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基于头部运动学参数与脑损伤关系的
颅脑创伤机制研究进展*

张家瑞，杜智博，柳占立，庄    茁
（清华大学航天航空学院，北京 100084）

摘要： 由于轻度创伤性脑损伤 (mTBI)的复杂性和数据测量方式的局限性，直接根据脑组织损伤阈值来确定大脑

的损伤状态往往并不可行。脑组织的损伤机制涉及复杂的力学、生物化学和生理学过程，且在不同个体之间存在显著

差异。通过研究头部运动载荷与脑组织损伤之间的关系，研究者可以更好地理解不同类型的头部运动（如线加速度、

角加速度、角速度）对脑组织的影响规律。这不仅有助于揭示颅脑创伤的力学机制，还为开发更有效的防护装具提供

科学依据。但直接从头部的运动学测量评估损伤风险仍面临诸多挑战。本文详细总结和评述了与轻度创伤性脑损伤

相关的冲击载荷及头部模型特点，通过综合分析头部运动学载荷与脑组织变形响应的关系，揭示包括线加速度、角加

速度等载荷作用下脑组织的应力、应变响应规律，指出当前研究中存在的不足与局限性，为轻度创伤性脑损伤的预

防、评估及治疗奠定理论和技术基础。
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Research progress on mechanism of craniocerebral trauma based on
relationship between head acceleration and brain injury
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（School of Aerospace Engineering, Tsinghua University, Beijing 100084, China）

Abstract:  Due to the complexity of mild traumatic brain injury (mTBI) and the limitations of data measurement methods, it is

often not feasible to directly determine the damage status of the brain based on the brain tissue damage threshold. The damage

mechanism  of  brain  tissue  involves  a  variety  of  complex  mechanical,  biochemical,  and  physiological  processes  that  vary

significantly  between individuals.  In  addition,  existing measurement  techniques  still  have limitations  in  temporal  and spatial

resolution,  making  it  difficult  to  accurately  capture  the  dynamic  response  of  brain  tissue.  Therefore,  establishing  the

relationship between head motion and brain tissue damage has become a key step in understanding the mechanical mechanism

of  mild  traumatic  brain  injury.  By  studying  the  relationship  between  head  motion  and  brain  tissue  damage,  researchers  can

better  understand  the  specific  effects  of  different  types  of  head  motion  (such  as  linear  acceleration,  rotational  acceleration,

rotational  velocity)  on  brain  tissue.  This  understanding  not  only  helps  reveal  the  basic  mechanical  mechanisms  of  mild

traumatic  brain  injury,  but  also  provides  a  scientific  basis  for  the  development  of  more  effective  protective  equipment.  For

example, based on these findings, the design of protective helmets can be optimized to better disperse impact energy, reduce

stress concentrations in brain tissue, and reduce the risk of trauma. However, there are still many challenges in assessing injury

risk directly from kinematic measurements of the head. This article summarizes and reviews in detail the load characteristics
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related to mild traumatic brain injury and their  corresponding brain tissue response,  including the stress and strain effects of

head kinematic parameters on brain tissue. In addition, this article also explores the head models used in studying brain injury

mechanisms  and  their  characteristics,  such  as  high-precision  finite  element  models  and  multi-scale  models,  which  play  an

important role in simulating the deformation response of brain tissue. By comprehensively analyzing the relationship between

head kinematic parameters and brain tissue deformation response, this article provides important reference and guidance for the

prevention, assessment and treatment of mild traumatic brain injury.

Keywords:  injury mechanisms; impact loads; blast loads; angular acceleration; head models; brain tissue strain

轻度创伤性脑损伤（mild traumatic brain injury, mTBI），也常被称为脑震荡，已经成为当今社会面临的

最紧迫的公共卫生问题之一。其发病率持续上升，尤其在从事接触性运动的运动员、交通事故受害者和

军人中更为普遍。mTBI 的一个显著特点是它不会导致明显的物理损伤，但患者可能会经历认知、情

绪、感觉和睡眠等方面的暂时性或长期障碍。并且，mTBI 的后遗症因人而异，这对准确诊断和有效治疗

构成了巨大挑战。

军事和工业生产中由爆炸引起的冲击波，以及运动和交通事故中因碰撞等产生的冲击载荷，使得脑

损伤的问题愈发严峻。冲击产生的头部加速度会导致大脑和颅骨之间的相对运动，进而产生头部惯性

伤。冲击载荷下，大脑与颅骨发生快速的相对运动，这一过程会导致脑细胞的拉伸和损伤[1]，进而引发生

物化学变化。长期以来的研究表明，线加速度和角加速度是 mTBI 的主要原因，甚至会导致更为严重的

弥漫性轴索损伤（diffuse axonal injury, DAI）和脑出血[2-4]。此外，由于大脑各部分的密度差异，相邻结构在

惯性运动中会经历不同的应力响应，比如角加速度会在组织中引起剪切应力[5,6]。同时，钝性撞击引起的

线加速度会在胼胝体和脑干区域引起剪切应力集中，导致脑组织的剪切应变和进一步损伤[7-9]。目前，已

有非侵入式设备可以在头盔内部或颅骨表面进行人体头部加速度的测量，但其应用场景仍受到量程和

频率的限制。

传统的医学诊断方法，例如核磁共振成像（magnetic resonance imaging, MRI）和计算机断层扫描

（computed tomography, CT），虽然在识别严重脑损伤方面表现出色，但在检测 mTBI 的细微生物力学及生

物化学变化方面却存在不足。而颅内脑组织的力学响应，如颅内压、剪切应力和应变，在活体上进行直

接测量几乎是不可能的，即便在尸体上进行测量也极具挑战性。因此，人体头部有限元模型的开发和应

用成为了研究 mTBI 的重要且有力的工具。这些模型通过模拟头部在受到冲击时的动态响应，能够从宏

观和微观两个层面重现脑损伤过程，涵盖脑组织的应力应变关系、颅内压的变化以及神经元的损伤模

式。更重要的是，利用个体化的头部模型，可以基于患者独特的解剖结构和受伤情况，提高诊断的准确

性，并为患者制定更加个性化和有效的治疗方案。随着计算力学、生物力学和临床医学等跨学科领域的

合作不断加深，人体头部有限元模型在研究和探索 mTBI中将发挥更加重要的作用。

由于颅脑在碰撞、爆炸波等冲击载荷作用下展现出复杂的力学和生理学响应，目前研究者尚未完全

理解头部运动载荷和脑组织响应之间的对应关系。然而，这一对应关系正是揭示头部运动导致损伤的

机制、制定针对易伤人员（如橄榄球、足球运动员及士兵）的评估指标及预防策略的关键所在。

本文综述了创伤性脑损伤研究中的冲击载荷及头部模型特点，综合分析头部运动载荷与脑组织变

形损伤的定量关系，揭示致伤机制，为创伤性脑损伤的预防、评估及治疗奠定理论基础和技术支撑。 

1    头部冲击载荷形式
 

1.1    接触型碰撞载荷

在体育运动和汽车碰撞等情境中，人体常常会受到以强脉冲形式出现的高速运动载荷冲击，这种冲

击会导致脑组织的变形和损伤。接触性运动往往伴随着较高的脑震荡风险，其中头部碰撞是受伤最常

见的原因。在这些运动中，人们尤为关注运动员职业生涯中长期的头部加速度暴露对神经退行性疾病

的影响[10,11]。
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由碰撞载荷导致的头部损伤在格斗运动中很常见，每年大约有 30 万例格斗运动者被确诊为创伤性

