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Traumatic Brain Injury
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Resumen

El presente trabajo constituye un estudio numérico del comportamiento de las pro-
tecciones personales (cascos de combate) fabricadas con materiales compuestos ante
condiciones de impacto. En concreto, se aplican condiciones de impacto balistico y se
estudia la repercusién de estas protecciones sobre los tejidos de la cabeza humana en
términos de prevencién de dano. El objetivo principal del trabajo es establecer una
metodologia valida para este tipo de andlisis basandose en el empleo del método de ele-
mentos finitos (EF). De esta manera se pueden salvar las limitaciones existentes en los
ensayos experimentales en este campo, relacionadas con el uso de sujetos post-mortem
(PMHS) y con la dificultad de medicién de muchos de los pardmetros relevantes para
la evaluacién de danos.

Como paso previo, se ha desarrollado un modelo numérico de cabeza humana basado
en la segmentacion de imagenes de TAC facilitadas por el hospital La Fe de Valencia.
Para la asignacion adecuada de propiedades materiales a cada uno de los tejidos vivos
en que se ha dividido el modelo numérico se realiza un estudio comparativo tomando
diferentes modelos constitutivos de la literatura y recreando dos ensayos experimentales
mediante el software Abaqus 6.12 [1]. Con este procedimiento se consigue una calibra-
cién adecuada del modelo numérico de manera que éste pueda predecir la respuesta de
una cabeza humana real ante condiciones de impacto.

Por otra parte, se genera un modelo numérico de un casco de combate de aramida
simplificado de cuatro capas, con geometria similar a la de los Advanced Combat Helmet
(ACH) ampliamente utilizados en la actualidad. Se implementa sobre este modelo de
casco de combate una subrutina de comportamiento material basada en una version
avanzada del modelo de dano de Hashin para materiales compuestos. Ademas, se mo-
dela el sistema de amortiguamiento interno constituido por almohadillas de espuma de
manera que cumpla con los requisitos del Pliego de prescripciones técnicas de cascos
de combate de 2014. Para realizar los ensayos numéricos de balistica se desarrolla un
modelo de elementos finitos de una bala de calibre 9 mm de tipo Full Metal Jacket
(FMJ).

Las simulaciones numéricas se dividen en tres bloques. El primero de ellos es una
reconstruccién de las condiciones de ensayo para la aceptacién de cascos de combate
estipuladas por la normativa espanola NME-2786 [2] ante municién convencional. El
segundo constituye un estudio paramétrico del efecto de la velocidad del proyectil sobre
el deterioro del casco y el dano (fractura craneal y trauma encefélico) en la cabeza



humana. Finalmente, en el tercer bloque de resultados se analiza el efecto del tamano
de la cabeza y del espesor del sistema de amortiguamiento interno sobre la eficacia de
estas protecciones.

A partir de los resultados obtenidos se extraen diversas conclusiones relevantes para
el diseno de protecciones personales fabricadas con materiales compuestos, asi como
para la mejora de la metodologia empleada para la evaluacién de las prestaciones de
éstas. Se demuestra que el uso de modelos numéricos para estudios de este tipo es
vélido, e incluso preferible, cuando se desea profundizar en las consecuencias (medidas
en pardmetros ingenieriles) de un impacto.



Capitulo 1

Introduccion

1.1. Estado del arte en el estudio de protecciones
personales

Las lesiones en la cabeza suponen un problema de salud de creciente importancia
que afecta tanto a la poblacion civil como a la militar. En el contexto del campo
de batalla, muchos esfuerzos se han realizado en las ultimas décadas para mejorar
la capacidad protectora de los cascos de combate que llevan los soldados. Por este
motivo, los pesados cascos metdlicos que se usaban en un principio (Figura 1.1.a) han
sido progresivamente reemplazados por calotas de materiales compuestos, que ofrecen
mejores prestaciones en términos de resistencia-peso. Pese a que estos nuevos cascos
son capaces de evitar la penetracién de la bala, los materiales con que estan fabricados
(habitualmente laminados con fibras de aramida) sufren mayores deformaciones que
los metales que antes se empleaban, lo cual da lugar a nuevos tipos de dano de no-
penetracion. En concreto, cabe destacar lo que se ha denominado como Behind Helmet
Blunt Trauma (BHBT). Cuando el casco se somete a un impacto de naturaleza balistica,
la region donde se ha producido la carga puede deformarse lo suficiente como para que
la cara interna de la calota llegue a golpear la cabeza del soldado [3, 4, 5]. La medida
empleada para cuantificar el golpe liberado a la cabeza es la deformaciéon maxima
en la capa mas interna del casco en la region de impacto, la Back Face Deformation
(BFD). Las consecuencias de este nuevo tipo de dano, que radica en la flexibilidad de los
materiales empleados en la fabricacion de las protecciones, pueden variar entre lesiones
leves en el craneo y el tejido encefalico hasta el trauma irreversible y la fractura craneal.

En los tdltimos anos, se han realizado ensayos balisticos experimentales sobre cas-
cos de combate acoplados bien a cabezas humanas o bien a dummys para estudiar el
BHBT [6, 7, 8]. Sarron et al. [6] llevaron a cabo experimentos balisticos sobre craneos
huecos y sobre cabezas enteras de humanos post-mortem empleando una municion con-
vencional de calibre 9 mm a una velocidad de 400 ms~!. En sus ensayos no se emplean
cascos de combate directamente, sino que éstos se reemplazan por una lamina (cuyo
material varian) ubicada a una cierta distancia de separacién de la region lateral del
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craneo/cabeza, que es el lugar donde se llevan a cabo los disparos. Con los datos reco-
gidos, resaltaron la importancia de las propiedades mecanicas del material de la lamina
protectora en la mitigacién del impacto, asi como la distancia de separacion entre ésta
y el crdneo/cabeza. Postularon que una separaciéon de unos 11-12 mm es suficiente para
evitar la fractura de craneo y para reducir las maximas presiones intracraneales hasta
valores de poco riesgo de trauma. Basandose en los resultados obtenidos en el trabajo
de Bass et al. [9], proponen un valor de presién de contacto lamina-cabeza de 50-100
MPa para la apariciéon de grietas en el craneo.

Otro trabajo de Rafaels et al. [8] también abordé el tema del dano balistico de
no-penetracién de manera experimental. Sus ensayos se llevaron a cabo sobre siete
post-mortem human specimen (PMHS) colocados en un dispositivo tal que el impac-
to (de balas de 9 mm) tuviese lugar en la regién parietal de la cabeza. En este caso,
el casco de combate que utilizaron los autores es un wltra-high molecular weight pol-
yehylene (UHMWPE) (Figura 1.1.b) por su tendencia a sufrir grandes deformaciones
bajo impacto balistico. De esta manera el fenémeno de BHBT seria mas facilmente
observable. Los disparos efectuados se realizan a diferentes velocidades en el rango de
404.9 a 459 ms~! para poder estudiar a posteriori hasta qué punto éste parametro es
influyente en el dano desencadenado. Después de los ensayos, las cabezas de los sujetos
se examinan primero mediante una autopsia y después mediante rayos X para recoger
datos de grietas y fractura en el craneo. En tres de los siete casos no habia rastro de
fractura, dos de ellos coincidiendo con los ensayados a las velocidades més bajas. Los
ensayos de velocidades intermedias (440-445 ms™!) resultaron en fracturas lineales en
diferentes localizaciones acompanadas por fracturas deprimidas en el lugar de impac-
to. Los ensayos realizados con altas velocidades de proyectil sélo mostraron fracturas
lineales cerca de la regién temporal izquierda (donde se produce el disparo). Bass et al.
[10] construyen curvas de riesgo de fractura como funcién de la velocidad del proyectil
a partir de estos datos.

En un estudio de 2014, Freitas et al. [7] construyen un suceddneo humano empleando
craneos reales refrigerados y materiales sintéticos para representar los tejidos blandos
mas relevantes de la cabeza humana. Después de su fabricacion, realizan ensayos balisti-
cos sobre este sucedaneo, sobre el que se coloca un casco de combate de tipo Lightweight
Combat Helmet (LWH) usando diferentes municiones y diferentes configuraciones para
el sistema de amortiguamiento interno (espumas). Para ello se emplean dos configura-
ciones: en la configuracion por defecto, el casco esta protegido internamente por siete
almohadillas (cuatro en los laterales, una en la regién frontal, otra en la posterior, y
otra en la parte superior), mientras que en la otra configuracién sélo se colocan cinco
almohadillas, prescindiendo de la frontal y la posterior. Para el caso de los impactos
realizados con balas de 9 mm y chaqueta metélica (FMJ) a una velocidad media de
438 ms~!, surgen fracturas de craneo moderadas sélo en los casos en los que el casco
contaba con 5 almohadillas. Por el contrario, bajo las mismas condiciones de carga no
se producia dano en los casos donde el sistema de amortiguamiento estaba completo.



Figura 1.1: Tipologias de casco de combate: a) metalico antiguo, b) UHMWPE, c¢)
PASGT, d) ACH

Pese a proporcionar informacion 1til en algunas formas tangibles del dano, como la
fractura de craneo, los ensayos experimentales balisticos poseen diversas limitaciones a
la hora de representar fielmente la respuesta de los tejidos blandos bajo condiciones de
impacto. Los dummys y sucedaneos de cabezas ofrecen una aproximacion cualitativa
mas que cuantitativa del dano de no-penetracién, ya que la mayor parte o todos los
tejidos vivos son reemplazados por materiales sintéticos. Adicionalmente, los PMHS no
representan la respuesta real de un especimen vivo, ya que muchas de sus propiedades
mecanicas se ven alteradas debido al cese en el riego sanguineo. Esta es la razén por
la que los estudios balisticos mas recientes se han basado en otros métodos como el
modelado mediante elementos finitos [11, 12, 13].

Por ejemplo, Aare et al. [11] llevaron a cabo simulaciones balisticas empleando un
modelo de elementos finitos de casco de combate basado en la geometria de un Per-
sonnel Armour System Ground Troops (PASGT) (Figura 1.1.c) y un modelo numérico
de cabeza humana desarrollado por Kleiven et al. [14] y validado frente a datos expe-
rimentales con PMHS. La bala se modela como un sélido rigido con las propiedades
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materiales del plomo y una masa de 8 g. Aprovechando la versatilidad de las simula-
ciones numéricas, hacen un estudio paramétrico del efecto de la rigidez del material
compuesto empleado para la calota del casco, y también varian el angulo de incidencia
de la bala sobre la superficie de éste. Estudiando diferentes parametros mecanicos en
los tejidos del modelo numérico de cabeza, concluyen que las configuraciones de calota
mas rigidas conllevan tensiones mas bajas en el hueso craneal debido al menor contacto
entre cabeza y casco, pero tienden a aumentar las deformaciones en el encéfalo. En
cuanto al angulo de impacto, cuando la bala es perpendicular a la superficie del casco
se alcanzan las maximas tensiones en el craneo, mientras que en impactos oblicuos el
parametro mas sensible es la deformacion a cortante en el tejido cerebral.

