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Abstract：Base on the human head-neck FEM developed in Hunan University, this paper presented a neck-muscles 3D 

finite element model, which evaluated modeling of cervical muscle using a combination of passive viscoelastic solid 

elements and active spring Hill elements. The whole model was validated through the volunteer tests in frontal impact 

tests. Simulation results showed that the active muscle response had a great effect on head-neck dynamic responses; 

furthermore, the head-neck model had a good biofidelity, which will contribute to the numerical research.  
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摘  要：在已有的由湖南大学开发和验证的人体头颈部有限元模型的基础上，建立了一个人体颈部肌肉三维有
限元模型。该模型包括肌肉被动与主动响应，用六面体实体单元和梁单元进行模拟，其材料分别定义为粘弹性
和弹性。头颈整体模型用前碰撞志愿者实验数据进行了验证。验证结果表明颈部肌肉主动响应对头颈动力学响
应的影响较大，该头颈有限元模型具有较好的生物逼真度，可应用于前碰撞环境中的数值研究。 

关键词：有限元模型；肌肉主动力；前碰撞；动力学响应 

1  引言 

颈部损伤是交通事故中最为常见的一种乘员损伤形式，往往会给伤者带来严重的伤害或者长期性的痛苦，

给社会与个人造成巨大的经济负担和精神损失。多年来研究者们进行了大量的实验与数值研究，但由于其复杂

的解剖学结构和生物力学特性，人们仍然无法深入地认识颈部的损伤机理。 

随着数值计算技术的发展，数值模型得到了广泛应用。近年来国内外建立了多个用于动力学分析的颈部有

限元模型，Pontius 与 Liu 等人采用头颈部多体模型研究了肌肉主动响应对后碰撞环境中乘员动力学响应的影响
[1]；De Jager、Van der Horst与Wittek等人相继建立了以Hill骨骼肌本构模型为基础的头颈多体及有限元模型[2,3,4]；

Frechede 与 Meyer 分别以实体单元建立了头颈部模型[5,6]；Ejima 建立了颈部主要肌肉的详细几何模型，首次在

有限元模型中考虑颈部肌肉的几何外形与解剖学位置对头颈响应的影响[7]；Hedenstierna 建立了具有真实肌肉几

何特征以及肌肉主动响应的头颈有限元模型[8]。 

本文是在已有的湖南大学头颈部有限元模型的基础上，建立了一个基于人体解剖学结构的颈部肌肉三维有

限元模型，并将其进行匹配。经过前碰撞验证的模型具有较高的生物逼真度，能够满足头颈部动力学响应研究



 

INFATS Conference in Chongqing, November 13-14, 2014 327 

和损伤机理研究。 

2  方法和材料 

建立了一个 50 百分位成年男性的颈部肌肉的三维有限元模型，然后与头颈基础模型进行匹配[9]，并对头颈

基础模型进行适当的调整。完整的头颈有限元模型应用美国海军生物力学实验室的前碰撞志愿者实验结果进行

了验证。 

2.1 基础模型 

本研究中采用的基础模型包含两部分，头颈部和胸部有限元模型。头颈有限元模型是由杨济匡等人基于

LS-DYNA 有限元软件开发的 HBM-Head-Neck FE Model II 50 百分位头颈部模型[9-11]，该模型应用美国海军生物

力学实验室前碰撞志愿者实验[12]及查尔摩斯大学后碰撞滑车实验[13]数据进行了验证；胸部模型采用王方[14,15]等

人建立、验证的与头颈基础模型匹配的胸部有限元模型的胸腔骨骼部分，作为颈部肌肉下端连接与固定的基础，

该模型按照若干实验数据[16-19]进行了模拟验证。除去以梁单元模拟的肌肉之后，基础模型如图 1 所示。 

 

 

Figure 1. HBM-Head-Neck FE Model 

图1. HBM头颈基础有限元模型 

 

