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研究论文

乘员股骨在轴向压力--弯矩下的损伤生物力学

机理研究
1)

蒋小晴 ∗ 杨济匡 ∗,†,2) 王丙雨 ∗ 张维刚 ∗

∗(湖南大学汽车车身先进设计制造国家重点实验室，长沙 410082)

†(查尔摩斯理工大学应用力学系，瑞典 41296)

摘要 汽车前碰撞事故中在冲击力作用下乘员股骨经常产生骨折创伤.为研究乘员股骨在不同的轴向压力--弯矩

作用下的损伤机理及其耐受限度值，首先建立了一个较为精细的 50百分位乘员的坐姿下肢有限元模型，并通

过模拟股骨动态三点弯曲及下肢的轴向膝部冲击实验对模型的有效性进行了验证.在此基础上，针对股骨在轴

向压力 --弯矩载荷下的断裂失效分别进行了曲梁力学模型分析及有限元虚拟实验研究.结果表明：股骨骨折位

置依赖于膝部轴向压力及弯矩的载荷大小的变化，在预加载弯矩从 0增加到 676 Nm时，股骨失效部位由股骨

颈部转移到股骨干末端区域；失效部位发生在颈部及股骨干时的最大力矩分别为 285∼296 Nm和 381∼443 Nm.

股骨损伤机理的分析结果阐释了在膝部轴向冲击实验中失效部位位于股骨颈部，而在汽车前碰撞事故中仍有大

量的股骨干骨折出现的原因.

关键词 汽车前碰撞，生物力学，乘员股骨骨折，损伤机理，有限元方法

中图分类号：U461.91 文献标识码：A doi：10.6052/0459-1879-13-282

引 言

在汽车前碰撞交通事故中，因乘员舱受到的冲

击力而造成的下肢损伤是汽车安全设计中的一个突

出问题.在下肢的损伤中，膝关节--大腿--髋关节部位

(KTH)的损伤占到了 55%[1-2]，而股骨骨折是其中最

常见的损伤. Rupp[3] 对美国密歇根大学的 CIREN数

据库中 1997∼2003年间 615起前碰撞事故的 KTH部

位损伤分布进行了统计，其中发生在股骨上的损伤

为 335起，而发生在股骨干区域的骨折为 194起，占

KTH损伤的 32%，股骨损伤的 58%.股骨主要的损伤

类型有股骨干骨折、股骨颈骨折、股骨髁开裂等 [4] .

在过去的数十年间，众多学者针对前排乘员下

肢的交通事故损伤开展了大量生物力学实验 [5-7] 及

数值仿真研究 [8-10]. 但由于下肢生理结构复杂及碰

撞情况的不确定性，KTH 部位在前碰撞中的损伤机

理还是没有得到明确的解释，且其损伤标准也仍存

在着争议.前碰撞中前排乘员 KTH 损伤与膝部和膝

垫的碰撞直接相关 [11]. 为了研究股骨的损伤机理，

Melvin等 [12], Powell等 [13] 和 Morgan等 [14] 分别开

展了膝部刚性摆锤轴向冲击实验，结果显示主要损

伤部位为髌骨及股骨末端区域，并将实验结果的股

骨耐受限值 10 kN作为 50百分位乘员 KTH 部位发

生 35% AIS2+损伤风险的损伤限值，目前已应用于

美国联邦机动车安全标准 FMVSS 208法规的下肢损

伤评定中. 但 Rupp[15] 对该推论提出了质疑，认为

是因为在大腿部惯性力作用下，实验中刚性摆锤冲

击过大的载荷加载速度使得载荷没有充分传递到髋

部就先在髌骨及股骨末端达到失效限值，从而没有

产生其他部位的损伤. 并在其进行的 19组下肢膝

部轴向冲击实验中发现：在较低的前碰撞加载速度

下，骨盆比股骨更易受到损伤，且损伤耐受限值只有

(5.7±1.38) kN，而在后续的去除骨盆的膝关节 --大腿

(KT) 的膝部轴向冲击实验里，股骨的耐受损伤也只

有 (7.58±1.59) kN，且骨折部位全部发生在颈部.但这

又无法解释在前碰撞事故中存在的大量股骨干骨折

的现象. 针对真实的事故中这种股骨干骨折发生在

2013–09–02收到第 1稿，2013–11–08收到修改稿.