Un trabajo que es interesante nombrar es el realizado por Li et al. [12], ya que em-
plean el método de elementos finitos para recrear el protocolo estandar de aceptacion de
cascos de combate del National Institute of Justice (N1J). Para ello, utilizan un modelo
de casco de combate Advanced Combat Helmet (ACH) de Kevlar (Figura 1.1.d) de doce
capas montado sobre un dummy estandarizado con nicleo de arcilla. Bajo las condicio-
nes dispuestas por la NIJ para impactos frontales y laterales, Li et al. [13] estudiaron
posteriormente el trauma BHBT real sustituyendo el dummy balistico por un modelo
numérico de cabeza humana desarrollado por el Royal Institute of Technology (KTH)
en Suecia [15]. La proteccién empleada es un ACH con dos materiales de acolchado
diferentes, y el proyectil utilizado eran las balas 9 mm FMJ contempladas por la nor-
mativa. En este trabajo se realiza un estudio més exhaustivo que en [11], estudiando el
efecto de la rigidez de las espumas de amortiguamiento, la distancia entre la calota y
la cabeza, el espesor del casco y el angulo de incidencia de la bala. Como conclusiones
extraen que el uso de materiales de acolchado blandos disminuyen el riesgo de fractura
craneal asi como las tensiones y deformaciones maximas en el cerebro, mientras que
los acolchamientos rigidos pueden tener consecuencias similares a la supresion del sis-
tema de amortiguamiento interno. En cuanto al angulo de incidencia de la bala, sacan
conclusiones diferentes a las de Aare et al. [11], y atribuyen las diferencias al uso de
distintas tipologias de casco de combate.



1.2. Criterios de dano en la cabeza humana

La creciente preocupacion por el problema del trauma encefalico ha dado lugar a un
volumen considerable de investigacién desde mediados de los afios 50. Desde entonces,
se ha fijado la atencién en comprender qué mecanismos de dano pueden desarrollarse
en una cabeza humana sometida a diferentes condiciones de impacto. Con el propdsito
de poder cuantificar y prevenir las consecuencias del trauma, se pretende relacionar
la sintomatologia clinica de éste con parametros cinematicos o mecanicos que puedan
medirse experimentalmente o mediante elementos finitos.

Uno de los primeros criterios empleado para evaluar el dano en la cabeza se desarrollo
en 1972 en el entorno automovilistico. Se denominé Head Injury Criterion (HIC), y
tiene en cuenta la aceleracion translacional de la cabeza a(t) integrada a lo largo de un
dominio temporal limitado por unos instantes t; y t, tales que se maximice la expresion:

HIC = { [ﬁ /: a(t)dt] " —tl)} (1.1)

max

Pese a que este criterio se sigue empleando en el presente, carece de la contribucién
de los términos de la cinematica rotacional, lo cual hace que sea incapaz de predecir to-
dos los mecanismos de dano [16]. Para situaciones de alta velocidad como los impactos
balisticos, las aceleraciones méximas se alcanzan en un corto periodo de tiempo (aproxi-
madamente 1 ms) y suponen una transferencia de energia muy superior a la del entorno
de aplicacion para el que fue desarrollado el HIC [9] . No obstante, en muchos trabajos
se toma como indicador de dano también para casos balisticos, aunque su validez aun
se encuentra bajo debate.

Posteriormente se han hecho modificaciones del HIC. En 1993, Hertz [17] propuso
una curva de probabilidad de fractura de craneo basdndose en experimentos con huma-
nos post-mortem (PMHS). La probabilidad de fractura se estimaba como una funcién
cumulativa de una distribucién lognormal del HIC con media p=6.96352 y desviacion
tipica 0=0.84664.

p(frac) = N < (1.2)

En 2003, Vorst et al [16] realizaron andlisis de regresion entre la fractura de craneo
(en concreto fracturas lineales) y otros parametros, incluyendo el HIC. Se concluyé
que el parametro mas adecuado para predecir la fractura era lo que llamaron el Skull
Fracture Correlate (SFC), que se define como:

lnH]C—,u>

g

_ AVyic _ fttf a<t)dt
ATyic (ta — 1)

SFC (1.3)

El autor concluye que este parametro de prediccion ofrece la mejor correlacién con
la deformacién que sufre el craneo, y, por lo tanto, que es el méas adecuado para el



andlisis de accidentes de choque frontal. En este mismo trabajo se establecié que un
SFC de 120g corresponde a una probabilidad de fractura del 15 %.

Recientemente, Sahoo et al. [18] reconstruyen un nimero significativo de casos de
trauma reales mediante elementos finitos, y desarrollan curvas de riesgo para la fractura
craneal en funcion de la fuerza, el SFC, HIC, y la energia interna del craneo, respec-
tivamente. Finalmente sugieren que el parametro més adecuado estadisticamente para
predecir la fractura de créaneo es la energia interna de éste, proponiendo un valor de 453
mJ como umbral de 50 % de riesgo de fractura.

Por otra parte, en lo que respecta al trauma que sufre el tejido encefélico tras ser
sometido a una carga de impacto, se distinguen dos tipos principales de lesiones: difusas
y locales. Las lesiones difusas son la manifestacién més comtn del trauma encefélico en
el contexto balistico, debido a la redistribucién de tensiones que ejercen tanto la calota
del casco como el sistema de amortiguamiento interno [19]. El Dano Neuronal Difuso
(DAI) puede variar en el rango de leve (conmocién) a severo [20] y los umbrales de
transicion entre estos niveles no estan claramente definidos.

En diversos estudios centrados en los mecanismos de desarrollo del DAI, se sugiere
que éste suele desencadenarse cuando las condiciones de impacto implican aceleraciones
de rotacién en el tejido encefalico, tal como se ilustra en la Figura 1.2.

Figura 1.2: Mecanismo de conmocién cerebral debido a aceleraciones de rotacién indu-
cidas a la cabeza.
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En su ivestigacion acerca del DAI, Margulies et al. [21] recogieron datos experimen-
tales de ensayos sobre babuinos anestesiados a los que se les inducia una rotacion de la
cabeza hasta que alcanzaban el coma. Con estos datos establecieron curvas de toleran-
cia en funcion de la velocidad maxima de rotacién y la aceleraciéon maxima de rotacion
para los babuinos, que posteriormente extrapolan a los humanos. Para cuantificar las
lesiones sufridas por los simios en los experimentos, los autores emplean como parame-
tro critico la deformacién a cortadura del tejido encefalico, fijando un umbral de 0.05
para las lesiones leves y moderadas, y de 0.10 para las severas.

La deformacion del tejido cerebral se considera, junto con la aceleracion de rotacién,
una medida adecuada para correlacionar el DAI. No obstante, es un parametro dificil
de determinar experimentalmente aunque su obtencién es inmediata mediante simula-
ciones numéricas. Entre los trabajos que se han llevado a cabo en la literatura para
establecer relaciones adecuadas entre deformacién y dano, cabe destacar el realizado
por Bain et al. en el ano 2000 [22]. Realizaron ensayos in-vivo sobre el nervio 6ptico de
cerdos de guinea, al cual aplicaban un nivel determinado de elongacién y posteriormen-
te analizaban las lesiones morfoldgicas y funcionales (pérdida de visién) sufridas por el
especimen. Con ello demostraron experimentalmente la relacién entre la deformacién
sufrida en la materia blanca del sistema nervioso central y el dafio difuso. Proponen un
valor critico de € de 0.18 para un 25 % de probabilidad de sufrir lesiones funcionales, y
de 0.21 para las lesiones morfologicas.

Versiones mas logradas de los criterios de dano basados en deformaciones se han
conseguido gracias al uso de modelos de elementos finitos. Este es el caso, entre otros,
del trabajo realizado por Bandak et al. [23], que desarrollan una nueva medida basada
en ¢ para cuantificar el DAI mediante un modelo numérico de cabeza humana. Es lo
que se conoce como Cumulative Strain Damage Measure (CSDM) y corresponde a la
fraccion total de volumen del cerebro que ha sufrido una deformacion por encima de
cierto umbral en un periodo de tiempo determinado. El umbral de £ propuesto por
los autores para determinar los elementos que han fallado es de 0.05. Este criterio fue
empleado posteriormente por Takhounts et al. [24], los cuales sugieren la utilidad de
este criterio para la evaluacion de lesiones difusas en casos de impacto balistico con el
uso de protecciones personales.

El segundo tipo de trauma encefdlico mencionado, correspondiente a lesiones fo-
cales, surge como resultado de la presencia de gradientes de presiones en la cavidad
intracraneal. Ward et al. [25] encontraron una fuerte proporcionalidad entre las solici-
taciones de compresion en el punto de contacto (coup) y la severidad de la conmocién.
Tomando datos experimentales a partir de la medida de la presién intracraneal y de la
observacion de las consecuentes lesiones sufridas en el tejido encefalico, desarrollaron un
criterio, el Brain Pressure Tolerance (BPT), que fija unos umbrales de presiones coup
de 172.4 y 234 kPa para dano moderado y severo, respectivamente. En el mismo trabajo
se compara el BPT con otros criterios de dano existentes, como el ya mencionado HIC,
y encontraron que en los impactos de corta duracién (de 0 a 3 ms) ninguna de las otras
hipdtesis es lo suficientemente conservadora. Por lo tanto, el BPT propuesto por Ward
et al. [25] se empleard en el presente trabajo para evaluar los riesgos desencadenados
de un impacto balistico ya que su duracion es de aproximadamente 1 ms.
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Dentro de los gradientes de presién intracraneal (ICP), existe otro tipo de solicita-
ciones: las de traccion en el lado opuesto al traumatismo (contrecoup), y que también
pueden generar mecanismos de conmocién. En concreto, cuando se alcanzan valores
elevados en las presiones negativas, pueden desatarse fenémenos de cavitacion dentro
de la cavidad craneal [26] debido al alto contenido en agua en el interior de ésta.

En este aspecto, Gross et al. [27] presentaron su primer estudio demostrando la for-
macién de burbujas de cavitacion en un recipiente elipsoidal de cristal lleno de fluido
al que se somete a impacto. Posteriormente, Lubock et al. [28] quisieron determinar si
este fendmeno podia tener lugar en los tejidos vivos. Para ello, realizaron ensayos de im-
pacto sobre craneos humanos llenados con agua y observaron burbujas de cavitacion en
la region de contrecoup. No obstante, si reemplazaban el contenido acuoso por gelatina
para simular la presencia del tejido cerebral, no habia rastro de cavitacion. Con estos
datos postularon la baja probabilidad de que se produzcan fenémenos de cavitacién
en el encéfalo en si, pero no niegan la posibilidad de que este fenémeno pueda darse
en el liquido cefalorraquideo o en los vasos sanguineos de la superficie del cerebro, lo
cual conllevaria lesiones. No obstante, no existe una evidencia clinica de esta tultima
hipétesis.

