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u® Stellgrofen des Kniesystems (ohne Kaskadierung)

gf Zusténde des mechanischen Teilsystems Kniegelenk (kaskadiert)

gf Stellgrofien des mechanischen Teilsystems Kniegelenk (kaskadiert)

gf Zusténde des pneumatischen Teilsystems Kniegelenk (kaskadiert)

qa Knie Soll-Winkel [rad|
a Knie Ist-Winkel [rad]
Lopt Regeloperator der optimalen ILR

GEa Ubertragungsfunktion der E /A-Linearisierung

s(t) relative Schrittdauer

Ts krit kritische Schrittdauer [s]
Ts Schrittdauer [s]

Symbole - Trainingsfeedback

Koordinaten der Clusterzentren

n(5) Normabstandsmafl am Sprunggelenk am Datenpunkt j
n%(4) Normabstandsmafl am Kniegelenk am Datenpunkt j
fi Gewichtungsfaktor in der Berechnungsvorschrift des TEFW
fo Gewichtungsfaktor in der Berechnungsvorschrift des TFW
Ng Anzahl der Messwerte in der Standphase
Ny Anzahl der Messwerte in der Schwungphase
p s Druckreferenz am Sprunggelenk [Pal)
Apk Druckdifferenz am Kniegelenk als Referenzverlauf [Pa]
0,A Standardabweichung des Referenzverlaufs am Sprunggelenk
ref
op Standardabweichung der Probanden-Winkelverldufe am Sprunggelenk
OApK, Standardabweichung des Referenzverlaufs am Kniegelenk

o Standardabweichung der Probanden-Winkelverldufe am Kniegelenk
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Kurzfassung

MoreGait - Ein Rehabilitationsroboter zur Gangtherapie im Heimbereich

Bei Menschen mit Schédigungen des zentralen Nervensystems ist die Gehfahigkeit
und damit die Mobilitdt im Alltag meist stark eingeschrankt. Seit der Einfiihrung
des Lokomotionstrainings auf dem Laufband Mitte der 90-er Jahre wurden die Erfolge
dieser funktionsorientierten Therapie in klinischen Studien an neurologischen Patienten
nachgewiesen. Durch die Verfiighbarkeit von robotischen Lokomotionsmaschinen koénnen
die Einschrankungen des manuell durch Therapeuten unterstiitzten Laufbandtrainings
hinsichtlich Dauer einer Therapieeinheit und physiologischem Gangmuster iiberwunden
werden. Mit dem Einsatz der an das klinische Umfeld gebundenen Grofigerite kann die
immer kiirzere Zeitdauer zur Erstrehabilitation gerade noch kompensiert werden. Nach
dem stationdren Aufenthalt ist eine Aufrechterhaltung der therapeutisch notwendigen
Trainingsintensitiat zur Erhaltung oder dem Ausbau der antrainierten Fahigkeiten jedoch
nur mit erheblichem Aufwand zu erreichen. Diese Arbeit entstand im Rahmen des
seit 2006 vom Bundesministerium fiir Bildung und Forschung (BMBF) geforderten
Schliisselexperimentprojekts Motion Therapy@Home (01EZ601, 01EZ602), das in einer
Kooperation der Universitat Ulm und der Orthopédischen Universitatsklinik Heidelberg
den Nachweis erbringen sollte, dass mit einer auf das technische Minimum reduzierten
Geratetechnik unter Einbeziehung intensiver sensorischer Reizgebung eine funktionsorien-
tierte Lokomotionstherapie auch im hauslichen Umfeld sicher und effektiv durchfiihrbar
ist. Die fiir den Therapieerfolg entscheidenden Merkmale scheinen aus der physiologischen
Bewegung der Beine bei normaler Gehgeschwindigkeit und der schrittphasenbezogenen,
zyklischen Belastung der Fufisohle zu bestehen.

Zentraler Inhalt dieser Arbeit ist die Konzeption des neuartigen Geratekonzepts,
die regelungstechnische Handhabung der dem biologischen Muskel nachempfundenen An-
triebe, die Entwicklung einer Trainingsfeedbackkomponente zur Trainingsbewertung und
Motivation, der Aufbau einer neuartigen Stimulationseinheit zur Reizung der Fuflsohle,
die Entwicklung einer auf das wesentliche reduzierten Ferniiberwachungsfunktion sowie
die Komplettintegration all dieser Komponenten in ein am Patienten anwendbares Labor-
muster, das in einer Kleinserie fiinfmal aufgebaut wurde und aktuell in einer Pilotstudie
evaluiert wird. Die ersten Studienergebnisse sind trotz deutlicher Vereinfachungen und
Reduktionen an der Maschinenkonstruktion mit den beschriebenen Erfolgen der klinischen
GroBgerite vergleichbar.
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Abstract

MoreGait - A Rehabilitation Robot for Gait Training at Home

The ability to walk is one of the most obvious attributes of human life. In pati-
ents with lesions of the central nervous system, particularly spinal cord injuries (SCI)
or stroke, this ability is impaired to a more or less extent. In case of incomplete lesions
with some preserved motor functions in the lower extremities several clinical trials have
shown that an intensive gait training leads to an essential improvement in gait capacity.
This is mainly due to the enhancement of neural plasticity either in the spinal cord or
the brain by the generation of physiologic afferent stimuli. Over the last decade, body
weight supported treadmill training (BWSTT) has been established as a very effective
tool to apply a sufficient training intensity in terms of step repetitions. During the
BWSTT, the patients are put in a harness for body weight unloading and - in patients
with weak muscles - their step movements are assisted. Recent research has investigated
the influence and significance of afferent input from load receptors and joints in more
detail. It has been found out that the physiological movement of the hip joint and the
gait phase related loading and unloading of the foot soles are the key trigger sources of
the spinal gait pattern generator.

The central aim of this by the Federal Ministry of Education and Research (support codes:
01EZ601, 01EZ602) government funded work was the development of an adjustable and
modular motorized orthosis for gait training, which is operable in a safe, semi-recumbent
body position of the user and is capable of generating the key sensory stimuli mentioned
above. The joints are actuated by artificial pneumatic muscles with excellent weight-force
ratio and price, but highly nonlinear characteristics. To ensure stable controller tracking
of the highly nonlinear system over a wide operating area at different velocities and
conditions, nonlinear models of the muscles, pressure dynamics and mechanical dynamics
are derived.

One of the key factors for the success of any kind of locomotion therapy is the active
participation of the users over the whole training session. In order to continuously provide
the users information about their correct training activity a feedback functionality was
implemented.

The loading of the foot sole during stance phase can not be generated in the semi-
recumbent upper body position making use of the user’s own body weight. Therefore
a novel device - the so called “Stimulative Shoe” - has been developed to mimic the
physiological loading of the foot sole without the need for verticalization of the user.

As the novel training device is used in home area a telemonitoring functionality has
been foreseen to regularly transfer data about the course of the home based training to
therapists in clinics or rehabilitation units and to simplify error diagnosis.

In the meantime five prototypes of the device have been built, which are currently offered
to study participants. First therapy sessions with patients have shown very promising
results in terms of improvements in gait speed and of gait safety.