1)国家科技部 863计划资助项目 (2006AA110101)、国家自然科学基金资助项目 (51275164)、湖南大学汽车车身先进设计制造国家重点实验室

自主研究课题 (61075004)和教育部长江学者与创新团队发展计划 (531105050037)资助项目.

2)杨济匡，教授，博士生导师，主要研究方向:车辆碰撞安全及人体损伤生物力学. E-mail: jikuangyang@hnu.edu.cn



466 力 学 学 报 2014年 第 46 卷

较低的轴向冲击力下的状况，Chang等 [16]解释为下

肢肌肉主动力对损伤部位的影响，同时 States及 Lai-

turi提出了另一种猜想：股骨干是在股骨两端的轴向

压力及弯矩的联合作用下发生失效的. 在膝部与膝

垫碰撞时，股骨不仅受到轴向的压力，而且随着膝部

侵入到膝垫中，在股骨干区域产生了较大的弯矩，

因而使股骨干在受到低于 10 kN轴向力的失效限值

时便发生了骨折 [1,10,17].

为了验证上述设想，Ivasson等 [18] 开展了一系

列股骨干受轴向压力 --弯矩联合作用下的生物力学

响应尸体实验，结果表明在受到前 --后向的弯矩作

用后，股骨干的轴向压力耐受限值出现了明显的下

降. 而在 Untaroiu等 [10,19]进行的股骨干耐受限值的

研究中也有同样的结论，并建议股骨耐受限值要考

虑结合弯矩和轴向压力. 但在这些研究中仅仅考虑

了股骨干区域，没有结合考虑在汽车前碰撞中股骨

颈部的骨折情况.

本研究旨在建立一个有较高生物逼真度的 50百

分位乘员下肢有限元模型，并在此基础上分析前碰

撞中乘员股骨的损伤生物力学机理及耐受限值. 通

过对曲梁模型的股骨受力分析及有限元虚拟实验研

究，分析对前碰撞中整个股骨在受到不同轴向压力--

弯矩载荷时对股骨失效部位及耐受限值的影响，基

于损伤机理分析对前碰撞事故中存在的大量的股骨

干骨折，而不是全部出现在强度较弱的股骨颈部的

现象提出新的解释.

1 模型的建立及验证

1.1 模型介绍

本模型是在湖南大学人体模型下肢部分 (HBM-

Lower limb)[20-22] 的基础上进行修改完善. 模型基于

一名 50百分位的成年男性下肢解剖学结构，原下肢

模型为站立姿态，包含了下肢中主要骨骼及膝关节

韧带，并对其进行了胫骨三点弯曲和行人膝关节弯

曲及剪切实验的验证 [20-22]. 由于乘员与行人的姿态

和损伤机理并不相同 [23]，针对乘员下肢研究需要，

作者在原有模型的基础上进行修改及完善. 改进后

的下肢模型较原模型能更准确反映解剖学结构及较

好的计算稳定性，模型具体修改如下：

(1)增加髋关节囊，增加肌肉和皮肤、关节软骨

等软组织;

(2)细化骨盆、髌骨，股骨及膝关节韧带;

(3)重新选定材料本构模型及各部件材料参数;

(4)根据乘员的几何测量学数据 [24] 将模型调整

为膝部展开角度 90◦的坐姿.