Recientemente, Takhounts et al. [24] proponen un nueva nueva medida de dano
encefalico aplicable a métodos numéricos y basandose en el efecto de las presiones de
dilatacién en este tejido. Es lo que bautizaron como el Dilatation Damage Measure
(DDM). Esta medida es un céalculo de la fraccién total de volumen cerebral que ha
experimentado presiones negativas por debajo del valor de la presion de cavitacién del
agua, vy se utiliza como correlacién a las contusiones sufridas.

Por otra parte, Nusholtz et al. [29] correlacionaron el riesgo de aparicién de colapso
violento de las burbujas de cavitaciéon sobre un cilindro lleno de agua con las acelera-
ciones de impacto a las que se somete. Proponen un valor de aceleracion de 350 g como
umbral de riesgo para el colapso de las burbujas de cavitaciéon de forma violenta. En
estudios mds recientes, Panzer et al. [30] profundizan en el mecanismo de cavitacién del
liquido cefalorraquideo y concluyen que el efecto més significativo de este proceso seria
el aumento de las deformaciones en el encéfalo debido a su desacoplamiento del craneo.
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Capitulo 2

Desarrollo del modelo de elementos
finitos

2.1. Modelo numérico de cabeza humana

El modelo numérico de cabeza humana se obtiene a partir de la segmentacion de
imdgenes médicas (TAC) de un paciente real, proporcionadas por el Hospital la Fe de
Valencia. Mediante el software Scanlp [31] de Simpleware se procesan estas imdagenes
y mediante técnicas de umbralizaciéon implementadas en el propio programa se separan
las diferentes mascaras, correspondientes a cada uno de los tejidos de la cabeza. La
Figura 2.1 es un ejemplo de la interfaz del programa mostrando las imagenes de TAC
en tres vistas. En la imagen inferior derecha se observa el resultado de la segmentaciéon
de una de las capas (la piel) y su construccion tridimensional.

é |

Figura 2.1: Imégenes de TAC visualizadas en el software Scanlp [31]
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En concreto, el modelo desarollado esté constituido por seis capas, correspondientes
a tejidos duros y blandos:

= Dentro del tejido 6seo, se distingue entre las dos capas de hueso compacto y la
capa interna de hueso poroso (diplée) que conforman la estructura similar al tipo
sandwich del créaneo, y los huesos faciales.

» En cuanto a los tejidos blandos, el modelo consta de piel/cuero cabelludo, liqui-
do cefalorraquideo y encéfalo. Este tltimo se considera como un conjunto y no

se hacen subdivisiones entre materia gris y blanca, cerebelo, bulbo raquideo y
ventriculos.

Una vez se han separado las diferentes capas en Scanlp [31], se procede al mallado
de la geometria segmentada empleando una herramienta del mismo software. El tipo de
elemento elegido son tetraedros lineales de cuatro nodos (C3D4). La malla resultante
contiene 379550 elementos y 130710 nodos, y se puede observar detalladamente en la
Figura 2.2.

Cuero
cabelludo

|| Hueso

compacto

[] Diplce
|:| Huesos

taciales

|:‘ Liquido

cefalorr aquideo

[ Encéfalo

5

<
L

‘E
4

L2
)

[

3

1

YA v
—ar

i

Figura 2.2: Modelo numérico de cabeza humana obtenido a partir de imagen médica

Se elige el mayor tamano de elemento posible pero sin alterar la geometria y morfo-
logia reales de la cabeza. Pese a que resulta intuitivo pensar que una malla més refina-
da dara lugar a resultados mas precisos, es necesario tener en cuenta la problematica
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planteada en el Apéndice I, donde se define el procedimiento de cédlculo explicito. Las
simulaciones que se llevan a cabo en este trabajo son impactos dindmicos de media-alta
velocidad, de manera que el limite de estabilidad del célculo es muy pequeno, teniendo
en cuenta la rapida propagaciéon de las ondas a través de la malla. Con un tamano
de elemento pequeno, el At limite disminuye atin mas, especialmente para los tejidos
blandos, con lo que los tiempos de calculo necesarios serian extremadamente grandes.
La solucion es, por lo tanto, aumentar el tamano caracteristico de los elementos.

Los nodos de capas adyacentes son compartidos, de manera que se trata de un
modelo continuo. Con ello se evita la utilizacion de restricciones de contacto entre los
diferentes tejidos en que se ha segmentado el modelo numérico, ya que la interaccion
entre ellos es compleja de modelar y existe escasa informacion al respecto en la litera-
tura.
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2.1.1. Propiedades materiales

Para asignar las propiedades materiales a los seis tejidos en que se ha divido el mo-
delo de cabeza humana, se ha hecho una revision de la literatura existente del tema. A
excepcion del cuero cabelludo, donde todos los autores parecen llegar a un consenso en
cuanto a sus propiedades mecénicas, existe mucha dispersion entre los modelos cons-
titutivos que se asignan a cada tejido. A continuacién se presentan los modelos mas
frecuentes:

» Kl cuero cabelludo se modela como un material elastico lineal con mddulo de
elasticidad de 16.7 MPa y coeficiente de Poisson de 0.42.

= Para las capas del craneo también se asume comportamiento elastico lineal. Las
capas de hueso compacto se consideran mas rigidas que la capa interna de hueso
trabecular. Existe un rango bastante amplio en los valores del médulo de Young
que los autores atribuyen a ambos tejidos, probablemente debido a la heterogenei-
dad de los ensayos experimentales de los que obtienen los datos. Las propiedades
del tejido 6seo son muy sensibles a ciertos parametros como la edad, el género, o
las dimensiones de la cabeza, de manera que a priori no es posible optar por un
modelo constitutivo determinado. Lo mismo sucede con los huesos faciales.

= Kl liquido cefalorraquideo se asume, en la mayor parte de los casos, como un sélido
elastico con propiedades muy cercanas a las del agua. Normalmente viene definido
por su modulo elastico o bien por el modulo de compresibilidad K.

= El encéfalo es el tejido mas complejo en cuanto a modelado constitutivo. Su com-
portamiento se aborda en la literatura de diferentes maneras: como puramen-
te elastico, como viscoelastico, como hiperelastico o mediante combinaciones de
éstas.

El comportamiento viscoelastico, es decir, de reduccién del modulo de cizalladura
del material con el tiempo, se modela mediante una serie temporal Prony:

G(t)=Go— Y G (1—etm) (2.1)

=1

donde Gy representa el médulo de cizalladura inicial, y 7; y GG; definen puntos de
una curva de ensayos de relajacién.

Por otra parte, el comportamiento hiperelastico del material se define mediante
un modelo consitutivo de Mooney-Rivlin:

W = Co1 (Io — 3) + Cio (T, = 3) + Dy (J — 1)° (2.2)
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K=2-Dy ; pu=2 (001 + 010) (2.3)

donde W es la densidad de energia de deformacién, I; e I son los invariantes lineal
y cuadratico del tensor de Cauchy-Green, y J es el determinante del gradiente de
deformaciéon. Para materiales incompresibles, J=1.
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2.2. Validacion del modelo numérico de cabeza

Para fijar unas propiedades mecénicas a los diferentes tejidos considerados que sean
adecuadas para recrear fidedignamente el comportamiento de una cabeza humana real
bajo impacto, se recrearan con Abaqus/Explicit dos ensayos experimentales tomados de
la literatura. El primero de ellos se empleard para asignar un comportamiento adecuado
a las capas de tejido éseo (hueso compacto y diplée) y del cuero cabelludo, mientras
que el segundo se centrara en los tejidos blandos (encéfalo y liquido cefalorraquideo).

Dentro de la amplia variedad de modelos constitutivos para los diferentes tejidos que
se pueden encontrar en la literatura y que los autores han empleado para construir sus
modelos de elementos finitos de cabeza humana, se han seleccionado las propiedades
materiales descritas en cinco trabajos diferentes, resumidas en el Cuadro 2.1. Cada
conjunto de propiedades se denotara abreviadamente de aqui en adelante como MP y
un numero que indica el trabajo del cual se han extraido.

| MP1 MP2 MP3 MP4 MP5
p (kgm=3) 3000 3000 2000 1800 1210
Compacto FE (MPa) 5465 12200 15000 15000 8000
v 0.22 0.22 0.22 0.21 0.22
p (kgm=3) 1750 1750 1300 1500 1210
Diploe E (MPa) 2864 5660 1000 4500 8000
v 0.22 0.22 0.22 0.22 0.22
p (kgm=?) 2100 2100 2000 3000 1210
Cara E (MPa) 5000 5000 15000 5000 8000
v 0.23 0.23 0.22 0.21 0.22
p (kgm=3) 1040 1040 1000 1040 1040
CSF E (MPa) 0.1845 1.49 1.26 0.012 1.314
v 0.499 0.489 0.4999 0.49 0.4999
p (kgm=2) 1040 1040 1040 1040 1140
Eléastico Eléastico Eléastico Hipereldstico* Eléastico Eléastico
Encéfalo  Constantes E=0.558 MPa E=0.307 MPa Cp1=62 Pa K= v=0.48
v=0.485 v=0.4996 C10=69 Pa 1.125 GPa
Constantes - 21=0.682 21=0.636, g2o=0.363  g,=0.659 g1=0.682
viscoeldsticas** 71=0.02857 71=0.008, 7,=0.15 7,=0.00689 7,=0.02857
p (kgm™3) 1130 1200 1130
Cuero E (MPa) - - 16.7 16.7 16.7
v 0.42 0.42 0.42

*Las constantes se refieren a las de un material de Mooney-Rivlin en su implementacion en Abaqus [1]
**Las constantes definen una serie Prony en Abaqus [1]

Cuadro 2.1: Propiedades mecanicas obtenidas de cinco trabajos de la literatura para
cada uno de los tejidos de la cabeza.

El MP1 corresponde a un trabajo de Gilchrist et al. [32] en 2000, en el que se
desarrolla un modelo numérico de cabeza humana para evaluar su respuesta a impacto.
No indica las propiedades que aplica al cuero cabelludo, y emplea un modelo elastico-
lineal para el encéfalo. Por MP2 se ha denotado el trabajo de Ruan et al. [33], que
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hace una definicion mas sofisticada del comportamiento del encéfalo, introduciendo
propiedades viscoelasticas ademas de las elastico-lineales.