1 Einleitung

1.1 Medizinisch-Wissenschaftliche Ubersicht

Die Verbesserung alltagsmotorischer Fahigkeiten nach neuronalen Schadigungen gilt als
priméare Zielstellung in der Rehabilitation von Patienten mit neurologischen Storungen wie
spinalen Lasionen oder Schlaganfallen. Der Wiederherstellung der Gehfahigkeit kommt
dabei eine zentrale Bedeutung zu, der hohe Stellenwert dieser Fahigkeit fiir die berufli-
che wie private Reintegration ist offensichtlich. Aber auch bei anderen Patientengruppen,
wie den orthopadischen oder geriatrischen Patienten, die iiber einen langeren Zeitraum
immobil waren, besitzt die intensive Mobilisation eine zentrale therapeutische wie funk-
tionelle Bedeutung [1]. Bei erhaltenen Restfunktionen wie im Falle einer inkompletten
Querschnittlahmung kann durch ein intensives Gehtraining eine entscheidende Verbesse-
rung des Gehvermdogens erreicht werden [2]. Wahrend der letzten 15 Jahre hat sich das
Laufbandtraining unter Gewichtsentlastung als eine sehr effektive Methode herausgestellt,
um die therapeutisch notwendige Anzahl von Schrittwiederholungen bei annédhernd nor-
maler Gehgeschwindigkeit aufbringen zu kénnen. Aus einem Grofiteil der vorliegenden
Lokomotionsstudien gehen umfangreiche positive Adaptionen im Hinblick auf physiologi-
sche wie auch motorische Funktionen hervor [3, 4]. Obwoll sich die Lokomotionstherapie
inzwischen zum Standard in der Rehabilitation von neurologischen Patienten entwickelt
hat, sind die zugrunde liegenden nervalen und biochemischen Funktionsmechanismen noch
nicht endgiiltig geklart. Weitgehend wird angenommen, dass es aufgrund der lebenslang
vorhandenen Neuroplastizitat zu einer Reorganisation nervaler Strukturen in Gehirn und
Riickenmark kommt [2, 5-8]. Insbesondere ist die Reaktivierung eines spinalen Schritt-
mustergenerators (Central Pattern Generator, CPG) wahrscheinlich, welcher fundamental
mit der Generation zyklischer Bewegungsablaufe verbunden ist [9]. Auf der Basis um-
fangreicher tierexperimenteller Studien konnten die groben Funktionsmechanismen dieses
neuronalen Netzwerks beschrieben werden, wobei fiir die Reaktivierung des CPG die re-
petitive Erzeugung von physiologischen afferenten Reizen eine entscheidende Rolle spielt
[7,9]. Erst vor kurzem konnte erstmalig im Tiermodell mit einem dualen Lésionsparadigma
die Bedeutung des spinalen Mustergenerators fiir die funktionelle Erholung von inkomplett
Querschnittgelahmten nachgewiesen werden. Die Ergebnisse zeigen, dass hauptsachlich Re-
organisationsvorgéange im spinalen Schrittmustergenerator, ausgelost durch entsprechenden
sensorischen Input unterhalb der Verletzungsstelle, fiir die Erholung und Wiederausbildung
von Lokomotionsmustern verantwortlich sind, obwohl erhaltene absteigende Riickenmarks-
bahnen zur zielgerichteten Fortbewegung nach einer inkompletten Querschnittlahmung bei-
tragen [10]. Um bei Patienten die Féhigkeit zur Reorganisation von neuronalen Strukturen
in einen Funktionsgewinn tiberfithren zu kénnen, muss also eine funktionsorientierte, ziel-
gerichtete Therapie zur Erzeugung der adaquaten sensorischen Reize durchgefiihrt werden.
In den letzten 10 Jahren wurden mit der Einfiihrung von motorgetriebenen Gehorthesen
[11] oder spezialisierten Lokomotionstrainingsmaschinen [12] erste Schritte in Richtung ei-
ner automatisierten Durchfithrung des Laufbandtrainings unternommen, um Therapeuten
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von den Anstrengungen der manuellen Unterstiitzung der Schreitbewegungen zu entlasten.
Mit diesen Lokomotionsrobotern lasst sich eine hohere Trainingsintensitat unter reprodu-
zierbaren, physiologischen Bedingungen erreichen [13]. Neben ihrem therapeutischen Po-
tential schaffen Lokomotionsmaschinen die Moglichkeit zur systematischen Variation von
kinematischen und kinetischen Bewegungsgrofien, um einen detaillierteren Einblick in die
grundlegende Organisation der motorischen Kontrolle des Menschen zu erhalten. So konnte
unter Verwendung der aktiven Gangorthese Lokomat, sieche Abb. 1.3, an komplett Quer-
schnittgelahmten gezeigt werden, dass vergleichbar zu den erwahnten tierexperimentellen
Studien an Saugetieren eine physiologische Extension der Hiifte und eine schrittphasen-
bezogene Belastung der Fuflsohle die entscheidenden Einflussgrofien fir die Aktivierung
des CPG auch beim Menschen sind [14]. Als klinische Konsequenz der tierexperimentellen
Studien kann dariiber hinaus die Schlussfolgerung abgeleitet werden, dass sich iiber jeg-
liche Therapie, die auf die intensive Aktivierung des CPG abzielt, auch eine verbesserte
funktionelle Erholung erreichen lésst [15].

1.2 Stand der auBBerklinischen Geratetechnik

Aufgrund des Kostendrucks im Gesundheitswesen verkiirzt sich die fiir die Priméarrehabili-
tation zur Verfiigung stehende Zeit stetig [16]. Ein Ende dieser Entwicklung ist bei weitem
noch nicht absehbar. Wéhrend mit dem Einsatz der an das klinische Umfeld gebundenen
GroBigerite (Abb. 1.1 - Abb. 1.4) die immer kiirzere Zeitdauer zur Erstrehabilitation gerade
noch kompensiert werden kann, ist nach dem stationaren Aufenthalt eine Aufrechterhal-
tung der therapeutisch notwendigen Trainingsintensitat zur Erhaltung oder dem Ausbau
der antrainierten Fahigkeiten nur mit erheblichem Aufwand zu erreichen. Obwohl systema-
tische Untersuchungen fehlen, kann doch aus einem Vergleich von verschiedenen klinischen
Studien geschlossen werden, dass ein kontinuierliches Lokomotionstraining mit mittlerer
Intensitat tiber mehrere Monate wesentlich effektiver ist als ein Therapieprotokoll iiber nur
wenige Wochen mit einer hohen Trainingsintensitat [1, 17]. Allerdings existieren zu deren
Aufrechterhaltung nur wenige Lokomotionstrainingsgeréte fiir die regelméfiige Anwendung
zu Hause, obwohl deren Bedeutung fiir den Erhalt antrainierter Fahigkeiten bereits seit
einigen Jahren bekannt ist [18]. Stand der Technik in der hauslichen Bewegungsthera-
pie von neurologischen Patienten mit signifikanten Einschrankungen der Gehfunktion sind
grofitenteils Gerate, die Bewegungen der Beine dhnlich dem Rad fahren ermoglichen und
die gegebenenfalls in Kombination mit der Funktionellen Elektrostimulation ein Muskel-
training vornehmen. FEine offensichtliche Einschrankung dieser Gerate besteht in der un-
gesicherten Bewegung der Beine und in der aufwandigen Handhabung der Funktionellen
Elektrostimulation. Zudem verfolgen alle diese Gerite einen endeffektorbasierten Ansatz -
d.h. die Beinbewegung wird ausschliefSlich durch die Fiihrung der Fiifle erzeugt - mit dem
unter keinen Umstanden die wichtigen physiologischen Reize Hiiftextension und standpha-
senbezogene Belastung der Fuflsohle zur Anregung des spinalen Schrittmustergenerators
aufgebracht werden kann. Zudem wird keine physiologische Gelenkbewegung durchgefiihrt,
weshalb diese Ansétze nicht als funktionsorientiertes Lokomotionstraining bezeichnet wer-
den konnen. Ein erster Ansatz, die funktionsorientierte Laufbandtherapie in den Heim-
bereich zu transferieren, ist das LokoHome System der Lokohelp Group !. Hierbei muss
der Patient aber vertikalisiert werden, was ein wesentliches Sicherheitsproblem darstellen

Thttp://www.lokohelp.net
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kann. Zudem wird mit diesem System ebenfalls ein endeffektorbasierter Ansatz verfolgt,
so dass eine sicher gefithrte Bewegung der Gliedmaflen nicht garantiert werden kann.

1.3 Therapeutische Bedeutung der poststationaren
Behandlung

Abb. 1.1: Aktives Stehbrett Erigo Abb. 1.2: Robotergestiitzter Laufsimulator
(http://www.hocoma.ch) HapticWalker des Fraunhofer IPK
(http://www.hapticwalker.de)

Im stationdren Umfeld stehen mittlerweile einige technische Losungen fiir eine effektive
Lokomotionstherapie bei neurologischen Erkrankungen zur Verfiigung. Dazu zéhlen vor-
nehmlich das Laufbandtraining unter partieller Gewichtsentlastung, gegebenenfalls in Ver-
bindung mit motorgetriebenen Unterstiitzungssystemen (Lokomat, Abb. 1.3; Gangtrainer
GT I Abb. 1.4; Haptic Walker, Abb. 1.2) oder ein aktives Stehbrett (Erigo, Abb. 1.1) zur
Friihstrehabilitation von Patienten mit Kreislaufinstabilitaten. Im Rahmen der Erstreha-
bilitation konnte in vielen Studien nachgewiesen werden, dass das Lokomotionstraining zu
einer entscheidenden Verbesserung der Gehfunktion fiihren kann. Allerdings beschreiben
einige Langzeitstudien, dass die wahrend des Aufenthaltes in der Klinik mittels intensiver
Therapie erreichten Erfolge innerhalb des ersten Jahres nach Beendigung des Trainings
zum Teil wieder verloren gehen. Im Gegensatz hierzu scheint bei Fortfiihrung einer in-
tensiven Therapie ein weiterer Ausbau der Lokomotionsfahigkeiten zu erreichen zu sein.
Als Beispiel sei der direkte Vergleich zweier Studien genannt: Uber ein 8-wochiges Lo-
komattraining (4x pro Woche) konnte bei chronischen motorisch inkomplett Querschnitt-
gelahmten eine Verbesserung der Gehgeschwindigkeit und -strecke von etwa 50% erreicht
werden [19], wihrend sich ein vergleichbares Kollektiv durch ein 15-monatiges Training
(3x pro Woche) tiber 110% hinsichtlich der Geschwindigkeit und tiber 300% in der Aus-
dauer verbesserte [17]. Im ambulanten Umfeld findet nur in den seltensten Féllen eine
aufwandig durchzufithrende Lokomotionstherapie statt. Im Regelfall bestehen die 3x pro
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Abb. 1.3: Robotergestiitzte Gangorthese Loko-  Abb. 1.4: Gangtrainer GT |
mat (http://www.hocoma.ch) (http://www.reha-stim.de)

Woche auf 30 Minuten begrenzten Physiotherapieeinheiten aus einem passiven Durchbe-
wegen einzelner Gelenke. Nun ist aus dem Bereich des motorischen Lernens bekannt, dass
die repetitive Durchfiithrung einer Bewegung besonders effektiv fiir das Wiedererlernen die-
ser Funktion ist, so dass beim aktuellen Stand der Technik die poststationare Behandlung
von Gehstorungen bei neurologischen Erkrankungen als unzureichend zu bezeichnen ist.
Jegliche Bewegungstherapie, die einfach im hauslichen Umfeld wiederholt eingesetzt wer-
den kann, stellt eine wesentliche Erweiterung des Behandlungsspektrums dar. Idealerweise
findet bereits in der Klinik eine Einfithrung der Patienten in die Therapiedurchfiihrung
statt, da so die Akzeptanz fiir den anschlieBenden Transfer der Methode bzw. des Geréts
in die hausliche Umgebung wesentlich erhoht werden kann.

