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Vergleichende numerische Analyse des stumpfen Traumas hinter und vor der Rüstung 
unter Verwendung des GHBMC M50-P-Modells

Patrick Matt, Marcin Jenerowicz, Matthias Boljen

Zusammenfassung Stumpfe Traumata hinter der Rüstung (BABT) wurden bei frontalen Aufprallen eingehend 
untersucht, jedoch gibt es nur wenige Studien zu BABT im hinteren Bereich. Das Ziel dieser Studie ist die numerische 
Analyse von BABT im hinteren Bereich und der Vergleich mit BABT im vorderen Bereich unter Verwendung des GHBMC 
M50-P. Zwei hintere Aufpralle (Wirbel T7 und zwischen der 9.und 10.Rippe) werden mit zwei vorderen Aufprallen 
(Mittelsternum und 5.Rippe) verglichen, indem die Verformungen der Körperwand und die Dehnungen in harten Geweben 
wie Rippen, Wirbeln und Sternum bewertet werden. Durch Verwendung einer Ersatzaufprallschicht (SIL) zur Abformung der 
Rückwandverformung (BFD) und individuelle Anpassung jedes Aufprallprofils konnten diese Aufprallpositionen mit gleicher 
Energieeinwirkung untersucht werden. Je nach Aufprallposition führt die Prägung der BFD mit der SIL-Methode zu 
unterschiedlichen Ausprägungen der Körperwandverschiebungen, wobei unterschiedliche innere Strukturen 
unterschiedlichen Belastungen ausgesetzt sind. Die vorderen Aufprallstellen führen zu kritischen Dehnungswerten im 
Brustbein, im Rippenknorpel und in den Rippen, während die hinteren Aufprallstellen zu kritischen Werten in den Rippen 
und Wirbeln führen. Der Vergleich beider hinterer Positionen mit ihren jeweiligen vorderen Positionen zeigt in beiden 
hinteren Fällen höhere Rippendehnungen.

Schlüsselwörter Stumpfe Traumata hinter einer Schutzausrüstung, Finite-Elemente-Analyse, menschliches 
Körpermodell, Verletzungsbewertung, Aufprall von hinten.

I. EINLEITUNG

Projektile, die ohne Durchschuss auf Schutzausrüstung auftreffen, können beim Träger hinter der Schutzausrüstung 
stumpfe Traumata verursachen (BABT). BABT werden durch die schnelle Verformung der Schutzausrüstung und die daraus 
resultierende Energieübertragung auf den menschlichen Körper verursacht [1]. Zu den gemeldeten BABT-Fällen zählen 
Verletzungen wie Hautkontusionen und -perforationen, Rippen- und Brustbeinbrüche sowie Kontusionen innerer Organe, 
darunter Lunge und Milz [1-5].

Gemäß der aktuellen Prüfnorm für die ballistische Widerstandsfähigkeit von Körperpanzern des National Institute of 
Justice (NIJ) darf die Rückseitenverformung (BFD) eines Körperpanzers, der mit einer bestimmten Testpatrone mit einer 
bestimmten Geschwindigkeit, die einem bestimmten Bedrohungsgrad entspricht, auf einen Roma Plastilina Nr. 1-Tonblock 
geschossen wird, einen Eindrückungsgrenzwert von 44 mm nicht überschreiten [6-7]. Wenn die maximale BFD-Tiefe 
weniger als 44 mm beträgt, ist die Schutzweste bestanden. Dieser Grenzwert stammt aus ballistischen Versuchen, die 1976 
an Ziegen durchgeführt wurden [8]. Durch die Nachstellung von BABT-Feldfällen korrelierten Bir et al. eine schwere 
Verletzung mit einer Wahrscheinlichkeit von 50 % mit einer BFD von 43,6 mm, was nahe am NIJ-Grenzwert liegt [2]. Der 
Grenzwert von 44 mm wird jedoch häufig kritisiert, da er nur ein Kriterium für das Bestehen oder Nichtbestehen darstellt 
und die spezifischen Verletzungstoleranzen des Brustbereichs nicht berücksichtigt, d. h. der menschliche Körper wird als 
homogene Einheit betrachtet [9-11].