El conjunto de propiedades MP3 se ha extraido de un trabajo de Kleiven de 2006 [34],
en el que emplea el modelo de elementos finitos desarrollado por la KTH. Puesto que el
objetivo del trabajo era estudiar los mecanismos de trauma encefalico, el modelado del
tejido cerebral es mas complejo, sustituyendo el comportamiento elastico lineal por el
hiperelastico, y teniendo en cuenta la anisotropia del tejido. Del trabajo de Kang et al.
[35] de reconstrucién de accidentes de motociclismo, se toma el conjunto de propiedades
MP4. En este caso, se tiene en cuenta el alto contenido de liquido del encéfalo, ya que

se modela de manera muy similar al agua, con su misma densidad, y definiendo el
E

3(1—2v)

Finalmente, el ultimo trabajo que se ha tomado, MP5, es el de Tse [36], en el cual el
modelo de cabeza humana también se desarrolla a partir de la segmentacién de imagen
médica y estd detalladamente subdividido, distinguiendo entre materia gris y blanca,
tronco encefélico, cerebro, etc. No obstante, las propiedades que asigna a los tejidos del
conjunto del encéfalo son practicamente idénticas y se éstos se podrian aglutinar en un
tejido tinico. También estdn separadas en el mallado las distintas capas de hueso, pero
las propiedades que les aplica son exactamente las mismas, de manera que el conjunto
hueso compacto-diploe-hueso facial se toma como uniforme.

comportamiento eldstico a partir del médulo de compresibilidad: K =

2.2.1. Tejidos 6seos y cuero cabelludo

El primero de los ensayos que se va a simular con Abaqus/Explicit fue realizado
en 1995 por Yoganandan et al [37] y el montaje consistia en un pistén hidraulico que
impactaba sobre la cabeza del especimen de ensayo (humano post-mortem) a velocidad
constante. En este experimento se aportan datos de la rigidez de los craneos de los
diferentes sujetos ensayados, asi como la curva fuerza-desplazamiento. El montaje del
ensayo recreado en Abaqus/Explicit se representa en la Figura 2.3.
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Figura 2.3: Montaje en Abaqus/FEzplicit del ensayo experimental de Yoganandan et al
[37].

Las condiciones de contorno aplicadas en la base de la cabeza son de apoyo, restrin-
giendo unicamente el desplazamiento vertical. En el pistén se impone una condicién de

velocidad constante de 7.2 ms™!.

Con la recreacién de este ensayo se pretende fijar unas propiedades mecanicas ade-
cuadas para el tejido craneal, teniendo en cuenta tanto el régimen elastico como la
fractura. Para ello, se evalian las cinco configuraciones de propiedades materiales ex-
traidas de la literatura y presentadas en el Cuadro 2.1 para hueso compacto, diploe y
huesos faciales.

Adicionalmente, se toman varios criterios de fractura (detallados en el Cuadro 2.2)
obtenidos de la literatura con ensayos sobre probetas craneales con el fin de establecer
unos limites de tensiones méaximas a tracciéon y compresion de cada una de las capas
de hueso que representen el comportamiento global del craneo. Para poder recrear la
fractura en las simulaciones se hace uso de una subrutina de usuario VUSDFLD [38]
implementada en Fortran. Esta subrutina accede en cada iteracion a ciertas variables
del modelo, en concreto, obtiene las tensiones principales en cada elemento de las capas
de hueso compacto y diploe. Si los valores de 0,40 ¥ Omin €xceden cierto umbral, el
elemento es eliminado en la siguiente iteracién.
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Hueso compacto Dilpoe

oue (MPa) ou (MPa) Oue(M Pa) Ouc(M Pa)
Raul et al. [39] | -145 90 -28 35
Sahoo et al. [18] | -132 90 -24.8 34.8
Evans et al. [40] | -152.2,-167.4 70.5 -25.1 -
Silver [41] | -85 42.5 -85 42.5

Cuadro 2.2: Criterios de fractura en hueso compacto y diplée segin diversos autores

Aplicando cada uno de estos criterios de fractura a uno de los modelos materiales
(MP2), y simulando el experimento de Yoganandan et al. [37], se obtienen las siguientes
curvas:

167

—#— modelo MP2- criterio de Sahoo et al.
14 b |—=—modelo MP2- criterio de Raul et al,
—&—modelo MP2- criterio de Silver
—8H—modelo MP2- criterio de Evans et al.
= = Curva experimental

12

10

Fuerza (kN)

0 1 2 3 4 5 51 7
Deflexion (mm)

Figura 2.4: Comparacion de la respuesta del craneo con los diferentes criterios de frac-
tura obtenidos de la literatura, respecto a la curva experimental obtenida por [37].

Tanto la respuesta experimental como la obtenida mediante las simulaciones pre-
sentan una morfologia comun:
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= Un primer tramo no-lineal, en el cual el cuero cabelludo absorbe energia de impac-
to. Existe un desfase en este tramo entre la curva experimental y las simuladas.
Esto se debe a que el modelo numérico obtenido a partir de imagenes de TAC
tiene un espesor del cuero cabelludo superior al del especimen de ensayo de Yo-
ganandan et al. Por este motivo, la energia que absorbe este tejido es superior en
el caso numérico.

= Un tramo lineal en el que la respuesta estd dominada por los huesos craneales. La
pendiente de este tramo serd la rigidez global del craneo. El fin de este tramo se
da al inicio de la fractura del hueso compacto.

= Un dltimo tramo no-lineal correspondiente a la fractura de las dos capas de craneo.
La amplitud de este tramo depende principalmente de las propiedades elasticas
del hueso poroso (diplée), que realiza la mayor parte de la absorcién de energia
hasta el fallo total del craneo.

Se puede extraer de la Figura 2.4 que el criterio de fallo més adecuado para las dos
tejidos del craneo serfa el empleado por Sahoo et al. [18], ya que es el que mejor se
ajusta a la curva experimental y, dentro del resto de modelos, es el que se posiciona
més en el lado de la seguridad (més conservador). An asi es necesario mencionar que
los cuatro criterios evaluados son bastante realistas, y que la desviacién de los valores
de la fuerza y deflexion maximas es muy pequena en todos los casos.

Una vez seleccionado el criterio de fallo 6ptimo, se procede de la misma manera
para obtener el modelo de propiedades materiales que proporcione una respuesta mas
cercana a la experimental, obteniendo los resultados de la Figura 2.5.
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Figura 2.5: Comparacion de la respuesta de los diferentes modelos de propiedades ma-
teriales obtenidos de la literatura, respecto a la curva experimental obtenida por [37].

A partir de estos resultados se descartan los modelos MP1 y MP5, ya que la fuerza
maxima que predicen es 4 kN superior a la experimental. En el caso del modelo MP5,
la rigidez del craneo (pendiente del tramo lineal de la respuesta) es excesiva, lo cual
se debe a que este modelo contempla las mismas propiedades elasticas para el hueso
compacto y el diploe, sin hacer distincién entre ambos tejidos. El modelo MP1, por
su parte, fija un médulo de Young bastante bajo para el hueso compacto, lo cual hace
que se retrase el momento de inicio del fallo. De los tres MP restantes, tanto el MP3
como el MP4 tienen una respuesta muy similar. Esto se debe a que las propiedades que
fijan para el hueso compacto son casi iguales. Las diferencias se dan en el médulo de
elasticidad del diploe, que en el caso del MP3 es de 1 GPa y de 4.5 GPa en el MP4.
Este ultimo supone un valor mas razonable y la respuesta en el tramo del fallo es mas
acertada, de manera que se aplicaran las propiedades materiales de los tejidos dseos del
modelo MP4 para las futuras simulaciones de este trabajo.

2.2.2. Tejidos blandos

Una vez establecidas unas propiedades mecanicas y unos limites de fractura ade-
cuados para el tejido 6seo nuestro modelo numérico, detalladas en el Cuadro 2.3, el
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siguiente paso es realizar un proceso analogo con los tejidos blandos, en concreto con
el liquido cefalorraquideo y el encéfalo.

‘ Hueso compacto Dilpoe Hueso Facial
p(kgm™) | 1800 1500 3000
E(MPa) | 15000 4500 15000
v | 0.21 0.22 0.21
oue(MPa) | -132 -24.8 -
ou(MPa) | 90 34.8 -

Cuadro 2.3: Propiedades mecanicas fijadas para los diferentes tejidos dseos de la cabeza

Para ello se toman los datos experimentales proporcionados por Nahum et al. [42],
que realizaron un ensayo sobre sujetos post-mortem sentados a los que se les aplicaba un
impacto en la region fronto-parietal. La Figura 2.6 ilustra la version en elementos finitos
de este experimento. En este caso se permite el movimiento libre de la cabeza en el plano
sagital, restringiendo los desplazamientos laterales (se fija la condicién de contorno en
las orejas). En su trabajo, Nahum et al. aportan la curva temporal de fuerza-tiempo
del piston que realiza el impacto, de manera que para implementar esta condicion de
carga en el modelo numérico se introduce una funcién rampa para la aceleracién del
piston. El resultado se observa en la Figura 2.7, donde la historia de fuerza aplicada
en el experimento y en las simulaciones es practicamente idéntica, de manera que la
metodologia de reconstruccién del ensayo es valida.

Figura 2.6: Experimento de Nahum et al. [42] simulado con Abaqus/Explicit.
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Figura 2.7: Historial de fuerza ejercida por el pistén. Curva experimental y curva im-
puesta en Abaqus/Ezxplicit.
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Figura 2.8: Aceleracién el en centroide del 16bulo temporal de la cabeza. Curva simulada
vs curva experimental de Nahum et al. [42].
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Como comprobacién, se miden las aceleraciones del modelo numérico en el centro del
16bulo temporal (en el mismo sitio donde Nahum et al. [42] colocan los acelerémetros),
obtieniendo una respuesta muy similar en el caso simulado y en la curva experimental
(Figura 2.8. Por lo tanto, con la rampa de fuerza introducida, la cinemética del modelo
numérico es muy cercana a la del experimento. Por lo tanto, a la hora de medir el resto
de parametros el error de montaje de la simulaciéon no sera un parametro significativo.

En el ensayo de Nahum et al.[42] se midieron las presiones en cuatro localizaciones

diferentes del tejido encefalico, en concreto en las ubicaciones senaladas en la Figura
2.9.

Figura 2.9: Ubicacién de los sensores de presion en los ensayos experimentales de Nahum
et al. [42]. 1: Frontal, 2: Parietal, 3: Occipital, 4: Fosa posterior.

Tras la realizaciéon de cinco simulaciones numéricas, en cada una de las cuales se
ha empleado uno de los conjuntos de propiedades mecanicas de entre los 5 tomados de
la literatura, se obtienen los resultados mostrados en la Figura 2.10. Los datos de las
respuestas simuladas estan tomados en las localizaciones detalladas en la Figura 2.9.
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Figura 2.10: Respuesta en presiones en las diferentes localizaciones del encéfalo emplean-
do cada uno de los modelos de propiedades materiales de la literatura. Comparacién
con las curvas experimentales de Nahum et al. [42].