1.4 Soziookonomische Tragweite der auBerklinischen
Therapie

Lokomotionstrainingsmaschinen fiir den Heimbereich lassen sich fiir die Gehfunktionsver-
besserung bei einer Vielzahl von neurologischen Patienten einsetzen. Dazu zahlen Patien-
ten mit einer inkompletten Querschnittlahmung (1.500-1.800? neue Betroffene in Deutsch-
land pro Jahr, 50.000-60.000 Patienten gesamt) und einer zentralen Lahmung aufgrund
eines Schlaganfalls. Von den ca. 165.000 Patienten, die jahrlich in Deutschland einen
Schlaganfall erleiden, {iberleben etwa 60% das erste Jahr, etwa ein Drittel davon mit einer

2Die Zahlenangaben variieren quellenabhiingig stark. In den westlichen Industriestaaten kann aber von
20 bis 40 Neuerkrankungen pro 1 Million Einwohner ausgegangen werden.
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Hemiplegie. Die demographische Entwicklung in Deutschland wird zu einer Zunahme der
Schlaganfélle um rund 2% pro Jahr beitragen. Da es sich zunehmend um Patienten unter
65 Jahren handelt, hat die Verbesserung der Gehfunktion einen entscheidenden FEinfluss
auf die generelle Mobilitdt und unterstiitzt damit die berufliche wie private Wiederein-
gliederung und erhoht nicht zuletzt die Lebensqualitat der Betroffenen betrachtlich. Aber
auch bei alteren Patienten kann eine intensive Lokomotionstherapie aufgrund des nach-
gewiesenen therapeutischen Nutzens zu einer Reduzierung der Pflegekosten fiihren. Mo-
mentan besteht die einzige Moglichkeit, diesen Patienten ein effektives Bewegungstraining
anzubieten, in der stationaren Aufnahme und der Therapiedurchfiihrung in der Klinik. Im
hauslichen Umfeld gibt es aufler der physiotherapeutischen Behandlung keine Alternativen.
Neue gerateunterstiitzte Trainingsmethoden auf der Basis des therapeutischen Einsatzes
von Spielekonsolen sind nur fiir Patienten mit geringen Funktionsausfallen und vollstandig
erhaltenen kognitiven Fahigkeiten geeignet.

1.5 Zielsetzung der Arbeit

Mit entsprechenden Grofigeraten in Spezialkliniken wurden in den letzten Jahren beacht-
liche Erfolge im Bereich Lokomotionstraining und Mobilisierung von Patienten erzielt. Es
hat sich jedoch herausgestellt, dass ein anhaltender Therapieerfolg nur mit kontinuierlichem
Training zu erreichen ist. Mit der aktuellen, teuren Grofigeratetechnik ist regelmafiges
Training tiber langfristige Zeitraume wirtschaftlich und logistisch aufwendig. Deshalb ist
es wichtig, ein kostenglinstiges Patientengerat zur Hand zu haben, das es ermoglicht, die an
den Grofigeraten antrainierten Fahigkeiten im hauslichen Bereich zu erhalten und weiter zu
verbessern. Die derzeit existierenden Grofigerite Lokomat (Abb. 1.3) und Haptic Walker
(Abb. 1.2) verfolgen die konsequente Umsetzung der manuellen Lokomotionstherapie auf
dem Laufband, bei der die Patientengliedmaflien unter Gewichtsentlastung manuell durch
Therapeuten gefiihrt werden. Durch diesen Top-Down-Ansatz und den Anspruch, phy-
siologisch exakte Gangmuster nachzustellen, sind die Gerate Lokomat und Haptic Walker
sehr aufwandige und teure Grofigerate, die fiir die ersten Therapieschritte der Patienten
unabdingbar sind. Neueste Forschungsergebnisse haben jedoch gezeigt, dass abgesehen
von der physiologischen Schreitbewegung die schrittphasenbezogene, zyklische Belastung
bzw. Reizung der Fuflsohle eines der fiir den Therapieerfolg entscheidenden Merkmale dar-
stellt. Darauf aufbauend soll in dieser Arbeit ein Bottom-Up-Ansatz verfolgt werden, der
die Problemstellungen des regelmafligen Trainings zu Hause 16st und dadurch ein Hochst-
maf an dauerhaftem Behandlungserfolg erzielt. Hieraus lasst sich unmittelbar die Zielset-
zung dieser Arbeit formulieren.

Mit einer auf ein technisches Minimum reduzierten Bewegungstherapie unter Einbeziehung
intensiver sensorischer Reizgebung sollen wéhrend des stationdren Aufenthalts antrainierte
Gehfahigkeiten von Patienten mit Hilfe eines automatisierten aktiven bzw. assistiven Bewe-
gungstrainers fiir den hauslichen Bereich dauerhaft gefestigt und verbessert werden. Hierzu
soll fiir die Bewegungstherapie im Heimbereich ein sicheres, modulares, flexibles, ergono-
misches, biokompatibles und kostengiinstiges Konzept erarbeitet und umgesetzt, ein Funk-
tionsmuster und fiinf Labormuster aufgebaut und dessen Anwendbarkeit im Heimbereich
sowie dessen therapeutischer Nutzen in Zusammenarbeit mit der Stiftung Orthopéadische
Universitatsklinik Heidelberg, Forschung Abteilung II, Labor fiir Translational Research
in SCI unter Leitung von Herrn Dr.-Ing. Riidiger Rupp evaluiert werden. Zudem soll es
moglich sein, einzelne Module individuell an die Bediirfnisse des Patienten anzupassen.
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1.6 Das MoreGait-Geratekonzept

Abb. 1.5: Konzeptskizze des Gangtrainers

1.6.1 Motiontherapy@Home und MoreGait

Diese Arbeit entstand wahrend der Bearbeitung des durch das Bundesministerium fiir
Bildung und Forschung (BMBF) geforderten Projekts (01EZ601, 01EZ602) mit der Be-
zeichnung Motiontherapy@Home. Wahrend der Projektlaufzeit stellte sich im Rahmen von
internen Gespréachen mit Kollegen und der externen Kommunikation mit Patienten alsbald
heraus, dass ein aussagekraftiger Name fiir das Trainingsgerat gefunden werden muss, der
die wesentlichen Eigenschaften des Geréts in einer ausdrucksstarken Bezeichnung vereint,
einpragsam und problemlos auszusprechen ist. Die Wahl fiel auf die Bezeichnung More-
Gait, was fur Motorized orthosis for home rehabilitation of Gait steht und im Weiteren
der Arbeit sporadisch als Bezeichnung fiir den Gangtrainer verwendet wird.

1.6.2 Technischer Aufbau

Das aus den Zielvorgaben in Abschnitt 1.5 hervorgehende Geratekonzept ist schematisch
in der Abb. 1.5 und detailliert in der CAD-Zeichnung Abb. 1.6 zu sehen. Es besteht im
Wesentlichen aus einer speziellen Sitzvorrichtung mit Komponenteneinheit in Kombi-
nation mit einer geneigten Riickenlehne , zwei aktiv angetriebenen Exoskeletten an
Knie- und Sprunggelenk zur Unterstiitzung der Beinbewegungen und speziellen
Vorrichtungen, den Stimulativen Schuhen @, zur Generierung eines physiologischen Fuf3-
belastungsmusters [20-22]. Die Gesamtkonstruktion wurde unter der strikten Pramisse
von Patientensicherheit, Transportierbarkeit und Kompaktheit entworfen. Die Kompo-
nenteneinheit beinhaltet die Proportional-Wegeventile , den Echtzeitcontroller [23]
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mit Ein- und Ausgéngen sowie samtliche Elektronik . Alle Komponenten sind auf
einem fiir den Transport zusammenschiebbaren Grundtrager montiert, um maximale
Stabilitat unter allen Betriebsbedingungen und -umgebungen zu gewéahrleisten. Zum ein-
fachen, sackkarrenahnlichen Verfahren des Gerats ist das Grundgertist auf Rollen montiert.
Die beweglichen Teile der Maschine bestehen aus je einem Exoskelett pro Seite mit aktiv
angetriebenem Knie- und Sprunggelenk. Fiir maximale Kompaktheit und Fiihrungssta-
bilitat wird der Tréger des Sprunggelenks auf einer Linearfithrung gefithrt. Das ebenfalls
fixe Hiiftgelenk wird auf Grund dieser Zwangsbedingung durch die kinematische Kette des
Exoskeletts zwangsgefithrt [21, 24]. Durch die Moglichkeit zur Verstellung der Hohe des
Hiiftgelenkdrehpunktes, der Hiiftbreite, der Langen der Verbindungsprofile zwischen den
einzelnen Gelenken und der Fuflsohle sowie der Hohe und Weite der orthetischen Kompo-
nenten zur Fixierung von Ober- und Unterschenkel, ist das Gerat derart anpassbar, dass es
von 90% der europaischen Bevolkerung genutzt werden kann. Nicht nutzbar ist das Geréat
fiir Patienten mit Beinldngen unter 640 mm und iiber 950 mm sowie einer Hiiftbreite von
iiber 500 mm. Der mobile, am einphasigen 230 V-Netz betreibbare und fiir den Dauerlauf