Die meisten experimentellen Studien konzentrieren sich in erster Linie auf die vordere BABT [10][12-15]. Es gibt nur 
wenige experimentelle Untersuchungen zur hinteren BABT, die nach bestem Wissen des Autors in Tabelle I 
zusammengefasst sind. Diese Studien unterscheiden sich hinsichtlich Projektil, Körperpanzerung und aufgeschlagenem 
Prüfkörper stark in ihrem Aufbau (Tabelle I). Allen Studien ist jedoch gemeinsam, dass sie sich auf 
Wirbelsäulenverletzungen konzentrieren. Die meisten berichteten Verletzungen umfassen Knochenverletzungen der 
Wirbel ohne Anzeichen einer Rückenmarksverletzung, während Zhang et al. von Nervenverletzungen des Rückenmarks und 
des Gehirns ohne Knochenverletzungen berichteten [8][15-19]. Darüber hinaus verglichen Bass et al. in einer postmortalen 
Untersuchung an einem menschlichen Probanden (PMHS) einen Aufprall in der Mitte des Brustbeins mit einem Aufprall auf 
die Wirbelsäule und wiesen darauf hin, dass ein anteriorer BABT aufgrund des höheren Verletzungsgrades beim Aufprall 
auf die Wirbelsäule möglicherweise nicht der schlimmste Fall ist und dass weitere Untersuchungen im Bereich der 
Wirbelsäulenverletzungen von großer Bedeutung sein könnten [15].
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Neben der experimentellen Forschung wird BABT auch mithilfe computergestützter Methoden untersucht. In Finite-
Elemente-Simulationen (FE-Simulationen) werden menschliche Körpermodelle (HBMs) nicht penetrierenden BABT-
Belastungen ausgesetzt und die Auswirkungen auf innere Strukturen, darunter Rippen, Brustbein und Lunge, bewertet [20-
22]. Eine Herausforderung bei der Untersuchung von BABT in FE-Simulationen ist das Anlegen von Schutzpanzern an HBMs 
[23-24]. Diese BABT-Studien konzentrieren sich auch auf frontale Fälle, während hintere Aufpralle nicht berücksichtigt 
werden [20-22].

Das Ziel dieser Studie ist die numerische Analyse von hinteren BABT und der Vergleich mit vorderen BABT unter 
Verwendung des GHBMC M50-P. Zwei hintere Aufpralle (Wirbel T7 und zwischen der 9.und 10.Rippe) werden mit zwei 
vorderen Aufprallen (Mitte des Brustbeins und 5.Rippe) verglichen, indem die Verformungen der Körperwand und die 
Dehnungen in harten Geweben wie Rippen, Wirbeln und Brustbein bewertet werden.

TABELLE I
EXPERIMENTELLE UNTERSUCHUNGEN ZU POSTERIOREN BABT ÜBER DER WIRBELSÄULE (BASIEREND AUF [19]). MIT * GEKENNZEICHNETE 

WERTE SIND SCHÄTZUNGEN.
Projektil Körperschutz Probe Verletzungen Quelle

Kugel: Kaliber 0,38 v 
= 244 m/s
m= 10,24 g
Ekin = 305 J

7-lagiges, 14 Zoll großes 
Quadrat aus 
Kevlar® 29

7 betäubte Ziegen 
(ca. 40 kg)

Weichteilwunden, 
gebrochene 

Dornfortsätze, keine 
Rückenmarksverletzung

Goldfarb et al.
1975 [8],

Soderstrom et al.
1978 [16

Rund: 7,62 mm v = 
698 m/s
m = 9,72 g 
Ekin= 2368 J

Körperschutz aus 
ultrahochmolekularem 
Polyethylen (UHMWPE)

PMHS (weiblich, 70 
Jahre alt, 54 kg)

Risswunde zwischen 
Brustwirbeln und 

Zerstörung der 
Dornfortsätze bis zum 

Wirbelkanal (AIS5-
Verletzung)

Bass et al. 2006 
[15]

Rund: 5,56 mm 
vMittelwert  = 910 
m/s m* = 4 g
Ekin *= 1656 J

Keramikplatte in 
Kombination mit 

Polyethylen-
Körperschutz

28 betäubte
Schweine (42–61 kg)

Schäden an Haut, 
Lunge, Rückenmark 
und Gehirn, keine 

Wirbelbrüche

Zhang et al. 
2011 [17]

Rund: 9 mm Luger 
vMittelwert  = 373 m/s
m* = 8 g Ekin 
*= 557 J

Weiche Schutzausrüstung Schweinetorso (65 kg) Weichteilverletzungen, 
Dornfortsatzfraktur, 

keine Schädigung des 
Wirbelkanals/Rückenm

arks

Jennings et al.
2018 [18

Kaliber: 7,62 NATO
vMittelwert= 838 m/s 
m* = 9,6 g
Ekin *= 3371 J

Harte Panzerplatten in 
Kombination mit weicher 

Panzerung

Schweinetorso (65 kg) Keine 
Knochenverletzungen 
und keine Schäden an 
Wirbelsäule/Rückenm
ark; Schuss in die 
Rippen: Rippenfraktur

