen und Stauchungen grundsätzlich einheitenlos. Es sei ds das
Linienelement im E3, d.h. der Abstand zweier ’inifinitesimal’ benach-
barter Punkte P ∈ B in einer Konfiguration zum Zeitpunkt t. Mit d0

s

wird das Linienelement in der Referenzkonfiguration bezeichnet. Über
den Vergleich der Abstandsquadrate dieser beiden Körperpunkte in der
Referenzkonfiguration und der Konfiguration zum Zeitpunkt t werden
zwei Strecktensoren B und C definiert:

(ds)2 = dx · dx = d0
x · C · d0

x. (3.8)


d0
s
2

= d0
x · d0

x = dx ·

B
−1 · dx (3.9)

Beide Tensoren sind symmetrisch, haben dieselben Eigenwerte und ska-
laren Invarianten und werden als lagrangesche Streckung C bzw. als
eulersche Streckung B bezeichnet.

Die Koordinaten der beiden Streckungen werden aus den Koordina-
ten der Deformationsgradienten berechnet:

Ckl = gijF
i·
·kF

j·
·l (3.10)

Bij = gklF i·
·kF

j·
·l . (3.11)

Wobei gij und gkl die Koordinaten des Maßtensors des inertialfesten
Dreibeins sind. Die Koordinaten der lagrangeschen Streckung C sind
die Koordinaten des Maßtensors des lokalen Dreibeins:

Cij = ni · nj . (3.12)
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Bei Tensorkoordinaten, die sich auf das lokale Dreiben beziehen, ist zur
Transformation in kontragrediente Darstellungen daher anstelle von I

C zu verwenden.
Die Berechnung von skalaren Invarianten erfordert die Transforma-

tion der ko– bzw. kontravarianten Tensorkoordinaten in eine gemischt–
variante Darstellung. Wird dazu die Metrik des inertialfesten Dreibeins
verwendet, so haben beide Streckungen dieselben skalaren Invarianten:

IIIC = IIIB = I3 =

det

F
2 = J2 (3.13)

IIC = IIB = I2 (3.14)

IC = IB = I1. (3.15)

3.2.2 Lineare und nichtlineare Verzerrungsmaße

Der Strecktensor soll in der Nähe der Referenzkonfiguration linearisiert
werden. In Abschnitt 3.2.1 wurde gezeigt, dass die Strecktensoren stets
symmetrisch sind. Ein lineares Funktional des Verschiebungsgradien-
ten, dass diese Mindestforderung erfüllt, ist sein symmetrischer Anteil:
der lineare lagrangesche Verzerrungstensor l:

lij = 1
2

giku

k·
·j + gjku

·i
k·

. (3.16)

Dieser ist weder eine isotrope tensorwertige Tensorfunktion der lagran-
geschen Streckung C noch der Eulerschen Streckung B. Gesucht werden
nichtlineare Verzerrungen als tensorwertige isotrope Tensorfunktionen
der Streckung, die bei kleinem Verschiebungsgradienten mit der linea-
ren lagrangeschen Verzerrung zusammenfallen. Es wird dazu die Diffe-
renz der Abstandsquadrate für die Konfiguration zum Zeitpunkt t und
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für die Referenzkonfiguration berechnet:
(ds)2


−


d0
s
2

= d0
x ·


C


− I


· d0
x = 2d0

x · E · d0
x = 2dξkEkldξl

= dx ·

I −


B
−1


· dx = 2dx · e · dx = 2dxieijdxj

(3.17)

E ist der Green–Lagrange–Verzerrungstensor und e ist der Euler—
Almansi–Verzerrungstensor. Für deren kovariante Tensorkoordinaten
gilt.

Ekl = F i·
·keijF

j·
·l = lij + gklu

k·
·i u

l·
·j . (3.18)

Damit ist l nur dann ein geeignetes Verzerrungsmaß, wenn das Quadrat
des Verschiebungsgradienten erheblich kleiner ist als der Verzerrungs-
tensor. Die kovarianten Koordinaten des Green–Lagrange–Verzerrungs-
tensors sind Ergebnis einer Transformation der Koordinaten des Euler–
Almansi–Verzerrungstensors in ein lokales Dreibein. Da die kovarianten
Koordinaten des Green–Lagrange–Verzerrungstensors zur Darstellung
der Änderung des Abstandsquadrats bezüglich körperfester Koordina-
ten verwendet werden können, können sie auf das lokale Dreibein bezo-
gen werden. Genauso können die kovarianten Koordinaten des Euler–
Almansi–Verzerrungstensors auf das inertialfeste Koordinatensystem
bezogen werden. Die Verzerrungsmaße lassen sich unter Verwendung
isotroper Tensorfunktionen verallgemeinern:

m ̸= 0 : E(m) = 1
2m


C
m −


I
m (3.19)

m ̸= 0 : e(m) = 1
2m


B
m −


I
m (3.20)

m = 0 : E(0) = 1
2

ln

C


− ln

I


(3.21)
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m = 0 : e(0) = 1
2

ln

B


− ln

I


(3.22)

Die verallgemeinerten Verzerrungstensoren e(m) sind isotrope Tensor-
funktionen des Euler–Almansi–Verzerrungstensors e(−1) beziehungswei-
se der eulerschen Streckung B. Die verallgemeinerten Verzerrungsten-
soren E(m) sind isotrope Tensorfunktionen des Green–Lagrange– Ver-
zerrungstensors E(+1) beziehungsweise der lagrangeschen Streckung C.
Daher können die verallgemeinerten Verzerrungstensoren e(m) auf das
inertialfeste Koordinatensystem und E(m) auf das lokale Dreibein bezo-
gen werden. Bezüglich des inertialfesten Koordinatensystems ist I der
Maßtensor und B der Strecktensor. Bezüglich des lokalen Dreibeins
ist C der Maßtensor und I der inverse Strecktensor. Zur Berechnung
isotroper Tensorfunktionen ist eine Transformation der Koordinaten in
eine gemischt–variante Form erforderlich. Die Definitionen der verall-
gemeinerten Verzerrungen sind (bis auf das Vorzeichen und das Vorzei-
chen vom m) symmetrisch bezüglich der Vertauschung von Streck– und
Maßtensor. Dies ergibt sich daraus, dass das Abstandsquadrat der Kon-
figuration zum Zeitpunkt t und das Abstandsquadrat der Referenzkon-
figruration unter Vorzeichenwechsel gegeneinnander ausgetauscht wer-
den können. Daher wurden in den Definitionen die Potenz und der
Logarithmus des Maßtensors stehengelassen. Strenggenommen ist der
Maßtensor bezüglich des inertialfesten Dreibeins nur dann der inver-
se Strecktensor bezüglich des lokalen Dreibeins, wenn das inertialfeste
Dreibein orthogonal ist. Die Transformation der zunächst rein kovariant
oder kontravariant gegebenen Tensorkoordinaten in gemischt–variante
Darstellungen unterliegt einer gewissen Beliebigkeit dahingehend, dass
die Metrik des inertialfesten oder des lokalen Dreibens verwendet wird.
Die Isotropieeigenschaft der so dargestellten Tensorfunktion wird da-
durch nicht beeinträchtigt. Bei den Verzerrungen ändert sich durch die-
se Beliebigkeit lediglich das Vorzeichen und das Vorzeichen von m. Um
eine Übereinstimmung der skalaren Invarianten bei gleichem m sicher-
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zustellen, wird festgelegt, dass zur Berechnung verallgemeinerter Ver-
zerrungen die Transformation in gemischt–variante Koordinaten stets
unter Verwendung der inertialfesten Metrik erfolgen soll. Die kovari-
anten Koordinaten der so erhaltenen verallgemeinerten Lagrangeschen
Verzerrungstensoren E(m) stimmen bis auf das Vorzeichen und das Vor-
zeichen von m mit denen überein, die man erhalten würde, wenn man
zur Transformation in gemischt–variante Darstellungen die Metrik des
lokalen Dreibeins verwendet. Die so berechneten kovarianten Koordina-
ten verallgemeinerten lagrangeschen Verzerrungstensoren können den-
noch auf das lokale Dreibein bezogen werden. Während die Bedeutung
des Green–Lagrange– und des Euler–Almansi–Verzerrungstensors be-
reits durch 3.17 gegeben ist, ergibt sich die Bedeutung der verallgemei-
nerten Verzerrungen durch ihre Anwendung. Wird m weggelassen, so
wird stets unterstellt, daß es sich um die klassischen nichtlinearen Ve-
zerrungstensoren nach Green–Lagrange bzw. Euler–Almansi handelt.

3.2.3 Zeitableitungen

Die Geschwindigkeit eines materiellen Punktes P ∈ B ist ortsabhän-
gig. Der räumliche Geschwindigkeitsgradient ist durch folgende lineare
Abbildung definiert:

Li·
·j = ∇xivj (3.23)

Der Tensor L ist im Allgemeinen nicht symmetrisch. Die Zeitablei-
tungen von Verzerrungen sind jedoch symmetrisch. Es wird daher der
symmetrische Anteil des Geschwindigkeitsgradienten bestimmt.:

Dij = 1
2

gikL

k·
·j + gjkL

k·
·i


(3.24)

Die zeitliche Änderung des Abstandsquadrats ist:

d
dt (ds)2 = 2 · x · L · x = 2 · x · ė(0) · x = 2 · 0

x · Ė(+1) · 0
x (3.25)
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Bei der Berechnung des Skalarprodukts heben sich die schiefsymme-
trischen Anteile auf. Daher ist insbesondere D mit ė(0) identisch. Es
gilt:

Ė(+1)kl = F i·
·kDijF

j·
·l . (3.26)

Da dies eine Basistransformation zwischen einem lokalen und einem in-
ertialfesten Koordinatensystem darstellt, kann Ėkl als symmetrischer
Geschwindigkeitsgradient bezüglich eines lokalen Dreibeins aufgefasst
werden. Die Koordinatendarstellung des Geschwindigkeitsgradienten
legt zunächst eine gemischt–variante Darstellung nahe.:

dvi = Li
jdxi (3.27)

Bei Verwendung des inertialfesten Dreibeins muss wegen der Orthogo-
nalität des Koordinatensystems in den meisten Fällen nicht zwischen
kovarianter, kontravarianter und gemischt–varianter Darstellung unter-
schieden werden. Bei Darstellungen bezüglich des lokalen Dreibeins und
seines kontragredienten Systems ist jedoch streng zwischen kovarianter,
kontravarianter und gemischt–varianter Darstellung zu unterscheiden.
Für die Referenzkonfiguration gilt zusätzlich.:

∀m ∈ R : l̇ ≈ Ė(m) ≈ ė(m) (3.28)
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3.3 Spannungen
In der analytischen Mechanik wird die (virtuelle) Variation der Arbeit
δ′W durch skalare Multiplikation einer verallgemeinerten Kraft Q mit
der (virtuellen) Variation einer verallgemeinerten Koordinaten δ′q dar-
gestellt:

δ′W = Qaδ
′qa. (3.29)

Die Koordinatenindizes a beziehen sich auf einen abstrakten Konfigu-
rationen. In der Kontinuumsmechanik sind die verallgemeinerten Koor-
dinaten Deformationsgradienten, Streckungen oder Verzerrungen. Die
dazugehörigen verallgemeinerten Kräfte werden Spannungen genannt.
Da die Arbeit ein Skalar und die Verzerrung ein Tensor zweiter Stufe ist,
sind die Spannungen ebenfalls Tensoren zweiter Stufe. Das Prinzip der
virtuellen Arbeit kann zunächst durch das Prinzip der virtuellen Leis-
tung ersetzt werden. Von einer virtuellen Verschiebung muss gefordert
werden, daß sie im Tangentialraum liegt. Eine virtuelle Geschwindigkeit
kann hingegen im Zustandsraum selbst liegen. Die Spannungsleistung
eines infintesimal kleinen Volumenelements ist:

dẆ = σ · ·DdV = σijDijdV. (3.30)

Das Spannungsmaß σ ist die echte Cauchy–Spannung. Das von einem
viskoelastisch deformierbaren Körper besetzte Volumen ist zeitlich ver-
änderlich. Bezieht man die Spannungsleistung auf das zeitlich unverän-
derliche Volumen in der Referenzkonfiguration, so erhält man:

dẆ = τ · ·Dd
0
V = τ ijDijd

0
V (3.31)

Das Spannungsmaß τ wird als Kirchhoff–Spannung oder gewichtete
Cauchy–Spannung bezeichnet. Offensichtlich gilt:

Jσ = τ (3.32)
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Die zweite Piola–Kirchhoff-Sapannung entsteht durch Transformation
der Kirchhoff–Spannung in das lokale Dreibein:

dẆ = S · ·Ė(+1)d
0
V . (3.33)

Die Tensoren S und E(+1) sind zueinander konjugiert [32].

τkl = F k·
·i S

ijF l·
·j . (3.34)

Damit gilt:

τ ijgij = SklCkl. (3.35)

Es können gemischt–variante Darstellungen dieser Tensoren zweiter
Stufe wie folgt eingeführt werden:

τ i·
·j = τ ikgkj (3.36)

Si·
·j = SikCkj . (3.37)

Die skalaren Invarianten dieser beiden gemischt–varianten Tensoren
sind identisch. Der Spannungstensor vermittelt eine lineare Abbildung
zwischen einer Schnittfläche und einem an dieser Schnittfläche angrei-
fenden Schnittkraftvektor. Wird der Schnittkraftvektor bezüglich des
lokalen Dreibeins zerlegt, so werden seine Koordinaten sei Φ genannt,
wird er bezüglich des inertialfesten Dreibeins zerlegt, so heißen seine
Koordinaten Q und es gilt:

Φk = F i·
·kQi. (3.38)

Wird der Geschwindigkeitsvektor eines Punktes P ∈ B bezüglich des
lokalen Dreibeins zerlegt, so heißen seine Koordinaten φ, wird er be-
züglich des inertialfesten Dreibeins zerlegt, so heißen seine Koordinaten
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v und es gilt:

v = viei (3.39)

φ = φieiv
i = F i·

·kφ
k. (3.40)

Die kovariante Koordinatendarstellung des Schnittflächenelements dA (t)
in der Konfiguration zum Zeitpunkt t ist:

dA (t) = dAi (t) ei (3.41)

dAi = ϵijkdxj

1
dxk

2
(3.42)

Die kovariante Koordinatendarstellung des Schnittflächenlements in der

Referenzkonfiguration d
0
A ist:

d
0
A = d

0
Aie

i (3.43)

d
0
Ai = ϵijkdξj

1
dξk

2
. (3.44)

Mit ϵijk wird das Levi–Civita–Symbol des inertialfesten Dreibeins im
E3 bezeichnet. Es ist das Spatvolumen der Basisvektoren:

ϵijk =

eiejek


. (3.45)

Bei einem orthogonalen Dreibein bezeichnet man sie als Permutations-
symbole, da sie nur die Werte +1, –1 und 0 annehmen können. Die
Levi–Civita–Symbole des lokalen Dreibeins erhält man durch Multipli-
kation mit J : 

ninjnk


= J


eiejek


. (3.46)

Wird das momentane Flächenelement bezüglich des lokalen Dreibeins
zerlegt, so soll der Flächenvektor mit dN bezeichnet werden:

F i·
·kdAi = dNk = Jd

0
Ak. (3.47)
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Jede Bewegung des Körpers mit einer endlichen Geschwindigkeit führt
dazu, dass die an Partikel gebundene Schnittflächenelemente Volumen-
elemente im E3 überstreichen. Für diese Volumenelemente gilt:

dV̇ = dAiv
i = dNkφ

k. (3.48)

Für den bezüglich des inertialfesten Dreibeins zerlegten Schnittkraft-
vektor Q und die Cauchy–Spannung σ gilt:

Qi = σjkdAk (3.49)

Qi = gijσ
jkdAk (3.50)

Für den bezüglich des lokalen Dreibeins zerlegten Schnittkraftvektor Φ
und die zweite Piola–Kirchhoff–Spannung § gilt:

Φi = Sjkd
0
Ak. (3.51)

Φi = CijS
jkd

0
Ak. (3.52)

Es wird eine erste Piola–Kirchhoff–Spannung T eingeführt, die auch als
technische Spannung oder Ingenieursspannung bezeichnet wird.

Qi = gijT
jkd

0
Ak (3.53)

τkl = T kjF l·
·j = F k·

·i S
ijF l·

·j . (3.54)

Die Ingenieursspannung T weist keinerlei Symmetrie auf. Die drei an-
deren Spannungstensoren σ, τ und S sind symmetrisch.
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3.4 Nichtlineare Materialgesetze

3.4.1 Präambel

Man unterscheidet zwischen statischen elastischen (hyperelastischen)
und viskoelastischen Materialgesetzen. Bei hyperelastischen Material-
gesetzen wird die Lagrange–funktion aus der kinetischen Energie und
einem gewöhnlichen Potenzial aufgebaut. Als verallgemeinerte Koordi-
naten werden die Verzerrungen angesehen. Bei einem viskoelastischen
Materialgesetz findet zusätzlich eine Energiedisspiation statt, die durch
eine Rayleighsche Disspiationsfunktion beschrieben werden kann. Im
Allgemeinen müssen für ein vollstädiges viskoelastisches Materialge-
setz neben der Verzerrung und der Verzerrungsgeschwindigkeit weitere
Zustandsgrößen definiert werden, die diverse physikalische Effekte ab-
bilden. Für den Sonderfall eines rein viskosen Materialgesetzes genügen
zur Beschreibung der Systemdynamik Verzerrung und Verzerrungsge-
schwindigkeit.

3.4.2 Hyperelastische Materialgesetze für biologisches
Weichteilgewebe

Eine Besonderheit biologischen Weichteilgewebes im Vergleich mit an-
deren Materialien besteht in seiner hohen elastischen Nachgiebigkeit bei
deutlicher Neigung zur Inkompressiblität. Diese Eigenschaft ist durch
einen hohen Wassergehalt des biologischen Weichteilgewebes bedingt.
Im Rahmen dieser Arbeit sollen ausschließlich isotrope nichtlineare
Materialgesetze behandelt werden. Das lineare Hookesche Gesetz be-
schreibt den folgenden Zusammenhang:

T ij = −Eijkllkl. (3.55)
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Wobei Eijkl der vierstufige Elastizitätstensor ist. Im isotropen Fall gilt:

T = −µ


l −

Il

3 I


−KIlI. (3.56)

Die Größe µ ist der lineare Gleit– oder Schubmodul, K der Kompressi-
onsmodul.

Ein allgemeines nichtlineares isotropes hyperelsatisches Materialge-
setz ist in der Monografie von Crisfield [11] beschrieben. Zunächst wird
eine elastische Energiedichte dφ als gewöhnliches Potenzial eingeführt.
Für diese gilt:

dẆ = φ̇d
0
V . (3.57)

Bei einem isotropen hyperelastischen Materialgesetz ist die elastische
Energiedichte dφ eine Funktion der skalaren Invarianten der lagrange-
schen Streckung C:

φ =
∞

p,q,r=0
Cp,q,r (I1 − 3)p (I2 − 3)q (I3 − 1)r

. (3.58)

Ein so formuliertes Materialgesetz wird als Mooney–Rivlin’schen Ma-
terialgesetz bezeichnet. Kann Inkompressibilität vorausgesetzt werden,
so vereinfacht sich das Matrialgesetz zu:

φ =
∞

p,q,r=0
Cp,q (I1 − 3)p (I2 − 3)q

. (3.59)

Mit diesem kann ein inkompressibles Neo–Hooke Materialgesetz aufge-
stellt werden, für das gilt:

φ = C10 (I1 − 3) (3.60)

Dies ist das denkbar einfachste Materialgesetz für große Deformationen.
Ein Vergleich aus Anwendersicht zwischen dem einfachen Neo–Hooke–
Modell und dem allgemeineren Mooney–Rivlin’schen Materialmodell
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zogen Valenta und Molnar [83] Für dieses gilt folgende Spannungsrela-
tion:

τ = 2C10


B − I1

3 I


= µ


B − I1

3 I


(3.61)

Dieses Materialgesetz setzt eine strenge Inkompressibilität des Materi-
als voraus. Bei kompressiblen Materialien wird eine exakte Zerlegung
in einen Scher– und einen Kompressionanteil vorgenommen.