Abb. 1.6: Dreidimensionale CAD-Zeichnung des Gangtrainers

geeignete Druckluftversorger | 5 | mit circa 2 kW Anschlussleistung stellt die fiir den Betrieb
notige Luftmenge zur Verfiigung. Die Bedienung, Einstellung und Visualisierung erfolgt
iiber einen bertihrungsempfindlichen Panel-PC @
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1.6.3 Patientensicherheit

Fiir die Akzeptanz einer uniiberwachten Lokomotionstherapie im héuslichen Umfeld be-
sitzen deren sichere und eigenstandige Durchfiihrung eine besondere Bedeutung. Eine
zentrale Mainahme zur Minimierung des Verletzungsrisikos besteht in einer sicheren Po-
sitionierung des Patienten in einer halbliegenden Kérperhaltung (Abb. 1.5-1.6). Um roll-
stuhlabhangigen Patienten einen sicheren Transfer mittels eines gewohnlichen Rutschbretts
zu ermoglichen, kann die Riickenlehne in eine horizontale Position gebracht und das rechte
Exoskelett zum leichteren Einstieg vollstandig abgesenkt werden. Durch die gefiithrte Be-
wegung von Ober- und Unterschenkel mittels gepolsterter Orthesen und der Sicherung des
Fufles mittels eines speziellen Fixiermechanismus wird das Risiko fiir Klemm- und Reib-
stellen auf ein Minimum reduziert.

Mit dem Training wird erst nach einem positiv abgeschlossenen Selbsttest (Druck, Senso-
ren, rechtes Exoskelett in oberer Endstellung) begonnen. Wihrend des Betriebs werden
die korrekten Gelenktrajektorien kontinuierlich tiber redundante Sensoren iiberwacht. Ein
Stopp der Bewegungen erfolgt, sobald Obergrenzen der geschatzten Antriebsmomente oder
der Regelabweichungen detektiert werden, ein Not-Stop Schalter gedriickt oder von einem
Benutzer ein standig zu driickender Handtaster wahrend des Trainings aufgrund z.B. einer
plotzlich auftretenden autonomen Dysreflexie losgelassen wird. Hierzu sei auch auf die
schematische Darstellung des Sicherheitskonzeptes unter Anhang A verwiesen.

1.6.4 Bedienbarkeit

Die Bedienbarkeit des Gerates im Heimbereich ohne professionelle Assistenz hatte fiir die
Konzeption der Maschine neben der Patientensicherheit oberste Prioritat. Neben der ab-
senkbaren rechten Orthese ist auch die Riickenlehne herabsetzbar, so dass im Rumpftbereich
zwischen Rollstuhl und Gerét eine ebene Fliche entsteht, die dem Trainierenden das Uber-
setzen mit Hilfe eines Rutschbretts erleichtert (Abb. 1.7). Nach dem manuellen Anheben
der Riickenlehne respektive des rechten Exoskeletts gewahrleisten einfache Einrastmecha-
nismen eine sichere Arretierung. Das sachgeméafle Einklinken des rechten Exoskeletts wird
aus Sicherheitsgriinden sensorisch iiberwacht. Das Adaptieren der Gliedmaflen wird tiber
die manuelle Verstellbarkeit der Orthesenkniewinkel tiber das Bedienterminal erleichtert.
Die Bedienoberflache fiir den Benutzer wurde mit wenigen und groflen Schaltflichen sehr
einfach gehalten. Blinkende Schaltflachen in den verschiedenen Maschinenzustanden zwi-
schen Einstieg und Ausstieg helfen dem Anwender, den normalen Trainingsablauf einfach
durch Betétigen der hervorgehobenen Taste zu bewerkstelligen (Abb. 1.8).

1.6.5 Therapeutische Funktionalitat

Grundlage der therapeutischen Funktion des neuartigen Heimtrainers ist eine im Vergleich
zu herkémmlichen Bewegungsschienen hoch dynamische Bewegung (Schrittfrequenz bis
30 Schritte pro Minute) des Beines verbunden mit einer vorerst physiologischen, generell
aber frei definierbaren schrittphasenbezogenen, zyklischen Belastung der Fufisohlen. Die
FuBsohlenbelastung kann allerdings in der halb-liegenden Position nicht wie auf dem
Laufband iiber das patienteneigene Korpergewicht aufgebracht werden. Aus diesem
Grund bestand eine zentrale Komponente des Schliisselexperimentes in der Entwicklung
einer neuartigen Mechanostimulationseinheit, dem sogenannten Stimulativen Schuh, mit
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Abb. 1.7: Patientin beim Ubersetzen Abb. 1.8: Patientin wahrend der Bedienung

dem ein physiologisches Belastungsmuster des Fufles nachgeahmt werden kann. Diese
Einheit besteht aus zehn Paaren pneumatischer Kurzhubzylinder, auf denen quer zum
Fuf verlaufende Plastikstege montiert sind (Abb. 1.12). Die Aktivierung der Stege kann
frei konfigurierbar erfolgen, so dass die Generierung einer anndhernd physiologischen
Ganglinie, aber auch anderer Muster moglich ist.

Eine der wesentlichen Faktoren fiir den Erfolg jeglicher Art von Therapien stellt die aktive
Beteiligung des Patienten iiber den gesamten Therapiezeitraum dar. Dies gilt insbesondere
fiir das Heimtraining, bei dem keine Riickmeldung von Seiten eines Therapeuten erfolgt.
Damit ein Patient kontinuierlich Informationen iiber seine korrekte Trainingsaktivitat
erhélt, wurde ausgehend von einer bereits etablierten Feedbackfunktionalitdt [25] eine
neue, an die speziellen Erfordernisse des Therapiegerats angepasste Feedbackkomponente
realisiert und derart weiterentwickelt, dass sensorlos sowohl eine tendenzielle als auch
absolute Bewertung moglich ist. Ein modellbasierter Algorithmus ohne Bedarf an zusétz-
lichen Drehmoment- bzw. Kraftsensoren schétzt die aktiv vom Patienten aufgebrachten
Momente von Knie- und Sprunggelenk und generiert eine Bewertung der Abweichung
gegeniiber dem physiologischen Verlauf auf dem Computerdisplay [26]. Die Visualisierung
der Feedbackparameter kann selektiv fiir die jeweiligen Gelenke getrennt nach Korperseite
und Stand-/Schwungphase vorgenommen werden. Die absolute Bewertung wird iiber
einen Smiley, die selbstadaptive Tendenzerkennung durch die Gelenkeinfirbung eines
Mannchens erzeugt.

Aufgrund der rdumlichen Distanz zum Therapeuten wiahrend des Heimtrainings wurde
zusitzlich eine auf das Wesentliche reduzierte und grofiflachig verfiighare Telemonitoring-
Funktionalitdt auf Basis des GSM-Mobilfunknetzes implementiert, um aus der Ferne die
wesentlichen Einstellungen am Geréat vornehmen und den Therapieverlauf beobachten zu
konnen. Steht der hausliche Internetanschluss mit ausreichender Bandbreite zur Kommuni-
kation zur Verfiigung, wird auf Wunsch des Patienten eine verschliisselte Remote-Desktop
Verbindung aufgebaut, die den Zugriff auf alle Daten und Einstellungen erlaubt. Diese
Hilfsmittel erwiesen sich als sehr niitzlich zur Fern-Klarung von Handhabungsfehlern und
Uberwachung des Therapiefortschritts wahrend der spater beschriebenen Pilotstudie.
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Abb. 1.9: Muskelantrieb am Kniegelenk Abb. 1.10: Absenkbare Orthese zum erleichter-
ten Einstieg
Abb. 1.11: Transportkonzept Abb. 1.12: Sprunggelenksantrieb mit Stimula-

tionsvorrichtungen

1.6.6 Patentanmeldung

Zu Projektbeginn des Schliisselexperiments MotionTherapy@Home wurde im Dezember
2006 innerhalb der inneren Prioritétsfrist eine Patentanmeldung PCT/EP06/011850 beim
Deutschen Patent- und Markenamt zur Sicherung der wesentlichen Neuerungen eingereicht.
Im internationalen Recherchebericht vom 19.04.2007 wurde die Erfindung als neu einge-
stuft und eine 30-Monats Frist bis zur Einleitung der regionalen bzw. nationalen Phase
eingeraumt. Die eingereichte PCT-Patentanmeldung wurde im Jahr 2008 auf européischer
Ebene regionalisiert [27]. Der Priifbericht des Européischen Patentamts enthielt keine nen-
nenswerten Entgegenhaltungen, so dass nach Einschatzung der Vertreterkanzlei mit einer
baldigen Erteilung des Patents zu rechnen ist.