下肢模型基于非线性有限元软件 LS-DYNA 3D

开发，改进后的下肢模型包含有骨盆、骶骨、股骨、

髌骨、胫骨、腓骨及足部骨骼，软组织包含肌肉，皮

肤、关节囊、关节软骨、韧带及肌腱.长骨中骨干区

皮质骨使用可变形体单元建模，考虑到模型的单元

大小，长骨两端、骨盆及髌骨处的皮质骨则使用带厚

度的壳单元进行模拟；松质骨、关节软骨、半月板及

肌肉使用可变形体单元建模；韧带则使用可变形体

单元与壳单元结合的建模方法. 模型中以应变作为

失效标准来模拟材料失效，在材料达到预定的失效

应变后系统自动删除失效单元，模型中定义的应变

失效值见表 1.整个模型含有 97个部件，单元总数为

65 626，其中实体单元为 40 155，壳体单元 25 263，弹

簧单元 208个.不含骨盆的下肢重量为 9.534 kg.

在划分网格时，对模型整体进行单元网格结构

和质量进行了控制.对比不同单元大小对计算结果的

收敛性及时间步的影响，长股骨干区域的截面选用

三层实体网格建模. 对模型中的单元质量控制为：

雅克比系数小于 0.6的单元比例小于 3%，最小值为

0.4；翘曲度大于 15◦的单元比例小于 8%，最大单元

翘曲度为 57.8◦.修改后的模型如图 1所示.

图 1 乘员下肢有限元模型

Fig.1 FE model of lower extremity at seated posture

1.2 模型生物材料特性选取

生物材料的力学特性较为复杂，如皮质骨材料

特性会受到组成皮质骨的骨小板的数量、方向及尺

寸的影响 [25]. 从而材料特性表现为非线性、不均

匀、各向异性的黏弹性材料，且对应变速率也较为

敏感.在数值模拟中，材料模型的选用对有限元模型

的仿真精度有十分重要的影响. 考虑模型主要应用

于冲击载荷的研究，选用了 LS-DYNA中可以区别定
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义拉伸、压缩性能，且含有应变率及黏弹性效应的材

料模型来模拟皮质骨材料；松质骨及软骨则选用了

弹塑性材料本构；而软组织材料使用了弹性材料来

模拟皮肤及半月板；肌肉组织则使用黏弹性材料进

行模拟；膝关节韧带则采用了准线性黏弹性材料本

构模型；且使用了MAT MUSULE的材料模型来模拟

肌肉 [26]. 以上材料特性选自于相关文献，各参数取

值如表 1所示.

表 1 生物材料特性选取

Table 1 Material parameters of lower extremity

Material Regions
Density/

(kg·m−3)

Elasticmodule/

GPa

Poisson’s

ratio

Yieldstress/

GPa

Failure

strain
References

cortical

bone

femur shaft 2 000 15.4 0.3 0.120 0.017 [5, 27-28]

tibia shaft 2 000 18.4 0.3 0.135 0.023 [5-6]

metaphyseal/patella 2 000 12.0 0.3 0.115 0.02 [9]

epiphyseal

surfacicbone
2 000 6.0 0.3 0.080 0.02 [29]

pelvis 2 000 15.3 0.3 0.120 0.017 [30]

trabecular

bone

femoral head 1 200 0.9 0.33 0.009 3 0.134 [7]

femoral neck 1 200 0.616 0.33 0.006 6 0.134 [7]

intertrochanteric 1 100 0.263 0.33 0.003 7 0.134 [7]

tibia/ fibula/ patella 1 100 0.445 0.33 0.005 6 0.134 [31]

pelvis 1 100 0.336 0.33 0.005 3 0.134 [30]

articular

cartilage

condyle/patella/femoral

head/acetabulum
1 800 0.045 0.40 0.003 0.2 [32-33]

tendon quadriceps 1 200 0.643 0.4 0.06 0.135 [27, 34]

meniscus knee 1 500 0.25 0.3 — — [35]

skin lower extremity 1 200 0.001 0.3 — — [9]

ligaments

hip joint capsule 1 200 0.12 0.4 0.006 1 0.08 [36]

collateral ligaments/

cruciate ligaments
1 200

bulk modulus : 3.75 GPa; ground substance properties :

c1 : 7.85 MPa;c2 : 0 MPa; anisotropic properties in the

fiber directionc3 : 0.25 MPa;c4 : 60.4;c5 : 307.5 MPa

[37-39]

fresh lower extremity 1 000

bulk modulus : 29.2 MPa; short time shear modulus :