φ = φs + φk = µ

2


I1J

− 2
3 − 3


+ 1

2K (J − 1)2

= µ

2


I1J

− 2
3 − 3


− 1

2p (J − 1)
(3.62)

Für den hydrostatischen Druck p gilt dabei:

p = − 1
J

dφk

dJ (3.63)

Die Spannungsrelation dieses Materialgesetzes lautet in eulerschen Ko-
ordinaten.:

τ = τ
s

+ τ
k

= µJ− 2
3


B − I1

3 I


+KJ (J − 1) I

= µJ− 2
3


B − I1

3 I


− pJI

(3.64)

So können ohne besonderen Aufwand für den Kompressionanteil belie-
bige nichtlineare Zusammenhänge aufgestellt werden. Bei volumener-
haltender Scherung verhält sich ein Neo–Hooke–Materialgesetz linear.
In lagrangeschen Koordinaten lautet die Spannungsrelation:

S · C =

S

s
+ S

k


· C = µJ−2/3


C − I1

3 I


− pJI (3.65)

Ein allgemeines isotropes nichtlineares Materialgesetz, bei dem Sche-
rung und Kompression vollständig separiert sind, lautet:
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φ = φs + φk =
∞

p,q=0
Cpq


I1J

− 2
3 − 3

p 
I2J

− 4
3 − 3

q

+
∞

r=0
Kr (I3)r

.
(3.66)

3.4.3 Physikalische Inkompressibilität

Physikalische Inkompressibiliät kann zunächst durch einen hohen Kom-
pressionsmodul K abgebildet werden. Dies ist zunächst bei Materialge-
setzen möglich, die einen gesonderten Kompressionsmodul ausdrücklich
verwenden. Eine andere Möglichkeit besteht in der Beschreibung der In-
kompressibilität als geometrische Zwangsbedingungen mittels
Lagrange–Multiplikatoren.

3.4.4 Viskoelastische Materialgesetze

Hyperelastische Materialgesetze beschreiben zwar die Statik, nicht je-
doch die Dynamik eines deformierbaren Materials. Zur Beschreibung
der Dynamik verwendet man rheologische Materialmodelle [47]. Rheo-
logische Materialmodelle können im Allgemeinen auch zur Beschrei-
bung plastischer Deformationen verwendet werden. Hier werden je-
doch nur visko–elastische Materialmodelle verwendet. Da bei visko-
elastischen Materialgesetzen auch Zeitableitungen von Spannungen und
Verzerrungen im Materialgesetz auftreten, ist das Konzept der konju-
gierten Variablen zu dualen Variablen zu erweitern [32].

Zur Verallgemeinerung von hyperelastischen Materialgesetzen zu vis-
koelastischen Materialgesetzen existieren bereits diverse Arbeiten, von
denen an dieser Stelle die Arbeiten von Ihlemann [38] und Lion [50]
[49] genannt werden sollen. Besonders bei der Einführung zusätzlicher
Zustandsgrößen ist darauf zu achten, dass die thermomechanische Kon-
sistenz des Materialgesetzes gewahrt bleibt. Hierunter versteht man
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ganz allgemein, dass das Materialgesetz die beiden fundamentalen Er-
haltungssätze der Thermodynamik nicht verletzen darf. Es soll eine
möglichst einfache viskoelastische Verallgemeinerung des Neo–Hooke–
Materialgesetzes verwendet werden, die jedoch alle durch eine Messung
der Schwingungsübertragung nachweisbaren Phänomene abdeckt. Bei
der Messung und Auswertung des Schwingungsverhaltens eines einfa-
chen Systems ist zu berücksichtigen, dass die Trägheitseigenschaften
und die hyperelastischen Eigenschaften bekannt sind. Die Trägheits-
eigenschaften viskoelastisch deformierbarer Körper können nach dem
gegenwärtigen Kenntnisstand am genauesten nach der Methode von
Maißer [53] beschrieben werden. Die hyperelastischen Materialeigen-
schaften können durch statische Messungen bestimmt werden. Bei der
Messung der Schwingungsübertragung können zwei Phänomene nach-
gewiesen werden:

• Dämpfung der Resonanz und

• Verschiebung der Resonanz.

Ein Neo–Hooke–Materialgesetz soll formal zu einem rheologischen
Materialgesetz verallgemeinert werden. Wenn bei der Einführung zu-
sätzlicher Zustandsgrößen die Separation in Scherung und Kompression
erhalten bleibt, geht die thermomechanische Konsistenz [48] des Mate-
rialgesetzes nicht verloren. Bei inkompressiblen Materialien liefert die
Kompression nur einen geringen Beitrag zur energetischen Gesamtbi-
lanz der Deformation. Da die Scherung auch beim nichtlinearen Neo–
Hooke–Materialgesetz ein lineares Modell darstellt, kann das rheolo-
gisches Modell durch eine lineare viskoelastische Gleichung abgebildet
werden. Wurde bei der Messung der Schwingungsübertragung lediglich
eine Dämpfung der Resonanz festgestellt, so kann das Materialgesetz
Gleichung ohne innere Zustandsvariablen wie folgt aufgeschrieben wer-
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den:

τ = µ


B − I1

3 I


+D
d

dt


B − I1

3 I

, (3.67)

S · C = µ


C − I1

3 I


+D
d

dt


C − I1

3 I

. (3.68)

Wurde bei der Messung der Schwingungsübertragung eine Verschie-
bung der Resonanz gegenüber der aus dem hyperelastischen Modell
erwarteten Resonanzfrequenz nachgewiesen, so muss eine innere Zu-
standsgröße Z eingeführt werden [1]. Diese soll eine viskoelastische
Energiedichte sein, die unmittelbar zu einer Spannung führt. Für das
viskoelastische Verhalten der Kompression genügt eine skalare innere
Zustandsgröße ZK .

τ = µJ− 2
3


B − I1

3 I


− pJI + ZKI (3.69)

S · C = µJ−2/3

C − I1

3 I


− pJI + ZKI (3.70)

Für das viskoelastische Verhalten von Schubverformungen ist die innere
Zustandsgröße Z

S
ein Tensor zweiter Stufe:

S · C =

S

s
+ S

k


· C

= µJ−2/3

C − I1

3 I


− pJI + ZKI + Z
S
.

(3.71)

Für die inneren Zustandsgrößen können beliebige dissipative Bewe-
gungsgleichungen aufgestellt werden. Lineare Bewegungsgleichungen lau-
ten:

Żk = KdJ̇ − Kd

DK
(3.72)

Ż
S

= µd
d
dt


C − I1

3 I


− µd

DS
I. (3.73)
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4 Ein Finite–Elemente–Modell
für menschliche Weichteile

4.1 Methoden zur Aufstellung und Lösung
von Bewegungsgleichungen

4.1.1 Vorstellung der Methode der Finiten Elemente

Der Begriff der ’Finiten Elemente’ wurde 1960 von Ray W. Clough
[10] geprägt. Das erste umfassende und vollständige Lehrbuch wurde
1967 von Zienkiewicz [94] vorgestellt. Für einfache idealisierte Syste-
me [34] macht die Kontinuumsmechanik überprüfbare Vorhersagen. Bei
Systemen von praktischer Relevanz wird die Anzahl der unbekannten
Größen jedoch unendlich. Die Aufgabe der Methode der Finiten Ele-
mente besteht also zunächst darin, einen endlichen Satz unbekannter
Größen einzuführen und so das System zu diskretisieren. Bei der Me-
thode der Finiten Elemente wird meist eine geometrische Diskretisie-
rung vorgenommen. Bei festkörpermechanischen Anwendungen werden
beliebige verformbare feste Körper in kleinere feste Körper aufgeteilt.
Diese kleineren festen Körper werdem als Finite Elemente bezeichnet
und gehören gewissen Klassen an. Diese geometrischen Klassen las-
sen sich grob in ’Solids’ (3D–Elemente) ’Schalen’ (2D–Elemente) und
’Balken’ (1D–Elemente) gruppieren. Im Rahmen dieser Arbeit sollen
ausschließlich Solid–Elemente verwendet werden. Darüber hinaus wird
die Geometrieklasse durch lineare, quadratische oder kubische Ansatz-
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funktionen beschrieben. Generell werden die Kanten der Finiten Ele-
mente durch Spline–Kurven [13] beschrieben. Bei quadratischen und
kubischen Ansatzfunktionen wird nochmal zwischen Serendipity– und
Lagrange–Elementen unterschieden.

Die eigentliche Kontinuumsmechanik wird von der geometrischen
Diskretisierung unabhängig betrachtet. Die physikalischen Gleichungen
werden für die Klassen separat aufgestellt, diskretisiert und dokumen-
tiert. Die Geometrie eines Finiten Elements wird durch Knoten be-
schrieben, deren Anzahl durch die Elementklasse gegeben ist. Die Kno-
tenkoordinaten sind konzentrierte Parameter, die das Verschiebungsfeld
beschreiben. Analog dazu sind Knotenkräfte die konzentrierten Para-
meter des Spannungsfeldes. Je nach Bedarf können weitere Zustands-
größen definiert werden, deren Gesamtzahl jedoch stets proportional
zur Knotenzahl wächst. Es werden explizite und implizite Anwendun-
gen unterschieden. Bei impliziten Anwendungen wird versucht, einen
bestimmten Zustand möglichst vollständig zu berechnen. Bei explizi-
ten Anwendungen wird von einem Anfangszustand ausgegangen und
die zeitliche Entwicklung des Systems berechnet.
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4.1.2 Vorstellung der Methode der Mehrkörperdynamik

Das erste Standardwerk zur Simulation von Starrkörpersystemen wur-
de 1977 von Wittenburg [91] veröffentlicht. Die Methode der Mehrkör-
perdynamik ist ein zur Methode der Finiten Elemente alternatives Ver-
fahren zur Diskretisierung mechanischer Systeme. Bei der Methode der
Mehrkörperdynamik werden die Elemente als starre Körper angesehen.
Wechselwirkungen zwischen den Starrkörpern sind idealisierte techni-
sche Gelenke, Kontakte und Kraftkopplungen. Gelegentlich werden zur
Modellierung von Kontakten und Kraftkopplungen kontinuumsmecha-
nische Herleitungen verwendet. Diese kontinuumsmechanischen Herlei-
tungen haben jeweils das Ziel, ein Modell der Kraftkopplung oder des
Kontaktes in geschlossener Form zu entwerfen.

4.1.3 Kopplung von Mehrkörperdynamik und
Finiten–Elementen–Methoden

Die Integration viskoealstisch deformierbarer Körper ist Gegenstand
der hybriden Mehrkörperdynamik [62]. In dieser Arbeit wird der defor-
mierbare Körper durch ein Finite–Elemente–Modell beschrieben. Ein
starrer Körper wird als Referenzkörper definiert, der das Referenz-
kooordinatensystem mitführt. Diese Vorgehensweise ist Stand der Tech-
nik und wird unter anderem von Gerstmayr [25] [68] [26] und Sha-
bana [77] beschrieben. Die Kopplung von Finite–Elemente–Modellen
und weiteren starren Körpern wird über geometrische Zwangsbedin-
gungen h


q


= 0 realisiert. Die zeitliche Ableitung dieser geometri-
schen Zwangsbedingungen führt zu kinematischen Zwangsbedingun-
gen g


q̇, q


= 0. Auch die Kontaktmechanik wird durch geometrische
Zwangsbedingungen beschrieben. In der Mehrkörperdynamik ist dieses
Verfahren Stand der Technik [72]. Dabei werden auftretende Stöße zwi-
schen FE–Knoten und deformierbaren oder starren Flächen im Sinne
von Glocker [27] als vollkommen inelastisch betrachtet. Durchdringung

61



4 Finite-Elemente-Modell

führt zum Einschalten der Zwangsbedingung und Zugkräfte zum Aus-
schalten der Zwangsbedingung. Dies führt zu einer artifiziellen Dämp-
fung der Stöße bei der Änderung von Kontaktbedingungen, die nicht
durch Materialeigenschaften gedeckt ist. Diese Dämpfung hängt sehr
stark von der Auflösung des FE–Modells ab. Mit

g

q̇, q


= 0 (4.1)

sollen im Folgenden die geometrischen und kinematischen Zwangsbe-
dingungen bezeichnet werden. Dazu wird die Lagrange–Funktion L um
Lagrange–Multiplikatoren λ erweitert:

L′ q̇, q, λ = L

q̇, q


+


i

λig
i

q̇, q


(4.2)

Die (homogenen) Euler–Lagrange–Gleichungen (zweiter Art) eines me-
chanischen Systems mit Zwangsbedingungen lauten dann:

d
dt


∂L′ q̇, q
∂q̇j


−
∂L′ q̇, q
∂qj

+
∂D


q̇, q


∂q̇j
= 0 (4.3)

Die geometrischen und kinematischen Zwangsbedingungen sind die
Euler–Lagrange–Gleichungen erster Art (4.1). Sie bilden mit den Euler–
Lagrange–Gleichungen zweiter Art (4.3) ein gemeinsames, differenzial–
algebraisches System, das die Systemdynamik vollständig beschreibt.
Die numerische Lösung eines derartigen Systems ist mit einem gewis-
sen Aufwand verbunden, da die Lösung dazu neigt, von den geometri-
schen Zwangsbedingungen weg zu driften. Diesem Effekt ist durch eine
gesonderte Stabilisierung zu begegnen. Dafür stellt alaska geeignete
Verfahren bereit.

Eine feste Verbindung zwischen einem FE–Knoten und einem starren
Körper erzeugt drei geometrische Zwangbsbedingungen. Ein gleitender
Kontakt zwischen einer starren Oberfläche erzeugt eine geometrische
Zwangsbedingung normal zur Fläche. Ein haftender Kontakt erzeugt
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wie ein starrer Kontakt drei geometrische Zwangsbedingungen. Für die
geometrischen Zwangsbedingungen können Gradienten berechnet wer-
den:

N i·
·j = ∂gi

∂qj
. (4.4)

Sei C die Steifigkeitsmatrix des gewöhnlichen Potenzials, so kann eine
effektive Steifigkeitsmatrix Ceff berechnet werden:

Ceff,kl = N ·i
k·CijN

·j
l· (4.5)

Der Rang dieser Matrix entspricht der Anzahl linear unabhängiger geo-
metrischer Zwangsbedingungen. Es wird unterstellt, dass die Anzahl
der FE–Knoten deutlich größer ist als die Anzahl der an der viskoelas-
tischen Wechselwirkung beteiligten Starrkörper. Zum Beispiel sind an
einem Gesäß die beiden Oberschenkel, das Becken und eine als starr an-
genommene Sitzfläche beteiligt. Damit ist die Anzahl der Starrkörper
vier. Die Anzahl der FE–Knoten kann jedoch wesentlich größer sein.
Die FE–Steifigkeitsmatrizen können so auf die beteiligten Starrkörper
kondensiert werden. Da dies relativ aufwändig ist, wird von dieser Mög-
lichkeit nur im Bedarfsfall Gebrauch gemacht.
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4.1.4 Kontaktsensorik

Um die im vorherigen Abschnitt beschriebenen geometrischen Zwangs-
bedingungen einschalten zu können, ist die Bestimmung von Abstands-
minima zwischen zwei Flächen F1 und F2 erforderlich. Bei zwei Ellip-
soiden oder einem Ellipsoiden und einer Ebene existiert auf jeder der
beiden Flächen genau ein Punkt P

k L
∈ F

k
, k = 1, 2 für die der Abstand

zwischen P
1

und P
2

im E3 minimal wird. Bei zwei parallelen Ebenen
ist die Lösung dieses Problems eine zweidimensionale Mannigfaltigkeit.
Kontaktsituationen, deren Lösungen mindestens eindimensionale Man-
nigfaltigkeiten darstellen, sollen singulär genannt werden. Der eindeu-
tig bestimmte Punkt ist eine nulldimensionale Lösungsmannigfaltigkeit.
Wird mindestens eine der beiden Oberflächen durch eine Freiformflä-
che (NURBS [67] oder Dreiecksnetz) modelliert, so können mehrere
lokale Abstandsminima existieren. Zwischen zwei durch Dreiecksnet-
ze dargestellten Flächen können mehrere Typen nichtsingulärer lokaler
Abstandsminima existieren:

• zwischen einem Eckpunkt und einem Dreieck,

• zwischen einem Eckpunkt und einer Kante,

• zwischen zwei Eckpunkten und

• zwischen zwei windschiefen Kanten.

Für singuläre Abstandsminima existieren folgende Fälle:

• zwei Kanten sind parallel,

• zwei Dreiecksflächen sind parallel oder

• eine Kante liegt in einer zur Dreiecksfläche parallelen Ebene.

Ist einer der beiden Punkte minimalen Abstands ein Eckpunkt, so ist
die Lösung stets nichtsingulär. Im verwendeten Modell wurde daher
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das lokale Abstandsminimum zwischen einem Eckpunkt und einer Drei-
ecksFläche [19] verwendet. Auf dem Dreieck kann der Punkt des lokalen
Abstandsminimums dann auch auf einer Kante oder einer Ecke liegen.
Durch diesen Algorithmus können damit die drei ersten Fälle nichtsin-
gulärer Lösungen erfasst werden. Ob zwei Kanten parallel oder wind-
schief sind, hängt vom Zustand des Systems ab. Damit kann das nicht-
singuläre Abstandsminimum zwischen zwei windschiefen Kanten jeder-
zeit zu einem singulären Abstandsminimum zwischen zwei parallelen
Kanten entarten. Daher wurde auf die Verwendung des Abstandsmini-
mums zwischen zwei windschiefen Kanten nach [20] komplett verzichtet.
Die Approximation einer Kante durch ihre beiden Eckpunkte wird als
hinreichend gute Näherung angesehen. Dieser Fall wird in Abbildung
14 dargestellt. Gezeigt werden 4 Abstände zwischen jeweils einem Eck-
punkt und einer Dreiecksfläche, die als hinreichend gute Näherungen
für den tatsächlichen minimalen Abstand beider ikosaedrischer Flächen
angesehen werden.

Üblicherweise wird bei der Anwendung eines Finite–Elemente– Pro-
gramms von einer der beiden Flächen nur ihre Eckpunkte, nicht jedoch
ihre Dreiecksflächen verwendet. Diese Fläche wird im FE–Programm
ANSYS als “Contact” bezeichnet [39]. Von der anderen Fläche werden
nur ihre Dreiecksflächen, nicht jedoch ihre Eckpunkte verwendet. Diese
Fläche wird in ANSYS als “Target” bezeichnet. Offensichtlich liefert
eine solche vereinfachte Kontaktsensorik keine identischen Ergebnisse,
wenn man die Flächen vertauscht. Ist eine der beiden Flächen starr,
so wird diese als “Target” verwendet. Sind beide Flächen viskoelas-
tisch verformbar, so werden stets beide Flächen sowohl als “Contact”
als auch als “Target” verwendet. Es wird unterstellt, dass jedem Eck-
punkt genau ein Punkt minimalen Abstandes auf der anderen Fläche
zugeordnet werden kann. Maßnahmen zur Rechenzeitreduktion bei weit
voneinander entfernten Flächen [93] werden in den verwendeten Simu-
lationen nicht verwendet. Da bei der Kontaktsensorik lediglich relative
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Ortsvektoren und Geschwindigkeiten, jedoch keine Beschleunigungen
zu berechnen sind, kann für die Kontaktsensorik auch ein orthogonales
Koordinatensystem verwendet werden, das kein Inertialkoordinatensys-
tem ist.

Es wird davon ausgegangen, dass die Ortsvektoren und Geschwin-
digkeiten der Eckpunkte aller Dreiecke Zustandsgrößen einer Dyna-
miksimulation sind. Basierend auf diesen Zustandsgrößen werden die
geometrischen Zwangsbedingungen aufgestellt, die zu den Lagrange–
Gleichungen erster Art führen.