脑损伤（traumatic brain injuries, TBI）[12]。格斗运动，包括击打类（拳击、跆拳道）和格斗类（柔道、摔跤），

都是这类损伤的高发领域。在这些运动中，脑外伤可能源于直接的头部撞击，也可能由间接的头部惯性

运动所导致。

橄榄球作为对抗性球类项目，以其复杂的对抗形式和高强度的特点而著称，其中头部加速度暴露是

这项运动中一个普遍存在的问题[13]。以欧洲超级联赛为例，脑震荡的发生率呈现上升趋势，从 2013 年

和 2014 年的每 1 000 名球员每小时 2 次和 3 次脑震荡增加到 2015 年的每 1 000 名球员每小时 8 次脑震

荡[14]。这一数据凸显了橄榄球运动员在激烈的比赛中面临的头部加速度暴露风险。

在汽车碰撞中，汽车乘员和行人可能会受到头部损伤。这类事故不仅会产生高昂的医疗费用，还会

导致严重的人身伤害 [15]。在碰撞过程中，乘员头部可能会经历突然加速然后减速的过程，或是直接撞击

到硬物，如方向盘、前挡风玻璃等。而行人在与汽车碰撞时，头部可能直接与汽车的前端、引擎盖或挡

风玻璃接触，而在碰撞后，行人可能会被抛向其他物体或地面，头部再次撞击硬物，造成二次伤害。

弹道冲击也是导致严重头部损伤的重要原因之一。钝性弹道冲击是指未能穿透颅骨而造成非穿透

性损伤的弹道冲击，因此也被称为非穿透性弹道冲击[16,17]。对于钝性弹道冲击，峰值力出现在 1ms 内，头

盔内表面变形或非致命弹丸对头部的冲击速度为 20～200 m/s[18,19]。当爆炸产生的子弹或破片撞击士兵

的头盔时，弹丸可能穿透头盔外表面，将冲击能量传递给头盔壳体 [20]，能量再从头盔内衬传递至头部。

在这一过程中，颅骨变形、头部线加速度、角加速度和角速度都被认为是导致脑损伤的潜在机制[5]。由

于惯性效应，颅骨可能会在撞击后相对于大脑移动，这种相对运动可导致颅骨内表面与大脑发生碰撞，

造成局灶性损伤[21]。在一般钝性冲击中，颅脑相对运动被认为是造成局灶性损伤的重要机制之一[22,23]。

角加速度导致的颅脑相对旋转可能会使横跨硬脑膜间隙的桥静脉撕裂，从而产生硬脑膜下血肿[24]。这

种血肿如果严重，可能会增加脑部压力，其死亡率高于其他的创伤性脑损伤[25]。研究还发现，角加速度

对硬膜下血肿的贡献通常大于线加速度[26]。因此，在防护和治疗这类损伤时，需要特别关注头部角加速

度的影响。

在足球比赛和训练中，球员会经历反复的头部撞击，包括头部与足球之间的碰撞，与其他球员的碰

撞，摔倒后与地面的碰撞，以及与其他物体（如球门门柱）的碰撞。这些碰撞在某些情况下可能会导致

mTBI。当 mTBI 发生时，可能会导致短暂的意识丧失，并可能伴随一系列与认知、情绪和睡眠相关症状

的后遗症[27]。这些症状可能会持续数周，对球员的身心健康产生显著影响。然而，在大多数情况下，足

球比赛中经历的碰撞很少会导致急性症状，这些通常被称为头部次震荡冲击[28]。尽管这些冲击可能不

如直接引起 mTBI 的碰撞严重，但长期累积的效应仍需要引起足够的重视和关注。有越来越多的证据表

明，运动引起的 mTBI 可能会导致一系列严重的后果，包括认知能力下降[29] 和其他神经退行性疾病[30]。

这些长期影响对于运动员的身心健康构成了威胁，并可能对他们的职业生涯和日常生活产生深远的影

响。然而，运动相关的 mTBI 长期影响尚不清楚[31]。最近的一项研究发现，苏格兰前职业足球运动员因

神经退行性疾病导致的死亡率是实验控制组的 3 倍以上，但这项研究没有对头球的碰撞进行定量估

计[32,33]，因此其结论仍需要进一步的验证和探讨。

目前，关于足球运动员脑损伤长期风险的最佳暴露指标尚未明确[34]。在足球比赛中，为了研究头部

撞击的影响，研究者们通常使用附着在球员头部的加速度计来记录线加速度和角加速度或角速度。然

而，在比赛和实验中使用不同的测量方法可能会导致加速度表征的差异[35]。因此，足球运动所产生的最

大线加速度（peak linear acceleration, PLA）和角加速度（peak angular acceleration, PAA）在不同的研究中可

能存在很大的差异。从现有的观察性研究中，撞击的平均值从约 30 m/s2 和 240 rad/s2 到约 450 m/s2 和约

7 000 rad/s2。
将碰撞载荷所导致的头部线加速度和角加速度实验数据进行快速傅里叶变换后，发现头部的运动

处于低频状态。如图 1(a)，将 2018 年 Tolea 等 [36] 在汽车假人碰撞实验中获得的头部数据和 2003 年

Naunheim 等[37] 在足球碰撞人体头部实验中获得的数据作为数据源，并将两份研究中的头部运动学数据
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进行快速傅里叶变换后发现，无论是线加速度还是角加速度，人体头部在碰撞载荷下的响应均呈现出低

频特性。这一发现对于理解头部在碰撞中的动力学行为以及设计更有效的防护措施具有重要意义。

目前，非侵入式设备如 PROTECHT system 护齿器和 instrumented mouthguard (MiG) 已被广泛应用于

碰撞型载荷下，传感器处的线性加速度的测量，如图 2 所示。PROTECHT system 护齿器能够测量的线加

速度最大值为 400g，角加速度最大值为 35 rad/s，
采样频率为 1 kHz[39]。而 Instrumented Mouthguard
(MiG) 能测量到线加速度的最大值为 400g，角加