0.701 MPa; long time shear modulus : 0.234 MPa;

decay constant : 100 s−1

[40]

1.3 下肢 KTH 模型验证

本文研究主要涉及到下肢 KTH部分，从而选取

股骨动态三点弯曲实验 [41] 及 KT 部位膝部冲击实

验 [15]的尸体实验对建立的有限元模型进行验证.通

过与实验结果的载荷时间历程曲线、损伤部位等实

验结果的比较来验证该模型在建模方法、材料定义

及动态响应的正确性.

1.3.1股骨动态三点弯曲实验

股骨是下肢骨中最重要的组成部分，也是乘员

在前碰撞中损伤风险较高的长骨. 为了评估其建模

方法及材料参数设置的准确性，选用了 Funk等 [41]

进行的后 --前向股骨动态三点弯曲实验对建立的股

骨模型进行实验验证. 股骨前向朝下后向朝上水平

放置.使股骨头中心与股骨髁中心在同一水平面.两

端装入金属盒中，伸入长度约为 80 mm，并用快速凝

固的聚氨脂泡沫固定.方盒下焊接弧形钢板，使股骨

在实验中受到纯弯矩的作用. 冲击杆顶部为直径为

12 mm的圆柱，以速度为 1.2 m/s于股骨中部由后向

前加载冲击，具体实验设置情况如图 2所示.

图 3为股骨动态三点压弯仿真结果与及尸体实

验结果的载荷--位移历程曲线的对比. 仿真中，股骨

在位移为 15.96 mm时从压弯对侧发生拉伸失效导致

冲击杆正下方的股骨断裂，最大载荷为 4.23 kN.与

Funk等 [41] 5组实验中冲击力峰值及失效时间都有

在合理的范围内.股骨在受三点弯曲力作用下，失效

时刻股骨中间截面受到的力矩 Mmax由公式 Mmax =

Fmax·L/4计算为 430.01 Nm (式中 Fmax为断裂时冲击

杆的作用力，L 为两支撑点距离)，处于实验力矩值

(458±95) Nm的结果范围内.与实验的对比结果表明

股骨模型材料设置合理，动态响应正确.
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(a)实验设置

(a) Test setup

(b)仿真设置

(b) Simulation setup

图 2 股骨动态三点压弯试验

Fig.2 Setting up of three-point dynamic bending test

图 3 股骨动态三点压弯仿真与实验载荷--位移曲线

Fig.3 Femur dynamic 3-point bending simulation results against

test results

1.3.2膝--大腿部位膝部冲击实验

为了研究股骨在轴向冲击下的耐受限度，Rupp

等 [15]对 7具尸体的 13组不含骨盆的下肢进行了膝

部轴向冲击实验，实验装置如图 4所示.实验时下肢

调整为坐姿，大腿处于中间位置，大腿膝关节展开

角度为 90◦；去除大腿部位肌肉，通过按股骨头顶部

形状铸模的刚性杯状来约束其在横向的自由度 (图

4(a)).由气动推进器对重锤进行加速，并以 1∼1.2 m/s

(a)实验设置

(a) Test setup

(b)仿真设置

(b) Simulation setup

图 4 KT部位膝部冲击实验

Fig. 4 Setting up of axial impact on knee-thigh complex test

的速度撞击与膝部接触的冲击杆. 为了更好地传递

载荷，冲击杆前置有按膝部形状铸造的刚性垫块，

冲击杆与膝部刚性垫块用球铰连接. 整个冲击控制

力加载速率在 300 N/ms左右.