2.2 颈部肌肉建模 

颈部主要肌肉的几何模型是基于志愿者颈部的 MRI 影像资料建立的，并利用克里格插值方法将该几何模型

匹配至已有的头颈基础模型上，然后建立了相应的颈部肌肉有限元模型。 

根据解剖学等效原则，志愿者颈部所有肌肉被划分为以下 12 对分别进行重建：舌骨下肌群、颈前肌、肩

胛提肌、头最长肌、颈最长肌、小棱形肌、胸锁乳突肌、横突棘肌、头半棘肌、头夹肌、斜角肌以及斜方肌。

其中，斜方肌仅重建了 T5 到颅底的部分；多裂肌、回旋肌、颈半棘肌整体重建为横突棘肌；前、中、后斜角

肌整体重建为斜角肌；颈长肌和头长肌共同重建为颈前肌。头直肌和头斜肌由于尺寸较小，形状简单，并没有

重建，而是直接以一维梁单元模拟。 

在建模过程中，首先使用 8 节点和 6 节点的实体单元来描述颈部肌肉的肌腹部分。然后采用梁单元代替肌

腱部分以简化连接并且肌腹实体单元两端覆有壳单元以分散载荷。此外肌肉网格外表面还覆有一层壳单元用于
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项目（2014SK3213） 



 

INFATS Conference in Chongqing, November 13-14, 2014 328 

定义接触。如图 2 所示，在肌肉的实体单元内部分布有串联的梁单元以模拟肌肉的主动响应，两者以共节点方

式连接。 

 

Figure 2. Neck-muscles element:a combination of viscoelastic solid elements and spring Hill elements attached at coincident nodes 

图 2. 实体单元肌肉组织以及内附的梁单元 

 

2.3 材料参数 

在头颈模型中，颈部肌肉的被动响应由实体单元构造，采用 Ogden 超弹性橡胶模型进行模拟，模型的材料

参数是在 Matlab 软件中基于最小二乘法对 Myers 测定的工程应力曲线拟合获得，确定的模型参数如表 1 所示。 
Table 1. The Ogden constitutive model 

表 1. Ogden 本构模型参数 

本构关系 密度/(kg/m
3
) 泊松比 弹性响应 粘性响应 

Ogden模型 (MAT_77_O) 1.06 0.495 
μi(Mpa)=0.01148 

αi=12.32 

Gi(Mpa)=0.001;0.575;0.288;0.137 

βi(s-1)=73.4;50.3;42.7;0.255 

 

Figure 3. Curve: length and velocity of Hill element  

图 3. Hill 模型的长度曲线与速度曲线 

颈部肌肉的主动响应采用 LS-DYNA 中的 Hill 本构模型 MAT_156 实现，模型中所用长度曲线与速度曲线如

图 3 所示，其中 Csh 为长度曲线的形状参数，针对 Myers 实验数据拟合而得 Csh 为 0.45[20-21]。 

由于不同肌肉之间长度与 PCSA 等几何特征并不相同，因此最大等长收缩力 Fmax 与最大收缩速度 Vmax 需要

针对各肌肉分别定义。Fmax 与 Vmax 分别由公式(1)与(2)定义： 

Fmax =σmax·PCSA         (1) 

Vmax = 10lopt             (2) 

其中σmax 是最大等长收缩应力，PCSA 是肌肉的等效生理横截面积，lopt 是肌肉产生最大等长收缩力的长

度。相关研究中，σmax 的平均估计值在 0.2~1Mpa 之间，本文采用 Winters 与 Stark 建议的 0.5Mpa[22-23]。lopt 在

不同研究中取值在 0.9~1.4 之间，文中采用 Zajac 建议的 1.05[24]。公式(1)中 PCSA 使用的是头颈模型中各肌肉的

实测值。公式(2)则是 Zajac 对骨骼肌所对应的 Vmax 的一个平均估计。同时，单个肌肉中主动响应是由多个相互
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并联的 Hill 梁单元串联实现的，所以公式(1)确定的 Fmax 应该平均分配至每个 Hill 梁单元串上，头颈有限元模型

中各肌肉的 Fmax 由表 2 给出。 
Table 2. The cervical muscles;number of Hill element in serial and peak isometric force Fmax  

表 2  颈部肌肉模型中 Hill 梁单元串个数以及最大收缩力 Fmax 

肌肉名称 PCSA(mm2) Fmax(N) Hill 单元个数 Vmax(m/s) Fmax/M(N) 