Für jeden Eckpunkt K
j

beider Kontaktflächen wird zunächst das
Dreieck der gegenüberliegenden Kontaktfläche bestimmt, auf dem der
Punkt P

j0
minimalen Abstandes liegt. Dieses Dreieck wird durch die

Eckpunkte K
j1

, K
j2

und K
j3

aufgespannt. Der Eckpunkt selbst, von dem
das Lot auf ein Dreieck der anderen Kontaktfläche gefällt wird, soll zur
besseren Unterscheidung mit K

j0
bezeichnet werden. Für diese Kombi-

nation werden alle für die Kontaktsensorik relevanten kinematischen
Größen bestimmt. Diese sind in Abbildung 4.1 dargestellt.
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Abbildung 4.1: Darstellung der Größen der Kontaktsensorik

4.1.5 Übersicht der verwendeten Finiten Elemente

Zur Simulation des viskoelastischen Verhaltens biomechanischen Weich-
teilgewebes sind 3 fundamentale Klassen von Finiten Solid–Elementen
erforderlich. Dies sind irreguläre Tetraeder, Pentaeder und Hexaeder.
Ein Pentaeder ist ein Solid–Element, dass von zwei Dreiecken und
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drei Vierecken begrenzt wird. Ein Dreieck hat dabei mit allen der
drei Vierecke eine gemeinsame Kante, jedoch keine gemeinsame Kante
mit dem anderen Dreieck. Die Begriffe irreguläres Tetraeder und Hexa-
eder bedürfen keiner näheren Beschreibung. Die Kanten der Elemen-
te werden durch lineare, quadratische oder kubische Ansatzfunktionen
beschrieben. Solid–Elemente, deren Kanten durch die quadratischen
Ansatzfunktionen beschrieben werden, werden auch als Serendipity–
Elemente bezeichnet. Bei Serendipity–Elementen wird angenommen,
dass die Form des Elements durch seine Kanten vollständig beschrieben
wird. Bei Lagrange–Elementen wird diese Annahme verlassen, so dass
eine von der Verformung der Kanten unabhängige Verformung der Sei-
tenflächen modelliert werden kann. Da für diese Arbeit ein FE–Modell
mit einem sehr niedrigen Freiheitsgrad verwendet wurde, werden aus-
schließlich vollständig integrierte Solid–Elemente verwendet.

4.1.6 Kinematische Modellierung der
Volumenerhaltung

Alternativ zur Verwendung sehr großer Kompressionsmoduln kann die
Inkompressibiliät nach der lagrangeschen Methode als geometrische
Zwangsbedingung implementiert werden. Dieses Verfahren ist seit we-
nigen Jahren in einigen FE–Programmen verfügbar [87]. Das Volumen
eines Solid–Elements beträgt nach dem Gaußschen Integralsatz:

V =


dV = 1
3


r · dA (4.6)

Für ein Polyeder gilt:

V = 1
3

N
i=1

r
i

·A
i

(4.7)
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Die Variation des Volumens beträgt

δV =
N

i=1
A
i

· δr
i

(4.8)

Die Bestimmung der Fläche A
i

ist vom Typ des Polyeders abhängig.
Beim Tetraeder ist es ein Drittel der von den drei anderen Punkten
aufgespannten Dreiecksfläche. Bei Hexaeder ist es die Hälfte der von
den drei benachbarten Punkten aufgespannten Dreiecksfläche. Zur Be-
rechnung des Oberflächenelements des Pentaeders kann ebenfalls ein
Dreieck verwendet werden. Jeder Eckunkt eines Pentaeders r

i0
hat zwei

Nachbarn r
i1

und r
i2

, mit denen er ein Dreieck bildet, und einen Nach-
barn r

i3
, mit dem er eine Kante zwischen zwei Vierecken bildet. Es wird

ein Hilfspunkt r
i4

eingeführt:

r
i4

=
3r

i3
− r

i3
2 . (4.9)

Die Fläche ist nun ein Drittel des von den Punkten r
i4

, r
i1

und r
i2

aufgespannten Dreiecks. Der Flächenvektor eines Polygons kann wie
folgt berechnet werden:

A =
N−1
i=0

r
i

× r
(i+1) mod N

(4.10)

69



4 Finite-Elemente-Modell

4.2 Anthropometrische Skalierung des
Menschmodells mit Weichteilen

4.2.1 Problembeschreibung

Da der Mensch keine von einem Konstrukteur entworfene Maschine
darstellt, kann die Geometrie des FE–Modells nicht durch die FE–
Vernetzung eines CAD–Entwurfs gewonnen werden. Als geometrische
Datenquelle werden daher anthropometrische Menschmodelle verwen-
det, die einen anwenderfreundlichen, schnellen, reproduzierbaren Ent-
wurf eines FE–Modells des menschlichen Weichteilgewebes auf der Ba-
sis von anthropometrischen Parametern ermöglichen. Die im Rahmen
dieser Arbeit entwickelten effizienten Technologien für die FE– Vernet-
zung auf der Basis anthropometrischer Menschmodelle werden in die-
sem Kapitel vorgestellt. Das deformierbare menschliche Gewebe wird
durch zwei verschiedene Grenzflächen begrenzt: die äußere Haut und
die Oberfläche des Skeletts. Das FE–Modell soll ohne Kenntnis der
Anatomie des deformierbaren Gewebes entworfen werden. Daher wird
das deformierbare Gewebe in erster Näherung als homogen angesehen.
Über die äußere Haut kann festgestellt werden, dass ihre Form nur
näherunsweise bekannt ist und innerhalb der menschlichen Population
sehr stark streut. In der Praxis ist sie auch oft durch Textilien be-
deckt. Die Entwicklung eines ergonomischen Sitzes muß zum Ziel ha-
ben, all diese Variationen zu berücksichtigen. Im Vergleich dazu kann
das Skelett mit hoher Genauigkeit abgebildet werden. Die Genauigkeit
eines FE–Modells des menschlichen Weichteilgewebes wird also durch
die Genauigkeit der Haut bestimmt. Es kann ein Skelettmodell ver-
wendet werden, das wesentlich detailierter ist als das Hautmodell. Die
Genauigkeit des FE–Modells orientiert sich jedoch an der Genauigkeit
des Hautmodells. Für das FE–Modell wird also ein vereinfachtes Ske-
lettmodell verwendet, dessen Genauigkeit dem Hautmodell entspricht.
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4.2 Anthropometrische Skalierung

Dazu wird in der Entwurfsphase zunächst ein 2D–FE–Modell der Haut
entworfen. Für jeden Knoten dieses Hautmodells wird ein Knoten auf
dem Skelett bestimmt, indem für eine bestimmte Haltung der Punkt
auf der Skelettoberfläche mit dem geringsten Abstand zum Hautpunkt
gesucht wird. Im Unterschied zu technischen Systemen besitzt ein le-
bender Mensch keine spannungsfreie Referenzkonfiguration. Als genä-
herte spannungsfreie Referenzkonfiguration kann jedoch die Haltung
eines Menschen in der Schwerelosigkeit angesehen werden. Diese wird
in [44] Abschnitt 2.2.2 ’Die entspannte Haltung’ beschrieben.

4.2.2 Anwendung des Anthropometriemodells von
DYNAMICUS

Das Anthropometriemodell von DYNAMICUS bietet eine geometri-
sche Beschreibung der äußeren Form des Menschen auf der Basis schie-
fer elliptischer Kegelstümpfe an. Diese Beschreibung führt bei jeder
denkbaren Haltung zu einer geschlossenen Oberfläche. Die Radien und
Längen der elliptischen Kegelstümpfe sind Funktionen anthropometri-
scher Maße. Die Orientierung der Ellipsen sind Funktionen der Hal-
tung. Bestandteil des Menschmodells DYNAMICUS ist eine detailierte
geometrische Darstellung des Skeletts in hoher Auflösung. Zur Entwick-
lung eines FE–Modells wird die Oberfläche der Kegelstümpfe in eine
variable Anzahl von Vierecken zerlegt. Auf dieser Basis werden damit
ausschließlich hexaedrische Finite Elemente erzeugt.

Die Parameterdarstellung einer Ellippse ist:

x1 = r1 · sin (φ) (4.11)

x2 = r2 · cos (φ) . (4.12)

Zunächst wird die Ellipse in m Segmente zerlegt. Es gilt.:

φi = 2πi
m

(4.13)
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4 Finite-Elemente-Modell

Man erhält zunächst ein Polygon, dessen Flächeninhalt kleiner ist als
der des Ausgangsellipoids. Dieser Verlust kann näherungsweise kom-
pensiert werden, indem die Mittelpunkt–Sekanten um den Faktor

2π

m·sin( 2π
m ) verlängert werden.

Es ist nicht immer notwendig, ein flächeninhaltsgleiches Polygon zu
konstruieren. Wenn basierend auf dem Polygon ein FE–Modell aufge-
baut wird, das quadratische und kubische anstelle linearer Ansatzfunk-
tionen verwendet, ist ein inneres Polygon hinreichend.

4.2.3 Anwendung des Menschmodells RAMSIS

Das Anthropometriemodell von RAMSIS bietet eine geometrische Be-
schreibung der äußeren Form des Menschen auf der Basis diskreter
Hautpunkte an. Diese Hautpunkte bilden ein geschlossenes Netz aus
Dreiecken und Vierecken. Die Topologie dieses Netzes hängt von fol-
genden Faktoren ab:

• Im Fußbereich hängt die Topologie vom verwendeten Schuhmo-
dell ab.

• Im Handbereich hängt die Topologie vom verwendeten Handmo-
dell ab.

• Im Brustbereich hängt die Topologie vom Geschlecht ab.

Insbesondere im Bereich des Gesäßes ist die Topologie dieses Netzes
jedoch konstant. Lediglich die Lage der Netzknoten im Raum hängt von
Anthropometrie und Haltung ab. Im Bereich des Oberschenkels besteht
das Hautmodell von RAMSIS ausschließlich aus Vierecken. Im Bereich
des Beckens liegt ein gemischtes Netz aus Dreiecken und Vierecken vor.

Die Auflösung des vom Anthropometriemodell nach DYNAMICUS
abgeleiteten FE–Modells ist stufenlos skalierbar. Das Hautmodell nach
RAMSIS besitzt jedoch eine konstante Anzahl von Hautpunkten. Die
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4.2 Anthropometrische Skalierung

Geometrie eines mit einer unveränderten Anzahl von RAMSIS–Haut-
punkten erzeugte FE–Modell des Gesäßes ist in Abbildung 4.2 darge-
stellt.

Abbildung 4.2: FE–Modell des Oberschenkels und des Beckens auf der
Basis von RAMSIS–Hautpunkten
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5 Beschreibung durchgeführter
Messungen

5.1 Anthropometrische Messungen
Es wurden unter natürlichen Umgebungsbedingungen Sitzdruck– und
Schwingungsmessungen durchgeführt und die Anthropometrie proto-
kolliert. Die Versuche wurden mit zwei erwachsenen männlichen Pro-
banden durchgeführt, die anonymisiert als Proband 1 und Proband 2
bezeichnet werden.

Es standen 3 Muster zur Verfügung:

• Holzstuhl: Höhe der Sitzfläche: 457 mm (gemessen an der hinteren
Kante der Sitzfläche)

• Holzstuhl mit 10kPa–Schaumstoffauflage:
Stauchhärte nach DIN: 10 kPa
Abmessung der Schaumstoffauflage: (400 mm, 400 mm, 50 mm),
Rohdichte: 65kg/m3

• Holzstuhl mit 6kPa–Schaumstoffauflage:
Stauchhärte nach DIN: 6 kPa,
Abmessung der Schaumstoffauflage: (400 mm, 400 mm, 50 mm),
Rohdichte: 65kg/m3

Die anthropometrischen Messungen wurden vor Beginn der Sitzdruck–
und Schwingungsmessungen um 9 Uhr morgens und nach dem Ende
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5 Beschreibung durchgeführter Messungen

der Messungen 16 Uhr nachmittags durchgeführt. Dabei wurden kleine
Abweichungen festgestellt. So verringerte sich die Körperhöhe im Ta-
gesverlauf um 5 mm. Dies entspricht den medizinischen Erwartungen,
da sich die Bandscheiben der Wirbelsäule im Tagesverlauf bei senk-
rechter Haltung verkleinern und im Verlauf der Nacht bei waagerechter
Haltung wieder vergrößern. In den Tabellen 5.1, 5.3, 5.5 und 5.7 sind
die Durchschnittswerte beider Messungen angegeben. Die Daten ba-
sieren auf zwei verschiedenen anthropometrischen Modellen. Beim an-
thropometrischen Modell DYNAMICUS werden alle Längen in Meter
angegeben.

Die anthropometrischen Daten nach RAMSIS–Systematik sind so-
wohl als Wert in Milimeter als auch als Perzentil angegeben. Das Per-
zentil wurde mit RAMSIS berechnet. Die zugrundeliegende Population
ist die männliche deutsche Bevölkerung der Altersgruppe 18–70 des
Jahres 2007.
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5.1 Anthropometrische Messungen

Tabelle 5.1: Anthropometrie nach DYNAMICUS–Systematik 1

Name Beschreibung Proband 1 Proband 2
Weight Körpermasse in kg 83.6 68.3
Hfoot Höhe des Knöchels 0.080 0.091
Hknee Höhe des Kniegelenkes 0.503 0.479
HLeg Funktionelle Beinlänge 0.975 0.905
Hwaist Taillenhöhe 1.185 1.082
Hxiphoid Höhe des unteren

Brustbeinrandes
1.313 1.196

HSuprasternale Höhe Suprasternale 1.504 1.315
HCervical Halswirbelhöhe 1.602 1.480
Hatlas Höhe Atlas 1.694 1.645
Lfoot Fußlänge 0.259 0.251
Wfoot Direkte Fußbreite 0.091 0.096
Ccalf Größter Wadenumfang 0.395 0.340
CThigh größter Oberschenkel-

umfang
0.560 0.518

CLowerLegS kleinster Unterschen-
kelumfang

0.229 0.220

WHip große Hüftbreite 0.350 0.338
WWaist Taillenbreite 0.319 0.266
CHip Größter Hüftumfang 0.972 0.897
Cwaist Taillenumfang 0.962 0.784
Wbreast Brustkorbbreite 0.316 0.302
Dbreast Brustkorbtiefe 0.256 0.223
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5 Beschreibung durchgeführter Messungen

Tabelle 5.3: Anthropometrie nach DYNAMICUS–Systematik 2

Name Beschreibung Proband 1 Proband 2
WShoulderBideltoidal Bideltoidale

Schulterbreite
0.486 0.456

LUpperArm Länge Oberarm 0.370 0.350
LForeArm Länge Unter-

arm
0.269 0.260

Lhand Länge Hand 0.206 0.200
CUpperArmL größter Oberar-

mumfang
0.312 0.280

CForeArmL größter Unter-
armumfang

0.281 0.254

CForeArmS kleinster Unter-
armumfang

0.172 0.163

Whand Handbreite mit
Daumen

0.099 0.100

Thand Distale Mittel-
handdicke

0.032 0.028

CCervical Halsumfang 0.415 0.400
Lpate Ganze Kopfhö-

he
0.221 0.240

Wpate Größte Kopf-
breite

0.161 0.159

Dpate Größte Kopf-
länge

0.184 0.193
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5.1 Anthropometrische Messungen

Tabelle 5.5: Anthropometrie nach RAMSIS–Systematik 1

Name Beschreibung Proband 1 Proband 2
Wert Perzentil Wert Perzentil

Steuermaße
KPH Körperhöhe 1845 86.9 1761 41.0
TU Tallienumfang 962 56.3 784 5.1
STL Stammlänge 931 45.9 902 17.2

editierbare abhängige Maße
LKOH Kopfhöhe 221 34.1 240 91.3
LKOB Kopfbreite 161 49.8 159 37.3
LKOT Kopftiefe 184 5.2 193 35.0
LSBD Schulterbreite–

deltoidal
486 51.6 456 12.1

LOAL Oberarmlänge 370 96.5 351 76.1
LUALHD Unterarmlänge

mit Hand
461 23.5 460 21.9

LBKB Brustkorbbreite 316 50.5 302 26.4
LBKT Brustkorbtiefe 256 79.0 223 32.0
LBEB Beckenbreite 319 53.3 289 10.6
LHUEB Hüftbreite 350 39.0 338 17.7
LKNGSL Kniegesäßlänge 632 66.2 589 11.7
LKNHS Kniehöhe im

Sitzen
584 89.9 554 55.8

LFUH Fußhöhe 80 58.9 91 94.2
LFUL Fußlänge 259 18.6 251 6.5
LFUB Fußbreite 91 1.4 96 7.9
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5 Beschreibung durchgeführter Messungen

Tabelle 5.7: Anthropometrie nach RAMSIS–Systematik 2

Name Beschreibung Proband 1 Proband 2
Wert Wert

nicht editierbare abhängige Maße
UOAU Oberarmumfang 252 244
UWADU Wadenumfang 338 339
UOSU Oberschenkelumfang 522 524
LHALS Halslänge 119 110
LUAU Unterarmumfang 289 262

Der Tallienumfang von Proband 2 entspricht einem Perzentil von
5.1%. Damit ist er sehr schlank. Die Körperhöhe von Proband 1 ent-
spricht einem Perzentil von 86.9%. Er ist damit groß. Ansonsten ent-
sprechen die anthropometrischen Daten der Probanden den Durch-
schnittswerten in der deutschen Bevölkerung.

Das anthropometrische Menschmodell RAMSIS kann die Körpermas-
se durch Volumenintegration näherungsweise berechnen. Das Ergebnis
dieser Berechnung wurde mit der Messung verglichen. Dieser Vergleich
ist in Tabelle 5.8 dargestellt.

Tabelle 5.8: Körpermassen der Probanden in kg

Proband Messung RAMSIS
1 83.6 85.98
2 68.3 67.05

In den meisten Fällen ist die Massendichte von schlanken Menschen
höher als die von korpulenten Menschen. Dessen ungeachtet verwendet
RAMSIS ein und dieselbe Dichte für die Masseberechnung von allen
Menschen. Dies ist ein naheliegender Grund für die geringen Abwei-
chungen zwischen RAMSIS und der Messung.
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5.2 Statische Messungen auf harten
Unterlagen

Ein wurde je Proband eine Messung durchgeführt. Da die Ergebnisse
der ersten Messung von Proband 2 unsymmetrisch waren, wurde die
Messung mit Proband 2 wiederholt. Bei der zweiten Messung versuch-
te der Proband gezielt symmetrisch zu sitzen, was jedoch nicht seiner
Gewohnheit entsprach.

0-0.2 0.2-0.4 0.4-0.6 0.6-0.8 0.8-1 1-1.2 1.2-1.4
1.4-1.6 1.6-1.8 1.8-2 2-2.2 2.2-2.4 2.4-2.6 2.6-2.8

Abbildung 5.1: Dargestellte Sitzdrücke in N/cm2

Abbildung 5.2: Druck zwischen Proband 1 und Stuhl
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Abbildung 5.3: Druck zwischen Proband 2 und Stuhl – Messung1

Abbildung 5.4: Druck zwischen Proband 2 und Stuhl – Messung2
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5.3 Statische Messungen auf gepolsterten
Sitzen

Es wurden zwei Sitze mit zwei Probanden vermessen. Die ersten 4 Mes-
sungen geben den Druck zwischen Polsterauflage und Proband an. Zu-
sätzlich wurde der Druck zwischen Polsterauflage und starrer Unterlage
gemessen.