De estos resultados obtenidos se pueden extraer diversas conclusiones. La primera
de ellas es que las presiones en el encéfalo son muy sensibles al valor del moédulo de
compresibilidad K de éste. Este hallazgo concuerda con el postulado de Ruan et al.
[43], que demostraron que un incremento de K conduce a mayores presiones positivas
y menores presiones negativas (en valor absoluto). Gilchrist et al. [32] sugirieron que
debido a la heterogénea composicion del encéfalo, éste debe ser considerado mas como
un gel que como puramente agua. Esta afirmacién implica una disminucion del valor
del coeficiente de Poisson global del tejido como resultado de una disminucion en el
contenido de agua (incompresible).
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Los resultados obtenidos en este trabajo revelan que el modelo menos incompresible
de encéfalo (MP5, con v=0.48), subestima las presiones en la regién frontal y parietal
en comparacién con las curvas experimentales. Por el contrario, las presiones negativas
de las regiones occipital y de fosa posterior son superiores en valor absoluto, siguiendo
la tendencia descrita por Ruan et al. [33]. Por lo tanto, las propiedades mecénicas
propuestas en el modelo MP5 para los tejidos blandos quedan descartadas. E1 MP1
también fija un valor de v relativamente bajo (0.485) para el encéfalo, pero conduce a
unos resultados méas ajustados a la realidad. No obstante, el modelo MP1 no considera
un comportamiento viscoeldstico para el cerebro por lo que el amortiguamiento propio
del tejido serd menor y esto puede llevar a valores pico superiores, por lo que tampoco
se tomard este conjunto de propiedades para futuros estudios. Si se toma un valor del
modulo de compresibilidad més alto (modelos MP2, MP3 y MP4) las curvas de presiones
tienden a desplazarse hacia valores mas positivos.

La influencia de las propiedades mecanicas del liquido cefalorraquideo en la respuesta
de ICP se ha estudiado en otros trabajos de la literatura [44], que concluyen que las
constantes elasticas definidas para este fluido no juegan un papel determinante en su
respuesta en presiones. No obstante, las simulaciones iniciales llevadas a cabo en este
trabajo utilizando las propiedades del MP4 revelaron una distribucién de presiones a lo
largo del tejido encefalico que no era consistente con la obtenida con los otros modelos.
La causa de esta discrepancia es la asuncion inicial de un médulo de elasticidad bajo
para el CSF (E=12 kPa). Por este motivo, se a reemplazado a posteriori por valores
uno y dos érdenes de magnitud superiores (£=120 kPa y F= 1.2 MPa), resultando en
una mejora considerable de los contornos de presion.

A la vista de los resultados obtenidos, un comportamiento no-lineal viscoeldstico
(modelo MP2) con alto valor de K se ajusta a los datos experimentales con menos
error que el resto de modelos. Sin embargo, este tipo de modelo constitutivo no es el
mas adecuado para tejidos blandos, sino que lo seria un modelo hiperelastico basado
en la funcién de energia de deformacién (modelo MP3). Ya que la respuesta obteni-
da con el modelo hiperelastico MP3 en estas simulaciones no parece tan precisa para
predecir el comportamiento experimental en términos de presiones, se va a realizar un
estudio paramétrico variando el valor de K del encéfalo para encontrar el médulo de
compresibilidad 6ptimo para ajustarse a los resultados de Nahum et al. [42].

Uno de los problemas que surge cuando se trata con materiales hiperelasticos casi-
incompresibles en analisis explicito de elementos finitos es que se necesita elevada preci-
sién y emplear incrementos de tiempo muy pequenos. Por lo tanto, es necesario precisar
en el médulo de célculo que se utilizara la opcion double precision, que incluye més ci-
fras significativas en el preproceso y en el analisis. Se repite el experimento de Nahum
et al. [42] fijando las propiedades para el encéfalo y CSF correspondientes al modelo
MP4, pero empleando tres valores diferentes del médulo de compresibilidad para el
cerebro: K=0.021 GPa, K=0.21, K=2.1 GPa. Con ello se obtienen los siguientes re-
sultados, para las presiones en la regién frontal (Figura 2.11) y occipital (Figura 2.12),
respectivamente.

28



Presion (kPa)

200

Region frontal

180

160

140 -

=i

Ml

[
T

=i
(=
=

B0 -

40 -

20 -

—— K=0.021 GIa
K=0.21 GFa
- — K=2.1GFPa

Experimental

L 'l L

3 3.5 4

4.5 5 5.5

Tiempo (ms)

Figura 2.11: Efecto de K sobre las presiones en la region frontal del encéfalo.

Region occipital

-4':' T T T T A
Experimental
ag - |~ K=0.021 GPa
K=0.21 GPa
-~ K=21GPa
0 -
—
@
=
=4 20
]
2
@ a0t
T
T
60
-80 .
_1DD L il ] L il L il ] L
2.5 3 3.5 4 4.5 5 5.5 i} 6.5 7 7.5

Figura 2.12: Efecto de K sobre las presiones en la region occipital del encéfalo.

Tiempo (ms)

29



En este estudio paramétrico se puede observar la tendencia previamente descrita
de que cuanto mas se acerca un sélido a la incompresibilidad las presiones en éste
son mayores (en valor absoluto). La mejor correlacién con los datos experimentales de
Nahum et al. [42] se alcanza empleando un médulo de compresibilidad de valor K=0.21
GPa, un orden de magnitud inferior al del agua. Este hecho refuerza la hipotesis de que
el encéfalo no es meramente un material incompresible con propiedades cercanas a las
del agua [32].

En resumen, de ahora en adelante el modelo constitutivo que se empleara para el
encéfalo en las préximas simulaciones serd uno hiper-viscoelastico con las siguientes

constantes:
Propiedades C. Hiperelasticas C. Viscoelasticas
p = 1040(kgm3) Co1=62 Pa 21=0.636, g2=0.363
K= 0.21 GPa C10=69 Pa 71=0.008, 75=0.15

Cuadro 2.4: Propiedades mecanicas del tejido encefalico
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2.3. Modelo numérico de casco de combate

Para la simulacién del impacto balistico, se ha generado un modelo numérico de
casco de combate partiendo de una geometria similar a la del ACH. El casco real
posee 16 capas de material compuesto, pero para reducir el coste computacional que
supondria una malla muy detallada, el modelo numérico se ha simplificado a cuatro
capas, tal como se muestra en la vista de detalle de la Figura 2.13. Cada una de ellas
esta compuesta por hexaedros de tipo C3D8R, contando el casco completo con un total
de 25748 elementos.

Figura 2.13: Modelo numérico de casco de combate simplificado de cuatro capas de
material compuesto.

Las propiedades elésticas y de fallo que se han fijado en Abaqus para las capas de
casco de aramida vienen resumidas en el Cuadro 2.5. Para el comportamiento de dano
de este laminado se ha empleado una subrutina de usuario de tipo VUMAT donde se
implementa una version avanzada del modelo de dano de Hashin y que ha sido validada
en otros estudios para su aplicacién a la respuesta dindmica de cascos de combate [45].
Una explicacion mas detallada de esta subrutina se puede hallar al final del Apéndice
II.
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Propiedades elasticas

E1 (MP&) Eg (MP&) E3 (MP&) V12 V13 Va3
18000 18000 4500 0.25 0.33 0.33
G12 (MP&) G13 (MP&) 023 (MP&)
770 2600 2600

Propiedades resistentes

Xy (MPa)  Xp. (MPa) Xy (MPa)  Xo, (MPa) X3, (MPa) X3, (MPa)
555 555 555 555 1050 1050

512 (MPa) 813 (MPa) 523 (MP&)
77 1060 1086

Cuadro 2.5: Propiedades mecanicas de las capas del casco

El sistema de amortiguamiento interno se crea siguiendo la geometria fijada por el
Pliego de prescripciones técnicas de cascos de combate de 2014. Este estipula que debe
haber un conjunto de siete almohadillas: dos en cada lateral, una delantera, una trasera
y otra superior. Todas ellas han de ser rectangulares redondeadas excepto la superior,
que ha de ser circular. Los espesores de las almohadillas dependen del tamano de la
cabeza del soldado; el caso mostrado en la Figura 2.14 corresponde a una talla M, es
decir, espesores de 1.30 + 1 cm.

Las propiedades materiales de las almohadillas se modelan mediante la opcién Low
density foam disponible en Abaqus/Ezxplicit, que consiste en un modelo constitutivo
viscoeldstico no-lineal. Este tipo de modelo es adecuado para el caso de estudio ya que
se puede especificar el comportamiento dependiente de la tasa de deformacién de una
espuma elastémera de baja densidad como las que se emplean en colisiones e impactos

[38).

32



Figura 2.14: Izquierda:malla del modelo numérico del sistema de amortiguamiento in-
terno del casco. Derecha: integracién de las almohadillas en la calota.
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2.4. Modelo numérico de bala

La bala que se va a tomar como referencia para este estudio de impacto balistico
es una de calibre 9 mm tipo FMJ (Full metal jacket), como la ilustrada en la Figura
2.15.izquierda. A partir de esta geometria se desarrolla un modelo numérico que consta
de un ntcleo de plomo y una chaqueta de latén (Figura 2.15.centro).

Figura 2.15: Izquierda: bala FMJ de calibre 9 mm real. Centro: modelo numérico de
la cabeza de la bala. Derecha: malla deformada del modelo numérico de bala tras un
impacto balistico.

Al plomo que constituye el ntcleo se le asigna un comportamiento eldstico definido
por su ecuacién de estado EOS (Equation of state) en Abaqus. Por otra parte, para la
chaqueta de latén se supone un comportamiento viscopldstico basado en el modelo de
plastificacion de Johnson-Cook con modelo de iniciacién de dano. El modelo de plasti-
cidad de Johnson-Cook implementado en Abaqus/Explicit es adecuado para modelar la
deformacion de los metales a elevadas tasas de deformacién. Incluye formas analiticas
de la ley de endurecimiento y de la dependencia en la tasa de deformacién y se emplea
habitualmente en analisis dindmicos transitorios y adiabaticos [1]. Su formulacién es la
siguiente:

5= (A4 B [1+C’1n (%)] {1 _ (%)m} (2.4)
A - ~

(2) ®3)
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donde

tensién pléstica equivalente (MPa)

deformacion plastica equivalente

tasa de deformacién pléstica equivalente (s™1)

tasa de deformacién pldstica de referencia (s7)
temperatura de fusién del material (°C)

temperatura ambiente (°C)

B,C m,n constantes del material determinadas experimentalmente

IS sq(gm-w-w Q|

El término (1) de la ecuacién introduce el efecto de endurecimiento por deformacién,
el (2) es la contribucién de la tasa de deformacion (viscosidad) y el (3) incluye el efecto
de ablandamiento térmico [46].

