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Abstract  The  goal  of  this  study  is  to  develop  a  full‐body  human  Finite  Element  (FE)  model  with  the 

enhanced  biofidelity  and  the  numerical  robustness  necessary  for  use  in  dynamic  car–pedestrian  accident 

reconstructions  in various  impact scenarios. An FE model for the pelvis and  lower  limbs  in a standing position 

developed  in our past study was combined with FE models  for bones and  ligaments  in the upper body  taken 

from an occupant model. The biofidelity of  the combined model was  further enhanced and validated against 

experiments. Each body  region of  the  full‐body model was validated  in multiple  loading conditions,  including 

neck  bending,  thoracic  impact,  isolated  pelvis  impact,  thigh  and  leg  bending,  knee  bending,  knee  ligament 

tension, and ankle joint rotation. The full‐body model was subjected to  lateral and frontal  impacts at 70 km/h 

against a simplified car model representing a stiff front‐end structure, showing that the model is robust enough 

to simulate high speed impacts in different pedestrian orientations. 
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I. INTRODUCTION 

Crash  simulations  using  a  human  Finite  Element  (FE) model  representing  a  pedestrian  in multiple  car–

pedestrian accident  scenarios are one of  the most effective means  to  investigate car–pedestrian  interaction, 

quantify dynamic loadings to the pedestrian and predict probability of fatality or injury. This process is essential 

to  evaluate  real‐world  relevance  of  pedestrian  safety  technologies,  including  active  and  passive  safety 

measures. The currently used subsystem test procedure to evaluate pedestrian passive safety performance was 

originally developed by  the European Enhanced Vehicle‐safety Committee  (EEVC)  [1] and essentially assumes 

lateral  impact  of  a  car  to  a  pedestrian  at  40  km/h. Due  to  the  representation  of  pedestrian  accidents with 

particular  impact  scenarios,  it  is  not  possible  to  accurately  estimate  the  real‐world  effectiveness  of  passive 

safety measures evaluated by such a test procedure based solely on the test results. It needs to be investigated 

against various  impact configurations seen  in actual car–pedestrian accidents  in order  to predict reduction  in 

pedestrian fatalities and casualties expected to be provided by the measure in real‐world accidents. The recent 

advancement of active safety  technologies would change  the distribution of  impact speeds as a  result of  the 

activation of  systems  for  crash avoidance. The prediction of  the  combined effect of both active and passive 

safety  measures  on  the  reduction  of  pedestrian  fatalities  and  casualties  also  requires  prediction  of  car–

pedestrian  interactions  at  various  impact  configurations.  Fredrikson  et  al.  [2]  investigated  54  pedestrian 

accidents from the German  In‐depth Accident Study (GIDAS) database, occurring from 1999 to 2008 and with 

AIS3+ head injuries, and estimated isolated and combined effects of specific active and passive safety measures 

on head injury mitigation. The study used a particular function between the impact speed and the probability of 

AIS3+ head  injury  to estimate  the effect of  the measures, which assumes  that  the  injury probability  is  solely 

dependent on the impact speed. This assumption may not apply if the impact speed distribution is significantly 

different between urban and rural areas where the distribution of car–pedestrian impact configurations would 

be  significantly  different.  These  issues  can  be  taken  into  consideration  when  all  the  different  impact 

configurations  in  the  real‐world  accidents  are dynamically  reproduced by  car–pedestrian  impact  simulations 

using a human model. 

Accurate  predictions  of  the  probability  of  injuries  in  multiple  accident  scenarios  by  means  of  impact 

simulations using a human FE model would require the biofidelity of the human model. The Global Human Body 

Models Consortium has developed a detailed and extensively validated human FE model for a seated occupant 
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by  representing whole‐body  skeletal  and  soft  tissues.  However,  a  detailed  pedestrian model  in  a  standing 

position is still needed to be developed in a future stage [3]. Watanabe et al. [4] developed a full‐body human 

FE model  representing a pedestrian with a primary  focus on brain and  internal organ  injuries. However,  the 

result of 4‐point knee bending validation is the only information provided for the lower limb model validation. 