1.7 Aufbau der Arbeit

Als Antriebe zur Generierung physiologischer Bewegungen von Knie- und Sprunggelenk
werden kiinstliche pneumatische Muskeln der Firma Festo AG € Co. KG , Esslingen ver-
wendet. Die Wahl fiel auf diese Aktoren auf Grund ihres exzellenten Kraft-Gewichtsverhalt-
nisses bei einem vergleichbar giinstigen Preis sowie deren Nachgiebigkeit, die ein sehr ange-
nehmes Trainingsgefiihl bewirkt. Nachteilig sind der hohe Druck- und Luftbedarf sowie die
Gerauschentwicklung des zum Betrieb benotigten mobilen Kompressors . Eine besondere
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Herausforderung stellen die Nichtlinearitaten des Systems, insbesondere der kiinstlichen
Muskeln dar, die iiber den gesamten physiologischen Bewegungsbereich der Gelenktrajek-
torien sowie tiber einen grofien Bereich von Geschwindigkeiten und Storungen beherrscht
werden miissen.

Nach der Schilderung der wesentlichen medizinischen Grundlagen und der Vorstellung der
Sensorik und Aktorik in Kapitel 2 werden im Kapitel 3 die kinematischen Zusammenhéange
hergeleitet und die Modellbildung der nichtlinearen Eigenschaften von Muskel, Betriebs-
medium, Reibung und mechanischem Aufbau sowie die Identifikation der unbekannten
Modellparameter durchgefiihrt. Auf Basis dieser Modelle werden in Kapitel 4 modellba-
sierte nichtlineare Regelungen entworfen, die mit den teilweise grofien Patientenstorungen
auch bei Stellgroenbeschrankung zurecht kommen und so eine hohe Patientensicherheit
gewahrleisten.

Das Kapitel 5 beschreibt das Procedere zur Gewinnung aussagekraftiger Trainingsfeed-
backwerte, die Bewertung dieser sowie die fassbare Visualisierung fiir den Patienten. Die
Funktion der Therapiekomponente wird anhand zweier exemplarischer Szenarien aufge-
zeigt.

In Kapitel 6 wird das Vorgehen zur Generierung frei definierbarer Belastungsprofile an der
Fuisohle durch die neu entwickelte Stimulationseinheit Stimulativer Schuh vorgestellt und
deren erzeugtes physiologisches Belastungsmuster mit Probandenmesswerten verglichen.
Die addaquate Verarbeitung der groflen Datenmengen, das Bedienkonzept sowie samtliche
fiir den reibungslosen Ablauf und zur komfortablen Bedienung notwendigen Funktionen
werden in Kapitel 7 vorgestellt.

Das regelungstechnische Systemverhalten sowie erste Auswertungen und Ergebnisse der
an der Pilotstudie teilnehmenden Patienten mit den in Abschnitt 2.2 vorgestellten As-
sessmentskalen sind Bestandteil von Kapitel 8.

Die Arbeit schlieBt mit einer kurzen Zusammenfassung sowie einem technisch-
wissenschaftlichen und organisatorischen Ausblick hinsichtlich der weiteren Verwertung
der Forschungsergebnisse.
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2 Medizinisch-technische Grundlagen

2.1 Medizinische Grundlagen

2.1.1 Querschnittlahmung

Aufgrund stéandig steigender Sicherheitsvorkehrungen in Beruf, Verkehr und Freizeit in
Kombination mit einer verbesserten Erstversorgung am Unfallort hat sich das Verhalt-
nis von kompletten zu inkompletten Querschnittlahmungen in den letzten Jahren stark
verdndert. Wiahrend frither ungefahr zwei Drittel aller Neuerkrankten eine inkomplette
Lihmung aufwiesen, sind es heute nur noch um die 30 %. Unter einer kompletten
Léhmung (Plegie) wird die vollstdndige Durchtrennung der Nervenleitungen zwischen
Riickenmark und Gehrin und der damit verbundene Totalverlust der motorischen und
sensorischen Funktionen unterhalb der Lasionsstelle verstanden, wahrend bei einer inkom-
pletten Lahmung (Parese) noch Restfunktionen unter der geschidigten Stelle vorhanden
sind. Dies ist fiir die Anwendung von Therapiemafinahmen von besonderer Bedeutung, da
bei einer Plegie eine Wiedergewinnung der Gehfahigkeit durch die Lokomotionstherapie
nicht zu erwarten ist. Bei sachgemafier Behandlung von Paresen kann es hingegen in iiber
50% der Félle zu einer funktionellen Erholung kommen [17, 19].

Eine weitere Unterscheidung von Querschnittlahmungen erfolgt nach der Lasionshohe. Die
anatomische Gliederung des Riickenmarks erfolgt, entsprechend der Austrittstellen der
Spinalnerven nach Abb. 2.1, in fiinf Abschnitte: das Halsmark (C1-C8), das Brustmark
(T1-T12), das Lendenmark (L1-L5), das Sakralmark (S1-S5) sowie das Schwanzmark, das
beim Menschen nur rudimentér vorhanden ist. Als Spinalnerven werden diejenigen Nerven-
leitungen bezeichnet, die direkt dem Riickenmark entspringen und die fiir die Reizleitung
von und zu gewissen Korpersegmenten verantwortlich sind. Abb. 2.2 zeigt die segmentalen
Versorgungsgebiete der jeweiligen Spinalnerven. Die Hohe der Verletzung wird nun durch
das letzte noch intakte Riickenmarksegment definiert. Die am haufigsten betroffenen Seg-
mente sind C4-C7 sowie T12-L1. Erstere verursachen je nach Ausmafl der Schadigung
eine Tetraplegie oder im Falle von teilweise unversehrten Nervenbahnen eine Tetraparese,
bei der sowohl die motorischen und sensorischen Fahigkeiten der Arme als auch der Beine
betroffen sind, wohingegen letztere zu einer Paraplegie bzw. Paraparese fiihren, welche
vorwiegend die unteren Extremitaten beeintrachtigt.

Als vergleichbare Skala zur Beurteilung einer Riickenmarkschédigung hat sich die ASTA
Impairment Scale (ASIA Schiadigungs-Skala) durchgesetzt, die im folgenden Unterabschnitt
vorgestellt wird.

2.1.2 ASIA Impairment Scale

Die amerikanische Vereinigung American Spinal Injury Association (ASIA) wurde 1973
gegriindet und ging aus einem Zusammenschluss von Medizinern und Fachleuten mit dem
Ziel des regelméafligen Austauschs und der Entwicklung neuer Behandlungsmethoden fiir
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Abb. 2.1: Gliederung des Riickenmarks [28] Abb. 2.2: Segmentale Versorgungsgebiete [29]

Querschnittgelahmte hervor. Der von ihr als internationaler Standard definierte ASIA
Impairment Scale (ASIA Schidigungs-Skala) zur Klassifikation und Dokumentation der
sensorischen und motorischen Ausfille ist in Tab. 2.1 angefiihrt [30, 31].

2.1.3 Lokomotionstherapie

Neben der herkommlichen Physiotherapie und der Remobilisation am Gehbarren, bei der
sich die Patienten mit den Armen auf den Holmen des Barrens aufstiitzen und damit einige
wenige Schritte zuriicklegen konnen, etablierte sich seit Ende der 1980er Jahre die Loko-
motionstherapie auf dem Laufband unter Gewichtsentlastung des Patienten [32]. Die prin-
zipielle Anordnung des Patienten wird in Abb. 2.3 ersichtlich. In diesem Zusammenhang
etablierte sich die englische Beschreibung der Therapieform body-weight-supported treadm-
mill training (BWSTT) auch in deutschsprachigen Veréffentlichungen. Durch das Training
auf dem Laufband und der gleichzeitigen teilweisen Gewichtsentlastung vom Kérpergewicht
sind die Patienten in der Lage, deutlich langere Gehstrecken als am Gehbarren zurtickzu-
legen. Insbesondere in der frithen Phase der Rehabilitation sind vorwiegend Patienten mit
geringen Restfunktionen jedoch trotz hoher Gewichtsentlastung nicht in der Lage, ihre
Gliedmaflen physiologisch zu bewegen. Zur Ausfithrung vollstandiger Schreitbewegungen
bedarf es daher der Assistenz von bis zu vier Therapeuten unter ergonomisch ungiinstigen
Bedingungen und hohem Kraftaufwand (Abb. 2.4). Diese Personal- und Kraftintensitét
ist der Grund fiir zu kurze und seltene Therapieeinheiten, deren Qualitat zudem erheblich
vom Therapeuten abhéngig ist.
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Grad | Art der Lahmung
Komplett: keine sensorischen oder motori-

A schen Funktionen in den sakralen Segmenten
Inkomplett: Restsensibilitat bis in sakrale
B Segmente, aber keine motorischen Funktio-

nen

Inkomplett: Restmotorik unterhalb der Ver-
C letzung, die aber nicht den Gebrauch der Ex-
tremitéaten erlaubt

Inkomplett: Restmotorik unterhalb der Ver-
D letzung, die den Gebrauch der Extremitaten
mit oder ohne Unterstiitzung erlaubt

Keine: Sensible und motorische Funktionen
sind normal

E

Tab. 2.1: Kilassifikation des Lasionsgrades nach ASIA

Daher wird in der klinischen Rehabilitation neben konventionellen Therapiemethoden zu-
nehmend auch auf den Einsatz von automatisierter Lokomotionstherapie gesetzt, siehe
auch Abschnitt 1.3.