舌骨下肌群 133.6 66.8 6 0.99 11.1 

颈前肌 184.9 92.4 4 1.68 23.1 

肩胛提肌 308.8 154.4 8 1.27 19.3 

头最长肌 73.9 36.9 4 0.98 9.2 

颈最长肌 63.4 31.7 1 1.76 31.7 

胸锁乳突肌 558.4 279.2 10 1.71 27.9 

横突棘肌 1281.1 640.5 6 0.95 106.8 

头半棘肌 246.9 123.4 10 0.94 12.3 

头夹肌 252.0 126.0 8 1.23 15.8 

斜角肌 281.0 140.5 16 1.10 8.8 

斜方肌 1236.5 618.3 40 1.62 15.5 

肌肉模型两端的肌腱部分以杨氏模量 1.2Gpa，泊松比为 0.3 的线弹性材料模型进行模拟[25]。 

匹配完成的颈部肌肉网格模型参考相关解剖学文献，以并联的梁单元连接到头颈基础模型的相关位置上。

由于基础模型中没有舌骨结构，舌骨下肌群上端肌腱的末端刚性连接至 C3 椎体上。同时，模型中没有肌膜、

筋膜等包裹肌肉的致密结蹄组织，因而以刚度较低的弹性梁单元连接肌肉与颈椎以稳定肌肉在冲击环境中的位

置，完整的头颈有限元模型如图 4 所示。 

                 
         (a) 头颈模型侧面图                      (b) 头颈模型正面图                            (c) 头颈模型轴测图 

Figure 4. The new head-neck FE model 

图 4 完整的头颈有限元模型 

2.4 载荷及边界条件 

模型使用 Ewing 等人[12]给出的实验数据进行了验证，该实验是 Ewing 等人于 1978 年在美国海军生物力学

实验室进行的，强度为 15g 的前碰撞志愿者实验。实验记录了碰撞过程中头部相对于 T1 胸椎的动力学响应参

数。图 5 所示为碰撞过程中记录的 T1 水平加速度曲线以及转动曲线。 

在仿真模拟时将头部与胸部按照动力学等效的原则转换为刚体，对颈部肌肉的主动收缩单元定义适当的激
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活曲线并按照满足动力学响应的原则进行调整。将 T1 胸椎的水平加速度曲线与角位移曲线作为输入载荷条件

施加于 T1 椎体最前最上端点。头颈模型定义在常规重力场中。约束胸部除水平方向平动以及矢状面内转动以

外的所有自由度。其他所有结构为自由边界条件，定义肌肉之间、肌肉与骨骼之间、骨骼相互之间的接触作

用。仿真时间历程 250ms。 

     
                   (a) T1 水平加速度曲线                                              (b) T1 转动曲线 

Figure 5. Kinematics of Ewing’s frontal-impact experiments 

图 5 前碰撞验证运动输入曲线 

3  结果 

图 6 为前碰撞验证仿真时头颈部的运动响应过程。 

 

Figure 6. Movement of head-neck during frontal impact 

图 6 前碰撞验证仿真中头颈运动响应 

观察仿真动画可知，0 至 60ms 之间整个模型几乎处于静平衡状态，从 60ms 时刻开始 T1 产生明显的水平

运动，并带动 C2~C7 颈椎以及肌肉下端向后移动，头部由于惯性作用直到 75ms 都几乎没有运动，因而 C2~C7

颈椎发生了相对于C1 及头部枕髁的向后转动。75ms至 100ms之间，T1 加速向后运动，并逐渐产生了明显的转

动，头部在颈椎以及肌肉的牵引下加速向下并向后运动，但其转动并不明显。此时颈椎呈 S 形状，上端椎体略

微伸展转动，下端椎体产生较明显的弯曲转动。100ms 至 120ms 期间头部加速发生转动。颈椎的 S 形状运动逐

渐转变为全段的弯曲转动。120ms 之后头部继续向下转动，直到 175ms 运动到其最大转动角度，此时在重力与

肌肉收缩力作用下，颈椎处于压缩-弯曲-剪切的复合载荷状态中。175ms 至 250ms 期间头颈在肌肉的拉伸作用

下逐渐回弹，并在 250ms 时基本恢复正常坐姿时头颈的姿态。 
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                        (a) 头部相对转动曲线                                          (b) 颈部相对转动曲线 

    

                       (c) 头部角加速度曲线                                         (d) 头部质心水平加速度曲线 

    

                     (e) 头部质心竖直加速度曲线                                     (f) 颈部与头部的转动关系 

Figure 7. The validation curve of front impact 

图 7 前碰撞动力学响应验证曲线 

    验证曲线如图 7 所示，图中分别补充了头颈基础模型[9]以及 Panzer[26]建立的以离散单元描述肌肉主动响应

的头颈模型在相同载荷条件下的动力学参数曲线。 

图 7(a)中头部转动角度曲线的趋势与响应通道一致程度较高，转角峰值以及峰值时刻也准确对应。(b)颈部

转动角度曲线在 150ms 之前与响应通道符合程度较好，而峰值相对较低，峰值时刻为 155ms，较志愿者响应提

前了 15ms，过早的回弹导致颈部转动在回弹过程中低于响应通道的范围。(c)头部角加速度曲线与志愿者响应

的符合程度较好，基本落在响应通道内。第一个波峰出现的时刻与响应通道重合较好，峰值高出通道峰值

273rad/s2，约 12%。95ms 至 120ms 之间头部角加速度下降较快，略微超出了通道范围。(d)头部质心水平加速

度曲线并没有准确的预测志愿者响者响应中98ms时刻的第一个峰值，而是在该时刻前后(94ms与110ms)分别得
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到了两个加速度波峰。(e)头部质心竖直加速度曲线的前两个波峰皆高出响应通道约 5G，同时第二个波峰到达