Abbildung 5.5: Druck zwischen Proband 1 und 10kPa–Schaumstoff
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5 Beschreibung durchgeführter Messungen

Abbildung 5.6: Druck zwischen Proband 2 und 10kPa–Schaumstoff

Abbildung 5.7: Druck zwischen Proband 1 und 6kPa–Schaumstoff
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Abbildung 5.8: Druck zwischen Proband 2 und 6kPa–Schaumstoff

Abbildung 5.9: Druck zwischen Stuhl und 10kPa–Schaumstoff mit Pro-
band 1
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Abbildung 5.10: Druck zwischen Stuhl und 10kPa–Schaumstoff mit
Proband 2

Abbildung 5.11: Druck zwischen Stuhl und 6kPa–Schaumstoff mit Pro-
band 1
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Abbildung 5.12: Druck zwischen Stuhl und 6kPa–Schaumstoff mit Pro-
band 2

5.4 Bewertung der Druckmessungen
Eine Plausibiltätskontrolle der Druckverteilung ist die ermittelte Ge-
samtlast. Die Belastung eines Sitzes kann nicht größer sein als das Ge-
wicht der Person. In einigen Fällen ist die Masse der Schaum–Polsterung
zu addieren. Die Masse der Polsterung beträgt 0.52kg und die Fallbe-
schleunigung 9.80665N/kg. Die Gesamtlasten werden vom Messystem
automatisch mit berechnet. Der Vergleich ist in Tabelle 5.9 dargestellt.
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Tabelle 5.9: Plausibilitätskontrolle der Gesamtlasten

Messung Gesamtlast Gewicht Sitzdruckanteil
Proband 1: ohne Polste-
rung

646.29 N 819.84 N 78.832 %

Proband 2: ohne Polste-
rung 1

614.50 N 669.79 N 91.745 %

Proband 2: ohne Polste-
rung 2

703.79 N 669.79 N 105.076 %

Proband 1: 10kPa
Schaum auf Sitz

850.74 N 824.94 N 103.128 %

Proband 1: 6kPa
Schaum auf Sitz

937.61 N 824.94 N 113.659 %

Proband 2: 10kPa
Schaum auf Sitz

835.71 N 674.89 N 123.828 %

Proband 2: 6kPa
Schaum auf Sitz

912.08 N 674.89 N 135.144 %

Proband 1: Gesäß auf
10kPa Schaum

999.37 N 819.84 N 121.899 %

Proband 1: Gesäß auf
6kPa Schaum

1037.93 N 819.84 N 126.602 %

Proband 2: Gesäß auf
10kPa Schaum

927.56 N 669.79 N 138.484 %

Proband 2: Gesäß auf
6kPa Schaum

947.21 N 669.79 N 141.418 %

Nur bei zwei Messungen überschreitet die Gesamtlast des Sitzes nicht
das Gewicht. Dies sind zwei Messungen ohne Polsterauflage. Die höchs-
ten Gesamtlasten wurden zwischen Mensch und Polsterung gemessen.
Ein möglicher Grund für dieses Ergebnis ist die Krümmung der un-
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tersuchten Kontaktfläche. Die gemessene Gesamtlast schließt in diesem
Fall auch horizontale Kräfte an den Hängen der Mulde ein. Aber die
Kontaktfläche zwischen Schaumstoff und Holzsitz ist eben. Obwohl die-
se vier Gesamtlasten kleiner sind als die vier zwischen Mensch und
Polsterung, überschreiten sie das Gewicht ebenso. Tendenziell führt
ein weicherer Schaum zu höheren Gesamtlasten. Ein möglicher Grund
für die zu hohen Gesamtlasten zwischen Schaumstoff und Sitzfläche
sind durch Haftreibung bedingte Scherspannungen, die keinen Beitrag
zum Gesamtgewicht liefern, in der gemessenen Druckverteilung jedoch
enthalten sind. Obwohl die Werte von Proband 1 höher sind als von
Proband 2, ist der Anteil der Sitzlast am Gesamtgewicht bei Proband
1 kleiner als bei Proband 2. Da Proband 2 etwas schlanker ist, ist
die Kontaktfläche kleiner und stärker gekrümmt. Damit ist der Anteil
der Scherspannungen etwas höher. Bei den Messungen ohne Polsterung
tritt keine Deformation der Kontaktfläche auf. Auch die Scherspannun-
gen sind klein. Die hohe Gesamtlast bei der der zweiten Messung mit
Proband 2 ist dadurch bedingt, daß durch den Versuch, entgegen der
eigenen Gewohnheit gezielt symmetrisch zu sitzen, zusätzliche Scher-
spannungen aufgetreten sind.

Neben der Gesamtlast ist für eine Bewertung des Ergebnisses auch
der Schwerpunkt der Druckverteilung relevant. Dazu wurden die Druck-
verteilungen in ein linkes und ein rechtes Gebiet aufgeteilt. Jedes Gebiet
enthält den Druck auf einen Oberschenkel und eine Hälfte des Beckens.
Für jedes Gebiet wurde ein Schwerpunkt berechnet:

xi =


A
xiP (x) dA

A
P (x) dA

(5.1)

Bezüglich dieses Schwerpunktes verschwindet das Drehmoment. In Ta-
belle 5.11 ist jeweils der Mittelwert des linken und rechten Gebiets dar-
gestellt. Koordinatenursprung ist die Mitte der Hinterkante der Sitzflä-
che.
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Tabelle 5.11: Schwerpunkte der Druckverteilungen
Proband x–Richtung y–Richtung
Proband 1: ohne Polsterung 0.1572 0.0879
Proband 2: ohne Polsterung 1 0.1697 0.0901
Proband 2: ohne Polsterung 2 0.1709 0.0889
Proband 1: 10kPa Schaum auf Sitz 0.1722 0.0953
Proband 1: 6kPa Schaum auf Sitz 0.1704 0.0957
Proband 2: 10kPa Schaum auf Sitz 0.1817 0.0952
Proband 2: 6kPa Schaum auf Sitz 0.1812 0.0971
Proband 1: Gesäß auf 10kPa Schaum 0.1676 0.0955
Proband 1: Gesäß auf 6kPa Schaum 0.1601 0.0957
Proband 2: Gesäß auf 10kPa Schaum 0.1668 0.0940
Proband 2: Gesäß auf 6kPa Schaum 0.1793 0.0958
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5.5 Schwingungsmessungen auf harten
Unterlagen

5.5.1 Beschreibung des Messaufbaus

Es wurden Schwingungsübertragungsfunktionen mit den beiden Pro-
banden durchgeführt. Zusätzlich wurde die Haltung zwischen aufrecht
sitzend und angelehnt variiert. Damit ergeben sich 4 verschiedene Über-
tragungsfunktionen für den ungepolsterte Sitz. Verwendet wurde ein
Beschleunigungs–Messystem mit 8 Kanälen. Die entsprechenden Sen-
soren wurden wie folgt auf dem Körper des Probanden befestigt:

• Der erste Beschleunigungsaufnehmer wurde auf der Unterseite der
starren Sitzfläche angebracht. Seine z–Achse zeigt nach unten.

• Der zweite Beschleunigungsaufnehmer wurde auf der linken Knie-
spitze angebracht. Seine z–Achse zeigt nach oben.

• Der dritte Beschleunigungsaufnehmer wurde auf dem rechten
Oberschenkel (Oberseite) angebracht. Seine z–Achse zeigt nach
oben.

• Der vierte Beschleunigungsaufnehmer wurde nahe dem linken
Hüftknochen angebracht. Seine z–Achse zeigt nach oben.

• Der fünfte Beschleunigungsaufnehmer wurde nahe dem rechten
Beckenknochen angebracht. Seine z–Achse zeigt nach oben.

• Die Kanäle 6–8 bilden einen dreiachsigen Sensor. Er wurde auf der
Bauchdecke angebracht. Der sechste Kanal ist kranial, der siebte
ist ventral und der achte Kanal ist lateral nach links orientiert.

Die Plattform wurde vertikal mit einem über die Frequenz gleichverteil-
ten generischen Rauschen angeregt. Die angeregten Frequenzen wurden
auf ein Intervall von 0.5 bis 40.5 Hz begrenzt. Die Gesamt–Intensität
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5 Beschreibung durchgeführter Messungen

der Anregung betrug 1

ms−22. Die Leistungsdichte betrug damit

1/40m2s−3. Aus der Montage der Sensoren ergeben sich folgende Kon-
sequenzen:

• Die entgegengesetzte Orientierung des ersten Sensors im Vergleich
zu den anderen Sensoren führt in den komplexen Übertragungs-
funktionen zu einem systematischen Phasenversatz von π.

• Da eine perfekt senkrechte Montage der übrigen Sensoren auf
der menschlichen Haut nicht immer möglich ist, konvergieren die
Übertragungsfunktionen im niederfrequenten Grenzbereich nicht
immer gegen eins beziehungsweise im Falle des siebten Kanals
nicht gegen Null.

• Die vom achten Kanal gemessenen Bewegungen sind verschwin-
dend gering. Auf ihre Darstellung wird daher verzichtet.

5.5.2 Beschreibung des Algorithmus zur Auswertung

Es wurde die Beschleunigung jedes Sensors mit einer Zeitschrittwei-
te von 0.00625 s gemessen. Dies entspricht einer Abtastrate von 160
Hz. Es wurden 8192 Zeitsignale abgetastet. Die Messzeit pro Versuch
betrug also 51.2 s. Vom Messystem wurden die komplexen Korrelati-
onsspektren berechnet. Die Frequenzschrittweite (=1/Messzeit) beträgt
0.01953125 Hz. Die höchste sinnvoll darstellbare Frequenz wäre 80 Hz
(halbe Abtastrate) gewesen. Vom Messystem wurden jedoch nur die
ersten 3200 von insgesamt 4096 FFT–Linien ausgegeben. Damit ist die
höchste ausgegebene Frequenz 62.5 Hz. Die vom Messystem berech-
neten Korrelationsspektren sind in Abbildung 5.13 beispielhaft darge-
stellt.
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Abbildung 5.13: Autokorrelationsfunktionen: 6kPa–Schaum, Proband
2 angelehnt, Rohdaten

Die vom Messystem berechneten Frequenzspektren sind stark ver-
rauscht und damit insbesondere für eine Bestimmung der Dämpfungs-
eigenschaften nicht geeignet. Daher wurde eine vom Messystem un-
abhängige Bestimmung der Korrelationsfunktionen vorgenommen. Die
Grundlagen sind in der Monografie von Lüke und Ohm [61] darge-
stellt. Dazu wurde die Zeitreihe in n gleichlange Abschnitte zu je 8192/n
Stützstellen (entspricht Messzeit/n) aufgeteilt. Es wurde ein Frequenz-
spektrum mit einer Frequenzschrittweite von n/51.2 Hz berechnet. Da-
mit wird eine Mittelung über n einzelne Spektren möglich. Da 8192 eine
Potenz von 2 ist, werden nur n–Werte betrachtet, die ebenfalls Poten-
zen von 2 sind. Werte oberhalb von 40 Hz haben als unzuverlässig zu
gelten, da in diesem Frequenzbereich die Anregung über Kanal 1 fehlt.
In den in dieser Arbeit dargestellten Diagrammen ist n=64. Damit
ergeben sich Frequenzgänge mit 128 Stützstellen oder 64 Stützstellen
unterhalb von 40 Hz. Die entsprechenden Autokorrelationsfunktionen
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5 Beschreibung durchgeführter Messungen

sind in Abbildung 5.14 dargestellt.
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Abbildung 5.14: Autokorrelationsfunktionen: 6kPa Schaum, Proband 2
angelehnt, geglättet

Die Autokorrelationsfunktionen Gxx und Gyy sind reelle Funktionen
der Frequenz. Die Kreuzkorrelationsfunktionen Gxy und Gyx sind kon-
jugiert komplexe Funktionen der Frequenz. Der Phasenwinkel

φ = atan2 [Im (Gyx) ,Re (Gyx)] (5.2)

der komplexen Übertragungsfunktion ist gleich dem Phasenwinkel der
Kreuzkorrelationsfunktion. Der Phasenwinkel selbst ist für eine Analyse
wenig geeignet, da er durch zwei für das Ergebnis irrelevante Phäno-
mene beeinflusst wird:

• Wegen der entgegengesetzten Orientierung des ersten Kanals be-
trägt der Grenzwert des Phasenwinkel für kleine Frequenzen −π
oder +π. Der Grenzwert des Phasenwinkels für kleine Frequenzen
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5.5 Schwingungsmessungen auf harten Unterlagen

ist generell stark von der Orientierung der Schwingungssensoren
abhängig.

• Der Phasenwinkel ist mehrdeutig mit einem experimentell nicht
bestimmbaren Summanden 2π.

Daher wird anstelle des Phasenwinkels die Gruppenlaufzeit τ [4] be-
rechnet und ausgegeben.

τyx = 1
2π

dφ
df (5.3)

Diese Gruppenlaufzeit ist das Ergebnis der Ausbreitung mechanischer
Wellen im menschlichen Körper. Sie ist von der Orientierung der Schwin-
gungssensoren unabhängig. Bei der Berechnung der Gruppenlaufzeit
durch numerische Ableitung der berechneten Phasenwinkel fallen die
2π–Sprünge sofort auf. Die Stetigkeit der Gruppenlaufzeit wird durch
das Auswertungsprogramm hergestellt. Ein zu eliminierender Sprung
in φ sei dann gegeben, wenn sich zwei aufeinanderfolgende Werte um
mehr als π unterscheiden. In diesem Fall wird je nach Bedarf solange
addiert oder subtrahiert, bis die Differenz kleiner oder gleich π wird
und der Verlauf von φ damit als stetig angesehen werden kann. Das
Verhältnis

γ = GxyGyx

GxxGyy
(5.4)

heißt Kohärenzfunktion. Diese Funktion kann nur Werte im Intervall
zwischen 0 und 1 annehmen. Bei idealisierten linearen Systemen ist die
Kohärenz 1. Zur Berechnung des Betrags der komplexen Übertragungs-
funktion Kyx gibt es 3 mögliche Formeln:

Kyx ≈

Gyy

Gxx
≈

GxyGyx

GxxGxx
≈


GyyGyy

GxyGyx
. (5.5)
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5 Beschreibung durchgeführter Messungen

Ist die Kohärenz 1, so stimmen diese drei Werte exakt überein. Ist dies
nicht der Fall, so gilt:


GxyGyx

GxxGxx
≤

Gyy

Gxx
≤


GyyGyy

GxyGyx
. (5.6)

Besonders der Frequenzbereich oberhalb von 40 Hz wird stark durch
statistische Messfehler dominiert. In diesem Bereich wurde festgestellt,
dass die Abweichungen vom anschaulich zu erwartenden Ergebnis bei

Kyx =

GxyGyx

GxxGxx
(5.7)

am kleinsten sind. Daher wird dieser Wert als Betrag der Übertra-
gungsfunktion verwendet. Auf die Darstellung des 8. Kanals wird in
Abschnitt 3.3 verzichtet. Offensichtlich gelten folgende Zusammenhän-
ge:

γxy = γyx, (5.8)

φxy = −φyx, (5.9)

KxyKyx = γxy. (5.10)

Das Eingangssignal x wird durch den ersten Kanal dargestellt. Die Aus-
gangssignale y werden durch die Kanäle 2 bis 7 dargestellt. Zunächst
werden die Kohärenzfunktionen dargestellt und diskutiert.
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Abbildung 5.15: Kohärenzfunktionen: ungepolstert, Proband 1
angelehnt
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Abbildung 5.16: Kohärenzfunktionen: ungepolstert, Proband 1
aufrecht
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Abbildung 5.17: Kohärenzfunktionen: ungepolstert, Proband 2
angelehnt
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Abbildung 5.18: Kohärenzfunktionen: ungepolstert, Proband 2
aufrecht
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5.5 Schwingungsmessungen auf harten Unterlagen

Anhand der Kohärenzfunktionen wurden deutliche Nichtlinearitäten
festgestellt. Das beste lineare Verhalten zeigt in allen Fällen die Knie-
spitze. Das stärkste nichtlineare Verhalten zeigt die Bauchdecke. Hin-
sichtlich der Nichtlinearität des Schwingungsverhaltens kann folgende
Rangfolge aufgestellt werden:

• Bauchdecke

• Oberseite Oberschenkel

• Hüftknochen und Beckenknochen

• Kniespitze

Beim Hüftknochen und Beckenknochen kann das nichtlineare Schwin-
gungsverhalten durch die Befestigung der Schwingungssensoren auf der
Haut zustande kommen. Dies ist bei der Kniespitze ebenfalls gegeben.
Jedoch kann auf der Kniescheibe der Beschleunigungssensor sicherer
fixiert werden als beim Becken oder Hüftknochen. Beim Hüft–und Be-
ckenknochen wird die Schwingungsanregung im Wesentlichen durch das
Gesäß übertragen. Bei der Kniespitze stellen die Unterschenkel einen
weiteren Übertragungsweg dar. Dies ist ein weiterer Grund für das
deutliche lineare Schwingungsverhalten der Kniespitze im Vergleich zu
Becken– und Hüftknochen. Es kann eine relativ lineare Schwingungs-
übertragung vom Sitz und der Plattform auf die Skelettknochen an-
genommen werden. Die Schwingungsübertragung auf Weichteilgewebe,
das sich nicht in direktem Kontakt zum Sitz befindet, ist jedoch deutlich
nichtlinear. Ganz allgemein nimmt die Nichtlinearität mit dem Abstand
des Schwingungssensors von der Anregungsquelle zu. Dies ist bei den
meisten mechanischen Systemen, die nichtlineares Schwingungsverhal-
ten zeigen, der Fall.
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Abbildung 5.19: Gruppenlaufzeiten: ungepolstert, Proband 1 angelehnt
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Abbildung 5.20: Gruppenlaufzeiten: ungepolstert, Proband 1 aufrecht
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Abbildung 5.21: Gruppenlaufzeiten: ungepolstert, Proband 2 angelehnt
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Abbildung 5.22: Gruppenlaufzeiten: ungepolstert, Proband 2 aufrecht

Dass die Kanäle 6 und 7 identische Gruppenlaufzeiten aufweisen,
konnte nur bei einer der 4 Messungen eindeutig nachgewiesen werden.
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Abbildung 5.23: Übertragungsamplituden: ungepolstert, Proband 1
angelehnt
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Abbildung 5.24: Übertragungsamplituden: ungepolstert, Proband 1
aufrecht
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Abbildung 5.25: Übertragungsamplituden: ungepolstert, Proband 2
angelehnt
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Abbildung 5.26: Übertragungsamplituden: ungepolstert, Proband 2
aufrecht
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5 Beschreibung durchgeführter Messungen

Bei der Schwingungsübertragung zur Kniespitze fällt auf, dass das
Schwingungsmaximum sehr schwach ist und der Frequenzgang bei ho-
hen Frequenzen nur sehr schwach abklingt. Dieses Verhalten ist für
stark gedämpfte Systeme charakteristisch. Bei kinematisch gekoppelten
Systemen ist die Amplitude bei allen Frequenzen eins. Bei der Schwin-
gungsübertragung zum Oberschenkel ist die maximale Amplitude in
aufrechter Haltung deutlich niedriger als in angelehnter Haltung. Of-
fensichtlich erhöht die Anspannung der Muskeln die Dämpfung erheb-
lich.

5.6 Schwingungsmessungen auf gepolsterten
Sitzen

Bei gepolsterten Sitzen ist nur in wenigen Fällen eine lineare Schwin-
gungsübertragung möglich. Der im vorherigen Abschnitt festgestellte
Trend scheint sich zu bestätigen. Gleichzeitig nimmt die Nichtlineari-
tät mit der Nachgiebigkeit der Polsterung zu.

