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Abstract

HINTERGRUND: Ein neuartiges Fahrradhelmkonzept wurde entwickelt, um die Rotationsbeschleuni-
gung des Kopfes und damit einen der entscheidenden Mechanismen des Schadel-Hirn-Traumas (SHT)
zu mindern. Dieses

Das WAVECEL-Konzept basiert auf einer komprimierbaren Zellstruktur, die im Inneren des Helms

eine Rotationsaufhdngung erzeugt. Dieses zelluldre Konzept unterscheidet sich von anderen Fahr-
radhelmtechnologien zur Minderung der Rotationsbeschleunigung des Kopfes, wie etwa dem im
Handel erhaltlichen Multi-Directional Impact Protection System (MIPS), bei dem sich eine bewegliche
Zwischenlage zwischen Helm und Kopf im Fall eines Aufpralls verschiebt. Diese Studie quantifiziert die
Wirksamkeit des zellularen WAVECEL-Konzepts und der MIPS-Technologie im direkten Vergleich mit
einem herkdbmmlichen, aus hartem, expandiertem Polystyrol (EPS) gefertigten Fahrradhelm.

VORGEHENSWEISE: Drei Fahrradhelmtypen wurden in geflihrten vertikalen Falltests auf einen an-
gewinkelten Amboss schréagen Schlagen ausgesetzt: herkémmliche EPS-Helme (CONTROL-Gruppe),
Helme mit einer MIPS-Zwischenlage (SLIP-Gruppe) und Helme mit einer zellularen WAVECEL-Struktur
(CELL-Gruppe). Die Performance der Helme wurde mithilfe von Schldgen mit einer Geschwindigkeit
von 4,8 m/s auf einen Amboss mit Winkeln von 30°, 45° und 60° aus der horizontalen Nullebene
analysiert. AuBerdem wurde die Helm-Performance mit einer Geschwindigkeit von 6,2 m/s und einem
Aufprallwinkel von 45° getestet. Je flinf Helme aus den drei Gruppen wurden unter jedem der vier
Aufprallszenarien getestet, sodass insgesamt 60 Helme getestet wurden. Die erfasste Kinematik der
Kopfform wurde zur Berechnung eines Verletzungsrisikokriteriums fur eine AIS 2-Gehirnverletzung
(Gehirnverletzung der Klasse 2 der vereinfachten Verletzungsskala) verwendet.

ERGEBNISSE: Die Linearbeschleunigung der Kopfform blieb unter 90 g. Bei keinem der Aufprallsze-
narien und keinem der Helmtypen konnte ein Zusammenhang mit dem Risiko auf eine Schadelfraktur
festgestellt werden. Die Rotationsbeschleunigung der Kopfform bei Schldgen mit 6,2 m/s auf einen
45°-Amboss war in der CONTROL-Gruppe am héchsten (7,2+0,6 krad/s2). In diesem Aufprallsze-
nario verringerten die SLIP-Helme und CELL-Helme die Rotationsbeschleunigung im Vergleich zu

den CONTROL-Helmen um 22 % (p = 0,003) bzw. 73 % (p < 0,001). Die CONTROL-Gruppe wies bei
Schlagen mit 6,2 m/s auf einen 45°-Amboss mit 59+8 % das héchste Risiko auf eine AlIS 2-Gehirnver-
letzung auf. In diesem Aufprallszenario verringerten die SLIP-Helme und CELL-Helme im Vergleich zu
den CONTROL-Helmen das Risiko auf eine AIS 2-Gehirnverletzung auf 34,2 % (p = 0,001) bzw. 1,2 %
(p < 0,001).

DISKUSSION: Die Ergebnisse dieser Studie beschrénken sich zwar auf eine Uberschaubare Anzahl
von Aufprallszenarien, verdeutlichen aber das Potenzial zur erheblichen Verringerung der Rotations-
beschleunigung und des damit zusammenhangenden Risikos auf Gehirnverletzungen mithilfe des zel-
lularen WAVECEL-Konzepts oder einer MIPS-Zwischenlage. Die bei spezifischen Aufprallwinkeln und
Aufprallgeschwindigkeiten erhaltenen Ergebnisse verdeutlichen wesentliche Performance-Unterschie-
de zwischen diesen Mechanismen. Diese Unterschiede wiederum unterstreichen die Notwendigkeit
kontinuierlicher Bemuhungen in der Forschung und Entwicklung von Helmtechnologien zur weiteren
Verbesserung des Schutzes vor Gehirnverletzungen lber eine groBe Bandbreite an realistischen Auf-
prallparametern hinweg.



1. Einleitung

Fahrradhelme sind die priméare und wirksamste MaBnahme zum Schutz des Kopfes bei Stlirzen zur
Vorbeugung eines Schadel-Hirn-Traumas (SHT).2' Aktuelle Fahrradhelme verfligen Uber eine Lage aus
hartem, expandiertem Polystyrol (EPS) zur Dampfung des Aufpralls und zur Verringerung der Aufpral-
lenergie, um so die Linear- und Rotationsbeschleunigung des Kopfes und damit eine der Ursachen flr
SHT zu mindern.?¢ Diese herkdmmlichen EPS-Helme sind sehr wirksam bei der Senkung des Risikos
auf Schadelfrakturen, perforierende Verletzungen und Gehirnverletzungen.'® %27 Zur weiteren Ver-
besserung des Schutzes vor rotationsbedingten SHT sind in mehreren Fahrradhelmkonstruktionen
spezielle Mechanismen zur Abschwachung der Rotationsbeschleunigung des Kopfes integriert.® 6 1%