Das wichtigste Ziel der Lokomotionstherapie muss es sein, die notwendigen sensorischen
und afferenten Reize zur Aktivierung des zentralen Mustergenerators CPG zur Verfiigung
zu stellen. Als wichtigste Reize werden die repetitive, physiologische Bewegung der Ge-
lenke, die standphasenbezogene Fuflssohlenbelastung und die Hiiftwinkelextension vor der
Schwungphase gesehen [14, 35, 36]. In [10] wurde erst vor kurzem nachgewiesen, dass ins-
besondere Reorganisationsvorgéinge im spinalen Schrittmustergenerator, ausgelost durch
die oben genannten Reize unterhalb der Verletzungsstelle, fiir die Verbesserung von Be-
wegungsmustern verantwortlich sind. Neben der Erhohung der lokomotiven Fahigkeiten
konnen noch weitere positive Effekte beobachtet werden: Reduktion von Spastik (siehe
auch Ashworth-Skala in Unterabschnitt 2.1.4) und Muskeltonus, Thromboseprophylaxe
sowie Starkung des Herzkreislaufsystems, der Psyche und der vegetativen Funktionen.

2.1.4 Modified Ashworth Scale (MAS)

Der Test erfasst den geschwindigkeitsabhéngigen Widerstand gegen passive Bewegung und
ist in die in Tabelle 2.2 angegebene erweiterte Ashworth Skala unterteilt [37].

2.2 Assessmentskalen zur Therapieverlaufsbewertung

Die das Gesamtprojekt abschlieende klinische Pilotstudie (Abschnitt 8.4) hat die Evaluie-
rung der Sicherheit und Einsetzbarkeit des neuartigen Therapiegerates zum Ziel. Im Zuge
dieser Evaluierung der sicherheitstechnischen und anwendungsbezogenen Aspekte soll ein
erster Wirksamkeitsnachweis hinsichtlich einer Gehfunktionsverbesserung bei inkomplett
Querschnittgelahmten erbracht werden. Fiir das Assessment werden sowohl standardisierte
neurologische Skalen, die die Integritiat der motorischen und sensorischen Riickenmarksbah-
nen (Unterabschnitt 2.1.2) und den Spastikstatus (Unterabschnitt 2.1.4) dokumentieren,
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Abb. 2.3: Prinzipskizze des Laufbandtrainings Abb. 2.4: Manuelle Lokomotionstherapie [34]
unter Gewichtsentlastung [33]

als auch funktionelle Scores, die die Gehfdahigkeit quantifizieren (Unterabschnitte 2.2.1 -
2.2.5), verwendet. Die angewendeten Scores sollen hier in aller Kiirze vorgestellt werden.

2.2.1 Walking Index for Spinal Cord Injury 1l (WISCI II)

Der WISCI II klassifiziert die Fahigkeit des Gehens in 20 Kategorien unter Beriicksichti-
gung der Hilfsmittelabhéngigkeit, der benotigten Absicherung und der physischen Assistenz
von einer, zwei oder keiner Person iiber eine Distanz von 10 Metern [38, 39].

2.2.2 Timed up and go (TUG)-Test

Beim TUG-Test wird die Zeit in Sekunden erfasst, die fiir das Aufstehen von einem Stuhl
mit Armlehne, eine Wegdistanz von 3 Metern, das Umdrehen, den Weg zuriick zum Stuhl
und das wieder Hinsetzen benétigt wird [40].

2.2.3 6 Minuten und 10 Meter Test

Beim 6 Minuten Test wird der Patient gebeten, ohne Hilfsmittel und in einer fiir ihn siche-
ren und angenehmen Geschwindigkeit in 6 Minuten eine moglichst weite Strecke zurtickzu-
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Grad | Symptome
0 normal
leichter Widerstand am Ende oder Anfang in

! eine Richtung

n leichter Widerstand tber < 50 % des Bewe-
gungsausmasses (range of motion = ROM)

5 deutlicher Widerstand tber > 50 % vom

ROM, voller ROM moglich
3 starker Widerstand, passiver ROM erschwert
4 teilweise ROM eingeschrankt

Tab. 2.2: Klassifikation der Spastik nach der Ashworth Skala

legen. Benutzte Hilfsmittel und unerwartete Vorfille wie Abbruch miissen dokumentiert
werden. Die exakte Beschreibung der Testbedingungen kann [41] entnommen werden.
Beim 10 Meter Test wird der Patient gebeten, eine Strecke von 10 Metern in einer fiir ihn
sicheren und angenehmen Geschwindigkeit zuriick zu legen. Die zu beachtenden Bedin-
gungen sind in [42] angefiihrt.

2.2.4 Spinal Cord Injury Functional Ambulation Inventory (SCI-FAI)

Der SCI-FAI ist ein weiterer Index zur Beurteilung der Gangqualitit, der die Para-
meter Gewichtsverlagerung, Schrittweite, Schrittrhythmus, Schritthohe, Fulkontakt und
Schrittldnge entsprechend gewichtet berticksichtigt [43].

2.2.5 Miinchner Lebenszufriedenheits-Dimensionen-Liste (MDL)

Die MLDL ist ein krankheitsiibergreifendes Instrument zur dimensionalen Erfassung der
Zufriedenheit mit einzelnen Lebensqualitatsbereichen. Die 19 Unterpunkte kénnen zusatz-
lich zur Erfassung hinsichtlich der Wichtigkeit des Veranderungswunsches der Lebensbe-
reiche eingesetzt werden [44].

2.3 Sensorik und Aktorik

Im Folgenden werden die wichtigsten Sensoren und Aktoren, die am Gangtrainer verwendet
werden oder zur Identifikation der diversen Teilmodelle benotigt wurden, kurz vorgestellt.

2.3.1 Der pneumatische Muskel

Angetrieben werden die Gelenke des Gangtrainers durch kiinstliche, pneumatische Mus-
keln der Firma Festo'. Pneumatische Muskeln sind Zugaktuatoren, deren Entwicklung
das biologische Muskelprinzip zu Grunde liegt. Sie bestehen aus einem druckdichten,
von hochfesten, rautenformig angeordneten Aramidfasern umsponnenen Gummischlauch.
Der Massenstrom von Luft in das Innere des Muskels bewirkt eine Last und Innendruck

'Festo AG & Co.KG, Ruiter StraBe 82, 73734 Esslingen-Berkheim, Deutschland
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Abb. 2.5: Verschiedene Ansichten des kiinstlichen Muskels

abhangige Kontraktion in Langsrichtung des Muskels. Das technische Wirkprinzip
wurde 1958 patentrechtlich geschiitzt [45]. Die Beschreibung der Abhéngigkeiten der
iiberwiegend fiir das Kraftverhalten des Muskels verantwortlichen Groflen Kontraktion
und Innendruck mit Hilfe von Modellen ist Teil dieser Arbeit in Abschnitt 3.2. Prinzipiell
sind die Muskeln in vielen Ausfithrungen erhaltlich, miissen allerdings aufgrund der
eingeschrankten maximalen Kontraktion des Festo Muskels von circa 25 Prozent der
Nennlange sowie der dynamischen Anforderungen hinsichtlich Durchmesser und Lange
entsprechend dimensioniert werden.

Der pneumatische Muskel zeichnet sich vor allem durch die kompakte Ausfiihrung,
das hohe Kraft-/Gewichtverhdltnis, die FElastizitdt sowie die Kostengiinstigkeit im
Vergleich zu anderen Aktoren dieser Leistungsklasse aus. Insbesondere auf Grund der
Elastizitat und des daraus resultierenden angenehmen Trainingsgefiihls fiir den Patienten
stellt der kiinstliche Muskel eine sehr gute Wahl fiir diese therapeutische Anwendung
dar. Nicht ganz einfach zu beherrschen ist jedoch der nichtlineare Zusammenhang
zwischen Muskelkraft, Muskeldruck und Kontraktion, welcher die genaue dynamische
Positionierung erheblich erschwert. In der Robotik ist der kiinstliche Muskel schon
seit Jahren Gegenstand von Verdffentlichungen, u.a. [46-48]. Eine gute Ubersicht
iiber die unterschiedlichen Muskeltypen und deren Pradestination im robotischen und
automatisierungstechnischen Einsatz ist in [49] gegeben. Auf Grund seiner zahlreichen
Vorteile im therapeutischen Einsatz wird der kiinstliche Muskel als innovativer Aktor
hiufig fiir Antriebe in der Orthetik zur Bewegung der oberen, u.a. [50, 51], und unteren
Extremitét, u.a. [52-55], eingesetzt. Zum ersten Mal war er in [56] im Jahre 1963 in einer
Rehabilitationsanwendung zu finden.