在 Rupp等 [15]进行的 13组冲击实验中，损伤部

位都位于股骨颈部. 失效时间发生时间段为碰撞后

(33.1±5.6) ms，KTH 最大受力为 (7.59±1.58) kN.在仿

真中，在受到膝部冲击 37.9 ms后，股骨颈部发生失

效，载荷峰值为 7.82 kN.仿真与实验结果对比如图 5

所示，可以看出在失效部位与失效峰值大小及失效

时刻上都有较好的对应.可认为整个 KT模型在膝部

冲击下有较好的动态响应及损伤部位预测能力.

在与选定的 2组尸体实验对比中，仿真结果从

载荷历程曲线、动态响应、损伤部位及耐受限值都有

较好的对应，可以认为模型建模方法合理，有较好的

生物逼真度，可以应用到后续的研究中.



第 3 期 蒋小晴等：乘员股骨在轴向压力--弯矩下的损伤生物力学机理研究 469

(a)实验与仿真失效力比较

(a) Comparison of the femur fracture force

(b)失效部位比较

(b) Comparison of fracture location

图 5 实验与仿真结果比较

Fig. 5 Comparison between the test results and simulation output

2 轴向压力--弯矩载荷下股骨的损伤机理分析
研究

在大部分前碰撞事故中，股骨骨折的机理为当

在膝部与乘员舱仪表板下部膝垫碰撞时，碰撞力通

过髌骨传递到股骨髁，而且随着膝部侵入到膝垫，膝

关节的展开角由接触时的 92◦±13◦ 减小到侵入量为

100 mm时的 75◦±11◦ [11]. 此时股骨髁端不仅受到轴

向的压力，亦将受到膝垫向下的压力同胫骨平台向

上的支撑力形成的弯矩.由于碰撞条件，乘员身高、

乘坐习惯及约束系统的保护情况的不同，在股骨产

生的轴向力--弯矩载荷大小也并不相同，这也是 KTH

部分形成的不同部位损伤的原因.

2.1 轴向压力--弯矩载荷下股骨受力分析

根据乘员股骨在汽车前碰撞载荷下的受力情

况，可以把股骨假定为近端铰支，远端滑动支撑的

的曲梁来分析碰撞力的作用过程. 考虑股骨解剖学

特征固有的生理弯曲结构，将其简化为一段初始曲

率为近似正弦形式的曲梁，受力情况示意如图 6，设

其长度为 L，初始最大挠度为 a，则股骨初始挠度 y0

图 6 股骨受轴向压力--弯矩时的受力示意图

Fig. 6 Simplified mechanical model of femur under axial

compression-bending loading

为

y0 = asin(πx/L) (1)

则在受压力--弯矩的组合载荷时，曲梁上任意 S

点挠度增加 y，则在该点的弯矩 Ms为

Ms =
M0x

L
+ F(y + y0) (2)

由挠曲线的微分方程可得

EI
d2y
dx2

= −Ms = −F(y + y0) − M0x
L

(3)

式中，F 为轴向压力，M0为股骨髁端的弯矩载荷，

E为弹性模量，I 为径向惯性矩.把式 (1)代入式 (3)

中可以到股骨各部分受到的弯矩与轴向 --弯矩组合

载荷关系为

d2y
dx2

+
F
EI

y +
Fasin (πx/L)

EI
+

M0x
2EIL

= 0 (4)

二元微分方程的解为

y = C1 cosKx + C2 sinKx+

aK2L2

π2 − K2L2
sin (πx/L) − M0

FL
x (5)

式中 K =
√

F/(EI).由 x = 0及 x = L时，y = 0，则有

y =
M0

F sinKL
sinKx+

aK2L2

π2 − K2L2
sin (πx/L) − M0

FL
x (6)