9 Diese Mechanismen lassen sich allgemein in zwei Kategorien einteilen. Die erste Kategorie basiert
auf einer sphérischen Gleitflache im Inneren des Helms. Das Multi-Directional Impact Protection
System (MIPS® AB, Téby, Schweden) zum Beispiel besteht aus einer diinnen Zwischenlage, welche
die Innenseite des Helms abdeckt. Diese im Handel erhéltliche Technologie zielt darauf ab, die bei
einem Aufprall entstehende Rotationsbeschleunigung des Kopfes mithilfe einer sich zwischen Helm
und Kopf verschiebenden Zwischenlage zu verringern. Die zweite Kategorie basiert auf einer komprim-
ierbaren Struktur zur Verringerung der Schersteifigkeit des Helms. ' Zwar ist diese Technologie noch
nicht kommerziell verflgbar, die vorliegende Arbeit aber analysiert solch eine komprimierbare zellulare
Struktur, die auf der Innenseite des Helms eingelassen ist, um eine Rotationsaufhdngung zu erzeugen.
Diese zellulare WAVECEL™-Struktur ist das Ergebnis der Fortflihrung friherer Forschungsarbeiten
von Hansen et al. hinsichtlich eines Systems zur Dampfung schrager Schlage.19

Diese Mechanismen zielen darauf ab, die durch einen schragen Aufprall erzeugte Rotationsbes-
chleunigung des Kopfes zu verringern und so besser vor einem Rotationstrauma zu schiitzen.?® Die
Nutzenpotenziale dieser Mechanismen begriinden sich in einer groBen Anzahl von Forschungsbericht-
en. Diese zeigen auf, dass eine Rotationsbeschleunigung des Kopfes, die im Hirngewebe Scherbewe-
gungen erzeugt und eine diffuse axonale Verletzung bewirkt, leicht Gehirnerschitterungen und SHT
VerursaChen kann_17, 18, 20, 22, 24, 31, 34, 37

Der GroBteil der schragen Schlége, denen ein behelmter Fahrradfahrer in realistischen Szenarien aus-
gesetzt ist, ereignen sich bei Aufprallwinkeln zwischen 30° bis 60 .7-8 32 Diese schragen Schlige setzen
den Kopf sowohl Radial- als auch Tangentialkraften aus, die eine Linear- und Rotationsbeschleuni-
gung nach sich ziehen.?” 2 Der von der US-amerikanischen Kommission fur Produktsicherheit bei Ver-
brauchsguitern (CPSC — Consumer Product Safety Commission) vorgeschriebene Test fiir in den USA
verkaufte Fahrradhelme erfasst ausschlieBlich die von vertikalen Schlagen erzeugte Linearbeschleuni-
gung an einer rotationsbeschrénkten Kopfform.™ Da im Rahmen dieses CPSC-Tests die Rotations-
beschleunigung nicht berlcksichtigt wird, eignet er sich nicht zur Beurteilung der Wirksamkeit von
Mechanismen, die zur Abschwachung der Rotationsbeschleunigung des Kopfes bei schragen Schla-
gen konzipiert sind. Aus diesem Grund ist ein fortschrittliches Helmaufpralltestverfahren erforderlich,
um schrage Schlage zu simulieren und die auftretenden Linear- und Rotationsbeschleunigungen einer
Testkopfform zu analysieren. In der Vergangenheit wurde eine Reihe unterschiedlicher Testverfahren
fur schrage Aufprallwinkel entwickelt, einschlieBlich Aufpralltests mit gefihrtem freiem Fall auf einen
angewinkelten Amboss,6, ¢ 192530 yertikaler Fall auf eine Aufprallfliche mit lateraler Translation3 27:2°
und Pendelschlagtests.® % Bei diesen Tests wird in der Regel eine anthropomorphe Kopf-Hals-Kombi-

nation eines Hybrid Ill-Dummys verwendet, der einem mittelgroBen (50-perzentilen) Mann entspricht.>
6,19, 27, 34
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Im Rahmen der vorliegenden Studie wurde ein fortschrittliches Helmtestverfahren mit einem gefiihrten
freien Fall eines Kopf-Hals-Surrogats der Hybrid lll-Familie angewendet, um Tests mit schrédgen Auf-
prallwinkeln durchzufiihren und die von verschiedenen Helmtechnologien erzielte Minderung der Lin-
ear- und Rotationsbeschleunigung des Kopfes zu beurteilen. Gegenstand der Studie war die Beurtei-
lung der Schlagdampfung von Prototyphelmen mit der WAVECEL-Technologie und von kommerziell
erhéltlichen Helmen mit MIPS-Zwischenlage im direkten Vergleich mit herkémmlichen EPS-Helmen flr
spezifische Aufprallwinkel und Aufprallgeschwindigkeiten.”-8 Die Ergebnisse der Studie wurden dazu
verwendet, die Hypothese zu Uberprifen, dass die Mechanismen zur Schlagabsorption der WAVE-
CEL- und MIPS-Helme die Rotationsbeschleunigung im Vergleich zu herkdmmlichen EPS-Fahrradhel-
men wirksamer abschwéachen.

2. Vorgehensweise
2.1 Helme:

Drei Fahrradhelmtypen wurden getestet: herkémmliche EPS-Helme (CONTROL-Gruppe), Helme mit
einer MIPS-Zwischenlage (SLIP-Gruppe) und Prototyphelme mit einer zellularen WAVECEL-Struk-

tur (CELL-Gruppe). In der CONTROL-Gruppe wurden 20 Standardfahrradhelme (Scott ARX, www.
scott-sports.com) getestet. Diese Mittelklassehelme waren aus einer In-Mold-Polycarbonatschale und
einer Innenschale aus expandiertem Polystyrol (EPS) (siehe Abb. 1A) gefertigt. Die EPS-Innenschale
mit einfacher Dichte verflgte Uber keinerlei eingelassene Verstarkungsstrukturen. In der SLIP-Gruppe
wurden 20 Helme mit einer MIPS-Zwischenlage (Scott ARX Plus, www.scott-sports.com) getestet
(siehe Abb. 1B). Abgesehen von der zusétzlichen Zwischenlage waren diese Helme identisch mit den
CONTROL-Helmen. Der Scott ARX Plus erhielt 2016 von der US-amerikanischen Verbraucherorgan-
isation Consumer Reports die beste Bewertung.1 Dieser Helm wurde als reprasentativer, fihrender,
mittelpreisiger Fahrradhelm fir die vorliegende Studie ausgewahlt. In der CELL-Gruppe wurden 20
Scott ARX-Helme so modifiziert, dass die zelluldre WAVECEL-Struktur in den Helm integriert werden
konnte, ohne die Gesamtdicke des Helms zu beeinflussen (siehe Abb. 1C). Dafir wurde mithilfe einer
programmierbaren Frase auf der Innenseite des Helms ein 15 mm dicker Abschnitt des EPS-Materials
entfernt. Die Dicke der EPS-AuBenschale betrug danach ca. 10 mm. Die 15 mm dicke zellulare Struk-
tur wurde in die gefraste Aussparung gelegt, um die urspriingliche HelImdicke wiederherzustellen. An
der Helmvorderseite ragte die zellulare Struktur ca. 12 mm Gber die Aufpralllinie hinaus, die im CP-
SC-Schlagtest fir die ISO J-Kopfform festgelegt ist.'