In a previous study, the authors developed a human FE model with the upper body represented by articulated 

rigid bodies and  the pelvis and  lower  limbs modeled by  finite elements  to  investigate pelvis and  lower  limb 

interactions with a car front‐end structure in car–pedestrian impacts [5‐6]. Since the upper body is modeled by 

articulated  rigid bodies  representing only  the  external  surface,  it was not possible  to predict  injuries  to  the 

upper body such as rib fractures or abdominal injuries. The ankle joint is represented by one single mechanical 

joint element, which would require biofidelity  improvement when ankle joint  injuries are to be predicted. The 

knee model  was  validated  in  pure  (4‐point)  lateral  bending.  Although  the  primary  loading  to  the  knee  in 

pedestrian crashes would be  lateral bending,  the knee  is also subjected  to shear  loading and  thus additional 

validation in combined loading would be needed. The bending response of the lower limb model was validated 

for  individual  long bones (femur, tibia and fibula) and assembly (thigh and  leg). This ensured biofidelic overall 

bending response of the  leg assembly, however the distribution of the  loads transmitted by the tibia and the 

fibula has not been clarified.  In addition  to  the biofidelity  improvement of  the model,  it  is also necessary  to 

make sure that the model is robust enough to survive severe impacts from a car that need to be simulated to 

estimate  real‐world  relevance  of  safety  technologies  by means  of  computer  simulations  of  car–pedestrian 

crashes. 

The goal of the study is to develop a human FE model in a standing position that will ultimately be capable of 

predicting probability of major injuries to a pedestrian whole body in various impact configurations. This study 

developed a  full‐body human FE model  in a  standing position by combining  the FE upper body model  taken 

from  Dokko  et  al.  [7]  with  the  pelvis  and  lower  limb  FE  model  developed  by  the  authors  [5‐6].  Some 

modifications were made  to  the knee,  leg and ankle  for  improved biofidelity. The neck,  thorax, pelvis,  thigh, 

knee,  leg  and  ankle were  validated  against  experimental  data  to  validate  the  components  of  the modified 

full‐body model. The model validation  included 3‐point bending of the knee and the bending response of the 

ankle, which have not been conducted  in former studies [5‐6]. The model was subjected to  lateral and frontal 

impacts from a simplified car model representing a stiff front‐end structure at 70 km/h, in order to evaluate the 

numerical robustness of the model. 

 

II. METHODS 

The combined FE whole body model was  further modified  from  two different viewpoints: one to enhance 

the biofidelity of  the model; and  the other  to  improve  the numerical  robustness of  the model  in high‐speed 

collisions.  The  components  of  the modified model were  re‐validated  against  experimental  data  due  to  the 

modifications made. The 3‐point bending of the knee and the ankle rotation were added to the validation for 

enhanced biofidelity. The numerical robustness of the model was evaluated in lateral and frontal collisions. The 

lateral impact was used to represent the impact configuration most frequently seen in car–pedestrian accidents. 

The  frontal  impact  was  employed  to  investigate  the  effect  of  the  musculature  around  the  knee  on  the 

resistance to hyperextension of the knee. 

 

Full‐body Pedestrian Model 

The  upper  part  of  the  whole  body  human  FE model  in  a  seated  position  developed  by  Dokko  et  al.  [7], 

representing the shape of the rib cage for 35 years old, was combined with the pelvis and lower limb human FE 

model  in a standing position developed by the authors [5‐6] at the T12‐L1  joint. The spine curvature was not 

changed. Both models have been developed in PAM‐CRASH. As opposed to the size of the pelvis model scaled 

to 50th percentile American male [5‐6], the rib cage model was based on CT scans from a particular individual 

[8]. Although the bell‐shaped rib cage of the baseline model can be viewed as part of individual variations, the 

width of the bottom of the rib cage was much larger than the width of the pelvis scaled to 50th percentile male. 

Since  the  protrusion  of  the  bottom  of  the  rib  cage may  predict  unrealistic  rib  fracture mechanism,  it was 

decided to morph the shape of the rib cage to match the contours of the rib cage  in frontal and  lateral views 
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IV. DISCUSSION 

The results of the biofidelity validation generally showed that the impact response of the modified human FE 

model is more biofidelic at the component level, except the upper limb, for which validation was not conducted. 