0

0.2

0.4

0.6

0.8

1

0 20 40 60

Frequenz [Hz]

K
oh

är
en

z γ(21)
γ(31)
γ(41)
γ(51)
γ(61)
γ(71)

104



5.6 Schwingungsmessungen auf gepolsterten Sitzen

Tabelle 5.12: Kohärenzfunktionen: 10kPa–Schaum, Proband 1
angelehnt
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Tabelle 5.13: Kohärenzfunktionen: 10kPa–Schaum, Proband 1 aufrecht
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Tabelle 5.14: Kohärenzfunktionen: 10kPa–Schaum, Proband 2
angelehnt
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Tabelle 5.15: Kohärenzfunktionen: 10kPa–Schaum, Proband 2 aufrecht
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Tabelle 5.16: Kohärenzfunktionen: 6kPa–Schaum, Proband 1 angelehnt
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Tabelle 5.17: Kohärenzfunktionen: 6kPa–Schaum, Proband 1 aufrecht
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Tabelle 5.18: Kohärenzfunktionen: 6kPa–Schaum, Proband 2 angelehnt
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Tabelle 5.19: Kohärenzfunktionen: 6kPa–Schaum, Proband 2 aufrecht
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Tabelle 5.20: Gruppenlaufzeiten: 10kPa–Schaum, Proband 1 angelehnt
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Tabelle 5.21: Gruppenlaufzeiten: 10kPa–Schaum, Proband 1 aufrecht
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Tabelle 5.22: Gruppenlaufzeiten: 10kPa–Schaum, Proband 2 angelehnt
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Tabelle 5.23: Gruppenlaufzeiten: 10kPa–Schaum, Proband 2 aufrecht
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Tabelle 5.24: Gruppenlaufzeiten: 6kPa–Schaum, Proband 1 angelehnt
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Tabelle 5.25: Gruppenlaufzeiten: 6kPa–Schaum, Proband 1 aufrecht
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Tabelle 5.26: Gruppenlaufzeiten: 6kPa–Schaum, Proband 2 angelehnt
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Tabelle 5.27: Gruppenlaufzeiten: 6kPa–Schaum, Proband 2 aufrecht
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Tabelle 5.28: Übertragungsamplituden: 10kPa–Schaum, Proband 1
angelehnt

0

1

2

3

4

5

0 20 40 60

Frequenz [Hz]

A
m

pl
itu

de K(21)
K(31)
K(41)
K(51)
K(61)
K(71)
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Tabelle 5.30: Übertragungsamplituden: 10kPa–Schaum, Proband 2
angelehnt
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Tabelle 5.32: Übertragungsamplituden: 6kPa–Schaum, Proband 1
angelehnt
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aufrecht

115



5 Beschreibung durchgeführter Messungen

0
0.5

1
1.5

2
2.5

3

0 20 40 60

Frequenz [Hz]

A
m

pl
itu

de K(21)
K(31)
K(41)
K(51)
K(61)
K(71)

Tabelle 5.34: Übertragungsamplituden: 6kPa–Schaum, Proband 2
angelehnt
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6 Evaluation der
Simulationsergebnisse

6.1 Erstellung eines MKS–Modells
Es wurde ein hybrides Mehrkörpermodell des menschlichen Körpers
erstellt. Dieses Modell enthält folgende Komponenten:

• Ein kinematisches Modell des Skeletts

• Punktförmige Kontakte zwischen Händen und Füßen und der
Umgebung

• Flächenhafte Kontakte zwischen Gesäß, Rücken und dem Sitz

• Eine aktive Stabilisierung der Haltung durch Muskelanspannun-
gen

Nur der flächenhafte Kontakt zwischen Gesäß, Rücken und Sitz und die
an diesem Kontakt beteiligten verformbaren Körperteile ist mit der FE–
Methode modelliert. Bei einem aufrecht sitzenden Menschen sind dies
die Oberschenkel und das Becken. Alle anderen Komonenten des Mo-
dells sind mit der MKS–Methode modelliert. Die Skelettkinematik wird
dabei durch starre Segmente beschrieben, die durch technische Gelenke
verbunden sind. Die zum aufrecht Erhalten einer Haltung notwendigen
Muskelkräfte können nicht direkt gemessen werden. Diese werden im
Modell durch einfache viskoelastische Drehmomente in den technischen
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Gelenken des Skeletts abgebildet. Auf die Modellierung realitätsnaher
Muskelmodelle [69] wird verzichtet. Das biomechanische Menschmo-
dell DYNAMICUS wurde mit dem anthropometrischen Menschmodell
RAMSIS skaliert und eine Haltung modelliert. Die zum aufrecht Er-
halten einer Haltung erforderlichen Drehmomente werden durch eine
inverse Gleichgewichtslagenberechnung ermittelt. Dabei ist die Hal-
tung bekannt und es werden die zur Erfüllung dieser Haltung erfor-
derlichen verallgemeinerten Kräfte berechnet. Diese Möglichkeit bietet
das vom Institut für Mechatronik Chemnitz entwickelte Simulations-
werkzeug alaska seit Version 5.0, also seit etwa dem Jahr 2004 als
“Equilibrium–Parameter” an [23] [2]. Im Modell werden die Muskel-
kräfte durch Drehmomente in Gelenken ersetzt. Diese aktiven inneren
Reaktionskräfte des Menschen hängen unmittelbar von den äußeren
Wechselwirkungenskräften ab. Beim aufrechten Sitzen treten Wechsel-
wirkungskräfte zunächst zwischen Gesäß und Sitz sowie zwischen Fuß
und Fußboden auf. Daher können die inneren Reaktionkräfte durch
einen Abgleich des MKS–Modells mit den gemessenen Sitzdrücken er-
mittelt werden. Für ein rein mehrkörperdynamisches Modell sind für
jede Wechselwirkung Kraft und Kraftangriffspunkt relevant. Bei einer
ersten Bewertung der gemessenen Druckverteilungen wurde festgestellt,
dass die Gesamtlast sehr unzuverlässig gemessen wurde. Es wird jedoch
bis zum Beweis des Gegenteils unterstellt, dass die geometrische Ver-
teilung der Last zur biomechanischen Modellierung verwendet werden
kann. Damit ist der Angriffspunkt der Kraft zwischen Gesäß und Sitz
genau und die Wechselwirkungskraft nur in erster Näherung bekannt.
Über die Wechselwirkungskraft zwischen Fuß und Fußboden ist nichts
bekannt.
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Für die inversen statischen Berechnungen sind zwei Verfahren mög-
lich:

• Die Kraftangriffspunkte an den Oberschenkeln und die Kräfte
können von den Druckverteilungen abgeleitet werden. Die Kraft-
angriffspunkte an den Füßen und die Bodenreaktionskräfte sind
unbekannt.

• Die Kraftangriffspunkte an den Oberschenkeln und an den Füßen
sind bekannt. Die Kräfte sind unbekannt.

Zunächst wurde das erste Verfahren verwendet. Die anhand der Mes-
sung ermittelten Kraftangriffspunkte liegen im Modell auf den Verbin-
dungslinien zwischen den Hüft– und Kniegelenken. Diese Beobachtung
lässt die gemessenen Druckverteilungen und das Modell als zueinan-
der passend erscheinen. Die RAMSIS Hautpunkte FUL0306, FUL0307,
FUL0407, FBL0105, FUR0306, FUR0305, FUR0405 und FBR0105 des
unbekleideten Fußmodells wurden als mögliche Kraftangriffspunkte aus-
gewählt. Die Lage dieser Punkte zeigt Tabelle 6.1

Tabelle 6.1: ausgewählte RAMSIS–Hautpunkte am Fuß
RAMSIS–Name Lagebeschreibung
FUL0306 linke Ferse mittig
FUL0307 linke Ferse außen
FUL0407 linke Außenkante
FBL0105 linker Fußballen mittig
FUR0306 rechte Ferse mittig
FUR0305 rechte Ferse außen
FUR0405 rechte Außenkante
FBR0105 rechter Fußballen mittig
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6 Evaluation der Simulationsergebnisse

Die in diesen Punkten einzuprägenden Kräfte wurden mit dem inver-
sen Gleichgewichtsverfahren von alaska berechnet. Wenn alaska eine
Zugkraft anstelle eines Drucks berechnet, wird der betreffende Kon-
taktpunkt entfernt und die Berechnung wiederholt. Da entsprechend
der gemessenen Druckverteilung bei Proband 2 ein relativ hoher Anteil
des Gesamtgewichts im Sitzdruck enthalten ist, bleibt nur ein gerin-
ger Anteil für den Fuß übrig. Damit sich die Drehmomente der Ober-
schenkelkraft und der Fußkraft im Körperschwerpunkt aufheben kön-
nen, muss sich der Angriffspunkt der Fußkraft vorn in der Fußspitze
befinden. Umgekehrt war bei Proband 1 ein relativ kleiner Anteil des
Gesamtgewichts im Sitzdruck enthalten. Daher bleibt der Fersenpunkt
als möglicher Kraftangriffspunkt übrig. Da die Drehmomente bezüglich
der Körperschwerpunkte selbst dann noch nicht verschwinden, wurden
im letzten Schritt alle Kräfte mit dem inversen Gleichgewichtsverfah-
ren neu berechnet. Der Koordinatenursprung ist wie im vorherigen Ab-
schnitt die Mitte der Hinterkante der Sitzfläche.
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6 Evaluation der Simulationsergebnisse

Das Menschmodell Dynamicus ist kinematisch eine Gliederpuppe.
Zur Stabilisierung einer Haltung sind zusätzliche Drehmomente in den
Gelenken erforderlich. Der Betrag dieser Drehmomente ist ebenfalls
Ergebnis der inversen Gleichgewichtslagenberechnung. Zur Stabilisie-
rung der Haltung ist es erforderlich, dass diese Drehmomente haltungs-
abhängig sind und das berechnete Gleichgewichts–Drehmoment daher
nur für die vorgegebene Gleichgewichts–Haltung gilt. Die Ableitung
des Drehmoments nach dem Drehwinkel wird als Drehsteifigkeit be-
zeichnet. Wenn diese Steifigkeit klein ist, kann ihr Einfluss auf die
Statikberechnung nahezu vernachlässigt werden. Der Einfluss dieser
Steifigkeiten auf das Schwingungsverhalten ist jedoch wesentlich. Es
wird angenommen, die Drehsteifigkeit eines Gelenks sei gleich dem Be-
trag des Drehmoments in der Gleichgewichtslage miltipliziert mit ei-
nem für alle Gelenke gleichen Faktor. Ist dieser eins bedeutet dies,
dass sich das Gleichgewichts–Drehoment je nach Drehrichtung verdop-
pelt oder verschwindet, wenn der Drehwinkel 1rad = 57◦ beträgt.
Dieser Faktor wird durch Schwingungssimulationen (siehe Abschnitt
6.4) bestimmt. Die Ramsis–Hautpunkte FUL0306, FUL0407, FBL0105,
FUR0305, FUR0405 und FBR0105 werden mit einer geometrischen
Zwangsbedingung in senkrechter Richtung auf der Bodenplatte festge-
halten. Diese Fußpunkte sind in Abbildung 6.4 dargestellt. Zusätzlich
wurden die am stärksten belasteten Fußpunkte in saggitaler Richtung
fixiert. Bei Proband 1 sind dies FUL0306 und FUR0306. Bei Proband
2 sind dies FBL0105 und FBR0105. Damit ist die erste Parameterab-
stimmung des biomechanischen Mehrkörpermodells abgeschlossen.
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6.2 Bestimmung elastischer Materialparameter

6.2 Bestimmung elastischer
Materialparameter des Gesäßes

Es wurde getestet, ob das Modell für eine Bewertung des statischen
Sitzkomforts verwendet werden kann. Dieser Test wurde mit einer nä-
herungsweisen Bestimmung der Parameter des hyperelastischen Materi-
algesetzes des Weichteilgewebes verbunden. Dazu wurde das Verfahren
der nichtlinearen Optimierung angewendet. Die Anwendung dieses Ver-
fahrens ist in der Materialprüfung üblich [24]. Für die nichtlineare Op-
timierung sind einige Matlab–basierte Software–Lösungen verfügbar.
Das verwendete Werkzeug MOPO wurde an der Universität Paderborn
entwickelt [59]. Diesem Werkzeug wurde wegen seiner im Vergleich zur
Matlab Optimization Toolbox [55] oder zu den TOMLAB–Toolboxen
[16] einfacheren Handhabbarkeit der Vorzug gegeben.

Bei einer statistischen Auswertung einer ebenen Druckverteilung wird
der skalare Druck


Q · dA


(x) wie die Wahrscheinlichkeitsdichte einer

Verteilung von Ortsvektoren behandelt. Da bei einer ersten Evaluati-
on der gemessenen Druckverteilungen festgestellt wurde, dass der vom
Mess–system gemessene Druck neben dem Normaldruck auch Scher-
spannungen enthält, wird als Druck die erste skalare Invariante des
Cauchyschen Spannungstensors Iσ verwendet. Diese ist gleich dem Be-
trag des Traktionsvektors

Q. Das erste statistische Moment ist der
Schwerpunkt:

x =

x ·
Q · d |A| Q · d |A|

≈


i x

i

Q
i

 ·
A

i


i

Q
i

 ·
A

i

 . (6.1)

Für die Druckverteilung zwischen Gesäß und Sitzfläche werden zwei
Schwerpunkte, einer für die linke und einer für die rechte Hälfte der
Druckverteilung bestimmt. Soll das Sitzen mit einem reinen Mehrkör-
permodell abgebildet werden, so ist die Angabe dieser Schwerpunk-
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6 Evaluation der Simulationsergebnisse

te hinreichend. Zur Bestimmung elastischer Materialparameter wird
zusätzlich die statistische Kovarianzmatrix oder das statistische Flä-
chenträgheitsmoment berechnet. Dies sind zwei verschiedene Maße, die
denselben statistischen Sachverhalt beschreiben und daher auch inein-
ander umgerechnet werden können. Die statistische Kovarianzmatrix
wird daher in der Literatur auch als Binet’scher Trägheitstensor be-
zeichnet. Sie sind symmetrische positiv definite Tensoren zweiter Stufe
und damit durch eine Hauptachsentransformation diagonalisierbar. Die
statistische Kovarianz kann wie folgt berechnet werden:

Covij =
 
xi − xi


·

xj − xj


·
Q · d |A| Q·

dA
≈


k


x
k

i − xi


·

x
k

j − xj


+ Cov

k

ij


·

Q
k

 ·
A

k




k

Q
k

 ·
A

k


.

(6.2)

Bei einer diskretisierten Druckverteilung ist eine durch einfaches Auf-
summieren berechnete Kovarianzmatrix nicht erwartungstreu. Die Er-
wartungstreue der Varianz einer statistischen Stichprobe wird dadurch
hergestellt, dass nicht durch n , sondern durch n− 1 dividiert wird. In
Gleichung (6.2) wird die Erwartungstreue durch Anwendung des Satzes
von Steiner nach einem vereinfachten Verfahren hergestellt. Das prinzi-
pielle Verfahren besteht darin, dass eine Stützstelle der Druckverteilung
nicht als Punktlast, sondern als Zentrum einer lokalen Druckverteilung
angesehen wird, die ihrerseits eine Kovarianzmatrix bzw. ein Trägheits-
moment Cov

k

ij hat. Im Falle regelmäßiger Polygone oder Kreise ist

die Kovarianzmatrix gleich dem Flächenträgheitsmoment und Cov
k

ij

kann recht einfach angegeben werden. Das Flächenträgheitsmoment ei-
nes Kreises beträgt A

4π . Dies ist das kleinst–mögliche Trägheitmoment
bei gegebenem Flächeninhalt. Je weniger Ecken das Polygon aufweist,
desto größer wird das Flächenträgheitsmoment bei gleichbleibendem
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6.2 Bestimmung elastischer Materialparameter

Flächeninhalt. Bei Quadraten und gleichseitigen Dreiecken kann die
Erwartungstreue gezeigt werden, da eine fortschreitende Verfeinerung
des Gitters möglich ist. Dies gelingt bei Kreisen und bei Polygonen
mit mehr als 4 Eckpunkten nicht. Das Flächenträgheitsmoment eines
Quadrats ist A

12 und das eines Dreiecks ist A
6

√
3 . Zumindest bei den

gemessenen Druckverteilungen ist die Annahme des Quadrats sicher
gerechtfertigt.
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Tabelle 6.3: statistische Halbachsen der gemessenen Druckverteilung

Messung große Halbachse kleine Halbachse
Proband 2: Holzstuhl Mes-
sung 1

208.76 mm 83.52 mm

Proband 2: Holzstuhl Mes-
sung 2

207.52 mm 82.85 mm

Proband 1: Holzstuhl 190.13 mm 82.62 mm
Proband 2: 10kPa Schaum zu
Mensch

227.29 mm 93.77 mm

Proband 1: 10kPa Schaum zu
Mensch

223.29 mm 97.50 mm

Proband 2: 6kPa Schaum zu
Mensch

223.84 mm 103.39 mm

Proband 1: 6kPa Schaum zu
Mensch

221.57 mm 103.04 mm

Proband 2: 10kPa Schaum zu
Stuhl

214.26 mm 109.13 mm

Proband 1: 10kPa Schaum zu
Stuhl

207.93 mm 110.16 mm

Proband 2: 6kPa Schaum zu
Stuhl

221.50 mm 113.73 mm

Proband 1: 6kPa Schaum zu
Stuhl

209.46 mm 112.89 mm
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6.2 Bestimmung elastischer Materialparameter

Die kleine Halbachse der jeweiligen Kontaktellipsen weist keine signi-
fikante Probandenabhängigkeit auf. Die große Halbache ist bei Proband
2 etwas größer als bei Proband 1. Dieser Unterschied kann durch die
anthropometrischen Unterschiede zwischen Proband 1 und Proband 2
erklärt werden. Proband 1 sitzt aufgrund seiner Körpergröße tendenziell
auf dem Becken, während Proband 2 die Oberschenkel stärker belastet.
Der experimentelle Befund spricht nicht für eine signifikante Proban-
denabhängigkeit elastischer Materialparameter des Weichteilgewebes.

Zur Bestimmung der viskoelastischen Materialparameter des Ober-
schenkelgewebes wird ein mehrkörperdynamisches Modell des mensch-
lichen Körpers verwendet, bei dem die Weichteile des Beckens und der
Oberschenkel durch ein Finite–Elemente–Modell abgebildet werden.

Dieses Modell ist in Abbildung 6.1 dargestellt. Abbildung 6.2 zeigt
das Gesäß dieses Modells von unten mit rot gefärbten Druckmaxima.
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Abbildung 6.1: MKS–Modell des sitzenden Menschen mit FE–Modell
der Oberschenkel und des Beckens
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6.2 Bestimmung elastischer Materialparameter

Abbildung 6.2: Ansicht des Gesäßes eines sitzenden Menschen von un-
ten mit Druckmaxima

Bei berechneten Druckverteilungen ist die Anzahl der Kanten m, die
sich in einem Knoten treffen, variabel. Wenn n die Anzahl der Ecken
eines Polygons ist, so gilt bei regelmäßigen Parkettierungen folgende
allgemeine Regel:

2
n

+ 2
m

= 1. (6.3)

Für das Flächenträgheitsmoment und die Kovarianz allgemeiner Poly-
gone gilt:

Cov =
3sin


π
n


+ sin

 3π
n


6n

cos


π
n


− cos

 3π
n

A. (6.4)

Der zu einem FE–Knoten gehörende Flächeninhalt entspricht dem kor-
respondierenden Thiessen–Polygon [42]. Der Einfluss der Irregularität
wird beim vereinfachten Verfahren ignoriert und das Polgyon als regu-
lär angesehen.

Wird das Oberschenkelgewebe durch ein homogenes Neo–Hooke–
Modell dargestellt, so können die elastischen Parameter durch eine Pa-
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rameteroptimierung bestimmt werden. Dabei wurde die Querkontrak-
tionszahl mit 0.49 angenommen und der Youngsche Elastizitätsmodul
bestimmt. Bei Proband 1 haben im Gleichgewicht genau 6 Knoten Kon-
takt zur Sitzfläche. Bei Proband 2 sind es 8 Knoten. Das sind 3 bezie-
hungsweise 4 Knoten je Seite. Dies sind die kleinst–möglichen Knoten-
zahlen, bei denen die Angabe der Achsen einer Druckellipse überhaupt
noch sinnvoll ist. Die Parameteroptimierung führt dennoch zu einem
reproduzierbaren Ergebnis für den Youngschen Elastizitätsmodul, der
auch stabil bleibt, wenn die Anzahl der Knoten im Kontakt variabel ist.
Das Verfahren ist damit geeignet, elastische Materialparameter mensch-
lichen Weichteilgewebes zu ermitteln. Wegen der geringen Knotenzahl
kann der relative Fehler des ermittelten Elastizitätsmoduls allerdings
durchaus bis zu 50% betragen. Die Ergebnisse der Parameteroptimie-
rung sind in Tabelle 6.5 dargestellt. Wegen der starken Haltungsabhän-
gigkeit der großen Halbachse der Druckellipse wurde bei der Parame-
teroptimierung der Schwerpunkt auf die kleinere Halbachse gelegt.