Die zelluldre Lage basiert auf einer speziell konzipierten Zellstruktur, die unterschiedliche Mechanis-
men zur Absorption von radialen und tangentialen Aufprallkréften integriert. Zur Absorption radial-

er Aufprallkrafte verflgt jede Zelle Uber eine transversale Falte zur Unterstltzung der organisierten
Zellstauchung. Bei schragen Aufprallkréaften kdnnen sich die Zellen in Scherrichtung falten, sodass
sich die Struktur in der Ebene elastisch verformen und als eine Rotationsaufhdngung zwischen Kopf
und HelmauBenschale wirken kann. Das Haltesystem, die AuBenschale und die Gesamtdicke der
Zwischenlage war bei allen Helmen identisch. Das Durchschnittsgewicht der CONTROL-Helme betrug
208+4 g, das der SLIP-Helme 233+6 g und das der CELL-Helme 282+4 g.



Abb. 1: Drei Helmtypen mit identischer AuBenschale und Zwischenlagendicke wurden getestet: A)
Herkdmmliche EPS-Helme (CONTROL); B) Helme mit MIPS-Zwischenlage zur Minderung der Rota-
tionsbeschleunigung (SLIP) und C) Helme mit einer zellularen Struktur zur Minderung der Linear- und
Rotationsbeschleunigung (CELL). Sektionierte EPS-Bereiche entlang der transversalen Schnittebene
(A-A) und der sagittalen Schnittebene (B-B) sind zur Veranschaulichung weiB markiert. Die Aufprallstel-

len, die den Aufprallwinkeln 30°, 45° and 60° entsprechen, sind in der Abbildung der sagittalen Schnit-
teben mit roten Punkten gekennzeichnet.



2.2 Testaufbau

Die Tests der Helme wurden in der Helmet Impact Testing (HIT)-Anlage des Portland Biomechanics
Laboratory (siehe Abb. 2A) durchgefihrt. In Ermangelung eines anerkannten Standards fir Fahr-
radhelmtests mit schradgen Aufprallwinkeln wurde die HIT-Anlage entsprechend den Empfehlungen
einer im Jahr 2014 verdffentlichten Arbeit Uber fortschrittliche Testverfahren mit schréagen Aufprall-
winkeln konzipiert.*> Dieser Testaufbau entspricht weitgehend verschiedenen veroéffentlichten Vorge-
hensweisen fir vertikale Falltests auf schrage Ambosse® ¢ '* Konkrete Empfehlungen aus der oben
genannten Arbeit, die im Rahmen des Tests angewendet wurden, umfassen: Verwendung einer an-
thropomorphen Hybrid llI-Kopfform, die eine realistischere Masse und Tragheit aufweist als ISO-Kopf-
formen42 und dariber hinaus Gber eine Hautumhillung verfligt;*® Verwendung eines Hybrid lll-Halses,
der problemlos an die Kopfform angebracht werden kann;% #? Beurteilung der Linear- und Rota-
tionsbeschleunigung der Kopfform; Aufprallwinkel zwischen 30° und 60°;7 & 32 eine Aufprallflache mit
Schleifpapier mit 80er-Kérnung gemaB der ECE-Helmnorm R 22/05' und die Einbeziehung einer Auf-
prallgeschwindigkeit von mehr als 6 m/s mit einem Aufprallwinkel von 45° zur BerUcksichtigung realer
Unfallbedingungen.” 8 25 42

Die HIT-Anlage verwendete dementsprechend einen anthropomorphen Kopf-Hals-Surrogat eines
mannlichen 50-perzentilen Hybrid IlI-Dummys (78051-336, Humanetics Innovative Solutions, Plym-
outh, MI, USA), der an einer vertikalen Fallturmschiene befestigt wurde (siehe Abb. 2B). Das Gewicht
der Fallanordnung betrug 14,0 kg, einschlieBlich des Kopf-Hals-Surrogats und seiner strukturellen
Verbindung zur Fallschiene aber ausschlieBlich des Helms. Zur Durchflihrung der schréagen Schlage
wahrend der Falltests wurde ein planer, von 30° bis 60° verstellbarer Amboss verwendet. Die Lin-
earbeschleunigung des Kopfes wurde mithilfe eines dreiachsigen Linearbeschleunigungsmessers
(356B21 ICP Triaxial, PCB Piezotronics, Depew, NY, USA) erfasst, der auf dem Massenmittelpunkt der
Hybrid llI-Kopfform befestigt war (siehe Abb. 2B). Die resultierende Linearbeschleunigung BIr wurde
aus den drei Linearbeschleunigungskomponenten errechnet. Die Rotationsbeschleunigung ay und

die Rotationsgeschwindigkeit wy der Kopfform um die transversale y-Achse wurde mit einem Rota-
tionsbeschleunigungsmesser (#8838, Kistler Instruments Corporation., Amherst, NY, USA) erfasst. Die
Analyse der Kopfformrotation beschrankte sich auf die Rotation um die transversale y-Achse, da alle
Schlage zentriert auf der sagittalen Mittellinie des Helms erfolgten und die Ambossflache parallel zur
transversalen Achse der Kopfform ausgerichtet war.' Die Aufprallgeschwindigkeit wurde mithilfe einer
Zeitschranke (#5012 Velocimeter, Cadex Inc., Quebec, Kanada) gemessen.
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Abb. 2: A) Helmet Impact Testing (HIT)-Anlage fir vertikalen Fall einer Kopf-Hals-Anordnung eines Hy-
brid llI-Dummys auf einen von 0° bis 60° verstellbaren Amboss zur Simulation von schragen Schlagen.
B) Fallanordnung mit Linear- und Rotationsbeschleunigungsmessern zur Erfassung der Kopfformkine-
matik in Bezug auf die Linearbeschleunigung (a) und Rotationsbeschleunigung (a).