Fraktur

Jennings et al.
2018 [19

II. METHODEN

HBM und Armour
Das GHBMC M50 Detailed Pedestrian v5.3.4-Modell wurde als HBM ausgewählt und alle implementierten Optionen für die 
spannungsbasierte Elementlöschung wurden deaktiviert [25]. Das GHBMC M50-P-Modell wurde mit einer weichen 
ballistischen Körperpanzerung unter Verwendung einer Formsimulation kombiniert [24]. Die Materialparameter für die 
Kevlar®-Weste wurden von Ivanov und Tabiei [26] übernommen. Die Schutzweste bestand aus drei Gewebepaketen mit 13, 
14 und 13 Einzelschichten. Die Schichten wurden an den Rändern zusammengenäht. Jede Schicht war 0,28 mm dick und 
die Schichten waren abwechselnd in Richtungen von 0°/90° und ±45° ausgerichtet [24]. Je nach Aufprallseite des Körpers, 
vorne oder hinten, wurde die Körperpanzerung entweder nur auf der Vorderseite oder nur auf der Rückseite des Modells 
angelegt.
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Abb. 1. (a) Hartballistische Platte aus 9 mm Siliziumkarbid (SiC) und 10 mm
UHMWPE nach dem Aufprall eines 7,62 mm x 51 AP8-Projektils bei vP =913 
m/s;
(b) entsprechende Simulation des durchgeführten Experiments mit Ansys-
Autodyn, max. BFD 23,2 mm bei 0,15 ms [21].

Abb. 2. GHBMC mit ballistischer Panzerung (gelb)
und SIL (grau) verformt sich auf Höhe der 
Brustmitte. Zur Veranschaulichung wurde die SIL 
gegenüber der Panzerung versetzt
der Panzerung versetzt.

Aufprallbedingungen und Positionen
Für die vorliegende Untersuchung wurde ein Lastfall aus früheren Studien ausgewählt [21][24]. Dieser Lastfall basierte auf 
einem nicht durchdringenden BFD eines panzerbrechenden Projektils mit einer Aufprallgeschwindigkeit von 913 m/s auf 
eine harte ballistische Platte ohne Unterlage (Abb. 1a). Das Zeit-Weg-Profil der BFD wurde mit einer 
Hochgeschwindigkeitskamera (Bildfrequenz: 125 kHz) gemessen. Es ist zu beachten, dass die Hinzufügung eines 
Hinterlegungsmaterials die Schwere des Aufpralls wahrscheinlich verringert hätte. Die experimentelle BFD des UHMWPE-
Verbundwerkstoffs wurde in einer Ansys-Autodyn-Simulation nachgebildet (Abb. 1b). Aus dieser Simulation wurde der 
zeitliche Verlauf der Knotenverschiebungen des BFD bis t=0,15 ms mit einem maximalen BFD von 23,2 mm extrahiert. Der 
BFD-Zeit-Verschiebungs-Verlauf wurde in die LS-DYNA-Umgebung übertragen, indem eine starre Ersatzaufprallschicht (SIL) 
eingeführt wurde, die das Verformungsprofil des BFD an einer bestimmten Stelle auf der weichen Körperpanzerung durch 
kinematische Beschränkungen reproduziert. Mit anderen Worten bedeutet dies, dass ausgewählte Knoten der SIL die BFD 
des UHMWPE durch eine auferlegte Bewegung replizieren und die darunter liegende weiche Schutzausrüstung durch eine 
Kontaktdefinition verformen. SIL wurde als Schicht auf der weichen Panzerung modelliert, was den Vorteil hatte, dass die 
Positionen der Aufprallzonen leicht variiert werden konnten, der Abstand zwischen SIL und Panzerung an jedem Punkt 
konstant war und der Vektor des Verformungsprofils immer orthogonal zu den Elementen der Weste und somit in den 
Körper gerichtet war. Darüber hinaus hatte die Modellierung des Aufpralls mit SIL den Vorteil, dass das aufprallende 
Projektil und die fragmentierende harte Panzerplatte ersetzt wurden und somit nicht mit einer extrem feinen 
Diskretisierung modelliert werden mussten. Abbildung 2 zeigt das GHBMC mit der weichen Körperpanzerung und SIL, das 
ein Aufprallprofil auf Höhe des mittleren Brustbeins auf die Panzerung prägt. Es wurden Kontaktdefinitionen zwischen dem 
GHBMC und dem Panzerungsmodell sowie zwischen dem Panzerungsmodell und SIL festgelegt.