The  upper  limb  joint models  were  simplified  using  joint  elements  to  ensure  the  numerical  robustness  at 

high‐speed  impacts.  The  elimination of  the  contact definitions  between  the  rigid‐body  cervical  and  thoracic 

vertebrae yielded the head response without unfavorable high frequency oscillations, as shown  in Fig. A1 and 

Fig. A2  in the Appendix. The modifications to the thorax and the ankle models, validated against experiment, 

allow the estimation of impact responses to these body regions. The additional validation of the knee model in 

3‐point bending ensured  that  the model  is  capable of predicting  responses  to  combined bending  and  shear 

loads.  The  change  in  the  ligament model  structure  to  the  bar models  representing  the  fibers  and  the  solid 

models representing the matrix eliminated unrealistic compressive load due to the use of the tension‐only bar 

elements, while maintaining a similar level of biofidelity compared to the baseline model. Although the material 

property of the interosseous membrane requires validation, the validation of the load distribution between the 

tibia and the fibula within the leg is important when local failure of a particular bone needs to be predicted. The 

validation of the leg model in 3‐point bending showed that the model prediction almost traced the lower bound 

of  the  experimental  corridor  from  Ivarsson  et  al.  [26]. However,  the  stiffness of  the  later phase of  loading, 

where the bone resistance dominates, is similar to the experimental data. This ‘shift’ of the curve in deflection 

can be attributed  to  the decreased  thickness of  the  leg  flesh between  the bone and  the  ram  relative  to  the 

thickness in a standing position due to the amputated muscles hanging down the horizontally placed bone. The 

impact simulations at 70 km/h succeeded  in calculating the kinematics of a pedestrian up to the head contact 

with  the  car  without  any  errors  terminating  the  computation,  suggesting  that  the model  can  be  used  to 

simulate almost  the entire  range of  the  impact scenarios seen  in  real‐world accidents  in  terms of  the  impact 

speed. 

The knee model validations in 3‐point and 4‐point bending assumed the slack strain of 0.2 due to the lack of 

preconditioning  of  the  ligaments  in  the  experiment,  as  opposed  to  the  tensile  tests  of  individual  ligaments 

where the  ligaments were preconditioned prior to the tests to failure [30‐31]. The assumed  initial slack strain 

needs further clarifications when experimental data showing the influence of the preconditioning is available. 

In order to ensure the numerical robustness of the model up to 70 km/h impact, it was necessary to simplify 

the joint models in the upper limb due to the load concentration at the joints. In contrast, the Pedestrian Crash 

Data Study database [35] shows only 10  joint  injuries out of 858  injuries to the upper  limb. This suggests that 

the concentrated load to the upper limb joints may not be realistic possibly due to the lack of the muscle model 

in the upper limb and its activation upon impact. The lack of bone fracture representation may have resulted in 

unrealistic loads to the joints. Further studies are needed to clarify the mechanism of injuries to the upper limb. 

As  the  car  front‐end  shape  and  structure  would  greatly  influence  car–pedestrian  interactions,  further 

investigation will be needed to ensure numerical robustness of the model against different types of cars. 

The addition of the musculature around the back of the knee decreased the peak hyperextension angle of 

the  knee  from  39.5  degrees  to  29.8  degrees,  showing  that  the  contribution  of  the  passive musculature  is 

significant  in  the  hyperextension  of  the  knee  in  a  frontal  collision.  However,  the  knee  response  in 

hyperextension has not been validated and needs  further validations.  In addition,  the neck model validation 

used rigid constraint of the bottom of the neck musculature and skin, which may  influence the neck stiffness 

and requires further clarifications  in a future study. The rigid foot model may need to be further  improved  in 

order for the model to be applicable to various orientation and angle of the ankle upon impact. 

 

V. CONCLUSIONS  

A full‐body FE model for a pedestrian was developed by combining the upper body and the pelvis and lower 

limb models developed in previous studies. The modifications were made to the neck, upper limb, thorax, knee, 

leg and ankle in order to enhance the biofidelity and the numerical robustness of the model. The validation of 

the biofidelity of  the model  for  the modified  components  showed  good match with  the  experimental data, 

suggesting  that  the model  is  capable of predicting  impact  responses  to  the  entire body  regions,  except  the 

upper  limb,  where  the  joint  models  were  simplified  to  improve  the  numerical  robustness.  The  impact 

simulations against a simplified car model representing a stiff front‐end structure at 70 km/h showed that the 
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model  is  capable of  calculating pedestrian  kinematics up  to head  contact  to  the  car over  the  entire  impact 

speed range of real‐world accidents.  
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Fig. A7. Kinematics of pedestrian model during immpact from ssimplified car model at 770 km/h. 
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