Finf Helme aus jeder Gruppe wurden mit einer Aufprallgeschwindigkeit von 4,8 m/s und Aufpra-
llwinkeln von 30°, 45° and 60° getestet. Weitere fiinf Helme aus jeder Gruppe wurden mit einer
Aufprallgeschwindigkeit von 6,2 m/s und einem Aufprallwinkel von 45° getestet (siehe Abb. 3). Die
Aufprallgeschwindigkeiten, jedoch nicht die Aufprallwinkel, entsprechen denen im Fahrradhelmsicher-
heitsstandard 1203 der US-amerikanischen Kommission flir Produktsicherheit bei Verbrauchsgitern
(CPSC) festgelegten Geschwindigkeiten.'? Wie bei Helmtests mit Hybrid Ill-Kopfsurrogaten Ublich,
wurde eine doppelte Lage eines diinnen Nylonstrumpfes Uber die Kopfform gezogen. Das hilft, die
Oberflachenbeschaffenheit des menschlichen Kopfes besser wiederzugeben, indem die inharent hohe
Reibung der Hybrid llI-Silikonkopfhaut verringert wird.4, 23, 33, 41 Die Helme wurden mithilfe ihres
originalen Passformverstellsystems korrekt an die Kopfform angepasst. Vor jedem Test wurde neues
Schleifpapier (mit 80er-Kérnung) auf die Oberflache des Ambosses aufgebracht.14
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Abb. 3: Vertikale Falltests einer frontalen, mittelsagittalen Helmstelle auf A) einen 30°-Amboss, B) ein-
en 45°-Amboss und C) einen 60°-Amboss. Die Ambosswinkel von 30°, 45° und 60° entsprechen den
Aufprallwinkeln zwischen dem Fallverlauf des Kopfes und der Aufprallflache von 60°, 45° bzw. 30°.

2.3 Datenerfassung und -analyse

Die Daten des Beschleunigungsmessers wurden bei einer Abtastrate von 20 kHz in einem Datenaufze-
ichnungssystem (PCI-6221, National Instruments, Austin, TX, USA) erfasst. Die Beschleunigungssig-
nale wurden, wie in der SAE J211 definiert, nach Channel Frequency Class (CFC) 1000 tiefpassgefil-
tert.* Die Rotationsgeschwindigkeit wy wurde in der LabVIEW-Software mithilfe der Trapezintegration
der Rotationsbeschleunigungsdaten berechnet.

Zur Beurteilung der Wahrscheinlichkeit einer Gehirnverletzung wurde fur jeden Aufprall auf Grund-
lage der Spitzenrotationsgeschwindigkeit der Kopfform das Uberarbeitete Brain Injury Criterion (BrIC)
berechnet.40 Das BrlC ist ein auf der Kopfformkinematik basierendes Verletzungskriterium, das
speziell fiir anthropomorphe Testeinrichtungen — einschlieBlich des in der vorliegenden Studie ver-
wendeten mannlichen 50-perzentilen Hybrid lll-Kopfsurrogats — entwickelt wurde. Die aktualisierte
BrIC-Version definiert einen kritischen Wert (wcr) der Rotationsgeschwindigkeit um eine transversale
y-Achse von 56,45 rad/s bei Verwendung einer Hybrid IlI-Kopfform.40 Der BrlC-Wert wurde daher
mithilfe der folgenden Formel berechnet (Formel 1):

BriC = w, max/(56,45 rad/s) M



Die Wahrscheinlichkeit einer AIS 2-Verletzung des Gehirns (Gehirnverletzung der Klasse 2 der vere-
infachten Verletzungsskala) wurde dann mithilfe von Formel 2 berechnet, indem der errechnete BrIC-
Wert (aus Formel 1) in die entsprechende Gehirnverletzungsrisikokorrelation — auf Grundlage der
maximal auftretenden Hauptdehnung - eingefligt wurde:40

Bricy 284

P(AIS2) = 1-¢ (5o )
Eine Gehirnverletzung des Schweregrads AlS 2 ist als leichte bis moderate Gehirnerschitterung mit
Bewusstlosigkeit unter 1 Stunde definiert.2

Fir die statistische Analyse wurde die Kopfformkinematik (a, «, @ ) und das Head Injury Cri-
terion P(AIS 2) der SLIP- und CELL-Gruppe mit denen der CONTROL-Gruppe verglichen. Dabei
wurden Zweiseiten-t-Tests und die Bonferroni-Korrektur flr multiple Vergleiche angewendet, um die
vorgenannten Hypothesen zu Gberprifen. Zur Beurteilung der statistischen Signifikanz wurde ein Wert
von a = 0,05 verwendet.

3. Ergebnisse

Die Aufprallbedingungen und Outcome-Parameter fir jedes Aufprallszenario und jeden Helmtyp sind
in der Tabelle 1 zusammengefasst.

Tabelle 1: Zusammenfassung der Ergebnisse aller Aufpralltests hinsichtlich der erfassten Durch-
schnittswerte (Average) und der Standardabweichungen (STDEV). Die p-Werte (p-value) geben die
Signifikanz der Unterschiede im Vergleich zur CONTROL-Gruppe an. ,—“ markiert eine nicht anwend-
bare, leere Zelle.