Las propiedades mecanicas de ambos materiales vienen resumidas en el Cuadro 2.6.

e Latén
Modelo de Johnson-Cook
B (MPa) C m n A (MPa) & (s7') T, (°C) T, (°C)
505 0.009 1.68 0.42 112 1 20 1520
Dano de Johnson-Cook
D, D, D3 Dy Ds
0.54 4.89 0.014 3.03 1.12
e Plomo
p (kgm™?) G (MPa) Co (cm(us)™t) Sa Lo E.,
11.84 200 3935 1.429 2.6 0

Cuadro 2.6: Propiedades mecanicas de los materiales de la bala
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2.5. Modelo integrado de cabeza-casco de combate

En las simulaciones balisticas se empleara un modelo ensamblado con las diferentes
partes que se han descrito individualmente. Para ello, el casco numérico se inserta en
la cabeza mediante una simulacion a baja velocidad que recree el proceso real de un
soldado colocandose un casco. De esta manera, el sistema de amortiguamiento interno
de espumas se puede acoplar perfectamente a la forma de la cabeza, sin que se produzcan
penetraciones ni holguras. Se emplea en este proceso, y en el resto de simulaciones, un
algoritmo de contacto General Contact implementado en Abaqus. El resultado de la
integracion es el ensamblaje de la Figura 2.16.

Figura 2.16: Modelo integrado de cabeza y casco de combate en Abaqus/Explicit.
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Capitulo 3

Resultados: simulaciones balisticas

La seccion de resultados consta de tres partes diferentes:

= Simulacion del protocolo de aceptacién de cascos de combate segin la normativa
espanola NME-2786.

= Estudio de la influencia de la velocidad de impacto de la bala.

= Estudio de la influencia de las dimensiones de la cabeza del soldado y del sistema
de amortiguamiento interno.

3.1. Simulacion de la NME-2786

El Pliego de prescripciones técnicas de cascos de combate de 2014, establece los
requisitos técnicos, también reflejados en la NME-2786 [2], que ha de cumplir un casco
de combate para poder ser empleado por las Fuerzas Armadas.

Dentro de esta normativa existen varios procedimientos a los que los cascos deben
someterse aleatoriamente: resistencia a impacto, resistencia balistica antifragmentos y
resistencia balistica ante municién convencional. Este 1ltimo es el que va a ser evaluado
en este trabajo.

La metodologia para evaluar la resistencia balistica contra municion convencional
consiste en realizar disparos con balas de calibre 9 mm Parabellum, con nticleo de plomo
de 8g, a una velocidad de 425 4 15 ms™!. El disparo se realiza contra el casco de ensayo
montado en un dummy de ensayos de madera y arcilla, de tal manera que se recojan
datos del impacto en cinco localizaciones diferentes: frente, lateral (temporo-parietal) a
ambos lados, occipital y en el vértice.

Puesto que lo que se desea en este trabajo es evaluar el riesgo de trauma real sobre
la cabeza humana, se van a recrear las condiciones de impacto de la normativa, pero
reemplazando el dummy por el modelo numérico obtenido de imagen médica y descrito
en la Seccion 2.1. Por lo tanto, se partira de la configuracion integrada de cabeza, casco
y bala presentada en la Seccion 2.3.
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Un tiempo de simulacion adecuado para cada impacto seria de 3 ms, tiempo sufi-
ciente para que las consecuencias del impacto comiencen a atenuarse. Una simulacion
mas prologanda seria menos realista puesto que la respuesta del conjunto estaria condi-
cionada por otros factores que no se tienen en cuenta en este trabajo, como la presencia
de atalajes que limiten el movimiento relativo del casco respecto a la cabeza o el efecto
del cuello en la restriccion del desplazamiento de la cabeza.

En la Figura 3.1 se muestra un corte transversal de cada uno de los disparos si-
mulados, en el instante en que la deformacién del casco por el impacto de la bala es
maxima.

Figura 3.1: Simulacién de la NME-2786 en las diferentes regiones de impacto: a) frontal,
b) lateral-derecho, ¢) occipital, d) en el vértice

Pese a tratarse de un evento de corta duracion cuyos efectos se encuentran totalmen-
te atenuados tras un periodo de 5 ms, las simulaciones se prolongaran hasta los 15 ms
con el propésito de calcular el pardmetro HIC;5. Aunque, tal y como se ha comentado,
no es realista una simulacién de tanta duracion, se puede obtener una buena aproxima-
cién de esta medida de dano, suficiente para poner en tela de juicio su aplicabilidad al
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entorno balistico. Como parametros derivados del HIC;5, se calcularan también el SFC
y la probabilidad de fractura segin Hertz [17]. Para abordar el trauma encefalico, se
obtendran los valores cumulativos de DDM y CSDM (descritos en la Seccién 1.4) en el
postprocesado de la respuesta temporal en presiones y deformaciones, respectivamen-
te. Los algoritmos para obtener este postproceso se programan en Python. Finalmente,
también se recogeran los datos de las presiones intracraneales maximas.

Los resultados correspondientes a cada una de las simulaciones de impacto balistico
en las cuatro localizaciones se resumen en el Cuadro 3.1.

‘ Frontal Lateral Occitpital Vértice
HIC; | 26218 345 285 533
SFC (g) | 50.4 56.2 52.1 66.9
P(fract) | 5% 9.4 % 6.1% 20 %
DDM | 89% 96 % 97 % 99 %
CSDM | 0% 0% 0% 0%
ICP .y (kPa) | 243 250 260 460

Cuadro 3.1: Resultados de los criterios de dafio considerados para cada region de im-
pacto balistico bajo las condiciones de la NME-2786

Los resultados demuestran que el casco que se esta probando ofrece una proteccion
adecuada en términos de aceleraciones, ya que en ninguno de los casos considerados
el HIC;5 o sus parametros derivados alcanzan valores criticos. La misma tendencia se
puede observar para el caso de las deformaciones en el encéfalo, ya que el CSDM se
mantiene nulo para todos los casos, incluso tomando como umbral de dano un valor
de e del 5%, que es el mas conservador que se ha encontrado en la literatura. Es
necesario tener en cuenta que el modelo de elementos finitos de cabeza humana que
se ha desarrollado no incluye ningin método que represente el efecto de la cavitacion
del liquido cefalorraquideo, de tal manera que no podemos comprobar si este fenémeno
podria tener un efecto sobre el campo de deformaciones en el cerebro, tal como sugieren
Panzer et al. [30]. No obstante, los valores maximos de £ obtenidos a lo largo del
encéfalo en todos los casos de estudio es del orden de 1073, Esto significa que, aunque se
tuviese en cuenta la supuesta amplificacion de las deformaciones causada por un colapso
violento del liquido cefalorraquideo, el cambio en los valores reales del CSDM no seria
significativo. Por lo tanto, el casco de combate de estudio proporciona una proteccion
completa, y con un margen de seguridad considerable, frente a la disfuncion de los
axones neuronales, bajo las condiciones de impacto contempladas por la normativa.

Por otra parte, si se analizan las presiones intracraneales, se observa que en todos
los casos estos gradientes de presiones sobrepasan los umbrales de seguridad mas am-
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pliamente aceptados en la literatura, tanto en sus valores positivos (coup) como en los
negativos (contrecoup). Los valores de DDM resultantes sugieren que, en todas las si-
mulaciones realizadas, practicamente la totalidad del volumen cerebral esta sometido a
presiones por debajo del limite de cavitacién del agua. Este hecho, segin los postula-
dos de Takhounts et al. [24], suponen un 95 % de riesgo de contusién. El vinculo entre
cavitacion y dano cerebral estd todavia por demostrarse, pero existe un riesgo de danar
los vasos sanguineos que irrigan el tejido encefdlico y por lo tanto no puede ignorarse
la presencia de este fenémeno.

En lo que respecta a las presiones intracraneales méximas (coup), el caso de disparo
frontal presenta el menor valor (243 kPa), pero sigue estando por encima del umbral
de 234 kPa para trauma encefdlico severo propuesto por Ward et al. [25]. Los valores
de las presiones intracraneales se encuentran en el mismo rango que las reportadas
experimentalmente por Sarron et al. [6] para impactos laterales y por Freitas et al. [7]
para disparos frontales, en ambos casos empleando la misma municion que se utiliza
en nuestro modelo numérico. Los ensayos balisticos de Rafaels et al. [8] sobre PMHS a
velocidades similares a las de este estudio, resultan en contusiones en la duramadre (capa
més externa de las meninges, adherida al créaneo) y su separacién del hueso craneal.
Pese a que los autores no asocian directamente estas lesiones como consecuencias del
impacto balistico, esta posibilidad no debe ser descartada. Por lo tanto, en base a los
datos recogidos en términos de presiones para las simulaciones numéricas estudiadas,
no se puede determinar con claridad que este casco de combate (o al menos su modelo
numérico simplificado) sea eficaz en la prevencién frente a lesiones focales en el encéfalo,
como contusiones.

En resumen, los resultados presentados resaltan la necesidad de un conocimiento
mas profundo de los mecanismos de dano resultantes de los gradientes de presiones
intracraneales y de su insercion dentro de los protocolos actuales de ensayo de cascos de
combate. Ademas, los pardmetros basados en aceleraciones traslacionales de la cabeza
no muestran un vinculo biomecanico evidente con la respuesta real en el tejido encefali-
co, de modo que no deberian ser las unicas medidas consideradas para el estudio del
trauma en la cabeza humana.
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3.2. Efecto de la velocidad de impacto

Este trabajo se centra en el dano de impacto balistico de no-penetracién de la bala.
No obstante, existe un amplio rango de velocidades de impacto que el casco de combate
puede soportar sin ser perforado por la bala. A medida que la energia cinética inicial
del proyectil aumenta, el dano sobre las capas del casco es mayor debido a efectos de
rotura de fibras y delaminacion. Este dano se inicia en la capa mas interna de material
compuesto, debido a esfuerzos de flexiéon, lo cual hace que la calota del casco se vuelva
menos rigida en la regién de impacto. La consecuencia directa de ello es que la Back
Face Deformation (BFD) aumentard, y lo hard de manera proporcional a la magnitud
del golpe liberado a la cabeza ya que tanto la velocidad de la region de maxima BFD
como el area de contacto se veran incrementadas.

Tomando como punto de partida las simulaciones de los disparos frontal y lateral
de la seccion anterior, se van a recrear para estos dos casos impactos con velocidades
en el rango desde 425 ms™! hasta el valor necesario para producir consecuencias letales
sobre los tejidos de la cabeza, pero siempre por debajo del limite de penetracién. Se
estudiard a partir de estas simulaciones el efecto de la velocidad de impacto sobre el
riesgo de fractura de craneo y de trauma encefalico.