将式 (6)代入到式 (2)中，得到 S点的弯矩为

Ms =
M0

sinKL
sinKx +

Faπ2

π2 − K2L2
sin (πx/L) (7)

而在受到弯矩截面中，离不产生变形的中性面

距离为 c的部位受到的应力可以通过式 (8)得到

σ = Msc/I (8)

当 c点处在截面最上边沿及最下边沿时，分别

对应最大拉应力与最大压应力.而当拉、压应力达到

材料失效值时，就会产生相应部位的股骨骨折.
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2.2轴向压力--弯矩载荷下股骨骨折及耐受限度有限

元分析

由于人体股骨与曲梁的假定情况有一定的差

异，如不同股骨区域的横截面大小、形状及皮质骨

厚度都会有所不同.此外，股骨颈部的曲率要明显大

于股干区域，因而在受轴向压力--弯矩载荷下股骨的

失效原理与曲梁有所不同.为了进一步了解前碰撞中

股骨失效的机理，验证后的股骨有限元模型被应用

到纯轴向压力、纯弯矩及 4组不同大小的轴向压力--

弯矩载荷的虚拟实验中，用于研究不同载荷条件对

股骨骨折部位及耐受限值的影响.

根据下肢的生理结构特点，人体下肢的股骨头

与骨盆髋臼形成的髋关节为球铰，而股骨髁与胫骨

平台形成的膝关节可以看成为旋转铰. 仿真实验设

置如图 7(a)所示，模型中在股骨头的球心处建立球

铰，并约束其 3个移动自由度.在股骨髁中点处建立

旋转铰，仅释放其沿股骨轴向移动自由度及径向旋

转的自由度.在股骨髁中心处加入轴向压力--弯矩集

中载荷. 股骨总长度为 437 mm，股骨头球心到股骨

髁中心点距离为 404 mm.在 0∼20 ms期间逐步预加

载弯矩 M0，稳定 5 ms后，再以 10 N/ms的加载速度

加载轴向压力 F 直至骨折产生. 考虑到在集中载荷

下的股骨的变形影响，将股骨头及股骨髁端简化成

刚性体.股骨中截面的几何形状及与股骨头中心点、

(a)股骨轴向压力--弯矩载荷加载设置

(a) Boundary of femur under axial compression-bending loading

(b)股骨中截面形状

(b) Cross-section of mid-shaft femur

图 7 股骨受载荷条件及其中截面形状 (单位: mm)

Fig. 7 Boundary of femur in impact and cross-section of femur

mid-shaft (unit: mm)

股骨干两端面中心点的相对位置如图 7(b)所示.

3 结 果

在 6组不同轴向压力 --弯矩载荷下的虚拟实验

中，其失效情况如表 2所示. 随着预加载弯矩 0增

加到 676 Nm，股骨失效位置发生了从股骨颈到股骨

干区域的转移.在纯轴向力及 100 Nm预加载弯矩作

用下，股骨失效发生在股骨颈部，失效时刻的轴向压

力分别为 8.7和 8.0 kN；而在 200∼600 Nm预加载弯

矩及纯弯矩载荷的作用下，股骨失效位置发生在距

股骨髁 171∼134.9 mm的股骨干区域，失效时刻加载

的轴向力也由 7.2 kN减小至 0 kN.股骨 Y向的最大

变形量也随预加载弯矩的增加而由 11.6 mm增大到

18.9 mm.股骨失效部位的不同也引起了股骨在失效

截面处的损伤力矩的变化. 断裂发生在股骨颈部的

表 2 不同轴向压力--弯矩载荷作用下股骨失效情况

Table 2 Femoral fracture under axial compression--bending loading

Loading
Bending momentM0/Nm

0 100 200 400 600 676

axial compressionF/kN 8.7 8.0 7.2 4.3 1.1 0

maximum bending moment by

axial compression/Nm
323.8 327.6 312.6 191.8 48.2 0

maximum deformation inY direction/mm 11.6 15.2 17.9 18.5 18.9 18.6

distance between fracture and

femoral distal/mm
femoral neck femoral neck 171 171 160.9 134.9

maximum bending moment at

failure cross section/Nm
— — 381 388 408 443

maximum bending moment

at femoral neck/Nm
296 285 239 149 74 63
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两组实验中，股骨的失效弯矩为 296 Nm和 285 Nm；