Quicome Result Helmet 30 anvil, show 45" anvil, slow 60" anvil, slow 45" anvil, fast
Cathegory Parameter Type Average  STDEV p-value | Average STDEV p-value | Average STDEV pvalue | Average STDEV pvalue
Impact speed CONTROL 4,80 0.02 - 4.81 n.o1 - 4.78 0.02 . 6.20 0.02 .
Imyfs] SUP 4.82 0.01 0.673 4.79 0.03 0.61 4.80 0.01 0.246 6.15 0.04 0.113
Impact CELL 4.79 0.0 0.559 4.83 0.02 0.551 4.78 0.02 0.B11 E.17 0.04 0.255
Conditions  Impact Energy | CONTROL 163.3 1.4 - 164.2 18 - 162.6 11 - 2729 15 -
[1] sLp 164.5 1.0 0673 163.0 18 0.612 163.6 09 0.246 269.0 E¥) 0113
CELL 162.8 13 0.558 165.3 1.0 0.553 162.0 1.1 0.813 269.9 3.6 0.259
lin. acceleration | COMNTROL E7 1.1 - [ o7 - 45 3 - Bl 77 -
-8 sup B3 4.3 0.117 B5 2.1 0.B3 44 10 0.997 86 7B 0.564
[g] CELL B4 1.0 <0001 53 2.7 <0001 ET: 1.4 0.001 a0 4.2 0.808
Head rot, acceleration| CONTROL 6821 219 - 6237 155 . 1743 176 . 7243 574 .
Kinematics &, SLIP 5385 445 <0001 | 3481 359 <0001 | 2023 229 0.001 5683 777 0.014
|md)’i’| CELL 3262 63 <0001 | 1702 S8 <0.001 | 1802 98 <0001 1962 644  «<0.001
rot. velocity CONTROL 6 0.3 - 26 0.5 - 12 12 - 31 5 -
w, SLP iz o7 <0001 16 11 <0.001 4 L2 <0.001 24 18 0.001
[rad/s] CELL 13 0.5 <0001 7 1.0 <0.001 3 1.9 «<0.001 5 3.5 <0.001
Brain PAIS2) CONTROL 43 1 - a4 2 - 6.4 16 - 59.2 B -
Injury BriC SLIP ] 2 0,001 14 2 <0.001 0.6 08 <0.001 34.2 B 0.001
Risk [%] CELL B 1 <0,001 1.2 0,001 0.2 0.3 <0.001 1.2 1 <0.001




Linearbeschleunigung: Fur die SLIP-Helme konnte im Vergleich zu den CONTROL-Helmen in keinem
Aufprallszenario eine nennenswerte Reduzierung der Linearbeschleunigung B festgestellt werden
(siehe Abb. 4A). Im Vergleich zu den CONTROL-Helmen verringerten die CELL-Helme die Linearbes-
chleunigung nur bei langsamen Schlagen signifikant, wobei der Riickgang von 16 % (60°-Amboss) bis
26 % (30°-Amboss) reichte.

Rotationsbeschleunigung: Im Vergleich zu den CONTROL-Helmen verringerten die SLIP-Helme die
Rotationsbeschleunigung Br in allen Aufprallszenarien signifikant (siehe Abb. 4B), wobei der Riickgang
von 21 % (langsamer Aufprall bei 30°) bis 44 % (langsamer Aufprall bei 45°) reichte. Im Vergleich zu
den CONTROL-Helmen verringerten die CELL-Helme die Rotationsbeschleunigung in allen Aufpra-
lIszenarien signifikant, wobei der Riickgang von 34 % (langsamer Aufprall bei 60°) bis 73 % (schneller
Aufprall bei 45°) reichte.

Rotationsgeschwindigkeit: Im Vergleich zu den CONTROL-Helmen verringerten die SLIP-Helme die
Rotationsgeschwindigkeit wy in allen Aufprallszenarien signifikant (sieche Abb. 4C), wobei der Riick-
gang von 15 % (langsamer Aufprall bei 30°) bis 67 % (langsamer Aufprall bei 60°) reichte. Im Vergle-
ich zu den CONTROL-Helmen verringerten die CELL-Helme die Rotationsgeschwindigkeit wy in allen
Szenarien signifikant, wobei der Riickgang von 50 % (langsamer Aufprall bei 30°) bis 84 % (schneller
Aufprall bei 45°) reichte.

Pradiktion des Gehirnverletzungsrisikos: Im Vergleich zu den CONTROL-Helmen verringerten die
SLIP-Helme die Wahrscheinlichkeit P(AIS 2) einer AIS 2-Gehirnverletzung in allen Aufprallszenarien
signifikant (siehe Abb. 4D), wobei der Riickgang von 32 % (langsamer Aufprall bei 30°) bis 91 %
(langsamer Aufprall bei 60°) reichte. Im Vergleich zu den CONTROL-Helmen verringerten die CELL-
Helme die Wahrscheinlichkeit P(AIS 2) einer AIS 2-Verletzung des Gehirns in allen Aufprallszenarien
signifikant, wobei der Riickgang von 81 % (langsamer Aufprall bei 30°) bis 98 % (schneller Aufprall bei
45°) reichte.
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Abb. 4: Ergebnisse fir Schlage auf einen Amboss mit drei unterschiedlichen Winkeln bei 4,8 m/s
(langsam/slow) und auf einen 45°-Amboss mit 6,2 m/s (schnell/fast): A) resultierende Linearbeschleuni-
gung der Kopfform, B) Rotationsbeschleunigung der Kopfform und C) Rotationsgeschwindigkeit. D)
Wahrscheinlichkeit einer AIS 2-Verletzung des Gehirns, errechnet aus der Spitzenrotationsgeschwin-
digkeit auf Grundlage des BrlC.40 Ein Sternchen deutet auf signifikante Unterschiede (p < 0,05) zur
CONTROL-Gruppe hin.



4. Diskussion

Die Ergebnisse dieser Studie zeigten das Potenzial von zwei Helmtechnologien auf, die Rotations-
beschleunigung eines Hybrid llI-Kopfsurrogats im Vergleich zu einem CONTROL-Helm zu verringern.
Die Ergebnisse zeigen ein Potenzial zur Reduzierung rotationsbedingter SHT auf. Weiterhin legen die
Ergebnisse nahe, dass die Wirksamkeit des verbesserten Schutzes der SLIP- und CELL-Technolo-
gien vom Aufprallwinkel und der Aufprallgeschwindigkeit abhangt. Da diese Erkenntnisse auf eine
spezifische Kombination von Aufprallgeschwindigkeiten und Aufprallwinkeln beschrénkt sind, sind
weitere Untersuchungen mit hdherer Aufprallschwere erforderlich, einschlieBlich Stirze bei hdheren
Geschwindigkeiten und Kollisionen mit Autos.