速度最大值为 70 rad/s，加速度计采样频率为

1 000 Hz，陀螺仪采样频率为 8 000 Hz[40]。此外，

Head Impact Telemetry System (HITS) 也已广泛在头

盔上用于加速度测量，其能够测量的线加速度最

大值为 150g，采样频率为 1 kHz[40]。X2 Patch 可

装配于人体头部耳后用于测头部的加速度历史，

采样频率为 1 kHz，由大于 10g 的加速度触发[41]。 

1.2    爆炸冲击波载荷

爆炸损伤可分为一级、二级、三级和四级损伤，不同级别的损伤具有不同的特点和机制[42]。一级损

伤是闭合性头部损伤，也被称为原发性爆炸伤，主要由冲击波造成，不会导致穿透或外部出血。早期的

研究主要集中在肺、胃、肠、胃肠道和耳朵等充满空气的器官上，因为这些器官被认为最容易受到冲击

波的影响。因此，爆炸损伤阈值和致死曲线是基于肺损伤提出的。然而，随着伊拉克战争和阿富汗战争
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图 1    碰撞载荷下头部的加速度频谱

Fig. 1    Acceleration spectrum of the head under collision loads

 

(a) PROTECHT system[39] (b) Instrumented mouthguard[40]

Main board:

accelerometers and gyroscopes

图 2    可用于低频加速度测量的护齿器

Fig. 2    Mouthguards used for low-frequency acceleration
measurement
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中爆炸事件的增多，爆炸造成脑损伤的普遍性和严重性逐渐被人们所认识[43]。根据最近的创伤性脑损

伤卓越中心报告[44]，从 2000 年到 2020 年，各种行动的美军人员中报告了高达 430,000 创伤性脑损伤病

例。值得注意的是，在最近的战争中，爆炸相关的头部损伤数量正在上升，而爆炸相关的肺部伤害有所

下降[45]。在战场上，头部与肺部曾长期被视为最易受损的部位。然而，随着防弹衣技术的显著进步及其

广泛普及，爆炸导致的肺部损伤情况已有所缓解[46]。相比之下，头部在爆炸冲击波作用下的损伤问题却

日益凸显，已成为一个亟待关注且日益严重的挑战。

除了爆炸波通过压力透射直接造成的头部损伤外，其作用于头部的合力所产生的运动也会导致头

部遭受严重的损伤[47]。在爆炸导致的头部损伤中，爆炸波加载产生的加速度会引发大脑和头骨之间的

相对位移，进而导致损伤。从时间顺序上，加速度的响应发生在应力波传播之后。实验结果显示，与可

以自由活动的大鼠相比，爆炸后被固定的大鼠表现出较少的认知障碍，这表明在相同的爆炸条件下，头

部加速度降低的大鼠其神经损伤症状有所减轻[48]。数值分析进一步揭示了头部重心处最大加速度与脑

组织响应（如颅内压、最大剪切应力和最大主应变）之间存在线性关系，证明了它们之间的紧密联系[49]。

虽然实验环境中很难单独区分加速度导致的损伤，但 Mao 等[50] 在模拟中设定颅骨为刚体，排除了应力

波的影响，发现单独的加速度也能产生显著的颅内压。与其他冲击力（如爆炸驱动的碎片、钝性冲击）相

比，冲击波的作用时间极短，导致冲击波引起的加速度持续时间也较短。由于人体对加速度的耐受性与

持续时间有关，因此冲击波导致的颅脑损伤机制与钝性冲击造成的损伤是彼此独立的[51]。

爆炸载荷[54] 与碰撞载荷[37-38] 的频谱分布上

显著不同。Dionne 等 [52] 采用 Hybrid III 模型开

展了爆炸实验，测量了头部质心处的线加速度和

角加速度，结果显示，角加速度的幅值高达约

50 krad/s2，这明显超过了碰撞载荷下头部角加速

度的数值，且其频率分布更广泛。如图 3 所示，

对矢状面上的角加速度进行快速傅里叶变换后，

发现其在 0-2 000 Hz 都有较高的幅值，这与碰撞

载荷下低频角加速度响应形成了鲜明对比。相

比于平动，转动是造成头部损伤更重要的因素[53]。

因此，由于角加速度载荷的差异，爆炸载荷和碰

撞载荷引起的脑损伤区域分布及致伤机理可能

存在显著的不同。

目前，非侵入式设备如 PROTECHT system
护齿器和 Instrumented Mouthguard (MiG) 测量设

备无法满足爆炸型加速度载荷的测量需要。对

比图 3 中展示的爆炸型加速度载荷的特征，上述

的设备的量程远远低于爆炸型加速度载荷的范围。同时，由于栅栏效应，设备采样频率若不能满足奈奎

斯特采样定理，采集的数据无法完成信号完整的重建，即采集的最大值可能远低于头部在爆炸中实际运

动的加速度最大值。因此，在测量爆炸型加速度载荷时，这些非侵入式设备需要进一步的改进和优化。

综上，随着传感器技术的进步，研究者们现已能够借助加速度计和陀螺仪精确测量头部在碰撞和爆

炸载荷下的运动加速度。这些设备被集成到头盔和假人模型中，通过实验准确记录头部在不同载荷条

件下的动态响应。例如，配备高分辨率传感器的假人模型（anthropomorphic test device, ATD）能够捕捉到

复杂的加速度数据，详细记录头部的运动状态。然而，由于人体实验在实际操作中存在诸多限制和伦理

考量，使得动物模型和假人模型成为了重要的替代方案。虽然这些模型为研究提供了宝贵的数据支持，

但它们仍然难以完全模拟人类头部在真实环境中的实际响应。同时，尽管目前已有非侵入式传感器被
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图 3    爆炸载荷下头部的加速度频谱

Fig. 3    Acceleration spectrum of the head under collision loads
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集成到头盔或护齿器上，用于测量头部的运动学参数，但现有测量技术在量程和时间分辨率上仍存在一