Tabelle 6.5: Ergebnisse der statischen Optimierung

Observable Messung Simulation
Proband 1
Youngscher Elastizitätsmodul


N · cm−2 – 2.4872

Steifigkeitsfaktor der Gelenke – 2.7731
große Halbachse der Druckellipse [mm] 190.13 123.65
kleine Halbachse der Druckellipse [mm] 83.52 79.01
Proband 2
Youngscher Elastizitätsmodul


N · cm−2 – 2.3286

Steifigkeitsfaktor der Gelenke – 8.5013
große Halbachse der Druckellipse [mm] 208.6 342.96
kleine Halbachse der Druckellipse [mm] 82.62 83.31
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Die große Halbachse der Druckverteilung wurde durch die Simulati-
on nur ungenau reproduziert. Dies wurde jedoch wegen der bekannten
Haltungs– und Anthropometrieabhängigkeit dieses Wertes billigend in
Kauf genommen. Entscheidend ist für die Bestimmung des Elastizitäts-
moduls die genauer reproduzierte kleine Halbachse. Obwohl beide Pa-
rameteroptimierungen unabhängig voneinander durchgeführt wurden,
liegen die ermittelten Youngschen Elastizitätsmoduln eng beieinander.
Dieser Parameter konnte also gut bestimmt werden. Die ermittelten
Steifigkeitsfaktoren der Gelenke unterscheiden sich jedoch erheblich.
Wie bereits vermutet, hat dieser Parameter nur einen geringen Ein-
fluss auf die berechneten Druckverteilungen und kann somit auch nicht
anhand der Druckverteilung bestimmt werden.

6.3 Simulation von Druckverteilungen mit
Schaumstoffen

Es sind im Rahmen dieser Arbeit Simulationsrechnungen mit Schaum-
stoffen und Weichteilgeweben durchgeführt worden, bei denen die geo-
metrischen Abmessungen der Schaumkörper den durchgeführten Mes-
sungen entsprach. Dazu wurde ein Neo–Hooke–Modell verwendet, des-
sen Parameter der verwendeten Stauchhärten entsprachen. Die Quer-
kontraktionszahl ν wurde mit 0 angenommen. Da das Neo–Hooke–
Modell für die Modellierung von Schaumstoffen nicht geeignet ist, wird
keine Übereinstimmung zwischen Messung und Simulation erwartet.
Diese Untersuchungen eignen sich lediglich für einen prinzipiellen Funk-
tionstest der Kontaktmechanik. Abbildung 6.3 zeigt die Deformation
des Gesäßes und der Schaumstoffauflage. Abbildung 6.4 zeigt schema-
tisch die berechnete Druckverteilung zwischen Schaumstoffauflage und
Holzstuhl.
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Abbildung 6.3: Modell eines sitzenden Menschen mit FE–Modell des
Gesäßes und einer Schaumstoffauflage – Seitenansicht
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6.4 Bestimmung viskoelastischer Materialparameter

Abbildung 6.4: Modell eines sitzenden Menschen mit FE–Modell des
Gesäßes und einer Schaumstoffauflage – Ansicht von
unten

6.4 Bestimmung viskoelastischer
Materialparameter

Die Parameter viskoelastischer Modellkomponenten können durch Ver-
gleich zwischen Messung und Simulation im Zeitbereich und im Fre-
quenzbereich ermittelt werden [40]. In dieser Arbeit soll der Vergleich
im Frequenzbereich durchgeführt werden. Dazu werden Parameteropti-
mierungen mit statistischen Größen der gemessenen Übertragungsfunk-
tionen durchgeführt. Auch hier besteht die Aufgabe zunächst darin, ein
geeignetes Maß für die Abweichungen zwischen Messung und Simulati-
on zu finden. Die Übertragungsfunktion selbst eignet sich jedoch nicht
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unmittelbar für eine statistische Analyse. Die von der Kreisfrequenz ω
abhängige Übertragungsfunktion K eines einfachen gedämpften Mas-
senschwingers mit der auf die Masse normierten Steifigkeit C und der
ebenfalls auf die Masse normierten Dämpfung D ist

K =


C2 + (ω ·D)2

(C − ω2)2 + (ω ·D)2 . (6.5)

Funktionen dieser Gestalt sind in Abbildung 6.5 exemplarisch darge-
stellt.
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Abbildung 6.5: Idealisierte Übertragungsfunktionen einfacher ge-
dämpfter Systeme

Diese Funktion zeigt folgendes Konvergenzverhalten:

lim
ω→0

K = 1 (6.6)

lim
ω→+∞

(K · ω) = D. (6.7)
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Eine Abweichung des Grenzwertes für kleine Frequenzen von eins ist
bei nicht parallelen Beschleunigungssensoren möglich. Das Integral

 ∞

0
K (ω) dω (6.8)

ist nicht definiert, da das unbestimmte Integral


D

ω
dω = Dln (ω) + C (6.9)

nicht beschränkt ist. Dieser Umstand erschwert eine statistische Aus-
wertung gemessener oder berechneter Übertragungsfunktionen. Die Über-
tragungsfunktion wird daher in eine Form überführt, deren Integral

 +∞

−∞
f (x) dx (6.10)

definiert ist. Eine solche Funktion kann als eine gestörte Gaußverteilung
angesehen und statistisch ausgewertet werden. Es wird eine Funktion
f (x) wie folgt definiert:

x = ln (ω) (6.11)

f = K ·
√
ω. (6.12)

Das Ergebnis dieser Umformungen ist in Abbildung 6.6 dargestellt.
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Abbildung 6.6: Für statistische Analysen umgeformte idealisierte Über-
tragungsfunktionen einfacher gedämpfter Systeme

Diese Funktion zeigt im Unendlichen folgendes Konvergenzverhalten:

lim
x→−∞

f · e− x
2 = 1 (6.13)

lim
x→+∞

f · e+ x
2 = D. (6.14)

Bei einer derartigen Funktion ist das Integral nach Gleichung (6.10)
definiert. Diese so umgeformte Übertragungsfunktion kann damit durch
eine Gaußsche Glockenkurve approximiert werden und dient als Basis
statistischer Analysen der Übertragungsfunktion. Nach [6] gilt für die
unbestimmten Integrale:

eaxdx = 1
a

eax + C (6.15)


xeaxdx =


x

a
− 1
a2


eax + C (6.16)
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
x2eaxdx =


x2

a
− 2x
a2 + 2

a3


+ C (6.17)


xneaxdx = xn

a
eax − n

a


xn−1eaxdx. (6.18)

Alle diese unbestimmten Integrale konvergieren für x → −∞. Damit
sind alle statistischen Momente beliebiger Ordnung unabhängig von ei-
ner oberen Grenzfrequenz definiert. Die Funktion wird in der Praxis
allerdings links durch die untere und rechts durch die obere Grenzfre-
quenz begrenzt. Wenn nur derartige Experimente miteinander vergli-
chen werden, deren Frequenzschrittweite und obere und untere Grenz-
frequenz übereinstimmen, fällt der störende Einfluss dieser Grenzen
nicht ins Gewicht. Unter dieser Bedingung könnte im Prinzip auch die
Übertragungsfunktion selbst verwendet werden. Dennoch stellt die Ver-
wendung von f (x) im Vergleich zu K (ω) eine wesentliche Verbesserung
dar, da auch Ergebnisse bei verschiedenen oberen und unteren Grenz-
frequenzen im Prinzip vergleichbar sind.

Der Übergang zur logarithmischen Abszisse führt zunächst zu ei-
ner Beschränkung des unbestimmten Integrals für große Anregungs-
frequenzen und verbessert die Stabilität der Ergebisse gegenüber einer
Änderung der oberen Grenzfrequenz. Die Multiplikation mit

√
ω führt

zu einer Beschränkung des Integrals für kleine Anregungsfrequenzen,
ohne die Beschränktheit für große Anregungsfrequenzen zu gefährden
und führt damit zu einer Verbesserung der Stabilität der Ergebnisse ge-
genüber einer Änderung der Frequenzschrittweite beziehungsweise der
unteren Grenzfrequenz.

Die Abszisse x ist keine physikalische Größe, da sie als Logarithmus
einer physikalischen Größe keine definierte Einheit hat. Die Differenz
zweier x ist jedoch der Logarithmus des Verhältnisses zweier Frequen-
zen. Dies ist eine dimensionslose physikalische Größe. Die Einheit von
f ist

√
Hz. Dies ist damit auch die Einheit des Integrals dieser Funk-

tion. Die Varianz und die Standardabweichung dieser Funktion ist wie
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6 Evaluation der Simulationsergebnisse

die Differenz zweier x einheitenlos. Der Schwerpunkt von f ist wie x
keine physikalische Größe. Der Exponent des Schwerpunkts ist jedoch
eine physikalische Größe, deren Einheit Hz ist. Daher wird anstelle des
Mittelwerts von f stets sein Exponent in Hz angegeben. Bei den in die-
ser Arbeit angegebenen Zahlenwerten wird anstelle der Kreisfrequenz
ω die Frequenz f = ω

2π verwendet.
Nach[43] ist die Schalldämfung in Festkörpern frequenzabhängig. Da-

mit klingt bei realen Körpern die Übertragungsfunktion bei hohen Fre-
quenzen wie in (6.7) angegeben ab. Die Übertragungsfunktion ideali-
sierter starrer Verbindungen ist bei allen Frequenzen genau eins. Bei
der Berechnung von Übertragungsfunktionen mit Mehrkörpersystemen
kann dies dazu führen, das bei hohen Frequenzen die Übertragungs-
funktion nicht wie in Gleichung (6.7) angegeben abklingt, sondern ge-
gen einen endlichen Wert konvergiert. Bei hohen Anregungsfrequenzen
verhalten sich jedoch alle realen Körper viskoelastisch. Nach Azizi [4]
ist die endliche Konvergenz ein Phänomen, dass bei diskreten Systemen
grundsätzlich auftritt. Damit tritt es tentenziell auch bei FE-Modellen
auf. Modelle mit niedrigem Freiheitsgrad und insbesondere Starrkörper-
modelle eignen sich daher nur bei niedrigen Anregungsfrequenzen zur
Beschreibung der Systemdynamik. Die Darstellung der Systemdynamik
bei hohen Frequenzen erfordert daher ein Finite–Elemente–Modell des
Festkörpers mit ausreichend hoher Auflösung.

Es wird zunächst untersucht, welche statistischen Parameter für ei-
ne bestimmte Übertragungsfunktion als charakteristisch zu betrachten
sind. Dazu werden gemessene Übertragungsfunktionen verwendet. Die-
se sind bereits durch die Anregung auf das Intervall von 0.5 Hz bis 40.5
Hz beschränkt. Bei kleiner Frequenzschrittweite ist die Übertragungs-
funktion mit einem deutlichen Rauschen behaftet und bei großer Fre-
quenzschrittweite verschiebt sich die kleinste messbare Frequenz über
0.5 Hz hinaus. Von den statistischen Parametern sollen nur die ersten
drei analysiert werden.
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6.4 Bestimmung viskoelastischer Materialparameter

• Das Integral der Funktion: Abbildung 6.7

• Der Exponent des Schwerpunkts dieser Funktion: Abbildung 6.8

• Die Varianz und die Standardabweichung dieser Funktion: Abbil-
dung 6.9

Die statistische Größe sei erwartungstreu, wenn kein systematischer
Einfluss der Frequenzschrittweite zu verzeichnen ist. Die statistischen
Parameter wurden durch Anwendung der Trapezregel [80] berechnet.
Das Ergebnis dieser Berechnungen ist für Proband 1 in Abbildung 6.7,
6.8 und 6.9 dargestellt.
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Abbildung 6.7: Integrale der Funktionen f(x) der Übertragungsfunktio-
nen des Probanden 1 aufrecht auf hartem Stuhl
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Abbildung 6.8: Exponenten der Schwerpunkte der Funktionen f(x) der
Übertragungsfunktionen des Probanden 1 aufrecht auf
hartem Stuhl
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Abbildung 6.9: Standardabweichungen der Schwerpunkte der Funktio-
nen f(x) der Übertragungsfunktionen des Probanden 1
aufrecht auf hartem Stuhl

Das Anwachsen des Exponents des Schwerpunkts und der Abfall des
Integrals und der Standardabweichung mit der Frequenzschrittweite
zeigt, dass Abbrucheffekte das Ergebnis stark verfälschen. Ganz offen-
sichtlich sind diese Ergebnisse nicht erwartungstreu. Die Erwartungs-
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6.4 Bestimmung viskoelastischer Materialparameter

treue der statistischen Funktionen wird daher durch die Extrapolation
der umgeformten Übertragungsfunktion ins Unendliche nach Gleichung
6.14 erreicht. Die Integrale im unbekannten Bereich werden nach (6.18)
berechnet. Hierbei wurden jeweils die erste und die letzte gegebene
Stützstelle verwendet. Die erste Stützstelle der Übertragungsfunktion
muss nicht genau eins sein, da eine Neigung des Sensors Grenzwerte un-
gleich eins zur Folge haben kann. Die erste Stützstelle der umgeformten
Übertragungsfunktion sei: w1 = f (x1). Dann gilt für die Integrale x1

−∞
f (x) dx = 2 · w1 (6.19)

 x1

−∞
x · f (x) dx = 2 · w1 (x1 − 2) (6.20)

 x1

−∞
(x− x0) f (x) dx

= 2 · w1


(x0 − x1)2 + 4 · (x0 − x1)2 + 8


.

(6.21)

Die letzte Stützstelle der umgeformten Übertragungsfunktion sei: w2 =
f (x2). Dann gilt für die Integrale +∞

x2

f (x) dx = 2 · w2 (6.22)

 +∞

x2

x · f (x) dx = 2 · w2 (x2 + 2) (6.23)

 +∞

x2

(x− x0) f (x) dx

= 2 · w2


(x2 − x0)2 + 4 · (x2 − x0)2 + 8


.

(6.24)
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Die Ergebnisse dieser Korrekturen sind in den Abbildungen 6.10, 6.11,
6.12, 6.13, 6.14 und 6.15 dargestellt. Die so korrigierten statistischen
Maße sind von der oberen und unteren Grenzfrequenz und von der
Frequenzschrittweite unabhängig und damit erwartungstreu.
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Abbildung 6.10: Erwartungstreue Integrale der Funktionen f(x) der
Übertragungsfunktionen des Probanden 1 aufrecht auf
hartem Stuhl
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Abbildung 6.11: Erwartungstreue Exponenten der Schwerpunkte der
Funktionen f(x) der Übertragungsfunktionen des Pro-
banden 1 aufrecht auf hartem Stuhl
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Abbildung 6.12: Erwartungstreue Standardabweichungen der Schwer-
punkte der Funktionen f(x) der Übertragungsfunktio-
nen des Probanden 1 aufrecht auf hartem Stuhl
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Abbildung 6.13: Erwartungstreue Integrale der Funktionen f(x) der
Übertragungsfunktionen des Probanden 2 aufrecht auf
hartem Stuhl

143



6 Evaluation der Simulationsergebnisse

0
10
20
30
40
50

0.01 0.1 1 10

Frequenzschrittweite [Hz]

E
xp

on
en

t d
es

 
M

itt
el

w
er

ts
 [H

z]

K21
K31
K41
K51
K61
K71

Abbildung 6.14: Erwartungstreue Exponenten der Schwerpunkte der
Funktionen f(x) der Übertragungsfunktionen des Pro-
banden 2 aufrecht auf hartem Stuhl
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Abbildung 6.15: Erwartungstreue Standardabweichungen der Schwer-
punkte der Funktionen f(x) der Übertragungsfunktio-
nen des Probanden aufrecht auf hartem Stuhl
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6.4 Bestimmung viskoelastischer Materialparameter

Zur Bestimmung der Viskosität des Weichteilmodells werden Mess–
und Simulationsergebnisse bei einer Frequenzschrittweite von 0.3125
Hz verglichen. Da bei der Berechnung von Übertragungsfunktionen
die Steifigkeit der Kraftkopplungen in den Gelenken nicht mehr ver-
nachlässigt werden kann, wurde die Steifigkeit und die Dämpfung der
Kraftkopplungen in die Optimierung einbezogen. Die Steifigkeit ist da-
bei ein Produkt aus einem Modellparameter und dem berechneten
Gleichgewichts–Drehmoment. Die Dämpfung ist ein Produkt aus der
Steifigkeit und einem Dämpfungsparameter. Der Dämpfungsparameter
ist von der Dimension her eine Zeit, er wird also in Sekunden ange-
geben. Als Parameter wurden die Viskosität des Weichteilgewebes, der
Steifigkeits–Modellparameter und der Dämpfungs–Modellparameter ver-
wendet. Es wurde eine Parameter–Optimierung durchgeführt, bei der
die drei statistischen Parameter der Übertragungsfunktion des Schwin-
gungssensors auf dem Oberschenkel als Zielfunktionen verwendet wur-
den. Die Bewegung dieses Sensors wird am stärksten von der viskoelas-
tischen Deformation des Oberschenkels beeinflusst, wärend der Einfluss
anderer frei wählbarer Modellparameter in den Hintergrund tritt. Da
das Ziel ein für statische und dynamische Untersuchung gleichermaßen
geeignetes Modell ist, wurden die statischen Parameter und Zielfunk-
tionen in die Optimierung einbezogen.

Das Ergebnis der Schwingungssimulation kann durch den durch den
niedrigen Freiheitsgrad des Modells und insbesondere durch starre Kopp-
lungen stark verfälscht werden. Es wurde daher die obere Grenzfrequenz
der berechneten Übertragungsfunktion nach unten korrigiert. Als obe-
re Grenzfrequenz wird das letzte lokale Minimum von f = K ·

√
ω

angesehen.
Werden bei der Optimierung der Dämpfungsparameter alle unbe-

kannten Modellparameter als freier Parameter angesehen, so führt die
Optimierung zu dem in Tabelle Tabelle 6.7 und Tabelle 6.9 dargestell-
ten Ergebnis. Die angegebenen Intervalle geben den Bereich an, auf
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6 Evaluation der Simulationsergebnisse

den der Optimierer das Ergebnis innerhalb von 24 h eingrenzen konn-
te. Jede Einzelsimulation benötigte auf einem PC mit einer 2.0 GHz
Pentium 4 CPU und 1 GB RAM ca. 20 min. Die optimierten Übertra-
gungsfunktionen sind in Abbildung 6.7 und 6.9 dargestellt.