Die Ergebnisse fir die herkémmlichen Helme der CONTROL-Gruppe zeigten, dass die Linearbes-
chleunigung bis zu einem Maximum von 87 g (30°-Amboss, 4,8 m/s) wirkungsvoll unterdriickt wird.
Diese Linearbeschleunigung liegt weit unter dem vom CPSC-Sicherheitsstandard vorgeschriebenen
Linearbeschleunigungsschwellwert von 300 g.12 Diese Ergebnisse korrelieren stark mit einer durch-
schnittlichen Linearbeschleunigung von 89 g, die von Bland et al. bei Tests mit schragen Aufprallwin-
keln fir zehn unterschiedliche Helmmodelle auf einen 30°-Amboss bei 5,1 m/s ermittelt wurde.6 Im
Gegensatz zur starren vertikalen Ausrichtung der Hybrid IlI-Kopf-Hals-Anordnung in der vorliegenden
Studie basierte ihre Studie auf einer in zwei Achsen verstellbaren Kopf-Hals-Anordnung, um spezi-
fische Aufpralistellen an der Helmfront und an den Helmseiten konsequent anzuzielen. Wahrend Bland
et al. den gleichen Hybrid lll-Hals wie in der vorliegenden Studie verwendeten, entschieden sie sich flr
eine Kopfform von der gemeinnitzigen US-Organisation National Operating Committee of Standard
for Athletic Equipment (NOCASE). Sie ermittelten durchschnittliche Rotationsbeschleunigungen von
bis zu 6,4 krad/s2 bzw. 9,5 krad/s2 bei einer Aufprallgeschwindigkeit von 5,1 m/s bzw. 6,6 m/s. Auch
in der vorliegenden Studie wurden bei den CONTROL-Helmen Rotationsbeschleunigungen von bis zu
7,2 krad/s2 (45°-Amboss, 6,2 m/s) und eine 59-prozentige Wahrscheinlichkeit einer AIS 2-Gehirnver-
letzung ermittelt. Diese Ergebnisse bestédtigen die wachsende Erkenntnis, dass moderne Fahrradhelme
Schéadelfrakturen wirksam verhindern kdnnen, bei der Minderung von rotationsbedingten Gehirnver-
letzungen aber mdglicherweise weniger wirksam sind.39

Bei den SLIP-Helmen hatte die Zwischenlage keinen wesentlichen Einfluss auf die Linearbeschleuni-
gung der Kopfform, da die Zwischenlage nicht zur Minderung radialer Aufprallkrafte konzipiert ist.
Allerdings verringerte die Zwischenlage aufgrund der gleitenden Bewegung zwischen Kopf und

Helm wahrend des Aufpralls die Rotationsbeschleunigung der Kopfform mit einem Maximalwert von
5,7 krad/s2 (45°-Amboss, 6,2 m/s) signifikant. Im Vergleich zu den CONTROL-Helmen fihrte dies zu
einer erheblichen Senkung der Wahrscheinlichkeit einer AIS 2-Gehirnverletzung. In der Studie von
Bland et al waren zwei der zehn getesteten Helmmodelle mit einer MIPS-Zwischenlage ausgestattet.6.
Bei diesen zwei MIPS-Modelle wurde eine durchschnittliche Rotationsbeschleunigung der Kopfform
von 6,0 krad/s2 gemessen, wahrend bei den acht Helmen ohne MIPS eine durchschnittliche Rota-
tionsbeschleunigung von 5,3 krad/s2 ermittelt wurde. Entsprechend gaben die Autoren der Studie

an, dass ,die zwei Helme mit MIPS im Vergleich zu den Helmen ohne MIPS offenbar keinen besseren
Schutz bieten“ wiirden.6 Wahrend die MIPS-Zwischenlage der SLIP-Gruppe in der vorliegenden Stud-
ie erhebliche Vorteile gegenlber den herkdmmlichen Helmen aufzeigte, rechtfertigt die eingeschrankte
Wirkung der Schutzlage bei der Abschwéachung der Rotationsbeschleunigung eine Suche nach al-
ternativen Strategien. Im Vergleich zu den Helmen der CONTROL-Gruppe ging die Verbesserung der



Aufprall-Performance bei den Helmen der SLIP-Gruppe auBerdem zu Lasten einer 12-prozentigen
Erhéhung des Helmgewichts.

Die Ergebnisse der CELL-Gruppe wiesen im Vergleich zur CONTROL-Gruppe eine deutliche Reduz-
ierung der Linearbeschleunigung von bis zu 26 % (30°-Amboss, 4,8 m/s) auf. Diese Erkenntnis lasst
darauf schlieBen, dass die kontrollierte Stauchung einer organisierten Zellstruktur radiale Schldge
besser dampfen konnte als die Komprimierung von herkdmmlichem EPS-Schaum.6 Zellulare Waben-
strukturen fir Schutzhelme sind bereits vorher untersucht worden, da sie eine kontrollierte Energie-
absorption in einer leichtgewichtigen Struktur ermdglichen, die eine Abfiihrung von Warme und eine
Zuflhrung von Luft erlaubt.9, 10, 19 In der von Bland et al. durchgefiihrten Vergleichsstudie von