定的局限性。因此，提高非侵入式测量的量程与时间分辨率，将是未来研究的重要方向。 

2    头部响应评估模型

载荷形式确定后，为了准确评估头部在加速度载荷下颅内脑组织的响应，需要借助人体模型来进行

研究。在过去的几十年里，志愿者、假人、动物和尸体被广泛用作实验对象，以监测和分析头部的动态

响应。尽管这些实验方法为我们提供了大量宝贵的数据，但它们同时也面临一些伦理和数据可靠性方

面的挑战。具体而言，志愿者实验存在个体差异较大的问题，这可能导致实验结果的稳定性和可重复性

受到影响。而假人模型虽然在某种程度上能够模拟人体的响应，但其在仿真度方面仍有待提高，难以完

全还原真实人体的复杂结构和功能。此外，动物模型虽然能够模拟某些活体生理反应，但由于动物与人

体在生理结构上的差异，以及从动物到人体的尺度率问题，使得从动物实验中获得的数据难以直接应用

于人体。为了克服这些挑战，越来越多的研究工作开始转向基于标准化的有限元头部模型进行仿真分

析。这一章具体讲述现存有限元模型的优点和局限性，并综述有限元头部模型在研究领域内的进展。

在脑损伤的研究中，目前主要运用五类模型，包括人体志愿者模型，假人模型、动物模型、尸体模型

和有限元模型。人体志愿者头部模型虽能提供最准确的响应数据，但有两个主要限制：第一是志愿者必

须要确保处于致伤阈值以下，这使得其不适用于研究致伤阈值和机理。第二数据采集方法必须采用非

侵入式，这限制了脑组织响应和颅内压的测定。尽管 Siegmund等[54,55] 尝试使用加速度计和电极，Ono等[56]

采用高速 X 射线来捕捉动态撞击中的骨骼运动，Escarcega 等[57] 通过标记磁共振成像和磁共振弹性成像

测量头部加速度下的人脑变形，但能准确测量人体志愿者的脑组织响应的非侵入式方法受到了严格的

使用场景和设备限制。假人模型为生物力学测试提供了方案，它们耐用且数据重复性好，对数据采集设

备的要求也相对较低。但假人模型数据的可靠性受限于其生物仿真度。假人模型的耐用性来源于对于

脆弱的关节进行了额外的保护，约束了对应的自由度，导致了其与人体不完全一致的运动响应。此外，

假人模型通常是针对特定工况设计和验证的，实际载荷条件与验证时的差异会影响数据的可靠性。动

物模型具有真实的生物响应，适用于损伤研究，且可进行侵入式数据采集，但受伦理限制且存在与人体

巨大的解剖差异。尸体模型在数据采集设备限制上较人体志愿者有所降低，生物仿真度高于假人模型，

解剖学上也比动物模型精确，但缺乏生物响应。相比之下，有限元模型突破了数据采集设备的限制，结

合影像学技术可还原真实的人体头部模型结构。因此，在头部损伤研究中，人体有限元模型被广泛

采用。 

2.1    高精度有限元模型

高精度头部有限元模型是研究运动学载荷、颅内响应及损伤的重要工具，主要包括生理几何结构、

不同组织间接触连接以及不同组织的材料本构 3 个方面。在生理结构方面，得益于医学成像技术的飞

速发展，人体头部有限元模型中的结构细节得到了极大的丰富和增强。目前高精度头部模型的建立基

于计算机断层扫描或磁共振成像技术，这些技术能够捕获人类头部的高分辨率切片图像。结合医学图

像处理软件，可以对扫描对象进行精确分割，从而得到各个组件的单独实体模型。基于这种方法，有限

元头部模型的结构精确性问题得到了有效解决。 

2.1.1    脑组织力学特性

脑组织是人体最柔软的组织之一，表现出独特的力学性能，其剪切模量仅为 1 kPa[58]，但体积模量却

高达吉帕级别，这显示了它几乎不可压缩的特性。Budday 等[59] 采用新鲜牛脑开展压痕试验，测试灰质

和白质组织的力学特性。研究发现，灰质与白质均表现出与时间相关的黏弹性行为，并且两者剪切模量

和剪切应变率依赖性存在明显差异，如图 4 所示。极小的剪切模量和灰白质不均一的特性使得脑组织

即使在自身重力作用下也会产生明显的变形且难以量化[60]。因此，即便其仅受重力作用，脑组织内部也

会经历显著的应变，导致其几何形态难以预测和控制，同时局部变形的具体状态也难以精确测定，这无
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疑为准确确定其材料特性带来了相当大的挑战。进一步地，当脑组织经历大变形时，它会呈现出明显的

应变强化行为，如图 5 所示。这意味着随着应变的增大，脑组织的剪切刚度也会提高，显示出非线性的

力学特性[60]。

此外，脑组织由灰质和白质构成，具有显著的非均质性。灰质区主要包含神经元细胞体、为神经元

提供营养的原生质星形胶质细胞和作为主动免疫防御的小胶质细胞。而白质区包含轴突、包裹在轴突

周围形成髓鞘的少突胶质细胞、纤维状星形胶质细胞和小胶质细胞[61]。在这两种组织中，白质的硬度明

显高于灰质。鉴于脑组织的易损性，力学测试中难以精确控制组织的损伤程度，特别是当拉伸应变超过

18% 时，会对测试结果的准确性产生显著影响[62]。这些特性使得精确捕捉脑组织的材料行为变得极具

挑战性，因此在相似条件下，不同研究小组得到的脑组织力学测试结果存在显著差异。相应地，人体头

部有限元模型中采用了不同的本构模型和材料参数来模拟脑组织的力学行为。

早期的头部有限元模型主要采用线弹性材料来简化模拟脑组织的力学行为[63,64]。然而，根据近年来

的实验结果，脑组织的力学特性远比线弹性复杂，特别是考虑到其大变形应变强化行为和应变率依赖的

特性。因此，线弹性本构模型已不足以准确描述脑组织的力学响应。目前，大多数研究倾向于采用黏弹

性本构模型来定义脑组织的力学响应。随着对脑组织在冲击载荷下可能产生的大变形响应认识的加

深，非线性模型被提出以提供更准确的响应预测[65,66]。在这一背景下，有研究者将黏超弹性本构模型应

用于脑组织，以更好地捕捉其复杂的力学行为。目前，如 KTH Royal Institute of Technology [67]，University
College Dublin [68]、Imperial College London[69] 以及 The University of Western Australia[70] 等研究机构建立的
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图 4    脑组织剪切模量的应变率依赖性[59]

Fig. 4    Strain rate dependence of shear modulus of brain tissue[59]
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图 5    脑组织的非线性应力与应变关系[59]

Fig. 5    Nonlinear stress-strain relationship of brain tissue[59]
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模型都采用了黏超弹性脑组织本构。这些模型已被广泛认可为高精度的人体头部模型，能够较好地模