Tabelle 6.7: Ergebnisse der dynamischen Optimierung von Viskosität
und mehrköerperdynamischer Dämpfung mit Proband 1

Observable Messung Simulation
Youngscher Elastizitätsmodul
N · cm−2 – 2.82 – 2.95

Steifigkeitsfaktor der Gelenke – 1.95 – 2.54
Dämpfungsfaktor der Gelenke [s] – 0.103 – 0.107
Dämpfungsfaktor des Weichteilgewebes
[s]

– 0.014 – 0.022

große Halbachse der Druckellipse [mm] 190.13 86.5 – 99.2
kleine Halbachse der Druckellipse [mm] 82.62 78.7
Werte der umgeformten Übertragungs-
funktion
Integral


s− 1

2


17.8749 15.0 – 17.3

Exponent des Schwerpunkts

s−1 8.6092 4.36 – 9.29

Standardabweichung des Schwerpunkts 1.382 1.87 – 2.08
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Tabelle 6.9: Ergebnisse der dynamischen Optimierung von Viskosität
und mehrköerperdynamischer Dämpfung mit Proband 2

Observable Messung Simulation
Youngscher Elastizitätsmodul
N · cm−2 – 2.98 – 3.13

Steifigkeitsfaktor der Gelenke – 2.59 – 2.78
Dämpfungsfaktor der Gelenke [s] – 0.271 – 0.308
Dämpfungsfaktor des Weichteilgewebes
[s]

– 0.018 – 0.047

große Halbachse der Druckellipse [mm] 208.6 350 – 364
kleine Halbachse der Druckellipse [mm] 83.52 73.0 – 73.4
Ergebnisse der umgeformten Übertra-
gungsfunktion
Integral


s− 1

2


14.808 12.6 – 19.0

Exponent des Schwerpunkts

s−1 7.64966 5.5 – 8.0

Standardabweichung des Schwerpunkts 1.414 1.98 – 2.14

147



6 Evaluation der Simulationsergebnisse

0

2

4

6

0 10 20 30 40

Frequenz [Hz]

V
er

st
är

ku
ng

sf
ak

to
r

Simulation
Messung

Abbildung 6.16: Übertragungsfunktion des Oberschenkel–
Schwingungssensors von Proband 1, Optimierung der
Weichteil– und Gelenkdämpfung
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Abbildung 6.17: Übertragungsfunktion des Oberschenkel–
Schwingungssensors von Proband 2, Optimierung der
Weichteil– und Gelenkdämpfung
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Die größten Abweichungen voneinander zeigen die beiden Werte für
die Viskosität des Weichteilmodells. Dies wird zunächst als Hinweis
angesehen, dass dieser Parameter das unzuverlässigste Ergebnis der
Optimierung ist. Die Optimierung wurde daher unter der Annahme
wiederholt, dass nur entweder die Viskosität des Weichteilmodells oder
die mehrkörperdynamische Gelenkdämpfung frei parametrisierbar ist,
der andere jedoch fest auf 0 gesetzt wird.

Wird die Viskosität des Materials auf 0 gesetzt und nur die Dämp-
fung in den Gelenken optimiert, so erhält man die in Tabelle 6.11 darge-
stellten Optimierungsergebnisse. Die unter dieser Annahme optimierten
Übertragungsfunktionen sind in Abbildung 6.18 und 6.19 dargestellt.

Tabelle 6.11: Ergebnisse der dynamischen Optimierung der mehrkör-
perdynamischen Dämpfung

Parameter Proband 1 Proband 2
Youngscher Elastizitätsmodul
N · cm−2 2.63 – 3.73 4.39

Steifigkeitsfaktor der Gelenke 3.00 – 3.20 3.42 – 3.61
Dämpfungsfaktor der Gelenke [s] 0.408 – 0.431 0.503 – 0.532
große Halbachse der Druckellipse
[mm]

105 – 130 310

kleine Halbachse der Druckellipse
[mm]

78.6 106.4

Integral

s− 1

2


14.8 12.6 – 19.0

Exponent des Schwerpunkts

s−1 6.8 – 19.9 7.9 – 8.2

Standardabweichung des Schwer-
punkts

1.03 – 1.87 1.98 – 2.14
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Abbildung 6.18: Übertragungsfunktion des Oberschenkel–
Schwingungssensors von Proband 1, Optimierung der
Gelenkdämpfung
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Abbildung 6.19: Übertragungsfunktion des Oberschenkel–
Schwingungssensors von Proband 2, Optimierung der
Gelenkdämpfung
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Werden die mehrkörperdynamischen Dämpfungen auf 0 gesetzt und
nur die Viskosität des Materials optimiert, so erhält man die in Tabelle
6.13 dargestellten Optimierungsergebnisse. Die unter dieser Annahme
optimierten Übertragungsfunktionen sind in Abbildung 6.20 und 6.21
dargestellt. In diesem Fall betrug die Optimierungszeit 72 Stunden.

Tabelle 6.13: Ergebnisse der dynamischen Optimierung der Viskosität
des Weichteilgewebes

Parameter Proband 1 Proband 2
Youngscher Elastizitätsmodul
N · cm−2 2.32 – 2.34 2.50

Steifigkeitsfaktor der Gelenke 2.83 – 2.98 4.15 – 4.88
Dämpfungsfaktor des Weichteilge-
webes [s]

0.059 – 0.081 0.215 – 0.224

große Halbachse der Druckellipse
[mm]

109 – 118 354 – 359

kleine Halbachse der Druckellipse
[mm]

79.2 – 79.3 75.4 – 79.5

Integral

s− 1

2


13.5 – 22.6 3.07 – 5.53

Exponent des Schwerpunkts

s−1 6.2 – 12.9 11.8 – 32.2

Standardabweichung des Schwer-
punkts

1.80 – 1.86 1.42 – 1.93
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Abbildung 6.20: Übertragungsfunktion des Oberschenkel–
Schwingungssensors von Proband 1, Optimierung der
Weichteildämpfung
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Abbildung 6.21: Übertragungsfunktion des Oberschenkel–
Schwingungssensors von Proband 2, Optimierung der
Weichteildämpfung
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Die Probandenabhängigkeit des Youngschen Elastizitätsmoduls des
Weichteilgewebes ist kleiner als die Genauigkeit, mit der dieser Wert
ermittelt werden konnte. Die Probandenabhängigkeit der Dämpfung
des menschlichen Körpers ist jedoch signifikant. Selbst bei mehrkör-
perdynamischer Modellierung ist die Dämpfung bei Proband 2 etwas
größer als bei Proband 1. Bei kontinuumsmechanischer Modellierung
wird dieser Unterschied verstärkt, da sich beim schlanken Probanden
2 die Dämpfung auf ein kleineres Volumen konzentriert. Obwohl diese
Parameteroptimierung das Ergebnis von Tabelle 6.7 und 6.9 bestätigt,
ist es sehr problematisch, bei mehrkörperdynamischen Kraftkopplun-
gen auf eine Dämpfung vollständig zu verzichten.
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7 Ausblick

Die durch eine Parameteroptimierung ermittelten elastischen Material-
parameter bestätigen zunächst die Annahmen von Mergl[57]. Das Mo-
dell bleibt allerdings hinsichtlich der Qualität der berechneten Druck-
verteilung hinter dem Modell von Mergl [57] und hinsichtlich der Qua-
lität der berechneten Übertragungsfunktion hinter CASIMIR [92] [70]
zurück. Dafür kann dieses Modell beide Arten von Ergebnisse liefern,
ohne dass für jeden Ergebnistyp ein spezialisiertes Modell erforderlich
ist.

Im Vergleich mit dem Programm Cosyman [73] sind die im Rahmen
dieser Arbeit vorgestellten berechneten Druckverteilungen und Über-
tragungsfunktionen weniger genau. Da Cosyman jedoch ein FE–Modell
des Schaumstoffes und nicht des menschlichen Weichteilgewebes ver-
wendet, können die Materialeigenschaften anhand separater Proben
gemessen werden. Bei Menschen ist diese Vorgehensweise aus nahelie-
genden Gründen nicht möglich. Um diese Lücke zu schließen, sind zur
Verbesserung der Qualität der berechneten Druckverteilung und der
Übertragungsfunktion höher aufgelöste FE–Modelle erforderlich. Die
hier vorgestelle Art und Weise der Bestimmung der Modell– und Mate-
rialparameter kann ohne Schwierigkeiten auf höher aufgelöste Modelle
angewendet werden. Das Ziel ist eine zuverlässigere Bestimmung des
Youngschen Elastizitätsmoduls und der Nachweis der bisher lediglich
anschaulich begründeten Erwartungstreue der statistischen Parameter
der Druckverteilung.
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7 Ausblick

Zur Erzeugung eines FE–Modells mit variabler Auflösung sind bei
RAMSIS andere Technologien als bei DYNAMICUS anzuwenden.

Als Zwischenschritt wird ein Modell erzeugt, das aus kubischen 2D
Serendipity– oder Lagrange–Elementen besteht. Ein geeignetes Verfah-
ren wurde z. B. von Vlachos [88] entwickelt. Dieses und einige andere
Verfahren hat Peters in einer Monografie [66] zusammengefasst. Als
zusätzliche Größe verlangt dieses Verfahren die Angabe einer Flächen-
normalen für jeden Knoten. Dazu bilden alle Knoten, mit denen ein
Knoten durch Kanten verbunden ist ein geschlossenes Polygon. Die
Flächennormale ist der normierte Flächenvektor dieses Polygons. Vla-
chos zeigt auch die Berechnung eines flächenmittig gelegenen Knotens
im Dreieck. Die Angabe dieses Knotens ist für Elemente vom Lagrange–
Typ relevant, entfällt jedoch bei Serendipity–Elementen. Kubische 2D–
Lagrange–Viereckselemente sind NURBS–Flächen [67]. Die Stetigkeit
der Flächennormale in der Ecke ist dann gewährleistet, wenn die zu
einer Ecke gehörenden vier NURBS–Kontrollpunkte in einer Ebene lie-
gen. Die innerhalb der Fläche liegenden Kontrollpunkte werden beim
Viereck daher so festgelegt, dass sie jeweils mit dem nächstliegenden
Eckpunkt und den beiden nächstliegenden Kantenpunkten ein ebenes
Parallelogramm bilden.

Die inelastische Implementierung der Kontaktmechanik mit Lagrange–
Multiplikatoren führt zu einer Dämpfung des Gesamtsystems, die stark
von der Auflösung des FE–Modells und nicht von expliziten Dämp-
fungsparametern abhängt. Damit könnte eine Änderung der Auflösung
des FE–Modells zu einer Änderung des Optimierungsergebnisses für die
Viskosität führen. Die ermittelten Werte für die Viskosität sind damit
nicht sicher für FE–Modelle mit anderer Auflösung verwendbar.
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Weiterhin reduziert die Verwendung von Lagrange–Multiplikatoren
den mechanischen Freiheitsgrad des Modells und führt damit bei der
Schwingungssimulation zu den beschriebenen Diskretisierungsfehlern.
Die Verwendung von Strafkräften anstelle von Lagrange–
Multiplikatoren könnte daher dazu beitragen, insbesondere die Berech-
nung der Viskosität zu verbessern. Über die rein viskose Dämpfung
hinaus kann das Materialmodell um eine rheologische Komponente mit
dynamischer Steifigkeit erweitert werden. In einem übernächsen Schritt
kann das FE–Modell dann um aktive Vorspannungen erweitert werden.
Möglicherweise können dann einige mehrkörperdynamische Kraftkopp-
lungen durch kontinuumsmenchanische Modelle substituiert werden.
Dieses Vorgehen ist aus wissenschaftlicher Sicht sicher interessant, ob
es zu einfacher handhabbaren und damit wirschaftlicheren Modellen
führt, ist jedoch offen. Dass biologisches Weichteilgewebe ein nicht-
lineares Materialverhalten zeigt, ist experimentell festgestellt worden
[36]. Da die verwendeten Materialparameter jedoch Mittelwerte großer
heterogener Körperpartien darstellen, wird von einer Erweiterung auf
nichtlineare oder anisotrope Materialmodelle dennoch kein wesentlicher
Erkenntnisgewinn erwartet. Erkenntnisgewinne versprechen jedoch sys-
tematische Untersuchungen der Haltungsabhängigkeit viskoelastischer
Dämpfungsparameter. In dieser Arbeit wurde das Verfahren für auf-
recht sitzende Probanden hinreichend gut dokumentiert, so dass der
Aufwand für Anwendung an anderen Haltungen absehbar ist. Die zwei-
te sich anbietende Haltung ist der angelehnte Mensch. Dazu fehlt noch
ein realitätsnahes Modell der Wechselwirkung zwischen Rücken und
Rückenlehne. Für diese Wechselwirkung und den sich daraus ergeben-
den Diskomfort ist neben der Neigung des Oberkörpers auch die Krüm-
mung der Wirbelsäule durch Lordose und Kyphose von Bedeutung.
Daher wird für eine Berechnung der Wechselwirkung zwischen Rücken
und Rückenlehne ein genaueres Wirbelsäulenmodell benötigt. Ein sol-
ches ist in Abbildung 7.1 dargestellt.
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Abbildung 7.1: MKS–Modell der Wirbelsäule mit Lordose und
Kyphose

Zwingend erforderlich sind nichtlineare Materialmodelle für die Mo-
dellierung von Polsterungen. Die für nahezu inkompressible Materia-
lien geeigneten Materialmodelle, die die Klasse der Mooney–Rivlin–
Materialmodelle bilden, eignen sich jedoch nicht für die Modellierung
von Schaumstoffen, da Schaumstoffe dazu zu stark kompressibel sind.
Im Programm Cosyman [73] wird ein allgemeines Materialmodell für
Schaumstoffe verwendet, das in einer wissenschaftlichen Arbeit nicht
verwendet werden kann, da es proprietär ist und deshalb einem Ge-
heimhaltungsvorbehalt unterliegt. Dieses Modell kann jedoch mit dem
für diese Arbeit verwendeten Menschmodell und dem entwickelten Mo-
dell für Weichteilgewebe zu einem Gesamtmodell verbunden und für
die Sitzentwicklung verwendet werden. Alternativ dazu kann die Mo-
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dellierung von Schaumstoffen auf der Basis veröffentlichter nichtlinearer
Materialmodelle für Schaumstoffe erfolgen.

In dieser Arbeit wurde die statistische Auswertung von Druckver-
teilungen zur Ermittlung elastischer Materialparameter verwendet. Die
Möglichkeiten der statistischen Analyse von Druckverteilungen sind da-
mit keineswegs erschöpft. Sie können auch zum systematischen Nach-
weis von Körperhaltungen verwendet werden. Die große Hauptachse
der Druckverteilungs–Ellipse zwischen Oberschenkel und Sitz verläuft
näherungsweise parallel zum Oberschenkelknochen, die kleine Haupt-
achse senkrecht dazu. Indem die Richtung der Hauptachsen der beiden
Hälften der Druckverteilungen bestimmt werden, kann die Richtung
und die Spreizung der Oberschenkel überprüft werden.

Statistische Momente höherer Ordnung erlauben die Berechnung wei-
terer Bewertungskriterien. Ist das erste statistische Moment der Vektor
des Schwerpunkts und das zweite statistische Moment die Kovarianz-
matrix, so ist das dritte statistische Moment die Schiefe und das vierte
statistische Moment die Wölbung. Die statistische Schiefe der Druck-
verteilung zwischen Gesäß und Sitzfläche kann als Indikator für den
Anstellwinkel zwischen Oberschenkel und Sitzfläche verwendet werden.
Bezogen auf die Druckverteilung zwischen Rücken und Rückenlehne be-
einflußt die Neigung des Oberkörpers und der Rückenlehne die Schiefe.
Das vierte statistische Maß ist die Wölbung. Bezogen auf die Druck-
verteilung zwischen Oberschenkel und Sitzfläche kann die Wölbung zur
Bewertung der Passform der Sitzfläche verwendet werden. Bezüglich
der Druckverteilung zwischen Rücken und Rückenlehne wird die Wöl-
bung neben der Passform der Rückenlehne auch von der Krümmung der
Wirbelsäule durch Lordose und Kyphose beeinflusst. Für eine Beurtei-
lung der ergonomischen Relevanz von Schiefe und Wölbung sind weitere
systematische Untersuchungen notwendig. Zur Berechnung statistischer
Maße höherer Ordnung der Druckverteilung sind besser aufgelöste FE–
Modelle notwendig. Das Ziel solcher Untersuchungen kann z. B. darin
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bestehen, durch Platzmangel und durch fehlerhafte Einstellungen be-
dingte unkomfortable Ausweichhaltungen festzustellen und die Ergo-
nomie von Sitzformen quantitativ zu bewerten. Damit sind statistische
Verfahren eine sinnvolle Ergänzung des von Hartung vorgeschlagenen
Konzepts der BodyMap [31]. Bei einer multivarianten statistischen Ver-
teilung gibt es kein einheitliches etabliertes Verfahren zur koordinate-
nunabhängigen Beschreibung von Schiefe und Wölbung, jedoch eine
Reihe vielversprechender Ansätze. Relativ anschaulich ist das Konzept
einer gerichteten Schiefe [22]. Es ist jedoch ebenso möglich, richtungs-
unabhängige Maße für Schiefe und Wölbung zu definieren [41].

Für diese Arbeit wurde ein stark vereinfachtes Modell der mecha-
nischen Stabilisierung der menschlichen Haltung verwendet. Es wur-
de bisher nicht in ausreichendem Maße validiert, ob die verwendete
Parametrisierung zu einem Modell führt, das das Schwingungsverhal-
ten des menschlichen Körpers angemessen widerspiegelt. Um eine nach
Gelenken separtierte separate Parametrisierung von Steifigkeiten und
Dämpfungen zu ermöglichen, sind weitere Übertragungsfunktionen zu
verwenden als nur die des Oberschenkels. Die verbleibenden Unter-
schiede zwischen der simulierten und der gemessenem Übertragungs-
funktion sind durch statistische Momente höherer Ordnung darstellbar.
Die Verwendung statistischer Momente höherer Ordnung kann daher
einen weiteren Beitrag zur Verbesserung der Parametrisierung des Men-
schmodells leisten. Die Reproduzierbarkeit statistischer Momente hö-
herer Ordnung ist dazu jedoch noch zu überprüfen.

Die Untersuchungen dieser Arbeit zeigen eine signifikante Haltungs-
abhängigkeit des Schwingungsverhaltens des menschlichen Körpers. Wei-
tere systematische Untersuchungen über den Zusammenhang zwischen
Schwingungsverhalten, Muskelanspannung und Haltung sind sicher sinn-
voll und werden eine verbesserte Bewertung des Sitzkomforts erlauben.

160



Literaturverzeichnis

[1] Ahrens, R und D Ottl: Modalanalyse trotz frequenzabhängiger
Steifigkeiten und Dämpfungen? In: VDI-Schwingungstagung, VDI-
Berichte 1550, Seiten 151–167. 2000.

[2] alaska 5.0: Modellierung und Simulation mechatronischer Systeme.
Technischer Bericht, Institut für Mechatronik, Reichenhainer Str.
88, D-09126 Chemnitz, September 2005.

[3] Arnold, J., P. Kurtz und K. Zweiling: APALYS - Eine
Möglichkeit zur Berechnung der Wirbelsäulenbelastung beim
Heben von Lasten. In: Internationales Wissenschaftliches
Kolloquium, Band 41, Seiten 729–732, Ilmenau, 23.-26. Septem-
ber 1996.

[4] Azizi, Seyed Ali: Entwurf und Realisierung digitaler Filter. Ol-
denbourg, München, Wien, 4. Auflage Auflage, 1988.

[5] Betten, J.: Kontinuumsmechanik: Elastisches und inelastisches
Verhalten isotroper und anisotroper Stoffe. Springer-Verlag, 2001.

[6] Bronstein, I. N. und K.A. Semendjajew: Taschenbuch der
Mathematik. BSB B. G. Teubner Verlagsgesellschaft, Leipzig, 22
Auflage, 1985.

[7] Butscher, Ralf: Digitale Dummys. Bild der Wissenschaft,
38(5):94–98, Mai 2001.

161



Literaturverzeichnis

[8] Christ, E., D. Schwaß, H. Siekmann, M. Liedtke, S. Fi-
scher, U. Kaulbars, W. Pfeiffer, T. v.d. Heyden, D. Rei-
nert, H. Zilligen, F. Börner und G. Kloß: Physikalische
Einwirkungen: Vibration. In: BIA-Report 2/2003, Grenzwertliste
2003, Seiten 224–233. Hauptverband der gewerblichen Berufsge-
nossenschaften (HVBG), 2003.

[9] Christensen, S.T., M. Damsgaard, J. Rasmussen und
M. de Zee: Computer analysis of the mechanics of the human
body. In: 15th Nordic Seminar on Computational Mechanics. Aal-
borg, Denmark, 18-19 October 2002.

[10] Clough, Ray W.: The finite element method in plane stress
analysis. In: 2nd Conference on Electronic Computation. 1960.

[11] Crisfield, Michael A.: Non-linear Finite Element Analysis of
Solids and Structures. John Wiley & Sons, Chichester, 1991.