时刻相对于志愿者提前了 10ms。(f)给出了志愿者头颈转动的相对关系，从图中可以观察到在颈部转动达到峰

值之前，模型头颈转动的相对关系与志愿者响应通道符合程度较高。模型准确预测了志愿者实验中所观察到的

头部运动滞后的特征以及头部转动锁止效应。 

4  讨论 

本文的目的在于建立一个基于人体解剖学结构的颈部肌肉有限元模型，并与头颈基础模型进行匹配，在

15G 前碰撞环境中对头颈模型的有效性进行了验证，结果表明建立的头颈模型在前碰撞环境中的动力学响应与

志愿者一致。 

建立的头颈模型与 Panzer[26]模型一致程度较高，如图 7 所示，头部质心水平加速度曲线、头部质心竖直加

速度曲线以及头部角加速度曲线的趋势与 Panzer 模型基本一致，仅在部分区域存在微小的差异，而且头部角加

速度曲线的整体趋势比 Panzer 模型的还要好。相较于杨济匡等人[9]建立的头颈基础模型，本文建立的头颈模型

扩大了验证参数集合，提高了头颈模型的生物逼真度。如图 7 所示，头颈基础模型的验证曲线都出现了较明显

的波动，与响应通道的一致程度较差，而且还存在过度回弹的现象，得到不真实的运动响应。以上缺陷限制了

头颈基础模型的研究应用范围，使其有效性仅局限于前 150ms 之内。本文建立的头颈模型在一定程度上避免了

头颈基础模型的缺陷，在整个前碰撞过程中与志愿者响应的一致程度较好，不存在大幅的振动。与

Hedenstierna的头颈部有限元模型[8]相比，其肌肉模型更加的细化和规整，通过实体单元来模拟颈部韧带并建立

了气管的有限元模型。此外，该头颈模型建立了相应的舌骨结构，使得模型更加的精细，生物逼真度更高，这

也是我们下一步要开展的工作。 

通过与头颈基础模型以及 Panzer 的研究对比可知，建立的头颈模型的有效性相对于头颈基础模型有较大的

改善，达到同类研究的基本水平。然而出于模型结构以及参数等因素，模型的生物逼真度仍存在一定的局限

性。模型与志愿者响应的主要差异在于头部质心水平加速度曲线的双波峰，头部质心竖直加速度曲线第二个波

峰的提前与幅值偏高，以及颈部转动峰值时刻的提前与幅值的偏低三个方面。前两个差异可能是由椎间盘模拟

的简化、颈部结构间的空隙与软组织预张紧力的缺乏等因素引起的，第三个差异表明颈部转动的频率偏高，刚

度偏大。经观察，额外的刚度可能是由颈部肌肉引入的。调试激活曲线的过程中发现，增加颈部肌肉力中主动

部分的比例有利于延迟转动峰值时刻。所以颈部转动曲线的结果表明模型中肌肉被动响应的比例偏高。所有的

颈部肌肉都参照Myers[17-18]测定的兔子TA的被动力学性能定义参数可能不合适，需要更多地参照相关研究对颈

部肌肉的被动响应进行适当的调整。 

前碰撞验证仿真表明肌肉的主动响应对头颈动力学过程存在显著的影响。由于缺乏 15G 前碰撞过程中志愿

者颈部肌肉活动的数据，本验证过程中采用的激活曲线是按照满足动力学响应要求的原则调整获得的，即基于

建立的模型根据动力学响应对激活曲线进行反推。所以本验证仿真中肌肉的主动响应并不能准确地反映志愿者

的真实响应，仅仅是一个粗略的估计。为了提高模型的生物逼真度并加深对人体在碰撞环境中真实响应的理

解，应该针对肌肉的活动特征开展相关研究。 

总的来说，建立的头颈有限元模型在前碰撞条件下具有较高的生物逼真度，能够满足头颈动力学响应与损

伤分析研究的需求。 
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