而在失效部位发生在股骨干区域的虚拟实验中，随

着预加载弯矩的增加，失效部位的最大力矩变化为

381∼443 Nm.图 8为 6组不同轴向压力--弯矩载荷作

用下，股骨失效部位及失效时刻的 Von Mises应力分

布图. 图中可以清晰的观察到应力集中部位随着预

加载弯矩的增加由股骨颈部向股骨末端转移的过程.

(a)纯轴向压力

(a) Pure axial compression

(b)弯矩 100 Nm

(b) 100 Nm bending moment

(c)弯矩 200 Nm

(c) 200 Nm bending moment

(d)弯矩 400 Nm

(d) 400 Nm bending moment

(e)弯矩 600 Nm

(e) 600 Nm bending moment

(f) 纯弯矩

(f) Pure bending moment

图 8 不同载荷条件下应力分布图 (单位：GPa)

Fig. 8 Von Mises stress distribution under differential loading condition (unit: GPa)

4 讨 论

在原有的湖南大学HBM-Lower limb模型的基础

上修改完善为乘员下肢有限元模型，并对模型与股

骨动态三点弯曲及 KT 部位膝部冲击尸体实验结果

进行了对比验证. 结果表明模型能与实验结果有较

好的对应，能正确反映乘员股骨在横向及沿膝部轴

向的冲击时的动力学响应，具有较好的生物逼真度.

在前碰撞中，前排乘员膝部与仪表台处膝垫的

碰撞是 KTH 损伤的直接原因.股骨末端所受的冲击

载荷与股骨头的反作用力使股骨产生弯曲变形，并

最终发生骨折. 根据股骨固有的前向生理弯曲特征

将股骨简化成弯梁. 由式 (2)和式 (7)可知，在膝部

与膝垫接触后，股骨各截面的弯矩分别由轴向压力

与弯矩载荷叠加而成. 受轴向压力作用下的曲梁弯

矩最大值产生在中截面；而受预加载弯矩作用时最

大值则产生在曲梁末端. 这就决定了不同的轴向压

压力 --弯矩下会影响到股骨各截面的弯矩分布，从

而影响到股骨的失效位置及耐受限值.由式 (7)可知

股骨的耐受限值会受到跨度、截面惯性矩、生理弯曲

曲率，材料特性的影响.

股骨结构形状是不规则的，从股骨髁到大转子

处结构呈两端膨大，中部横截面缩小；而弹性模量

较大的皮质骨厚度则从中间向两端从 7 mm减小到

2 mm. 而在股骨头及股骨颈部分皮质骨厚度则为

1∼4 mm[42]，股骨头至颈部轴线与股骨干轴线的空间

夹角为 124◦. 这些结构特点将导致各截面的惯性矩
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大小从而影响到股骨各截面的失效弯矩的不同. 股

骨的结构特点也会影响到在不同载荷作用下因应力

集中而产生骨折的位置.