拟脑组织在多种载荷条件下的力学行为。 

2.1.2    颅脑结构的接触连接

对于头部运动致伤问题，颅脑之间的接触连接是一个不可忽视的关键因素。当颅骨受到运动载荷

时，这种载荷会通过颅骨与内层结构的接触，即相互作用力，传递至颅内的各个组织。颅脑间的相互作

用方式直接决定了颅骨向内层结构传递力的具体方式和力的幅值大小，这对于还原真实情况下脑组织

的响应至关重要[71]。

Cheng 等[72] 和 DiMasi 等[73] 没有对脑脊液进行建模，通过建立不同的接触方式来描述颅脑界面的连

接。Cheng 等[72] 利用简化模型和物理模型，在二维脑冠状面切片上研究了弥漫性轴索损伤，其中颅脑之

间未考虑脑脊液，而是采用了完全固定和切向无摩擦的接触条件。研究结果表明，颅脑之间不同的约束

条件对颅内脑组织的位移和最大剪应变有显著影响。DiMasi 等[73] 开发了符合脑解剖结构的模型，用于

预测汽车碰撞中头部撞击所导致的大脑应变。在这个模型中，颅脑界面之间同样未建立脑脊液，而是在

颅脑界面中间引入了带有摩擦系数的硬脑膜，相当于在大脑外表面和颅骨内表面之间设定了具有摩擦

的切向接触条件。

颅脑界面的接触条件设置问题在颅脑冲击伤研究中得到了广泛关注。1995 年，Kuijpers 等[74] 构建

了人体头部的矢状面二维平面应变有限元模型，以探讨如何更精确地设定颅脑界面的接触条件以接近

真实的状态。研究比较了完全固定和完全自由的接触条件，并与 Nahum 等 [75] 的尸体实验结果进行对

照。结果显示，在冲击侧的压力时程曲线上，自由的接触条件与实验的数据吻合较好，而在冲击对侧的

压力时程曲线上，无论是自由还是固定的接触条件，都与实验数据存在显著差异。综合考量后，研究认

为自由的接触条件与实验结果更为接近。1997 年，Claessens 等[76] 进一步建立了人体头部的三维有限元
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Fig. 6    Finite element models of head without cerebrospinal fluid that cannot reproduce cadaveric model data
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模型，头部模型中包含大脑、小脑、脑干、脑镰、脑幕、颅骨和面骨几何结构。研究同样探讨了颅脑界面

的固定和自由条件，并将模型结果与 Nahum 的尸体实验结果进行了比较。研究结果显示，在冲击侧，完

全固定的接触条件相比自由要更接近实验结果，但冲击对侧，自由和固定的接触条件均与实验数据存在

显著偏差。综合评估后，研究认为固定接触条件与实验结果更为接近。尽管这两项研究在未考虑脑脊

液影响的前提下，定量地分析了自由和固定接触条件对脑组织响应的影响，但因为两者与尸体实验结果

不完全吻合，因此关于如何建立最佳的接触条件，目前尚未形成定论。

Kleiven 等[69] 在 2002 年建立了包含脑脊液的人体头部三维高精度有限元模型，旨在探讨脑脊液与

颅骨和脑膜在不同接触条件（完全固定、切向滑移，以及完全自由）下对颅内压的影响。研究结果显示，

在存在脑脊液的有限元模型中，脑脊液与颅骨和脑膜之间的固定接触条件能够使得冲击侧和冲击对侧

的颅内压模拟结果与实验结果高度吻合。基于这一发现，研究最终得出结论：在模型中包含脑脊液并采

用脑脊液与颅骨和脑膜固定的接触方式，能够更加准确地模拟颅脑受冲击时的颅内压变化。基于这一

重要结论，后续开发的高精度头部有限元模型，如 THUMS 模型（ total human model for safety） [77]、

GHBMC 模型（global human body models consortium）[78]、ABM 模型（atlas-based brain model）[79]、ADAPT 模

型（detailed and personalizable head model with axons for injury prediction）[80] 等，均采用了脑脊液与周围结

构固定的接触方式，以确保模拟结果的准确性和可靠性。在前人研究的基础上，Zhou 等[81] 考虑脑脊液

的流体行为，将头部模型的颅脑界面设置为流固耦合相互作用。相比于前人的研究，该模型在动态力学

特性上验证的更为充分。 

2.1.3    头部固有频率研究

头部三维有限元模型的固有频率及动态响应特征是由上文提到的颅脑的生理结构、结构间相互作

用以及材料力学模型共同决定的。然而，由于伦理道德的要求和取材的困难性，关于人体头部固有频率

分析的实验研究很少。Bekesy [82] 率先开展人类头骨固有频率研究，而后 Franke等[83] 在 1956年对此项研

究进行了纠正。Franke 等通过对比活体头骨、干颅骨和尸体样本，发现干颅骨的固有频率要高于其他两

者。具体而言，干颅骨的第 1 阶频率为 300 Hz，第 2 阶频率为 500 Hz，第 3 阶频率为 1 200 Hz。干颅骨之

所以具有较高的频率，是因为活体颅骨和尸体中包含了较软的脑组织，这些组织会对头骨自身的运动产

生阻尼作用，从而降低颅骨的固有频率，此外，其约束条件和质量均与真实情况下的头部存在极大不同，

这也会对固有频率造成影响。值得注意的是，上述实验由于开展较早，测量设备没有足够的灵敏度来有

效检测较低频率的振动，无法识别低于 200 Hz的频率。

当考虑头部中颅脑结构相互作用时，头部的频率会出现显著的下降。Fonville 等[84] 在采用 MRI 扫
描成年男性头部后，建立了精确的有限元模型，并发现脑组织的前三阶固有频率对应的模态主要表现为

在矢状面和冠状面上的扭转或剪切运动，对应频率分别为 22.3、23.8、24.0 Hz，如图 7 所示。此外，

Laksari 等[85] 在有限元模型中模拟了足球的头部冲击，并提取了大脑变形最主要的模态行为。这篇研究

中发现，大脑的变形在接近 30 Hz的低频状态下幅值最大，这与大脑的固有频率在数值上是对应的。 

 

Mode 2 (23.7 Hz) Mode 3 (24.0 Hz)Mode 1 (22.3 Hz)

Engineering
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0.026
0.017
0.008
−0.001
−0.010
−0.019
−0.028
−0.037
−0.046
−0.055
−0.064
−0.073

Engineering
strain

0.043
0.033
0.024
0.014
0.005

−0.005
−0.014
−0.024
−0.033
−0.043
−0.052
−0.062
−0.071

Torsion Shear Torsion

图 7    三维头部有限元模型的前三阶频率对应模态[84]

Fig. 7    The first three frequencies of the 3D finite element head model[84]
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2.2    简化理论模型