zehn Helmmodellen war der bestbewertete Helm auch der einzige Helm mit einer Wabenstruktur.6
Die Feststellung, dass die CELL-Helme die Linearbeschleunigung bei Aufschlagen mit 6,2 m/s nicht
wesentlich beeinflussen, legt nahe, dass die Drucksteifigkeit der Zellschicht gegebenenfalls modifi-
ziert werden musste, um die Abschwéachung der radialen Aufprallkréfte Uber eine groBe Bandbreite
an Aufprallgeschwindigkeiten hinweg zu verbessern. Eine wichtigere Erkenntnis aber ist die, dass die
CELL-Helme die Rotationsbeschleunigung in allen Tests auf deutlich unter 4 krad/s2 verringern kon-
nten. Infolgedessen lag die Wahrscheinlichkeit einer AlS 2-Verletzung bei keiner der Testbedingungen
Uber 8 %. Die beobachtete Minderung der Rotationsbeschleunigung mit CELL-Helmen kann zwei
einzigartigen Merkmalen der zellularen Struktur zugeordnet werden. Zum einen verfligt jede Zelle tiber
ein geometrisches Feature, das der Zelle ermdglicht, sich an seiner Seite in Scherrichtung zu falten,
um die Scherbelastung zwischen der HelmauBenschale und dem Kopf zu absorbieren. Zum anderen
kann sich die zellulare Struktur in der Ebene elastisch verformen, um eine Rotationsaufhdngung zu
erzeugen, die den Kopf von der Helmschale entkoppelt. Ein friherer Versuch, eine zellulare Struktur
als ein Rotationsauthangungssystem in einen Fahrradhelm zu integrieren, wurde von Hansen et al. in
Form eines Angular Impact Mitigation (AIM)-Systems mit einer elastisch aufgehdngten Wabenlage aus
Aluminium unternommen.19 Im Vergleich zu einem herkdmmlichen EPS-Fahrradhelm verringerte diese
zelluldre Struktur die Linearbeschleunigung in vertikalen Falltests mit 4,8 m/s auf einen 30°-Amboss
um 14 %, die Rotationsbeschleunigung um 34 % und die Halsbelastung um bis zu 32 %. Zusammen
deuten diese Erkenntnisse darauf hin, dass die elastische Aufhdngung einer entsprechend designten
zellularen Struktur das Potenzial hat, die Rotationsbeschleunigung und das Risiko auf eine Gehirnver-
letzung zu verringern. Im Vergleich zu den Helmen der CONTROL-Gruppe ging die Verbesserung der
Aufprall-Performance bei den Helmen der CELL-Gruppe zu Lasten einer 36-prozentigen Erhéhung des
Helmgewichts. Da das Helmgewicht fiir die Akzeptanz durch den Kunden eine wichtige Rolle spielt,
sollte bei der Integration der CELL-Technologie in ein Verbraucherprodukt ein hohes Augenmerk

auf die Minimierung der damit einhergehenden Gewichtserhéhung gelegt werden. Um zu prifen, ob
CELL-Helme auch radiale Schlage angemessen dampfen kénnen, wurden sie in CPSC-konformen
Schlagdampfungstests analysiert. Dabei wurden Schldge mittig auf die Helmkrone auf einen planen
Amboss mit 6,2 m/s ( n= 5) und auf einen halbkugelférmigen Amboss mit 4,8 m/s (n = 5) ausgefihrt.
Schlage auf den horizontalen Amboss erzeugten 207+2 g, wahrend Schlage auf den halbkugelfér-
migen Amboss 100+9 g zur Folge hatten. Obwohl diese Ergebnisse einem offiziellen CPSC-Schlag-
dampfungstest nicht gleichzusetzen sind, unterstreichen sie die Wirksamkeit des CELL-Konzepts, da
mit den CELL-Prototyphelmen eine Linearbeschleunigung von weit unter dem von der CPSC festge-
legten Grenzwert von 300 g erzielt wurde.12



Die Ergebnisse dieser Studie beschreiben das Potenzial von zwei Helmtechnologien bei der
Minderung der Rotationsbeschleunigung im direkten Vergleich mit herkdmmlichen EPS-Helmen,
wobei jedes Helmdesign bei drei Aufprallwinkeln und mit zwei Aufprallgeschwindigkeiten getestet
wurde. Die Ergebnisse sind daher auf diese spezifischen Testparameter beschréankt und kénnen nicht
auf Bedingungen auBerhalb des getesteten Parameterbereichs angewendet werden. Die Auswahl des
Testaufbaus und der Parameter erfolgte unter enger Berlicksichtigung etablierter Teststandards und
ahnlicher, bereits durchgeflhrter Tests, um die Reproduktion des Testaufbaus in anderen Testanla-
gen zu ermdglichen. Aufgrund seiner einfacheren Anordnung und hohen Reproduzierbarkeit wurde
der geflhrte freie Fall auf einen angewinkelten Amboss6, 16, 19, 25, 30 dem vertikalen Fall auf eine
Aufprallflache mit lateraler Translation3, 27, 29 oder einem Pendelschlagtest5, 35 vorgezogen.3 Die
anthropomorphe mannliche 50-perzentile Hybrid IlI-Kopfform wurde aufgrund der einfachen Sen-
sorintegration und der Méglichkeit zur Befestigung eines Hybrid lll-Halses gewahlt. Darlber hinaus
verfugt diese Kopfform lber eine elastische Hauthille, wéhrend seine Tragheitseigenschaften eine
héhere Biofidelitat als die im CPSC-Sicherheitsstandard angegeben ISO-Kopfformen aufweisen.42
Obwohl bereits Aufpralltests mit einer freien Kopfform ohne Halssurrogat durchgefiihrt wurden,16, 25,
29, 30 simulierte die vorliegende Studie eine quasi-physiologische Kopfrestriktion mithilfe eines Hy-
brid Ill-Halses.6 Der Hybrid Ill-Hals wurde speziell flir Flexion und Extension entwickelt und validiert,
bei seitlicher Verbiegung ist er aber UbermaBig steif.38 Auch die axiale Steifigkeit des Hybrid lll-Halses
Ubersteigt die von Halspraparaten von Leichen erheblich.43 Die Hybrid lll-Kopf-Hals-Kombination ist
bereits in einer Reihe von Helmaufprallstudien zum Einsatz gekommen5, 6, 19, 27, 34 und ist fir weit-
ergehende Tests von Fahrradhelmen vorgeschlagen worden.42 Die Versuchsanordnung der vorliegen-
den Studie war auf Aufprallstellen an der Helmvorderseite begrenzt, sodass die Ergebnisse nicht auf
andere Aufprallstellen Ubertragen werden kénnen. Die Helmvorderseite ist der haufigste Aufprallbere-
ich, und solche frontalen Schlédge ereignen sich typischerweise mit einem lateralen Versatz innerhalb
eines Bogens von 60° von der mittleren Sagittalebene aus.11 Fur diese Studie wurden eine mittelsag-
ittale Aufprallstelle gewéhlt, um die Aufprallkinematik zu vereinfachen und um Aufprallszenarien aus
vorher verdffentlichten Studien replizieren.3, 16, 19, 22, 29 Obwohl die Versuchsanordnung auf eine
Frontaufprallstelle pro Aufprallwinkel beschrankt war, verlagerte sich diese Aufprallstelle beim 60°-Am-
boss in Richtung Helmrand und beim 30°-Amboss in Richtung Helmkrone, da das Hybrid Ill-Surrogat
bei allen Aufprallszenarien dieselbe vertikale Ausrichtung beibehielt. Eine Analyse von 696 in Unfallen
verwickelten Helmen ergab, dass sich 47 % der Schldge auf diese Helme an der Helmvorderseite in
der Nahe des Randes (ahnlich dem Test mit dem 60°-Amboss in der vorliegenden Studie) und 37 %
der Schlage auf diese Helme an der Helmvorderseite in der Nahe der Mittelpartie zwischen Rand und
Krone (&hnlich den Tests mit dem 30°- und 45°-Amboss in der vorliegenden Studie) ereigneten.11 Die
Aufprallwinkel fir diese Studie wurden gewahlt, um den aus der Rekonstruktion realer Fahrradunfalle
festgelegten Bereich von 30° bis 60° zu reprasentieren.3, 7, 8 Die langsamen (4,8 m/s) und schnellen
(6,2 m/s) Aufprallgeschwindigkeiten der vorliegenden Studie entsprachen den Aufprallgeschwind-
igkeiten, die vom CPSC-Standard fir Aufpralltests auf Bordsteinambosse (4,8 m/s) und plane Am-
bosse (6,2 m/s) festgelegt sind.12 Die Schlage mit 4,8 m/s auf einen 30°-, 45°- bzw. 60°-Amboss
setzten sich aus Tangentialgeschwindigkeitskomponenten von 2,4 m/s, 3,4 m/s bzw. 4,2 m/s sowie
Normalgeschwindigkeitskomponenten von 4,2 m/s, 3,4 m/s bzw. 2,4 m/s zusammen. Die Schlage mit
6,2 m/s auf einen 45°-Amboss setzten sich aus Tangential- und Normalgeschwindigkeitskomponenten
von 4,4 m/s zusammen. Diese Aufprallgeschwindigkeiten liegen unter den durchschnittlichen Aufpra-
llgeschwindigkeiten von 6,4 bis 6,9 m/s, die fir Schlage auf einen behelmten Kopf durch ein Auto oder
die StraBe angegeben werden, die durchschnittliche Tangential- und Normalgeschwindigkeitskom-
ponenten von 5,5 m/s bzw. 3,4 m/s aufwiesen.7, 8, 26 Das Gewicht der in der vorliegenden Studie