由 6组虚拟实验结果表现出股骨失效位置及耐

受限值受到了不同载荷条件的影响.在预加载弯矩为

100 Nm及纯轴向力作用下，由于股骨颈部存在大曲

率弯曲结构，从而股骨颈内侧产生应力集中并首于

骨股干达到失效值.而在预加载弯矩为 200 Nm及以

上的 4组虚拟实验中，靠近股骨末端受到的弯矩较

大，且随预加载弯矩的增加，股骨 Y向的最大变形

量也而由 11.6 mm增大到 18.9 mm，这使得轴向压力

在股骨干区域的力臂增大，进一步加快了弯矩的增

加速度.因而失效发生在距末端 134.9∼171 mm的股

骨干区域，图 8中的应力云图正是当预加载弯矩增

加时的应力集中部位从股骨颈部转移到股骨干区域

的变化情况.由于股骨各截面强度不一致，股骨失效

部位的不同也引起了股骨失效载面力矩的变化. 在

失效部位为股骨颈部的两组虚拟实验中，失效时刻

的股骨颈的弯矩分别为 296 Nm和 285 Nm.而失效区

域为股骨干的 4组虚拟实验中，断裂截面所受的力

矩为 381∼443 Nm.由于曲率较大的股骨颈部在受到

较大轴向压力和较小弯矩作用时，更容易产生应力

集中，从而先于股骨干失效.而在受到较小轴向力与

较大弯矩作用时，靠近股骨髁端受到的力矩较大，

最大应力值将前移到股骨干区域，从而在股骨干区

域产生了骨折. 分析结果也说明了目前在美国联邦

机动车安全标准 FMVSS 208法规中将 10 kN股骨轴

向压力作为损伤标准并不能反映真实事故中股骨损

伤机理.

5 结 论

针对乘员下肢股骨在前碰撞中的受力情况，进

行了股骨曲梁模型的力学分析及有限元虚拟实验分

析.结果表明：在不同的轴向压力 --弯矩条件下，股

骨失效部位及失效部位的弯矩都将受到影响. 在预

加载弯矩为 100 Nm及纯轴向压和作用下，股骨失效

部位发生股骨颈部，而在预加载大于 200 Nm的弯矩

作用下，失效位置发生在距股骨末端 134.9∼171 mm

的股骨干区域. 股骨失效部位的变化也引起了股骨

耐受限值的变化. 在失效位置为股骨颈部时的失效

截面弯矩为 285∼295 Nm；而在失效部位发生在股骨

干区域的的失效截面弯矩为 381∼443 Nm.股骨在轴

向压力 --弯矩下的损伤机理分析解释了在膝部轴向

冲击实验中股骨失效全部出现在股骨颈部，而在前

碰撞事故中仍有大量的股骨干骨折情况出现的原因.
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AN INVESTIGATION OF BIOMECHANICAL MECHANISMS OF OCCUPANT FEMUR

INJURIES UNDER COMPRESSION-BENDING LOAD 1)

Jiang Xiaoqing∗ Yang Jikuang∗,†,2) Wang Bingyu∗ Zhang Weigang∗
∗( State Key Laboratory of Advanced Design and Manufacturing for Vehicle Body，Hunan University，Changsha410082，China)

†(Department of Applied Mechanics，Chalmers University of Technology，Gothenburg41296，Sweden)

Abstract Occupant femur fractures occur frequently under compression-bending load in the frontal crashes of passenger

cars. In order to explore the injury mechanisms and tolerances of occupants’femur in this load condition, a finite element

model of the lower extremity in the sitting posture was developed based on the anatomy of a 50th percentile male. Then

the model was validated against two types of cadaver tests, including three-point dynamic bending test of the femur and

the axial impact test on the knee-thigh complex. A study of femur fractures under compression-bending load has been

carried out using an analytical model of the curved beam. Furthermore, six virtual tests were conducted using the validated

finite element model. The results show that the location of bone fractures and the tolerance of the femur depend on both

bending load and axial compression. With the increasing preload of the bending moment from 0 to 676 Nm, the femur

fracture location was shift from the femoral neck to the shaft. Regarding the tests with fractures occurring in the femoral

neck, the tolerance of the femur is between 285 and 296 Nm. For the other tests with fractures located in the femoral shaft,

the tolerance of the femur is between 381 and 443 Nm. The results indicated that the femur fractures always occurred at

the femoral neck in axial impact tests on the knee-thigh complex, but in real world car frontal impacts the femoral shaft

fractures can be observed frequently.
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