如前文所述，已有相关研究开发了精细的三维头部数值模型，但这些模型由于计算量庞大，并不满

足快速评估损伤指标的需求。因此，为了提高计算效率，也有相关研究通过简化头部的解剖细节和材料

力学模型，降低空间分辨率，建立了适用于快速计算的简化头部理论模型。

目前，已有研究者基于连续介质力学理论建立了头部模型，其中头部被简化为圆柱体[86,87]。这些模

型本身是二维的，即位移分量沿中心轴方向没有变化。在 Margulies 等[88] 的工作中，大脑被建模为不可

压缩的且均匀的黏弹性材料，并承受了突然施加的旋转运动载荷。在 Massouros 等  [89]、Massouros 和
Genin[90] 的后续研究中，脑组织采用黏弹性本构模型，同时头骨的旋转角度随时间呈正弦函数变化。为

了验证这些理论模型的可靠性，研究者们将预测的应变场与实验中实际测量的应变场进行了对比。对

于三维头部模型来说，大脑被建模为一个球体[91,92]。然而，值得注意的是，无论是二维还是三维模型，它

们的推导过程都基于小转动的假设。

Yang 等[93] 在 2023 年发表的研究突破了小转动的假设限制。研究基于有限旋转，给出头部横截面

二维简化模型位移，以及脑组织内部应变和应变率的具体解析表达式。通过与二维有限元模型的结果

进行比较，验证了这一新模型的有效性和准确性。

此外，Gabler 等[94] 开发并实施了一种基于二阶系统的新脑损伤度量方法，该方法利用头部运动学的

旋转分量来预测头部撞击期间的最大脑应变。研究中提出了一种新的脑损伤指标，称为弥漫性轴突多

轴综合评估（diffuse axonal multi-axis general evaluation, DAMAGE）。该损伤指标基于一个耦合的三自由

度运动方程的二阶系统，用于预测头部撞击时的最大脑应变，该预测依赖于方向相关的角加速度时程。

在模型开发之后，研究者利用运动和汽车测试的大型数据库对 DAMAGE 进行了模拟，并将结果与有限

元模型和现有损伤指标进行了比较。研究结果证明了二阶系统在模拟脑应变反应方面的有效性，并提

供了一种快速估计头部撞击严重程度的准确工具。 

2.3    多尺度头部损伤模型

mTBI 是一个跨学科的复杂问题，涉及多个空间尺度、时间尺度和多物理场的交互。mTBI 的病理

过程始于宏观层面的冲击（微秒级），随后是头部和脑组织中应力波的传播（毫秒级），直至头部的动力学

响应（数百毫秒）。这一系列事件导致脑组织在不同层次上受损，包括宏观的应力应变分布、细观的神经

纤维原发性损伤，以及微观的神经元继发性损伤和后续的修复过程。这些过程跨越了从物理冲击到细

胞和分子级别的变化，全面影响着 mTBI 的恢复过程和效率，同时涵盖了脑内部复杂的生理结构以及

力、电、化多物理场的相互作用。

因此，尽管现有的头部有限元模型在模拟宏观生物力学响应方面取得了显著进展，但在全面描绘

mTBI 的复杂性时仍存在明显不足。当前的高保真头部模型虽能精确模拟宏观的生物力学行为，但在捕

捉神经元、神经胶质等微观结构的敏感损伤方面仍显不足。仅考虑生物力学响应的模型无法全面揭示

mTBI 发生后脑内从细胞到分子层面的变化机制。神经病理学的最新进展揭示了 mTBI 后神经元损伤、

炎症反应和神经网络变化等细胞和分子层面的改变，这些都是现有生物力学模型所未涵盖的，这一方面

研究的不足限制了对 mTBI 微观损伤机制的理解[95]。此外，现有模型在表征病理现象时缺乏合理的指标

和阈值，且在模拟大脑的继发性功能损伤和长期响应方面表现不佳。

Montanino 等[96] 提出了一种创新的多尺度框架来分析脑损伤，如图 8 所示。研究将护齿器记录的头

部运动载荷输入到受试者的有限元头部模型中（图 8(a)），然后提取出关键的白质组织应变数据（图 8(b)），
将这些应变数据进一步导入到包含轴突细节的胼胝体微观力学模型中（图 8(c)），以便在亚细胞水平上精

确计算轴膜应变。通过将计算出的轴突膜应变与通过分子动力学（molecular dynamics, MD）模拟获得的

穿孔阈值进行对比，能够确定轴突损伤与脑损伤的具体对应区域。该研究提供了一种非侵入性预测轴

突损伤和脑损伤的新方法，有助于更好地理解脑损伤的形成机制。

综上所述，mTBI 是一个涉及多空间尺度、多时间尺度以及多物理场耦合的跨学科问题。在宏观尺

度，mTBI 起始于冲击载荷的瞬时作用，这通常在微秒级时间内完成，如爆炸载荷、交通事故、或运动冲
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突中头部的突然撞击。随后，在毫秒级的时间尺度内，应力波在头颅和脑组织中传播，这是由头部直接