Im Gangtrainer sind vier Muskeln vom Typ DMSP-20 mit einer Nennldnge von
250 mm fir die Bewegung des Kniegelenks sowie zwei Muskeln vom Typ DMSP-20 mit
einer Nennléange von 175 mm zum Antrieb des Sprunggelenks verbaut. Die antagonistische
Gegenkraft am Sprunggelenk wird durch eine mechanische Spiralfeder aufgebracht. Die
wichtigsten Kenndaten der Muskeln sind in Tabelle 2.3 angefiihrt [57].
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Merkmal Wert

Typ DMSP-20
Nennlange 270mm / 175 mm
Innendurchmesser 20mm

Max. Durchmesseraufweitung 39mm

Max. Kontraktion 25% d. Nennlange
Wiederholgenauigkeit < 1% d. Nennlange
Druckbereich 0bar - 8bar
Betriebsmedium gefilterte Druckluft
Max. theoretische Kraft 1500 N
Kraftbegrenzung 1200 N

Gewicht 2839/ 269¢

Tab. 2.3: Kenndaten des pneumatischen Muskels DMSP-20

2.3.2 Mobile Druckluftversorgung

Um den durch die pneumatischen Aktoren angetriebenen Gangtrainer auch im Heim-
bereich nutzen zu konnen, ist ein Leiselaufkompressor mit mindestens 180 [/min Luft-
leistung (Abb. 2.6) vonnoten. Zudem muss das Gerdt im Gegensatz zu den géngigen
Drucklufterzeugern ein Dauerlaufer sein, um die Therapieeinheiten von 30-60 Minuten
ohne Kiihlpause bedienen zu konnen. Eingesetzt werden olfreie Leiselauf-Aggregate vom
Typ KOSIP-CMD360-15 der Firma Silent Air Technology - SIL-AIR Deutschland mit 65
dB(A) Schalldruckpegel. Zur weiteren Schallreduktion wurden die Kompressoren in roll-
bare, beliiftete Schallschutzboxen gebaut.

Abb. 2.6: Luftverbrauch des MoreGait in |/min bei verschiedenen Schrittgeschwindigkeiten und Sti-
mulationsarten
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Eine grofie Herausforderung fiir Regelung (Kap. 4) und Trainingsfeedback (Kap. 5) stellt
die Hysterese zwischen Ein- und Ausschaltpunkt des Aggregats dar. Die elektrischen Pum-
pen schalten ein, wenn der Versorgungsdruck py unter circa 6.5 bar fallt. Der Druckaufbau
wird dann bis circa 8.5 bar fortgesetzt, bevor das Gerat wieder abschaltet. Somit schwankt
der Versorgungsdruck py im mobilen Betrieb standig zwischen 6.5 bar und 8.5 bar, was
durch die Regelung und beim Trainingsfeedback durch entsprechende Datenverarbeitung
kompensiert werden muss.

2.3.3 Winkelsensor RSC2801-118-111-101

Die Winkel der Gelenke werden mit den kontaktlosen Winkelsensoren RSC2801-118-111-
101 der Firma Novotechnik erfasst. Hierzu sind insgesamt vier Stiick fiir Knie- und Sprung-
gelenk beider Orthesen notig. Zur Bestimmung des Winkels wird der von Edwin Hall 1879
entdeckte Hall-Effekt ausgenutzt. Ein an der Welle des Sensors angebrachter Permanent-
magnet erzeugt ein magnetisches Feld, das in einem stromdurchflossenen Leiter eine elek-
trische Spannung senkrecht zur Magnetfeld- und Stromflussrichtung verursacht. Dadurch
kann die Orientierung des Permanentmagneten mittels einer integrierten Schaltung aus-
gewertet und daraus der Winkel berechnet werden. Tab. 2.4 beinhaltet die wesentlichen
technischen Daten des Sensors [58].

Merkmal Wert

Mechanischer Stellbereich 360° (durchdrehbar)
Messbereich 0° - 180°

Interne Auflosung 13 But

Unabhangige Linearitat +0.5% des Messbereichs
Wiederholgenauigkeit < 0.03% des Messbereichs
Ausgangssignal DC ov -1V
Versorgungsspannung DC 24V 6V

Gewicht 50 g

Tab. 2.4: Kenndaten des Winkelsensors RSC2801-118-111-101

2.3.4 Durchflusssensor SFE1-LF-F200

Der Durchflusssensor SFEI-LF-F200 der Firma Festo AG & Co. KG dient der Messung
des Volumenstroms V eines stromenden Mediums. Uber ein thermisches Messprinzip wird
die Warmemenge ermittelt, die die vorbei stromende Luft der beheizten Flache des Sensors
entzieht. Uber die Quantifizierung der entzogenen Warmemenge kann der Volumenstrom
berechnet werden. Der Messbereich des Sensors liegt zwischen 10 und 200#. Die wich-
tigsten Eigenschaften und Daten gibt Tabelle 2.5 wieder [59].
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Merkmal Wert
Volumenmessbereich 10{/min - 2001/min
Messgenauigkeit! +(B3%OMV +0,3%FS)
Ausgang (analog) oV -10V

Ausgang (digital) 2 x NPN

Messgrofie Volumendurchfluss
Messverfahren Thermisch
Betriebsspannungsbereich DC | 15V - 30V
Betriebsmedium gefilterte Druckluft
Gewicht 160 g

1) % OMV = % des Messwerts (of measured value)
% FS = % des Messbereichs (full scale)

Tab. 2.5: Kenndaten des Durchflusssensors SFE1-LF-F200-HQ8-N2U-M12

2.3.5 Drucksensor SDET-22T-D10-F14-U-M12

Die Druckmessdose vom Typ SDET-22T-D10-F14-U-M12 ist ein piezoresistiver Druck-
aufnehmer mit integriertem Verstarker und Temperaturkompensation. Uber eine Silikon-
schicht wird der zu messende Druck auf ein piezoresistives Element iibertragen, wodurch
eine Widerstandsinderung und damit eine Messpannungsinderung auftritt. Uber einen in-
tegrierten Verstarker und entsprechenden Korrekturen wird am Anschluss des Drucksensors
eine Spannung zwischen 0V und 10V fiir den Messbereich Obar bis 10bar ausgegeben. Die
Genauigkeit wird dabei mit 1% des Maximalwertes im Datenblatt [60] angegeben. Tabelle
2.6 enthalt die wichtigsten Sensordaten [60]. Zu beachten ist hierbei, dass die Druckerfas-
sung relativ (bezogen auf atmosphérischem Druck) erfolgt und fiir Berechnungen in der
Regel der absolute Druck (Referenz zu Vakkum) verwendet werden muss. Um hieraus ent-
stehende Fehlerquellen zu eliminieren, werden alle Druckangaben in der gesamten Arbeit
in Absolutgroflen angegeben.

Merkmal Wert
Druckmessbereich 0bar - 10 bar
Messgenauigkeit +1bar
Analogausgang 0.1V -10V
Messgrofie Relativdruck
Messverfahren Piezoresistiv
Betriebsspannungsbereich DC 14V -30V
Betriebsmedium gefilterte Druckluft
Gewicht 100 ¢

Tab. 2.6: Kenndaten des Drucksensors SDET-22T-D10-G14-U-M12

2.3.6 Kurzhubzylinder AEVC-16-10-1-P

Um raumlich tiber die Fufisohle verteilt stimulieren zu konnen, werden pneumatische Kurz-
hubzylinder AEVC-16-10-1-P von Festo benutzt. Pro aktiver Fufisohle sind 20 Stiick
paarweise verbaut und iiber einen Steg verbunden (Kap. 6). Unter Druckluft fahrt der Zy-
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linderkolben bis zu seiner Nennlange aus. Nach dem Entliiften wird er durch eine Feder in
seine urspriingliche Position zuriick beférdert. Tabelle 2.7 stellt die wichtigsten technischen
Daten zusammen [61].

Merkmal Wert

Maximaler Hub 10mm

Kraft bei 6 bar 112N
Funktionsweise einfachwirkend
Federrickstellkraft 5N

Betriebsdruck 1.5bar - 10 bar
Betriebsmedium gefilterte Druckluft
Gewicht 80¢g

Tab. 2.7: Kenndaten des pneumatischen Kurzhubzylinders AEVC-16-10-I-P

2.3.7 Schnellschalt-Magnetventil MHE2-MS1H-3/2G-M7-K

Die Kurzhubzylinderpaare der aktiven Fufisohle des Stimulativen Schuhs (Kap. 6) werden
paarweise iiber magnetische Schnellschaltventile der Firma Festo vom Typ MHE2-MS1H-
3/2G-M7-K mit Druck beaufschlagt. Eine Riickstellfeder sorgt fiir das Schlieflen des Ventils
im spannungslosen Zustand. Dadurch sind sehr kurze Schaltzeiten realisierbar. Tabelle
2.8 gibt die wichtigsten technischen Daten wieder [62].