Estudiando los diferentes parametros mecanicos que se pueden medir mediante ele-
mentos finitos, se concluye que la energfa interna maxima del craneo (EI) es el pardmetro
mas adecuado para predecir la fractura tanto en el caso de carga frontal como en el
lateral, lo cual concuerda con los descubrimientos de Sahoo et al. [18]. No obstante, en
las simulaciones llevadas a cabo en este trabajo, los valores de energia que desencadenan
fractura craneal son un orden de magnitud superiores al umbral propuesto en [18] de
453 mJ. Esta discrepancia radica en la diferente naturaleza del impacto balistico y el
impacto de caidas accidentales, en el que estd basado el umbral de [18]. Yoganandan
et al. [37] y Delye et al. [47] sugirieron que la energia media absorbida por un créaneo
hasta la fractura es 23.5 y 22-24 J, respectivamente, sin haber una dependencia sig-
nificativa en la velocidad de impacto. Sin embargo, en estos estudios no se demuestra
que un craneo no restringido vaya a comportarse de la misma manera que en los mon-
tajes experimentales de los que tomaron sus datos. En resumen, no se ha desarrollado
en la literatura existente ningtn criterio de fractura craneal basado en energia interna
aplicable al entorno balistico con protecciones personales.
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Figura 3.2: Maxima energia interna del crdneo para ensayos a diferentes velocidades de
impacto en la regién frontal. Deformacién de la parte delantera del casco de combate y
maxima BFD alcanzada en cada uno de los casos.

Los resultados de maxima energia interna del craneo para las simulaciones de dis-
paro frontal se muestran en la Figura 3.2. La discontinuidad en la curva de méaxima
energia interna-velocidad coincide con la frontera entre los casos donde se registran
fracturas y en los que no (590-600 ms™!). El primer caso en el que se observan grie-

tas craneales corresponde a una velocidad inicial de la bala de 595 ms™

!y presenta

el patron de fractura lineal ilustrado en la Figura 3.3.izquierda, similar al reportado
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experimentalmente por Delye et al. [47]. La iniciacién de la grieta se produce cuando
la energia interna alcanza un valor de 4 J. En las simulaciones a velocidades mas altas,
el patrén de fractura pasa de ser lineal a ser hundido-triturado con multiples grietas en
la regién de impacto (Figura 3.3.derecha). En la Figura 3.2 se representan también las
configuraciones deformadas de la parte delantera del casco (donde se recibe el disparo)
para cada simulacion, y se puede apreciar una correspondencia entre la rotura de las
capas de aramida y la energia interna del craneo. La transicion entre los casos con y sin
grietas esta determinada por el dano sufrido en la tercera capa del modelo simplificado
de casco. Cuando dos de las cuatro capas permanecen intactas o poco danadas, el casco
conserva su proteccion frente a la fractura craneal. En términos de la Back Face Defor-
mation, un desplazamiento de 26-27 mm en la calota es suficiente para causar trauma
severo en la cabeza. No es posible alcanzar magnitudes superiores para la BFD puesto
que en tal caso se estaria produciendo la completa penetracion de la bala.

La rotura de la boveda craneal desencadena otros mecanismos de dano en el tejido
cerebral, pese a que el trauma encefalico severo no estd necesariamente ligado a la
presencia de fracturas craneales [48, 49]. En los casos simulados que presentan fractura
de tipo hundida-triturada, los niveles de CSDM crecen respecto a los de los casos sin
fractura desde el 0 al 8% debido a una mayor deformacién en el cerebro en la regién
de impacto debido a la pérdida de integridad de la céscara craneal protectora.

Figura 3.3: Izquierda: fractura lineal recogida en un caso de carga frontal a una velocidad
de 595 ms™!, derecha: fractura hundida-triturada con propagacién de grietas hacia el
exterior de la regién de impacto.

Los resultados para los impactos laterales revelan una menor tolerancia del hueso
craneal en la regién temporo-parietal. Esto esta en concordancia con los resultados de
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Zhang et al. [50], que reportan valores mayores de la deformacién en la regién lateral del
craneo que en la frontal, cuando se someten a condiciones de carga idénticas. Segun los
hallazgos de este trabajo, un disparo de 540 ms™! resulta en grietas en la capa interna
de hueso compacto y en el diplée en la regién temporo-parietal (Figura 3.4.izquierda).
Con velocidades iniciales de la bala por encima de los 545 ms™!, las grietas se propagan
a lo largo de todo el espesor del craneo, presentando regiones hundidas de la capa
externa del hueso compacto. Adicionalmente, algunas grietas superficiales aparecen en
la zona intermedia-posterior de la base craneal (Figura 3.4.derecha). Estos patrones son
similares a los obtenidos por Sarron et al. [6] en sus ensayos, aunque ellos registraron
también fracturas lineales asociadas a las regiones donde hay hundimiento del hueso.
Esta diferencia puede deberse al uso de diferentes materiales de proteccién (en este
trabajo se emplea aramida mientras que Sarron et al. utilizan aluminio y polietileno) y
las distancias de separacién cabeza-capa protectora.

La Figura 3.5 muestra las energias internas obtenidas a diferentes velocidades de
impacto para el caso de carga lateral. Las grietas internas como las ilustradas en la
Figura 3.4.a se inicial cuando la energia interna alcanza un valor de 1.63 J, menor que
la requerida para la fractura del hueso frontal.
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Figura 3.4: Izquierda: iniciacién de grieta en la capa interna de hueso compacto en la
regién temporo-parietal a una velocidad de 540 ms™!, derecha: fractura hundida en la
regién de impacto con grietas superficiales a 545 ms™?.
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3.3. Estudio de la influencia de las dimensiones de
la cabeza del soldado y del sistema de amorti-
guamiento interno

El modelo numérico de cabeza empleado para los andlisis que se han presentado
tiene un valor de circunferencia de 55.4 cm. En el Pliego de prescripciones técnicas de
cascos de combate de 2014, se estipula que el tamano de la calota se mantiene constante,
mientras que el sistema de amortiguamiento interno (espumas) presenta dos posibles
espesores dependiendo de las dimensiones de la cabeza del soldado. Para valores de
circunferencia por encima de los 59 cm, el grosor del sistema de acolchado tiene que
reducirse de 1.9 cm (talla M) a 1.3 cm (talla L). Este hecho va a afectar a las prestaciones
generales del casco, ya que tanto la distancia de separacion cabeza-calota como la energia
absorbida por el sistema de amortiguamiento cambian. A partir del modelo numérico de
partida, se realiza un escalado de la cabeza para obtener un valor de circunferencia de
61 cm y se remodelan las espumas para reducir su espesor al estipulado por la norma.
Con estas nuevas condiciones se estudiarda qué influencia tienen estas variaciones en
términos de seguridad.

La reduccion del espesor de las almohadillas conduce en términos generales a un
mayor riesgo de dano en los tejidos de la cabeza. Repitiendo las simulaciones de impacto
frontal de la NME-2786 con el modelo escalado, se obtienen los resultados recogidos en
el Cuadro 3.2. Todos los indicadores de dano estudiados presentan valores superiores
que para el caso de tallaje mediano, especialmente en el parametro de probabilidad de
fractura desarrollado por Hertz [17].

Impacto frontal (talla L)

|
HIC, 5 | 659.5
SFC (g) | 72.8
P(fract) | 28.9%
DDM | 95 %
CSDM (g) | 0%
ICP ax (kPa) | 340

Cuadro 3.2: Medidas de dano para la configuracion de tallaje L en el caso de impacto
frontal de la NME-2786.

También se lleva a cabo otro conjunto de simulaciones variando la velocidad inicial
de la bala, de la misma manera que en la Seccion 3.2. Los resultados concuerdan con
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los postulados de que menores distancias de separacién entre cabeza y calota (stand-off
distance) conllevan un riesgo de dafio superior [6, 13]. De hecho, las condiciones de
fractura se alcanzan a una velocidad mucho menor (523 ms™!) que la necesaria con la
talla mediana. Se puede inferir de los resultados obtenidos que las grietas iniciadas en
la frente tienden a propagarse hacia la base del craneo. Una fractura basilar (BSF), que
es cualquier fractura que se inicia o propaga sobre la base del craneo, causa lesiones en
el tronco del encéfalo y hemorragias que pueden provocar la muerte instantédnea [51].
Mas concretamente, una fractura frontobasal, como la obtenida en las simulaciones y
representada en la Figura 3.6.izquierda, puede causar coma y deficiencias sensoriales

52].

Figura 3.6: Izquierda: fractura basilar de crdneo en una cabeza de talla L a una velocidad

inicial de la bala de 523 ms™!, derecha: fractura lineal y basilar a 530 ms™?.

La representacion de la energia interna del craneo en funciéon de la velocidad del
disparo (Figura 3.7) revela el efecto previamente mencionado. Tanto la energia interna
como la velocidad de impacto necesarias para alcanzar la fractura son menores en com-
paraciéon al modelo de base. Por lo tanto, este estudio sugiere que para una evaluacién
adecuada del riesgo de dano en los tejidos vivos de la cabeza en el ensayo de los cascos
de combate, es necesario realizar curvas de riesgo especificas para cada sujeto de ensa-
yo. De otra manera, la dispersién habitual en las dimensiones de los sujetos ensayados
puede conducir a conclusiones erréoneas o poco precisas en la prevencion de riesgos.
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Figura 3.7: Méxima energia interna de un craneo correspondiente a una cabeza de
dimensiones de 61 cm de circunferencia en funcion de la velocidad inicial del proyectil.
Umbral de iniciacién de fractura en 2.8 J
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Capitulo 4

Conclusiones

En este trabajo se ha desarrollado una metodologia de simulacién de impacto balisti-
co en elementos finitos con el fin de evaluar la efectividad de las protecciones personales
actuales (cascos de combate) fabricadas con materiales compuestos. Se ha obtenido un
modelo numérico de cabeza humana a partir de la segmentacion de imagenes de TAC
y posteriormente se ha validado mediante la simulaciéon de ensayos experimentales ex-
traidos de la literatura. Con ello se ha obtenido un modelo numérico completo y capaz
de recrear el comportamiento real de una cabeza humana ante determinadas condiciones
de impacto.

A nivel de resultados, se ha recreado numéricamente el protocolo de aceptacion de
cascos de combate establecido por la normativa espanola, con la finalidad de evaluar la
respuesta del casco ante los diferentes impactos balisticos y las consecuencias sobre los
tejidos de la cabeza humana a partir de la medicién de ciertos parametros ingenieriles
indicativos de dano. Con esto, se ha demostrado que los protocolos contemplados por
las diferentes normativas vigentes no tienen un vinculo directo con la proteccién frente
a las lesiones en el soldado, de manera que se resalta la necesidad de buscar otros
criterios de aceptacion. También se hace hincapié en la necesidad de estudiar de manera
mas detallada los mecanismos de trauma encefélico desencadenados por la presencia de
gradientes de presiones intracraneales, ya que los cascos de combate actuales no aseguran
una proteccién total frente a éstos.

Adicionalmente, se ha estudiado el efecto de la velocidad de impacto balistico sobre
las prestaciones del casco de combate y en sus consecuencias sobre la cabeza humana
a nivel de dano. De los resultados obtenidos se extrae que un criterio valido para co-
rrelacionar la fractura craneal es el de energia interna y a partir de éste se establecen
umbrales de seguridad para las diferentes regiones del craneo, situando la energia inter-
na critica de fractura del hueso frontal en 4 J y del hueso temporo-parietal en 1.63 J.
Por otra parte, se establece como critica una velocidad inicial del proyectil de 595 ms~!
para la iniciacién de grieta en disparo frontal y de 540 ms~! para un disparo lateral. Se
observa ademads un vinculo relevante entre la rotura de las capas del casco de combate
y la probabilidad de fractura de craneo, concluyendo que el deterioro de la tercera capa
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mas interna de la calota conlleva una pérdida de proteccion frente a la propagacion de
grietas en el hueso.