受到的动态载荷所引发的。在更长的时间尺度，即数百毫秒内，头部会经历惯性载荷下的动力学响应。

这一过程中，头部的加速和减速过程会对脑组织产生持续的生物力学影响，导致更广泛的应力分布和变

形。进入细观层次，脑组织的变形会导致神经纤维的原发性损伤，直接影响神经纤维的结构和功能，可

能导致神经信号传导的中断或异常。而在微观层次，神经元和其他脑细胞可能经历数天甚至更长时间

的继发性损伤和修复过程，包括细胞死亡、炎症反应、神经元再生和突触重塑等，它们共同决定了

mTBI 后续恢复的程度和速度。这些过程涉及脑组织内部复杂的生理结构以及力学、电学、化学多物理

场的交互作用。因此，为了更深入地理解 mTBI 的形成机制和恢复过程，有必要结合生物力学、神经病

理学和神经影像学的知识，开发一个能够跨越多尺度和多物理场的头部数值模型。这样的模型能综合

模拟从宏观组织到微观细胞与分子级别的变化全过程，以及这些变化对大脑功能的长期影响，为

mTBI的研究提供更加精确和全面的研究框架。 

3    头部运动与脑组织响应关系

研究者将实验和模拟中获取的头部运动载荷应用于建立的头部模型，发现脑组织在外载作用下展

现出非均匀的应力载荷分布，其中高压梯度尤为突出，并因此产生了明显的变形。通过对这些数据的深

入分析，研究者建立了不同类型头部运动与脑组织响应之间的关系。这些研究结果不仅深化了对头部

运动力学致伤机制的理解，还为脑损伤的治疗与预防提供了宝贵的理论基础和数据支持。 

3.1    头部运动学参数与脑组织响应的峰值关系

Liu 等 [97] 通过解析方法，基于旋转运动致伤机理，构建了一个由刚体颅骨球壳和黏弹性脑组织组成

的简化头部模型。他们详细推导并分析了旋转运动对脑组织应力和应变分布的影响。然而，这一研究

主要基于理论分析，尚未经过实际的实验验证，因此模型的准确性和实际应用范围仍有待进一步确认和

验证。

相比之下，为了更深入地理解脑组织在头部转动下的应力和应变分布，Yang 等[93] 建立了一个基于

理论的简化头部模型，突破了此前相关研究中仅限于头部小转动假设的局限性，并在角速度从 0 到

100 rad/s、角加速度从 0 到 30 krad/s²的载荷范围内进行了测试。结果表明，相比于小转动假设的模型，这

一新模型成功预测了更高的最大主应变。

在目前的有限元模拟研究中，尽管采用了高精度头部模型，但头部运动学与颅内脑组织响应之间的

定量关系尚未完全确立。为了深入探究这一关系，Sarvghad-Moghaddam 等[51] 于 2017 年采用上文提到过

的高精度头部模型 NDSUHM 进行了爆炸模拟。研究模拟了 70、200、500 g 的 TNT 在 68 cm 处的正面爆

炸。通过模拟，研究者将颅骨的最大线加速度和最大角加速度与颅内的最大颅内压（intracranial pressure,

 

(a)

(b)

(c)

a(t)
α(t)

Molecular lipid bilayer model
Tissue deformation, Etract

Etract

εx

图 8    脑损伤分析的多尺度框架 [96]

Fig. 8    Multiscale framework for brain injury analysis [96]
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ICP）、最大剪切应力（maximum shear stress, MSS）和最大主应变（maximum principal strain, MPS）进行了对

比分析，并建立了它们之间的关系。研究结果显示，在头部运动学载荷与颅内脑组织响应之间的 6 种对

应关系中，可以建立 R2 接近于 1 的线性关系，这表明这些参数之间存在较强的线性相关性。但不足之处

在于，该研究中每种关系仅基于 3 个算例建立，因此这些结论的普遍性和适用性仍需通过更多的实验和

模拟进行验证和拓展。

2020 年，为了深入探究头部运动学与大脑应变率响应之间的关系，Hosseini-Farid 等[98] 模拟了不同

方向和速度冲击下的头部，以及在爆炸冲击波作用下，佩戴头盔和不佩戴头盔情况下头部的响应。研究

基于高精度头部模型 NDSUHM在高尔夫球以 10、15和 20 m/s的速度在正面和侧面冲击，和 75 gr (4.86 g)，
95 gr (6.16 g) 的 TNT 在侧面和背面距离头部 0.75、1 和 2 m 远处爆炸的情形。研究采用了更多算例建立

头部运动学和颅内响应的线性关系。在冲击载荷下，大脑、脑干、硬脑膜和颅骨的应变率约分别是头部

加速度的 1.9、0.7、1.18 和 0.7 倍。在爆炸载荷作用下，这些头部结构的应变率则分别为头部加速度的

0.86、1.25、0.52和 0.43倍。

另外，除了上述研究所关注的线加速度和角加速度，角速度可以产生离心力，进而在颅内产生损伤，

进而导致脑损伤。为了深入探索包括角速度在内的头部运动学参数与脑损伤风险之间的关联， Carlsen等[99]

采用冠状面、矢状面和水平面的二维人体有限元模型，进行了大规模的参数化有限元分析（finite element
analysis, FEA）。研究主要聚焦于角加速度、角速度和角急动度如何影响脑组织的应变和应变率。研究

结果表明，以最大主应变为损伤指标，当持续时间少于 10 ms 时，主导损伤的运动学指标为角速度，持续

时间超过 30 ms 时为角加速度，在 2 个区间之外，角速度和角加速度共同影响最大主应变。当以最大主

应变率为损伤指标时，持续时间超过 10 ms 以上时为角加速度主导，而在持续时间少于 10 ms 时，角速度

和角加速度共同影响最大主应变率。角加速度和角速度对脑组织应变和应变率的最大值都有显著影

响，因此在评估脑损伤风险时，需同时考虑这两种运动学指标。此外，当角加速度和角速度最大值不变

时，角急动度的增加对脑组织应变最大值的影响最小，但也会导致应变率最大值的增大。 
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图 9    爆炸载荷下头部最大线加速度、最大角加速度和与脑组织最大主应变的线性关系[51]

Fig. 9    The linear relationship between the maximum linear acceleration, maximum angular acceleration of head
and the maximum principal strain of brain tissue under blast load[51]
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3.2    基于数据驱动的头部速度特征与脑组织风险区预测

由于理论模型的解析方法在处理现实情况下复杂的脑结构和材料特性时存在局限，同时有限元方

法在考虑大脑局部运动与时变特征时，难以精确建立头部运动载荷与颅内全局响应之间的定量关系，因

此，基于这 2 种模型得到的运动学与颅内响应的关联无法直接应用于实际问题。为了弥补这一不足，目

前已有研究开始采用数据驱动的方法，旨在更准确地建立头部运动学与颅内响应之间的关系。

机器学习 (machine learning, ML) 是一种强有力的方法，可用于建立头部运动学载荷与脑组织内部响

应之间的关系。这种方法通过训练机器学习算法，基于高精度头部有限元模型的数据，实现快速预测给

定头部撞击载荷下的受伤风险。2019 年，Wu 等[100] 开发了卷积神经网络（convolutional neural networks,
CNN）模型，该模型能够从头部运动载荷准确预测颅内响应，如图 10 所示。研究者将头部角速度曲线转

化为输入的二维图像，实现了对区域大脑应变的即时准确估计。研究过程中，他们使用了两个增强的数

据集来评估 CNN 在不同训练测试配置下的预测性能。这一方法的优势在于无需简化冲击运动学输入、

头部损伤模型或脑组织响应输出，从而能够高效地估计特定区域和方向的应变。研究基于 2 592 个训练

样本，该模型在全脑最大主应变预测上获得了 R2 为 0.916，均方根误差（root mean square error, RMSE）为
0.014 的优异结果。到了 2022 年，Wu 等[101] 在前述工作的基础上进一步创新，建立了一个 Transformer 神
经网络（transformer neural network, TNN）和一个独立的 CNN。这 2 个网络分别用于估计由于冲击引起的

颅脑相对位移（空间分辨率为 4 mm，时间分辨率为 1 ms）和最大主应变。通过顺序训练，研究训练了这

2 个神经网络（样本量为 5 184），以估计 60 ms 时间内的完整的位移和应变。研究发现，TNN 在位移和最

大主应变预测的精度上优于先前使用的 CNN。这一进展为头部冲击下的脑组织响应预测提供了更为精

确和高效的解决方案。Zhan 等 [102] 提出了一种创新的预测模型，该模型基于五层深度神经网络（deep
neural networks, DNN）构建。为了验证和优化这一模型，他们结合了头部模型仿真，并利用了来自大学橄榄