(a) (b)
Abb. 3. Übersicht über die Aufprallpositionen auf GHBMC mit halb ausgeblendetem SIL (grau) und transparenter 
Körperpanzerung. (a) Positionen
F1 und F2 auf der Vorderseite. (b) Positionen B1 und B2 auf der Rückseite.
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Zwei Aufprallpositionen wurden an der Vorderseite in der Mitte des Brustbeins (F1) und im Übergangsbereich der 
rechten 5.Rippe zum Rippenknorpel (F2) gewählt. Die hinteren Punkte wurden durch Spiegelung der vorderen Positionen in 
der Koronalebene des GHBMC nach hinten ermittelt und liegen somit auf Höhe des 7.Brustwirbels (B1) und zwischen der 
9.und 10.Rippe auf der rechten Rückseite (B2). Die Aufprallpositionen sind in Abbildung 3 dargestellt.

Im Vergleich zu den vorherigen Studien wurde das Verformungsprofil des SIL für jede Aufprallposition individuell 
angepasst, um eine gleichmäßige externe Energiezufuhr von 264 J zu erreichen. Durch das Einprägen des ursprünglichen 
SIL-Profils mit einer Tiefe von 20 mm und einem Durchmesser von 70 mm über einen Zeitraum von 150 µs ergab sich je 
nach Aufprallposition ein breites Spektrum unterschiedlicher externer Energiewerte (Abb. 4 und Abb. 5). Durch eine 
Vorsimulation für jede Position mit dem ursprünglichen SIL-Profil konnte der Zeitpunkt ermittelt werden, zu dem eine 
externe Energie von 264 J erreicht wurde, und die endgültigen Knotenpositionen von SIL für jeden Fall identifiziert werden, 
die dann in den folgenden Simulationen als individuelle Profile verwendet wurden. Der Wert von 264 J wurde durch 
Extraktion der Masse und Geschwindigkeit der Trümmer aus der oben genannten Ansys-Autodyn-Simulation [21] ermittelt. 
Hier wurden die Knotenpunkte des Projektils und der harten Keramikpanzerung identifiziert, die den Impuls maßgeblich auf 
die weiche Panzerung übertrugen. Diese Knotenpunkte hatten eine Gesamtmasse von 41 g und würden mit einer 
verbleibenden mittleren Geschwindigkeit von v=113,4 m/s auf die weiche Panzerung treffen, was zu einer kinetischen 
Energie von 264 J führen würde. Die modifizierten Profile für jede Position sind in Abbildung 5 dargestellt. Alle 
Simulationen wurden mit LS-DYNA Version R12 durchgeführt. Jeder Aufprall wurde für 3 ms untersucht.

Abb. 4: Externe Energie im Zeitverlauf: Jedes anfängliche BFD-
Profil wurde
auf einen Grenzwert von 264 J begrenzt.

Abb. 5. Angepasste BFD-Profile mit einer externen Energied
von ca. 264 J für Position F1 (gestrichelte rote Linie), F2
(orange gestrichelt), B1 (blau gepunktet) und B2 (grün 
durchgezogen). Das Ausgangsprofil ist als schwarze gepunktete 
Linie dargestellt.

Bewertung
Die Verformung des HBM wurde durch Analyse der maximalen Körperwandverschiebung (BWD) und des Maximalwerts des 
Viskositätskriteriums (VC) untersucht [27]:

𝑉𝐶=  max(𝑣(𝑡 )∗ 𝑐 (𝑡 )) (1)
wobei v(t) die zeitabhängige Verformungsgeschwindigkeit des Thorax und c(t) die zeitabhängige Kompression des 

Thorax ist. c(t) wird berechnet, indem die maximale Hautverschiebung durch die Thoraxdicke dividiert wird. Zur Bewertung 
dieser kinetischen Werte wurde ein Mittelwert auf Basis von fünf Knoten berechnet. Dazu wurde der Knoten mit dem 
Maximalwert ermittelt und der Mittelwert anhand der vier nächstgelegenen Knoten berechnet.

Darüber hinaus wurden die Dehnungen in den kortikalen Bereichen der Rippen und Wirbel analysiert und die 
maximalen Dehnungen sowie der Volumenanteil (VF) der Rippen und Wirbel bestimmt, die über die gesamte Aufprallzeit 
einen bestimmten Dehnungsschwellenwert überschritten haben. Dieser Ansatz wurde für die Bewertung der Rippen und 
Wirbel gewählt, um eine quantitativere und vergleichendere Analyse zu erhalten, anstatt sich ausschließlich auf 
Maximalwerte und qualitative Beobachtungen zu stützen.