Por otra parte, se ha realizado un andlisis de la influencia del tamano de la cabeza
humana sobre las consecuencias de un impacto balistico usando una proteccién personal.
Sin variar el tamano de la calota del casco, se ha aumentado (escalado) el tamano
del modelo de cabeza y se ha ajustado el espesor de las almohadillas del sistema de
amortiguamiento interno de acorde con la normativa vigente. Los resultados obtenidos
demuestran que el riesgo de lesiones es mas elevado en esta nueva configuracion que con
el modelo de partida, y que los protocolos de aceptacion de cascos de combate deberian
tener en cuenta este hecho realizando ensayos especificos en funcion del tallaje de la
proteccion. Se sugiere ademaéas que en el diseno de los cascos de combate se modifique
el tamano de la calota de acorde con el tamano del especimen que lo va a utilizar, con
el fin de garantizar un espesor del sistema de amortiguamiento suficiente para mitigar
las lesiones més importantes.
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Capitulo 5

Apéndices

5.1. Apéndice I: Analisis dinamico explicito

El software Abaqus [1] posee diferentes opciones para el analisis de problemas dindmi-
cos. Cada una de ellas consiste en un operador que integra las ecuaciones del movimien-
to, y la eleccién de una u otra depende del problema que se va a estudiar en concreto.

En concreto, en este trabajo se utiziza el analisis dinamico explicito que viene im-
plementado en el médulo de célculo Abaqus/Ezplicit [1], que consiste en la utilizacién
de una regla de integracién explicita y en el uso de matrices de masa diagonales. Se
trata de inegracién directa, puesto que ésta es necesaria para el estudio de problemas
dindmicos de respuesta no-lineal. No obstante, el coste computacional asociado a este
tipo de célculo es superior al de otros métodos, ya que las ecuaciones del movimiento
globales del sistema deben ser integradas en el tiempo. Las ecuaciones del movimiento
se integran empleando la regla de integracion de diferencia central:

, , (i+1) @
1+%) :ﬁ(lié)—kAt +At ]._.1(2)

- (5.1)

al

wl+D) — g ¢ A g (it3) (5.2)

donde 1 y 1 son la velocidad y la aceleracion, respectivamente. El superindice 7 se
refiere al nimero de incremento, mientras que 7 — % y i+ % son valores en mitad de éste.
Este método de cédlculo es explicito puesto que, como se observa en (5.1), la cinematica
del sistema en el incremento 741 se obtiene a partir de la velocidad y la aceleracion en
el incremento anterior.

Por otra parte, el rendimiento computacional del método explicito se basa en la
utilizacion de matrices de masa diagonales para el elemento puesto que, para el calculo
de las aceleraciones al principio de cada incremento, la inversion de la matriz de masas
es triaxial. Denotando M a la matriz de masas global, F al vector de fuerzas aplicadas
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e I al vector de fuerzas internas, la ecuacién de la aceleracion en cada incremento queda
como:

H0H) ML (F@ _ I@) (5.3)

La clave del método explicito es que no requiere de iteraciones ni de matrices de
rigidez tangentes.

No obstante, a diferencia del método implicito, el explicito es condicionalmente
estable, esto es, que existe un limite de estabilidad para el incremento de tiempo tomado.
En concreto, este limite viene dado en términos del maximo autovalor del sistema:

2

At <

(5.4)

wmax

El término a la derecha de la inecuacién en (5.4) es el tiempo de transicion mas
pequeno que necesitaria una onda de dilatacion para cruzar cualquier elemento de la
malla. Una aproximacién conservadora del incremento estable de tiempo consiste en
obtener el valor minimo de entre todos los elementos:

At = min (L—) (5.5)

Cq

donde L. es la longitud caracteristica del elemento y ¢, es la velocidad de propaga-
cion efectiva de la onda de dilataciéon a lo largo del material. Esta ultima se define:

ey — WTQ’” (5.6)

donde \ y fi son las constantes de Lamé, que definen el médulo hipoeléstico efectivo
del material.

Adicionalmente, Abaqus/Ezxplicit [1] introduce un pequeno amortiguamiento para
controlar las oscilaciones de alta frecuencia, puesto que, contrariamente a lo que se puede
intuir, anadir un cierto amortiguamiento a la solucién reduce el incremento estable de
tiempo. Incluyendo este amortiguamiento a la definicién del limite de estabilidad:

At< 2 (ViTe—¢) (5.7)

wmax

siendo ¢ la fraccion de amortiguamiento critico en el modo mayor.

Con lo que se ha visto, se puede extraer que el incremento de tiempo en un anali-
sis explicito puede ser muy reducido si la malla contiene elementos pequenos o si la
velocidad de la onda de presion en el material es muy grande. Este método es, por lo
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tanto, adecuado para problemas en los cuales la duracion de la respuesta dinamica que
se quiere modelar es s6lo unos pocos 6rdenes de magnitud superior al limite de estabi-
lidad. Esto sucede, por ejemplo, en estudios de propagacion de onda o en problemas de
excitacién-respuesta, como es el caso de impacto balistico que se va a estudiar en este
trabajo.

Abaqus [1] realiza el control de los incrementos de tiempo de manera automati-
ca mediante un algoritmo adaptativo que estima limites conservadores de la frecuen-
cia mas elevada de todos los elementos. A diferencia del médulo de cédlculo implicito
(Abagus/Standard), el usuario no tiene control sobre el esquema de incrementacion
temporal, ya que seria menos eficiente computacionalmente que el automatizado por
Abaqus/Ezplicit.
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5.2. Apéndice II: Modelo de dano progresivo de Has-
hin

En 1973, Hashin y Rotem [53] desarrollan un criterio de fallo a fatiga para materiales
reforzados con fibras uniaxiales. Este criterio se desarrolla para estados de carga de
tension plana combinada. Se considera el caso mas sencillo, el de una lamina reforzada
con fibras unidireccionales orientadas un angulo € con respecto al sistema de referencia
fijo x1,r2 con origen en el centro de ésta, tal y como se muestra en la Figura 5.1. El
sistema de coordenadas locales del material se denota por x), x4, que representan la
direccion paralela y transversal a la fibra, respectivamente.

a T

/// E

AN
7

[}
Q =

Figura 5.1: Lamina reforzada con fibras uniaxiales sometida a una tensién o

Hashin y Rotem realizan estudios experimentales de este caso sencillo, y a partir
de ellos diferencian entre dos modos de fallo principales diferentes, tanto estaticamente
como con cargas oscilantes. Cuando el dngulo 6 es muy pequenio (del orden de 1 o
2°), y la carga estd casi alineada con la fibra, se produce fallo acumulativo de fibra.
En cambio, para # mayores el modo de fallo consiste en grietas a través de la matriz,
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paralelas a las fibras. Esto se debe a que, bajo carga axial, la mayor parte de la tension
es absorbida por las fibras y por tanto la carga de fallo es funcién de la resistencia de
éstas, asi como de sus propiedades elasticas y de las de la matriz. Si se aumenta 6,
decrece la carga transportada por la fibra a la vez que aumentan las tensiones normales
y cortantes en la matriz. En resumen el criterio de fallo propuesto por Hashin-Rotem
se basa en las siguientes expresiones, una para cada modo de fallo considerado en un
caso bidimensional:

Fallo de la fibra a traccidn:

011 = Xy (0'11, X > O) (58)

Fallo de la fibra a compresién:

|O'11| = Xc (0’11 < O,Xc > 0) (59)

Fallo de la matriz a traccién:

(%)2 + (%)2 =1 (02>0) (5.10)

Fallo de la matriz a compresion:

() () =1 o) o

Siendo X;, X., Y;, Y., S los valores de la resistencia en las diferentes direcciones
del material.

Un estudio posterior de Hashin, en 1980 [54], propone un criterio de fallo por fatiga
aplicable a una lamina reforzada con fibras unidireccionalmente sometida a un estado
de carga ciclica tridimensional. Como hipétesis de partida se supone que el material es
transversalmente isotropo y que el criterio de fallo se puede aproximar a una funcién
cuadratica. Al igual que en el criterio de Hashin-Rotem, se consideran los modos de
fallo de fibra y matriz. Particularizando el problema para el caso de tension plana se
desarrollan los siguientes criterios para cada modo:

= [allo de la fibra a traccion:

2
011 012\ 2 B
(—t> + (_S > =1 (011, X¢ > 0) (5.12)
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= Fallo de la fibra a compresion:

on| =X, (on <0,X,>0) (5.13)

s Fallo de la matriz a traccion:

(%2)2 + (%)2 =1 (022>0) (5.14)

= Fallo de la matriz a compresion:

o 2+ Y. 2_1
257 257

Recientemente se han desarrollado versiones mas complejas de estos criterios, con
aplicabilidad directa a los cascos de combate, tal y como el utilizado por Tan et al.
[45]. En éste se tienen en cuenta los efectos de delaminacién interlaminar y de dafo
intralaminar, resumidos en seis modos de fallo, cuatro para la fibra y dos para la matriz:

022 012\ 2 .
Y. + (—) =1 (022 <0) (5.15)

= Fallo de la fibra a traccion en direccién 1, oy > 0:

2 2 2
01 T12 713
fa <X1t) <512> (513) (5.16)

= Fallo de la fibra a compresion en direccién 1, oq < 0:
o\ 2 o\ 2 o\ 2
dye = 1)+(ﬁ)+<ﬁ> 5.17
el (ch S Sh (517)
= Fallo de la fibra a traccién en direccion 2, o9 > 0:
N o\ 2 N
dor _2) N (ﬁ) N (ﬁ) 5.18
e (X% Sha Sa (518)
» Fallo de la fibra a compresion en direccién 2, oo < 0:
oo\ 2 o\ 2 2\ 2
dyey = 2>+(ﬁ)+(ﬁ) 5.19
ez (XQC Stz Sas (519)
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= Fallo de la matriz a traccion, o3 > 0:
o\ 2 o\ 2 o\ 2 N
e = —3) + (ﬁ) + (ﬁ) + <ﬁ> 5.20
t (th i) T\ss) "5, (5:20)
= Fallo de la matriz a compresion, o3 < 0:

2 2 2 2
03 T12 713 T23
e = F2) +(2) + (=2 5.21
<X3c> (512) (513) (523) (5-21)

Esta version del criterio de Hashin es la que se aplica en este trabajo para modelar
el comportamiento del casco de combate frente a impacto. Para ello se implementa en
una subrutina de material de usuario de tipo VUMAT, y fijando como constantes de
fallo las presentadas en la Seccién 2.3.
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