verwendeten Fallanordnung von 14,0 kg ist gréBer als die Gewichtsanforderung von 5+1 kg fur eine
CPSC-Fallanordnung. Allerdings war sie leichter als die Fallanordnung von Bland et al., bei der dem
Kopf-Hals-Surrogat zur Simulation des Torsogewichts 16 kg hinzugefligt wurden.6

Neben der Beschrankung aufgrund der vereinfachten Simulation von realen Aufprallszenarien unter
reproduzierbaren Laborbedingungen missen bei der Vorhersage des Gehirnverletzungsrisikos mithilfe
von Aufprallkinematikdaten weitere Einschrankungen berlcksichtig werden. Die Kopfformkinema-

tik wurde analysiert, um das BrIC aus der Spitzenrotationsgeschwindigkeit zu berechnen. Allerdings
hangt die Vorhersage des Gehirnverletzungsrisikos mithilfe des BrlC von der Genauigkeit der Verletzu-
ngsrisikokurven ab, die aus einer begrenzten Anzahl an realen Verletzungsdaten zur Beurteilung der
Gehirntoleranzgrenzen rekonstruiert worden sind. Da diese Verletzungsrisikokurven duBert nichtlin-
ear verlaufen, kann eine relativ kleine Abweichung bei der Spitzenrotationsgeschwindigkeit zu einem
groBen Unterschied bei der Verletzungswahrscheinlichkeit fiihren.6 Die Unklarheit bei der Festlegung
von Gehirntoleranzgrenzen in Kombination mit dem nichtlinearen Verlauf der Verletzungsrisikokurven
beeintrachtigt zwangslaufig die Genauigkeit bei der Vorhersage einer absoluten Gehirnverletzung-
swahrscheinlichkeit. Dennoch sollten die relativen Unterschiede in der Gehirnverletzungswahrschein-
lichkeit zwischen Helmtechnologien einen aussagekraftigen Vergleich zulassen, da die verschiedenen
Helmtechnologien mit demselben Helmmodell in definierten und reproduzierbaren Aufprallbedingun-
gen getestet wurden. Gleichwohl sind weitere Studien erforderlich, um den Parameterbereich der
Aufprallbedingungen auszuweiten und um zusétzliche Helmtechnologien einzubeziehen.

5. Fazit

Die geringe Linearbeschleunigung, die bei den herkdmmlichen EPS-Fahrradhelmen gemessen wurde,
deutet an, dass diese Helme Schadelfrakturen hochwirksam vorbeugen kénnen.13, 27 Im Gegenzug
I&sst die gemessene hohe Rotationsbeschleunigung aber den Schluss zu, dass sie nicht zur Re-
duzierung der bei schragen Schlagen entstehenden Rotationsbeschleunigung des Kopfes optimiert
worden sind. Da die durch Rotationsbeschleunigung bedingte axonale Scherbelastung einer der vor-
herrschenden Verletzungsmechanismen bei Gehirnerschitterungen ist,28 sollten Strategien fur ver-
besserte Helmdesigns daher auf die Minderung der Rotationsbeschleunigung abzielen. Die Ergebnisse
der Helme der SLIP- und CELL-Gruppe unterstreichen das Potenzial dieser Helmtechnologien zur
erheblichen Reduzierung der Rotationsbeschleunigung einer Kopfform. Die Unterschiede in der Wirk-
samkeit zwischen diesen Technologien unterstreichen die Notwendigkeit kontinuierlicher Bemihungen
in der Forschung und Entwicklung von Helmtechnologien, die einen verbesserten Schutz vor Gehirn-
verletzungen Uber eine groBe Bandbreite an realistischen Aufprallparametern hinweg bieten.
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