In den Rippen wurden die maximalen Hauptdehnungen bestimmt und ein Schwellenwert von 1,57 % für die VF gewählt. 
Der Grenzwert von 1,57 % für die VF1,57  basiert auf der Studie von Agnew et al., die eine maximale Zugdehnung von
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1,5725 % bei Versagen in den Rippen junger Erwachsener [28]. Die kritisch belasteten Wirbel wurden hinsichtlich der 
maximalen effektiven Dehnungen untersucht. Aufgrund fehlender Daten zur Wirbelbruchbildung bei einem horizontalen 
Hochgeschwindigkeitsaufprall wurde ein Schwellenwert von Somasundaram et al. für die Indikation einer möglichen 
Schädigung gewählt. Somasundaram et al. korrelierten eine effektive Dehnung von 1,37 % an der Vorderseite des 
Wirbelkörpers eines GHBMC M50 mit einer Wirbelkörperfraktur in einem PMHS-Test bei einer Unterboden-Explosion [29]. 
Daher wurde angenommen, dass nach Erreichen einer effektiven Dehnung von 1,37 % Schäden an den Wirbeln auftreten 
können. Es ist zu beachten, dass dieser Wert mit Vorsicht zu verwenden ist, da die Belastungsbedingungen einer 
Unterbodenberührung und eines direkten horizontalen Aufpralls sehr unterschiedlich sind.

III. ERGEBNISSE

Wie in Tabelle II dargestellt, konnte die externe Energiegrenze von 264 J durch individuelle Anpassung des SIL-Profils für 
jede Aufprallzone erreicht werden. Die Werte wichen innerhalb eines akzeptablen Bereichs von -0,76 bis 1,89 % vom 
Sollwert von 264 J ab. Die Energiebegrenzung führte zu einem maximalen BFD des SIL mit Werten zwischen 7,33 mm und
10,67 mm. Der niedrigste BFD wurde für F2 (7,33 mm) beobachtet, während der höchste Wert für B2
(10,67 mm), der um 45,6 % über dem BFD bei F2 lag.

TABELLE II
MAXIMALE EXTERNE ENERGIE, BFD VON SIL, MAXIMALE KÖRPERWANDVERSCHIEBUNG UND VCMAX

Position Externe Energie [J] BFD SIL [mm] BWD [mm] VCmax  [m/s]
F1 267 9,0 16,52 2,33
F2 266 7,33 32,16 4,39
B1 262 8,0 24,18 3,28
B2 269 10,67 11,68 1,95

Die maximalen BWD-Werte lagen zwischen 11,68 mm und 32,16 mm (Tabelle II). Der höchste BWD-Wert wurde an der 
vorderen Position F2 gemessen, der niedrigste an der hinteren Position B2. Alle maximalen Verschiebungswerte liegen 
unter dem NIJ-Grenzwert von 44 mm für einen Aufprall auf Ton. Der maximale BWD korrelierte positiv mit den VC(max)-
Werten (Abb. 6), was gemäß Gleichung (1) zu erwarten war. Die VC-Profile über die Zeit sind in Abbildung 7 dargestellt. Der 
niedrigste Wert von VC(max)wurde bei B2 mit 1,95 m/s und der höchste Wert bei F2 mit 4,39 m/s beobachtet (Tabelle II). 
Nach Bir et al. würde ein VC(max)  von 0,8 m/s bei einem frontalen ballistischen Aufprall zu einer 50-prozentigen 
Wahrscheinlichkeit einer Brustkorbverletzung der Schweregrade AIS2 oder AIS3 führen, während ein VC(max)  von etwa 1,8 
m/s eine 100-prozentige Wahrscheinlichkeit bedeuten würde [14]. Beim Vergleich der maximalen BWD und VC(max) lässt 
sich bei der begrenzten Anzahl von Aufprallpositionen keine allgemeine Tendenz zwischen anterioren und posterioren 
Fällen feststellen.