[12] Davidsson, Johan: BioRID II final report. Technischer Bericht,
Chalmers University of Technology, Department of Machine and
Vehicle Design, Crash Safety Division, Göteborg, Sweden, 1999.

[13] De Boor, Carl: A Practical Guide to Splines. Springer-Verlag,
New York, 1978.

[14] Denton, Robert. A.: BioRid II User’s Guide. Technischer Be-
richt, Denton ATD, Inc., Milan, Ohio USA, 2001.

[15] Dill, Ellis H.: Continuum Mechanics: Elasticity, Plasticity,
Viscoelasticity. Crc Pr Inc, 2006.

[16] Dotzauer, Erik und Kenneth Holmström: The TOMLAB
Graphical User Interface for Nonlinear Programming. In: in
MATLAB. Annals of Operations Research, Modeling Languages
and Approaches: Submitted. 1999.

162



Literaturverzeichnis

[17] Dupuis, H. und E. Hartung: Ermittlung des biomechanischen
Schwingungsverhaltens menschlicher Bulbi mit Video-Technik. Al-
brecht von Graefes Archiv für kinische und experimentelle Opth-
hamologie, 213:245–250, 1980.

[18] DYNAMICUS: Modellierung und Simulation von
mehrkörperdynamischen Menschmodellen. Technischer Be-
richt, Institut für Mechatronik, Reichenhainer Str. 88, D-09126
Chemnitz, September 2005.

[19] Eberly, David: Distance Between Point and Triangle in 3D,
1998-2006.

[20] Eberly, David: Distance Between Two Line Segments in 3D,
1998-2006.

[21] Estermann, Stefan: Komfortprognose für ein
CAD-Menschmodell auf der Basis realer Fahrversuche. Dok-
torarbeit, Technische Universität München, München, 1999.

[22] Ferreira, J. T. A. S. und M. F. J. Steel: On Describing
Multivariate Skewness: A Directional Approach, Sep 2004.

[23] Freudenberg, Heiko und Peter Maißer: Analyse und
Optimierung mechatronischer Systeme mit alaska, Februar 2000.

[24] Gerlach, S. und A. Matzenmiller: On parameter
identification for material and microstructural properties.
GAMM-Mitt., 30(2):480–525, 2007.

[25] Gerstmayr, Johannes: A Solution Strategy for Elasto-Plastic
Multibody Systems and Related Problems. Doktorarbeit, Johan-
nes Kepler Universität Linz, 2001.

163



Literaturverzeichnis

[26] Gerstmayr, Johannes: Strain Tensors in the Absolute Nodal
Coordinate and the Floating Frame of Reference Formulation.
Nonlinear Dynamics, 34:133–145, 2003.

[27] Glocker, Christoph: Dynamik von Starrkörpersystemen mit
Reibung und Stößen. Doktorarbeit, Technische Universität Mün-
chen, München, 1995.

[28] Griffin, M. J.: Handbook of Human Vibration. 1990.

[29] Griffin, Michael J. et. al.: International conference on
whole-body vibration injuries. Journal of Sound and Vibration,
215(4):593–996, 1998.

[30] Hartung, Jürgen: Objektivierung des statischen Sitzkomforts
auf Fahrzeugsitzen durch die Kontaktkräfte zwischen Mensch und
Sitz. Doktorarbeit, Technische Universität München, Fakultät für
Maschinenwesen, 2006.

[31] Hartung, Jürgen, Christian Mergl und Heiner Bupp:
Werkzeuge zur Beurteilung des statischen Sitzkomforts.
In: Grandt, Morton (Herausgeber): Komfort als
Entwicklungskriterium in der Systemgestaltung: 47. Sitzung
Anthropotechnik, Nummer 5 in DLR-Bericht, Seiten 73–89.
Deutsche Gesellschaft für Luft- und Raumfahrt, 2005.

[32] Haupt, P und Ch. Tsakmakis: On the application of dual
variables in continuum mechanics. Continuum Mechanics ans
Thermodynamics, 1:165–196, 1989.

[33] Haupt, Peter: Continuum Mechanics and Theory of Materials.
Springer-Verlag, New York, Berlin, Heidelberg, 2000.

164



Literaturverzeichnis

[34] Hertz, Heinrich: Über die Berührung fester elastischer Körper.
Journal für die reine und angewandte Mathematik, 92:156–171,
1881.

[35] Hinz, Barbara, Gerhard Menzel, Helmut Sei-
del und Ralph Blüthner: Zur Abhängigkeit der
Sitzübertragungsfunktion und -faktoren von Versuchsbedingungen
und Frequenzbewertungen. Zeitschrift für Arbeitswissenschaft,
55(1):1–6, 2001.

[36] Holzapfel, G. A.: Biomechanics of Soft Tissue. In: Lemaitre,
J. (Herausgeber): Handbook of Materials Behaviour Models, Sei-
ten 1049–1063. Academic Press, Boston, 2001.

[37] Härtel, Thomas und Heike Hermsdorf: Biomechanical
modelling and simulation of human body by means of
DYNAMICUS. In: 5th World Congress of Biomechanics, Band
39 Suppl. 1, Seite S549. Munich, Germany, 29 July – 4 August
2009.

[38] Ihlemann, Jörn: Kontinuumsmechanische Nachbildung
hochbelasteter technischer Gummiwerkstoffe. Doktorarbeit,
Universität Hannover, 2003.

[39] Johnson, David, H.: Principles of simulating contact between
parts using ANSYS. Technischer Bericht, CAD-FEM GmbH,
Marktplatz 2, 85567 Grafing b. München, 2002.

[40] Kim, Hyo-Joon, Wan-Suk Yoo, Jin-Kyu Ok und Dong-Woo
Kang: Parameter identification of damping models in multibody
dynamic simulation of mechanical systems. Multibody System
Dynamics, 2009.

165



Literaturverzeichnis

[41] Klar, Bernhard: A treatment of multivariate skewness,
kurtosis, and related statistics. J. Multivar. Anal., 83(1):141–165,
2002.

[42] Klein, Rolf: Algorithmische Geometrie. Addison-Wesley, Bonn,
1997.

[43] Kollmann, Franz Gustav: Maschinenakustik: Grundlagen,
Meßtechnik, Berechnung, Beeinflussung. Springer-Verlag, 2 Auf-
lage, 2000.

[44] Krist, Renate: Modellierung des Sitzkomforts: eine
experimentelle Studie. Doktorarbeit, Katholische Universti-
tät Eichstätt, 1993.

[45] Landau, Lew. D. und Jewgeni M. Lifschitz: Lehrbuch der
theoretischen Physik (Band 7): Elastizitätstheorie. Akademie Ver-
lag Berlin, 5 Auflage, 1983.

[46] Linder, A., M. Svensson und D. Viano: Evaluation of the
BioRID P3 and the Hybrid III in Pendulum Impacts to the Back:
A Comparison with Human Subject Test Data. Journal of Crash
Prevention and Injury Control, 3(2):159–166, April 2002.

[47] Lion, Alexander: Constitutive modelling in filie
thermoviscoplasticity: a physical approach based on nonlinear
rheological models. International Journal of Plasticity, 16:469–494,
2000.

[48] Lion, Alexander: Thermomechanically consistent formulations
of the standard linear solid using fractional derivatives, 2001.

[49] Lion, Alexander: Strain-dependent dynamic properties of filled
rubber: a non-linear. Rubber Chemistry and Technology, 72:410–
429, 2006.

166



Literaturverzeichnis

[50] Lion, Alexander und Peter Haupt: On finite linear
viscoelasticity of incompressible isotropic materials. Acta Mecha-
nica, 159:87–124, 2002.

[51] Lippmann, Horst: Angewandte Tensorrechnung für Ingenieure,
Physiker und Mathematiker. Springer-Verlag, 1993.

[52] Maas, Jürgen, Simon Kern, Pflug Hans-Christian und
Helmut Porod: Aktiv gefederter Schwingsitz für Nutzfahrzeuge.
In: Mechatronik 2005, VDI-Berichte: 1892, Seiten 833–850. VDI-
Gesellschaft Mess- und Automatisierungstechnik, Wiesloch and
Düsseldorf, Juni 2005.

[53] Maißer, Peter: Dynamik hybrider Mehrkörpersysteme aus
kontinuumsmechanischer Sicht. ZAMM - Zeitschrift für Ange-
wandte Mathematik und Mechanik, 76:15–33, 1996.

[54] Marianna Ackermann, Gunter Paul: Konzept zur
Komfortforschung: Ein objektiviertes Komfortmodell. In:
Kompetenzentwicklung in realen und virtuellen Arbeitssystemen.
GFA, 2007.

[55] Mathworks, The: Matlab Optimization Toolbox User’s Guide.

[56] Meltzer, Gottfried: Unterschiedliche Wege zur Gewinnung des
Diagnosemodells bei Schwingungsdiagnostik. Technischer Bericht,
Akademie der Wissenschaften der DDR, Institut für Mechanik,
Karl-Marx-Stadt, 1987.

[57] Mergl, Christian, Tobias Anton, Ramon Madrid-Dusik,
Jürgen Hartung, Alessio Librandi und Heiner Bupp:
Development of a 3D Finite Element Model of Thigh and Pelvis.
Paper 2004-01-2132, SAE International, Juni 2004.

167



Literaturverzeichnis

[58] Mitschke, Nabfred und Burkhard Klinger:
Schwingungskomfort im Kraftfahrzeug. ATZ - Automobil-
technische Zeitschrift, 100(1):18–24, 1998.

[59] Münch, Eckehard: Fortentwicklung und Realisierung eines
Verfahrens zur gleichzeitigen Optimierung mehrerer Zielgrößen.
Technischer Bericht, Universität Gesamthochschule Paderborn,
Fachbereich Maschinentechnik, Fachgruppe Automatisierungs-
technik, Mechatronik Laboratorium Paderborn, Paderborn, 2001.

[60] Nett, Reiner: Ganzheitlicher Ansatz zur Sitzentwicklung von
Kinderschutzsystemen. ATZ - Automobiltechnische Zeitschrift,
110(04):324–326, 2008.

[61] Ohm, Jens-Rainer und Hans Dieter Lüke:
Signalübertragung: Grundlagen der digitalen und analogen
Nachrichtenübertragungssysteme. Springer-Verlag, 10. Auflage
Auflage, 2007.

[62] Pacal, Madeleine: Some Open Problems in Dynamic Analysis
of Flexible Multibody Systems. Multibody System Dynamics,
5(4):315–334, 2001.

[63] Pain, M. T. G. und J. H. Challis: Soft tissue motion during
impacts: their potential contribution to energy dissipation. Journal
of Applied Biomechanics, 18(3):231–142, 2002.

[64] Pankoke, Steffen, Jochen Balzulat und Horst P. Wöl-
fel: Vibrational Comfort with CASIMIR and RAMSIS using a
Dynamic Finite-Element Model of the Human Body. In: Digital
Human Modeling Conference. VDI Gesellschaft Fahrzeug und Ver-
kehrstechnik, Munich, Germany, June 2002. VDI-Berichte 1675.

[65] Peschk, Andreas: Erweiterte Kopplung von Madymo und
LS-Dyna. ATZ - Automobiltechnische Zeitschrift, 105(05), 2003.

168



Literaturverzeichnis

[66] Peters, Jörg und Ulrich Reif: Subdivision Surfaces. Springer-
Verlag, 2008.

[67] Piegl, Les und Wayne Tiller: The NURBS book (2nd ed.).
Springer-Verlag New York, Inc., New York, NY, USA, 1997.

[68] Rammerstorfer, F. G., J. Eberhardsteiner, Johannes
Gerstmayr und Joachim Schöberl: A 3D finite element
approach to flexible multibody systems, 2002.

[69] Riemer, D. und C. Kallenbach, E. und Schillimg:
Technisch relevante Muskelmodelle mit funktionsmorphologischen
Eigenschaften nach biologischem Vorbild. In: International
Conference on Motion Systems, Band 1, Seiten 126–129, Jena, 29.-
30. September 1997.

[70] Rützel, Sebastian und Horst Peter Wölfel:
Biodynamische Modellierung des Menschen - Anwendung
ingenieurwissenschaftlicher Methoden auf das biologische System
Mensch. In: Rossmann, Torsten und Cameron Tropea
(Herausgeber): Bionik: Aktuelle Forschungsergebnisse in Natur-
Ingenieur- und Geisteswissenschaft. 2005.

[71] Sack, R. A.: Comments on some quadrature formulas by
F. Stenger. Journal of the Institute of Mathematics and its App-
lications, 21:359–361, 1978. See [80, 81].

[72] Sauer, Jörg und Elmar Schömer: A constraint-based
approach to rigid body dynamics for virtual reality applications.
In: VRST ’98: Proceedings of the ACM symposium on Virtual
reality software and technology, Seiten 153–162. ACM, New York,
NY, USA, 1998.

[73] Schmale, G., Stelzle. W., T. Kreienfeld, C.-D. Wolf,
T. Härtel und R. Jödicke: COSYMAN - A Simulation Tool

169



Literaturverzeichnis

for Optimization of seating in Cars. In: Digital Human Modeling
Conference. VDI Gesellschaft Fahrzeug und Verkehrstechnik, Mu-
nich, Germany, June 2002. VDI-Berichte 1675.

[74] Seidl, Andreas: Man model RAMSIS - Analysis, synthesis and
simulation of three-dimensional postures of humans. Doktorarbeit,
Technische Universität München, 1993.

[75] Seidl, Andreas, Heiner Bupp, H Geuß, Renate Krist,
H. Schmidtke, H. Speyer, M Brill, W. Krüger und M. Spe-
ckert: RAMSIS: 3D-Menschmodell und integriertes Konzept
zur Erhebung und konstruktiven Nutzung von Ergonomie-Daten.
In: Fahrzeugtechnik, VDI-Gesellschaft (Herausgeber): Das
Mensch-Maschine-System im Verkehr: Tagung Berlin, 19. und 20.
März 1992, Band 948 der Reihe VDI-Berichte, Seiten 297–309.
1992.

[76] Seth, R. B.: Generalized Strain Measure with Applications to
Physical Problems. In: Reiner, Markus und David Abir
(Herausgeber): Second-Order Effects ind Elasticity, Plasticity and
Fluid Dynamics, Seiten 162–172. Pergamon Press, Oxford and Hai-
fa, 1964.

[77] Shabana, Achmed A.: Dynamics of Multibody Systems. Wiley-
Interscience, 1989.

[78] Spanner-Ulmer, Birgit, Holger Unger, Torsten Hau-
pert und Norman Hofmann: Abschlussbericht: Ergonomisches
Sitzsystem, 2008.

[79] Stelzle, Wolfgang: Geometrisch-nichtlineare Modellierung
elastischer Balken mit Helixelementen. VDI Fortschritt-Berichte
224, 1998.

170



Literaturverzeichnis

[80] Stenger, Frank: Integration formulae based on the trapezoidal
formula. Journal of the Institute of Mathematics and its Applica-
tions, 12:103–114, 1973. See remarks [81, 71].

[81] Stenger, Frank: Remarks on
“Integration formulae based on the trapezoidal formula”. Journal
of the Institute of Mathematics and its Applications, 19(2):145–
147, 1977. See [80, 71].

[82] Think, der intelligente Stuhl, der Büromitarbeitern den
Rücken stärkt. Ein intelligenter Bürostuhl von Steelcase mit
Abstandsgewirke im Komfortpaket. Kettenwirk-Praxis, 42(4):10–
11, 2008.

[83] Valenta, László und László Molnár: Vergleich des
Neo-Hookeschen und des Mooney-Rivlinschen Materialmodells in
der FEM-Berechnung. Periodica Polytechnica ser. mech, eng.,
45(1):95–101, 2001.

[84] VDI-Gesellschaft Entwicklung, Konstruktion, Ver-
trieb: Schwingungen am Arbeitsplatz und in der Umwelt. VDI-
Berichte: 1345. VDI Verlag, Veitshöchheim and Düsseldorf, Sep-
tember 1997.

[85] VDI-Gesellschaft Entwicklung, Konstruktion, Ver-
trieb: Humanschwingungen -Auswirkung auf Gesundheit -
Leistung -. VDI-Berichte: 2002. VDI Verlag, Dresden and Düs-
seldorf, Oktober 2007.

[86] Viceconti, Marco, Debora Testi, Fulvia Taddei, Sau-
lo Martelli, Gordon L. Clapworthy und Serge Vant
Sint Jan: Biomechanical Modeling ot the Musculoskeletal
Apparatus: Status and Key Issues. Proceedings of the IEEE,
94(4):725–740, 2006.

171



Literaturverzeichnis

[87] Vidal, Marc: ANSYS Service Newsletter. Technischer Bericht,
CAD-FEM GmbH, Marktplatz 2, 85567 Grafing b. München, Au-
gust 2002.

[88] Vlachos, Alex, Jörg Peters, Chas Boyd und Jason L.
Mitchell: Curved PN triangles. In: Proceedings of the 2001
symposium on Interactive 3D graphics. ACM-SIGGRAPH, Seiten
159–166. 2001.

[89] Volle, A.F.: Stoßuntersuchungen an Armmodellen mit
Weichteilen. Doktorarbeit, Institut B für Mechanik der Universität
Stuttgart, 2003.

[90] Weiß, Holger: Zur Dynamik geometrisch nichtlinearer Balken.
Doktorarbeit, Technische Universität Chemnitz, Chemnitz, 1999.

[91] Wittenburg, J.: Dynamics of Systems of Rigid Bodies. B. G.
Teubner, 1977.

[92] Wölfel, Horst Peter: CASIMIR und MEMOSIK:
Biodynamische Modelle des Menschen : Anwendung
ingenieurwissenschaftlicher Methoden auf das biologische System
Mensch. Bionik : biologisch-technische Systeme / Techn. Univ.
Darmstadt, Seiten 48–54, 2002.

[93] Zachmann, G.: The BoxTree: Exact and Fast Collision Detetion
of Arbitrary Polyhedra SIVE, 1995.

[94] Zienkiewicz, O. C. und Y. K. Cheung: The Finite Element
Method in Structural and Continuum Mechanics. McGraw-Hill,
London, 1967.

172



Modellbildung und Simulation der großen Deformationen
menschlicher Weichteile beim Sitzen

Ralph Jödicke
Thesen

• Zur Berechnung von Druckverteilungen zwischen Mensch und
Umgebung ist ein FE–Modell des menschlichen Weichteilgewebes
erforderlich.

• Ein mehrkörperdynamisches Modell des menschlichen Körpers er-
möglicht eine Simulation des dynamischen Schwingungsverhal-
tens des menschlichen Körpers bei minimalem Modellfreiheits-
grad.

• Ein hybrides mehrkörperdynamisches Modell erlaubt eine gleich-
zeitige Berechnung des dynamischen Schwingungsverhaltens und
der Druckverteilungen mit einem gemeinsamen Modell unter be-
sonderer Berücksichtigung wirtschaftlicher Aspekte.

• Ein wirtschaftlicher Vergleich der Ergebnisse verschiedener Mes-
sungen und verschiedener Simulationen ist durch die Extrakti-
on signifikanter und erwartungstreuer konzentrierter statistischer
Parameter von Druckverteilung und Übertragungsfunktion mög-
lich.

• Auf der Basis erwartungstreuer konzentrierter statistischer Para-
meter von Druckverteilung und Schwingungsübertragung ist eine
zuverlässige experimentelle Parametrisierung des mehrkörperdy-
namischen Menschmodells und die Bestimmung von Materialei-
genschaften des menschlichen Weichteilgewebes möglich.

• Der statische Elastizitätsmodul des menschlichen Oberschenkel-
gewebes weist keine oder nur eine schwache Haltungs– und Pro-
bandenabhängigkeit auf.
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• Die Dämpfungseigenschaften des menschlichen Körpers weisen ei-
ne signifikante Haltungs– und Probandenabhängigkeit auf.

• Die Berechnung des Schwingungsverhaltens des menschlichen Kör-
pers erfodert bei hohen Frequenzen ein Modell mit einem ausrei-
chend hohem Freiheitsgrad.

28.05.2010
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