球和综合武术领域的共计 2 511 次头部碰撞载荷数据进行了全面的训练和测试。通过实施随机数据分

割和模型初始化策略，该深度学习模型展现出了卓越的性能，能够在不到 0.001 s 极短的时间内，精确计

算出整个大脑中每个元素的最大主应变。其预测结果的平均均方根误差低至 0.022，标准差仅为 0.001。

这些研究虽然初步揭示了头部运动学载荷和颅内脑组织响应的关系，但仍有明显不足。例如，

Sarvghad-Moghaddam 等和 Hosseini-Farid 等[51,98] 的工作在解释头部加速度最大值与颅内脑组织应变最大
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图 10    基于头部角速度曲线通过数据驱动方法预测脑组织应变分布[100]

Fig. 10    Prediction of brain tissue strain distribution using a data-driven approach based on head angular velocity curves[100]
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值之间的线性关系时显得不够充分。实际上，研究者通过缺乏说明的情况下对于研究的问题做了数据

上的简化处理，将全局的三维空间信息压缩至脑组织出现最大值的一个空间点，将一维的时间信息压缩

至出现最大值处出现峰值的那一时刻点。然而，考虑到脑组织超软和黏超弹性的特性，在考虑大脑运动

状态时需要充分考虑脑组织运动的局部变形，而非仅关注整体结构上的最大值。这种简化的研究方法

与真实情况存在较大差异，对深入理解头部运动与脑组织响应之间的关系帮助有限。Carlsen 等[99] 虽然

在以上研究中做了很大改进，通过大量模拟在等高线图中找到了主导的特征时间，但在评估运动学和损

伤指标时同样采用了最大值的方法，忽略了模拟中复杂的局部运动和脑组织响应的时变特征。Wu
等[100-101] 虽然考虑了整个头部角加速度曲线，并通过机器学习模型建立了两者之间的数值关系，但这种方

法缺乏对运动致伤机理的深入探讨和研究。此外，由于不同头部撞击类型在低频和高频范围内的幅值

分布略有差别，基于机器学习对于一种碰撞载荷工况建立的模型无法适用于其他的碰撞载荷工况[102-103]。

由于颅内惯性力的大小是位移幅值和频率平方的乘积，因此相比于低频运动学载荷，高频运动学载荷更

容易产生较大的惯性力，会导致高频载荷下颅内损伤机制与低频载荷不同。目前对于这一致伤过程缺

乏机制上的认识是限制了两者关系建立和防护策略的首要问题。 

4    结论与展望

系统综述了近年来颅脑冲击伤研究中在头部致伤载荷、评估头部损伤的模型和头部运动学响应致

脑组织变形三方面的研究进展。在头部致伤载荷领域，研究者们通过假人模型实验、可穿戴头部传感器

和有限元模型模拟等方法，提出了基于头部加速度和角加速度的致伤标准。然而，由于实验测量的局限

性和模型仿真精度的限制，当前对轻度创伤性脑损伤的损伤机理仍缺乏清晰的认识。目前真实人体模

型数据的获取受限于非侵入式数据采集设备的性能，导致研究进展受到一定制约。尽管在单一因素影

响下的损伤机制研究取得了部分进展，但实际头部损伤通常是多因素共同作用的结果。因此，如何综合

分析不同频率、强度和方向的载荷对脑组织损伤的综合影响，是当前研究面临的主要挑战。

在头部模型研究方面，近年来的研究集中在宏观尺度人体头部模型的构建与验证上，以尸体实验为

参照，当前的头部模型已经可以在宏观尺度准确表征头部运动及脑组织响应。然而，脑组织的损伤过程

涉及从微观到宏观多个尺度的复杂相互作用。因此，构建跨尺度的统一模型，精确模拟脑组织的力学响

应和损伤过程，是当前研究亟待解决的问题。

现有研究已初步建立了头部运动学与脑组织损伤之间的关系，包括基于连续介质力学提出的头部

角位移与脑组织应变的解析关系，由高精度有限元模型得到的载荷输入与脑组织应变最大值的线性及

非线性关系，及通过机器学习方法预测风险区。然而，由于载荷形式的多变性、头部对运动载荷方向的

高度敏感性以及脑组织的复杂生理结构和力学行为所导致的局部运动复杂性，目前尚未揭示头部运动

致脑损伤的力学机制。

如前所述，建立头部运动载荷和脑组织内部变形关系的研究是涉及多学科交叉、多物理场耦合及短

时和长时效应共存的复杂问题。目前，该领域面临的挑战与未来的展望主要包括以下 3个方面。

(1) 发展可用于人体的非侵入式大量程高时间分辨率传感器。当前缺乏适用于人体的非侵入式传

感器，以实现对大幅值高频率运动载荷的测量。由于头部在冲击和爆炸中的动态响应是瞬时的，特别是

对爆炸载荷而言。现有非侵入式测量技术在量程和时间分辨率上仍有不足，难以捕捉瞬间的运动学变

化。因此，提升传感器的时间分辨率和量程是未来研究的重要方向。

(2) 颅脑有限元模型的改进。这其中包括 2 个方面：一是建立跨尺度的个性化头部模型，二是改进

脑组织材料的本构模型。脑组织的复杂力学行为，包括其非线性和黏弹性特性，给模拟的准确性带来了

挑战。当前本构模型在捕捉这些复杂行为方面仍有局限，需要进一步优化材料模型和计算方法。此外，

不同个体在解剖结构、组织力学特性和生理状态上的差异要求模型更加个性化。同时，头部运动引起的

脑组织响应涉及多个尺度的复杂相互作用。目前的大多数研究往往集中在单一尺度上，难以全面捕捉

整个过程。构建跨尺度的综合模型，以准确模拟脑组织在不同尺度上的响应，是亟待解决的难题。
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(3) 融合神经病理学、影像学和生物力学等多个学科全面揭示头部运动学导致的脑组织变形和损伤

机制。mTBI 作为一种复杂的跨学科问题，跨越多个空间和时间尺度，以及多物理场的相互作用。仅仅

从生物力学的角度无法完整复现其由电信号传导到脑组织损伤的整个致伤过程。因此，通过生物力学

研究 mTBI 的物理致伤过程，结合神经病理学分析脑组织的微观损伤和病理变化，以及影像学提供损伤

的宏观视图，是实现对 mTBI致伤机制从宏观到微观全面理解的关键。
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