Abb. 6. VCmax  über maximaler BWD. Abb. 7. VC über die Zeit.
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In Abbildung 8 sind die maximalen Hauptdehnungen in den Strukturen des Thorax (Brustbein, Rippenknorpel, Rippen 
und Wirbel) für jede Aufprallposition dargestellt. Bei den frontalen Aufprallen (Abb. 8a und Abb. 8c) sind in erster Linie das 
Brustbein, die Rippen und der verbindende Rippenknorpel betroffen. Bei F1 (Abb. 8a) und auch bei F2 (Abb. 8c) konnten 
Dehnungen über 2,0 % im Rippenknorpel beobachtet werden, was gemäß dem Materialmodell des GHBMC auf eine 
mögliche Beschädigung dieser Struktur hindeutet. Das Sternum wies bei direkter Belastung bei F1 die höchsten Dehnungen 
auf, wobei innerhalb der ersten hundert Mikrosekunden Dehnungen von über 2,0 % festgestellt wurden, was gemäß dem 
zugehörigen Materialmodell zu einem Versagen des Elements führen würde. Im Vergleich zu den vorderen Fällen waren die 
hinteren Bereiche hauptsächlich von den Wirbeln und Rippen betroffen (Abb. 8b und Abb. 8d).

(a) (b)

(c) (d)
Abb. 8. Übersicht über die maximale Hauptdehnung im Thorax bei t=0,5 ms: (a) F1, (b) B1, (c) F2 und (d) B2.

Im Allgemeinen hatten alle Aufprallbedingungen gemeinsam, dass Elemente in den Rippen erheblich beansprucht 
wurden. Je nach Fall wurden verschiedene Rippen in unterschiedlichem Ausmaß getroffen (Tabelle III). Die höchsten 
maximalen Hauptdehnungen in den vier am stärksten beanspruchten Rippen lagen für jeden Fall zwischen 1,01 % und 1,72 
% für F1, zwischen 1,61 % und 11,93 % für F2, zwischen 0,85 % und 3,3 % für B1 und zwischen 2,78 % und 22,45 % für B2 
(Tabelle III). Betrachtet man die Ergebnisse für VF(1,57)für beide zentralisierten Aufprallpositionen, so wird deutlich, dass nur 
ein kleiner Volumenanteil für F1 (≥0,04 %) und für B1 (≥0,6 %) den gewählten Dehnungsschwellenwert von 1,57 % 
überschritten hat (Tabelle III). Ein Vergleich der Ergebnisse für die Rippenverformung von F1 und B1 lässt darauf schließen, 
dass die Rippen im hinteren Fall stärker vom Aufprall betroffen sind. Interessanterweise werden bei beiden zentralisierten 
Aufprallen die maximalen Verformungen nicht bei allen zugehörigen Rippenpaaren beobachtet (Tabelle III).

Betrachtet man den VF1,57  für die seitlichen Aufprallpositionen über den Rippen, so ist offensichtlich, dass erhebliche 
Anteile den Grenzwert von 1,57 % überschritten haben. Für F2 in Rippe R_05 wurde mit einem VF von 9,94 % und in R_04 
mit einem VF von 1,19 % der Grenzwert überschritten, während für B2 der Grenzwert in Rippe R_09 mit einem VF von 24,53 
% und in R_10 mit einem VF von 27,85 % überschritten wurde (Tabelle III). Die hohen VF-Werte stimmen mit den 
Hauptbereichen hoher Rippenbelastung in Abbildung 8c und Abbildung 8d überein. Der Vergleich der lateralen Positionen 
F2 und B2 zeigt, dass auch hier die posterioren Fälle höhere Rippenbelastungen aufweisen.

TABELLE III
DIE VIER RIPPEN MIT DEN HÖCHSTEN MAXIMALEN HAUPTDEHNUNGEN UND DEN ZUGEHÖRIGEN VF(1,57 %) FÜR JEDE POSITION

Position 1.Rippe Dehnu
ng [%]

VF 
[%]

2.Ripp
e

Dehnu
ng [%]

VF 
[%]

3.Ripp
e

Dehnu
ng [%]

VF 
[%]

4.Ripp
e

Dehnu
ng [%]

VF 
[%]

F1 R_02 1,72 0,04 L_04 1,47 0,0 L_03 1,05 0,0 R_04 1,01 0,0
F2 R_05 11,93 9,94 R_04 5,2 1,19 R_06 3,47 0,61 R_03 1,61 0,02
B1 R_09 3,30 0,22 R_08 3,21 0,6 L_09 3,17 0,15 R_07 0,85 0,0
B2 R_09 22,45 24,53 R_10 11,18 27,85 R_08 4,76 0,34 R_11 2,78 0,35
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Die Wirbel wurden nur bei den hinteren Fällen analysiert, da bei den vorderen Aufprallen die Wirbelsäule nicht 
wesentlich beeinträchtigt war. Die höchsten effektiven Dehnungen in den Wirbeln konnten bei B1 beobachtet werden. 
Diese traten vor allem in den Wirbeln T6, T7 und T8 auf (Tabelle IV und Abb. 9) und waren aufgrund des zentralisierten 
Aufpralls hauptsächlich symmetrisch verteilt. Die maximalen effektiven Dehnungen lagen in den untersuchten Wirbeln 
zwischen 3,68 % und 13,56 %, während der VF(1,37)  zwischen 0,25 % und 8,83 % lag (Tabelle IV und Abb. 10). Die höchsten 
Dehnungsbereiche befanden sich in den Dornfortsätzen und im Wirbelbogen, die durch das Biegemoment verursacht 
wurden (Abb. 9). Unter der Annahme, dass eine effektive Dehnung von 1,37 % zum Versagen der kortikalen 
Wirbelelemente führen würde, wäre eine Schädigung der Dornfortsätze und in der Nähe des Wirbelkanals in T6, T7 und T8 
zu erwarten.

TABELLE IV
MAXIMALE EFFEKTIVE DEHNUNGEN UND VF(1,37 %) IN DEN WIRBELN T5, T6, T7, T8 UND T9 BEI B1 UND B2

Wirbel T T T T T9
Position Belastun

g
[%]

VF
[%]

Belastun
g
[%]

VF
[%]

Stamm
[%]

VF
[%]

Stamm
[%]

VF
[%]

Stamm
[%]

VF
[%]

B1 3,68 0,26 13,56 4,62 11,78 8,58 13,52 8,83 4,05 0,25
B2 0,17 0,0 0,37 0,0 0,77 0,0 2,0 0,13 2,97 0,37

Im Vergleich zu den Ergebnissen für B1 waren die Auswirkungen für B2 deutlich geringer (Tabelle IV und Abb. 10). Die 
größten maximalen effektiven Dehnungen wurden in T10 mit einem Wert von 3,12 % und in T9 mit einem Wert von 2,97 % 
ermittelt. Hier waren T9 und T10 aufgrund ihres anatomischen Kontakts mit den zugehörigen Rippen R_09 und R_10, die 
bei B2 direkt betroffen waren, den höchsten Belastungen ausgesetzt.

(a) (b)
Abb. 9. Schnitt durch die Wirbel T5 bis T9 für B1: (a) effektive 
Dehnung am oberen Integrationspunkt bei t = 0,5 ms; (b) die 
rot markierten Punkte kennzeichnen Knoten, deren Elemente 
eine effektive Dehnung von 1,37 % am unteren oder oberen
Integrationspunkt über die gesamte Aufpralldauer überschritten 
haben.

Abb. 10. VF1,37  über der maximalen effektiven Dehnung an 
B1 und B2
für die Wirbel mit den höchsten Dehnungen.

IV. DISKUSSION

Je nach Position des aufprallenden Körpers führte die Einprägung eines BFD mit hoher Geschwindigkeit und gleicher 
Energiezufuhr zu unterschiedlich starken Verschiebungen der Körperwand, wobei verschiedene innere Strukturen 
unterschiedlichen Belastungen ausgesetzt waren. Während bei B2 die geringste BWD beobachtet wurde, waren die Rippen 
stärker beansprucht und daher möglicherweise einem höheren Verletzungsrisiko ausgesetzt als bei F2 mit der höchsten 
BWD (Abb. 6 und Tabelle III). Dies deutet darauf hin, dass die Sicherheit von Körperpanzern verbessert werden könnte, 
indem die Prüfnormen um die Berücksichtigung spezifischer Verletzungstoleranzen des Brustbereichs erweitert werden 
und nicht ausschließlich auf einen konstanten BFD-Grenzwert
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über den gesamten Bereich der Schutzweste [9-11].
Allen vier Positionen war gemeinsam, dass die Rippen deutlich beansprucht waren. Darüber hinaus wurden in beiden 

hinteren Positionen höhere Belastungen festgestellt als in den vorderen Gegenpositionen (B1 gegenüber F1; B2 gegenüber 
F2). Ein Grund für die geringeren Dehnungen beim vorderen Aufprall könnte in der anatomischen Struktur des Brustkorbs 
liegen. Bei einem Frontalaufprall sind die Rippen aufgrund des verbindenden verformbaren Rippenknorpels und der 
Verbindung mit der Wirbelsäule wahrscheinlich flexibler, was zu geringeren Rippendehnungen führt. Dies würde mit der 
Beobachtung der BWD für F2 und B2 übereinstimmen (Abb. 6).

Unter der Annahme, dass eine effektive Dehnung von 1,37 % zum Versagen der kortikalen Wirbelelemente führen 
würde, könnten bei diesem spezifischen Hochgeschwindigkeitsaufprall für B1 Schäden an den Dornfortsätzen und in der 
Nähe des Wirbelkanals auftreten, was bis zu einem gewissen Grad mit einigen der in Tabelle I aufgeführten Verletzungen 
übereinstimmen würde. Der Wert von 1,37 % sollte mit Vorsicht verwendet werden, da er bei einer Unterbodenexplosion 
ermittelt wurde, die einen anderen Belastungszustand als ein direkter horizontaler Aufprall auf die Wirbelsäule verursacht, 
und da die Bruchdehnung von Wirbelkörpern geschwindigkeitsabhängig ist und mit zunehmender 
Belastungsgeschwindigkeit abnimmt [29-30]. Daher sind weitere Untersuchungen erforderlich, um die Bruchdehnung von 
Wirbeln bei horizontalen Hochgeschwindigkeitsaufprallen zu bestimmen. Eine vergleichende Analyse zu den vorhandenen 
experimentellen Studien ist aufgrund ihrer begrenzten Anzahl und insbesondere aufgrund der großen Unterschiede in 
ihren Versuchsaufbauten (Tabelle I) problematisch. Nach bestem Wissen des Autors gibt es keine dokumentierten Fälle von 
BABT in Bezug auf die Wirbelsäule. Mit Hilfe des GHBMC lassen sich möglicherweise Knochenverletzungen der Wirbelsäule 
bei einem posterioren BABT vorhersagen, jedoch sind derzeit keine Vorhersagen über neuronale Schäden im Rückenmark 
möglich, wie von Zhang et al. [17] berichtet.

Das GHBMC wurde für hintere stumpfe Stöße mit einer Aufprallmasse von 97,5 kg und Aufprallgeschwindigkeiten bis zu 
5,5 m/s validiert, was unter der Geschwindigkeit eines ballistischen Aufpralls liegt [31-32]. Um die Validität des GHBMC und 
anderer HBMs für ballistische hintere Stöße weiter zu verbessern, wären biomechanische Korridore erforderlich, wie sie 
bereits von Bir et al. für den vorderen Fall entwickelt wurden [13]. Diese wären für weitere Untersuchungen zu hinteren 
BABT von großem Wert.

Ein direkter Vergleich zwischen anteriorer und posteriorer BABT ist aufgrund unterschiedlicher innerer Strukturen und 
der Heterogenität des menschlichen Körpers schwierig. Dennoch zeigt diese Studie, dass es für die Entwicklung zukünftiger 
verletzungstoleranter Designs für den Brustbereich sinnvoll wäre, die vordere und hintere Seite des menschlichen Körpers 
zu berücksichtigen. Diese Studie konzentrierte sich hauptsächlich auf die Bewertung von Hartgewebe bei BABT. Weitere 
Studien sollten auch die Auswirkungen auf Organe untersuchen.

V. SCHLUSSFOLGERUNG

In dieser Studie wurden die hintere und vordere BABT mit dem GHBMC M50-P numerisch analysiert. Zwei vordere 
Aufprallpositionen (Mittelsternum und 5.Rippe) wurden mit zwei hinteren Aufprallpositionen (Wirbel T7 und zwischen der 
9.und 10.Rippe) hinsichtlich der Belastung des Hartgewebes und der BWD verglichen. Unter Verwendung der SIL-Methode 
und individueller Anpassung jedes Aufprallprofils konnten diese Aufprallpositionen mit gleicher Energiezufuhr untersucht 
werden. Je nach Aufprallposition des Körpers ergab die Abformung der BFD mit der SIL-Methode unterschiedliche 
Ausprägungen der Körperwandverschiebungen, wobei verschiedene innere Strukturen unterschiedlichen Belastungen 
ausgesetzt waren. Die vorderen Aufprallstellen führten zu kritischen Belastungswerten im Brustbein, im Rippenknorpel und 
in den Rippen, während die hinteren Aufprallstellen kritische Werte in den Rippen und Wirbeln ergaben. Der Vergleich 
beider hinterer Positionen mit den jeweiligen vorderen Positionen ergab in beiden hinteren Fällen höhere 
Rippenbelastungen. Ein direkter Vergleich von vorderem und hinterem BABT ist aufgrund der unterschiedlichen 
betroffenen inneren Strukturen und der Tatsache, dass der menschliche Körper keine homogene Einheit ist, schwierig.
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