Merkmal Wert
Nennweite 2mm
Normalnenndurchfluss 1001/min
Ventilfunktion 3/2
Druckbereich —0.9bar - 8bar
Betriebsmedium gefilterte Druckluft
Steuerspannung DC 24V

Zulassige Spannungsschwankung | £10%
Schaltzeit aus (bei 24 V) <2ms
Schaltzeit ein (bei 24 V) <1.7ms
Gewicht 60 g

Tab. 2.8: Kenndaten des Schnellschaltventils MHE2-MS1H-3/2G-M7-K

2.3.8 Proportional-Wegeventil MPYE-5-M5-010-B

Das Proportional-Wegeventil verfiigt tiber einen lagegeregelten Kolbenschieber, um
ein analoges Eingangssignal stufenlos in einen entsprechenden Offnungsquerschnitt am
Ventilausgang umzusetzen, wodurch je nach anliegendem Druck vor und hinter dem
Ventil ein Luftmassenstrom flieen kann. Jedes Ventil kann iiber einen Spannungsbereich
von 0 V (Entliiften) bis 10 V' (Beliiften) angesteuert werden. Das Ventil kann iiber die
kontinuierliche Drosselfunktion die Grofle des Massenstroms und iiber die 5/3-Wege-
Funktion, d.h. 5 Anschliisse und 3 Wege, dessen Richtung vorgeben. Die Abb. 2.7 zeigt
den Querschnitt des Ventils.
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Abb. 2.7: Funktionsschnitt des Proportional-Wegeventil MPYE-5-M5-010-B [63]

Die Druckluftquelle wird an Anschluss angeschlossen, die Ausgange und
dienen der Entliiftung der Arbeitsanschliisse [2] bzw. [4] Es kann zwischen den folgenden
Betriebsbereichen unterschieden werden:

e Betriebsbereich 1:
Ventilmittelstellung Ug = 5V £ 0,1V, alle Ausgénge sind geschlossen.

e Betriebsbereich 2:
0V < Up < 4,9V, der Anschluss wird beliiftet und der Anschluss wird tiber

den Ausgang |5 | entliiftet.

e Betriebsbereich 3:
5,1V < U < 10V, der Anschluss | 2| wird iiber den Ausgang |3 | entliiftet, wahrend
Ausgang |4 | beliiftet wird.

Da aus Kostengriinden fiir die Kleinserie von 5 Geraten nur ein Proportional-Wegeventil
pro Muskelpaar verwendet werden konnte, wird der Flexormuskel an Anschluss |4 | und der
Extensormuskel an Anschluss angeschlossen. Tabelle 2.9 fasst die wichtigsten Daten
des Ventils zusammen [63].



24 2 Medizinisch-technische Grundlagen

Merkmal Wert

Nennweite 2mm
Normalnenndurchfluss 1001 /min
Ventilfunktion 5/3

Druckbereich 0bar - 10 bar
Betriebsmedium gefilterte Druckluft
Steuerspannungsbereich DC oV -10V
Betriebsspannungsbereich DC 17V -30V
Gewicht 290 g

Tab. 2.9: Kenndaten des Proportional-Wegeventils MPYE-5-M5-010-B

2.4 Mess- und Rechnersysteme

2.4.1 dSpace Controller Boards

Fiir den Grofiteil der Identifikationsaufgaben (Abschnitt 3.3) wurden Mess-Steckkarten
DS1104 RED Controller Board der Firma dSPACE GmbH benutzt. Am Institut verfiigbar
waren die Typen DS1103 PPC Controller Board als ISA-Steckkarte und DS1104 R&D
Controller Board als PCI-Steckkarte. Beide Steckkarten stellen vollstandig eigenstandige
Echtzeitrechensysteme dar und unterscheiden sich hinsichtlich der Rechenleistung und den
Schnittstellen. Die Ankopplung an SIMULINK von TheMathworks ist durch mit gelieferte
Bibliotheken problemlos moglich. Mit Hilfe des Real-Time-Workshop Embedded Coder
kann aus dem grafischen SIMULINK Programmcode per Knopfdruck fiir die Hardware
optimierter C-Code erzeugt und direkt auf der Zielhardware in Echtzeit ausgefiihrt werden.
Uber das Softwarepaket ControlDesk kénnen alle BlockgroBen des grafischen Programms
iiber der Zeit dargestellt und gespeichert werden.

2.4.2 RSscan Insole Footscan System

Zur Pedobarografie, der sogenannten plantaren Druckverteilungsmessung, wird ein foots-
can Inshoe System der Firma RSscan verwendet. Mit Hilfe der Druckmessfolien kénnen
die auf die FuBsohle einwirkenden vertikalen Bodenreaktionskrifte gemessen werden. Das
System besteht aus zwei Messfolien fiir beide Fiifle mit jeweils 324 kapazitiven Drucksen-
soren, die gleichmaflig tiber die Flache der Messfolien verteilt sind. Ein tragbares Daten-
aufzeichnungsgerat macht auch dynamische Messungen bei getragenen Schuhen moglich.
Die Messfrequenz betragt 500H z bei einer maximalen Messzeit von 8 Sekunden und ei-
ner Sensititvitat zwischen 0 und 200N/cm? [64]. Gespeichert werden die Messdaten auf
einer 4M B SDRAM Speicherkarte, von wo aus sie tiber ein SCSI-Kartenlesegerat zur
Auswertung auf den PC iibertragen werden konnen. Zur Datenweiterverarbeitung wird
die Software footscan®insole Version 2.39 der Firma RSscan benutzt. Das Paket wurde
hauptsachlich zur Auswertung der durch den Stimulativen Schuh aufgebrachten planta-
ren Druckverteilung an den Fufsohlen verwendet. Die Messdaten und Diagramme vor
oder nach der Analyse konnen in Microsoft Excel- oder Bitmap-Dateien exportiert und die
Tabellenwerte direkt in MATLAB importiert werden.



25

3 Modellbildung und Identifikation

Zur Abschatzung und Dimensionierung, zur Simulation sowie zum modellbasierten
Regelungs- und Steuerungsentwurf sind aussagekraftige, hinreichend genaue Modellbe-
schreibungen und zugehorige Transformationsgleichungen vonnoten. Das folgende Kapitel
befasst sich mit der mathematischen Beschreibung der in Abschnitt 1.6 vorgestellten Pro-
jektierung. Ausgehend von den kinematischen Transformationen der mechanischen An-
ordnung zur Erfassung der Arbeitsbereiche werden die statischen und auch dynamischen
Modelle des mechanischen Aufbaus, der kiinstlichen pneumatischen Muskeln als Antriebe,
der Leitungen und des Druckaufbaus, der auftretenden Reibung, der Kurzhubzylinder im
Stimulativen Schuh und der Proportional-Wegeventile sowie eine vereinfachte Beschreibung
zur Abschatzung des Einflusses der Patientengliedmafien hergeleitet.

3.1 Kinematik

Die Kinematik als Teilgebiet der Mechanik beschaftigt sich mit der Bewegung von Punk-
ten und Koérpern im Raum, ohne dabei die Ursachen der Bewegung zu beriicksichtigen.
In der Robotik dienen die Transformationen meist dazu, von den angetriebenen und be-
einflussbaren Gelenkgréfien eines Roboterarms auf das Ende der kinematischen Kette, den
Endeffektor, zu schliefen und umgekehrt. Auch hier wird von den aus Ganganalysen extra-
hierten physiologischen Winkeldaten der Gelenke auf das Ende der kinematischen Kette,
den Stimulativen Schuh geschlossen und umgekehrt. Der Herleitung vorausgesetzt wird
die Annahme starrer Korper, was am vorhandenen System eine hinreichende Genauigkeit
erwarten lasst. Diese Idealisierung beruht auf der Annahme, dass zwei beliebige Punkte
eines Korpers unabhangig von aufleren Kraften immer den gleichen Abstand zueinander
haben. Im Folgenden wird die Herleitung der Transformationsgleichungen beider Richtun-
gen veranschaulicht.

3.1.1 Kinematik des Teilsystems Kniegelenk

Die Herleitung der beschreibenden Zusammenhange wird hier auf Grund der Similaritat
exemplarisch nur fiir eine Orthese durchgefithrt. Dabei werden das Knieglenk- und Sprung-
gelenksystem vorerst separat betrachtet und spater eine Kopplungsgleichung eingefiihrt.
Am Kniegelenk konnen zwei Transformationsrichtungen unterschieden werden. Unter An-
wendung der Direkten Kinematik konnen die zwei Freiheitsgrade der Winkelkoordinaten,
der Hiifte a und des Kniegelenks ¢, in kartesische Koordinaten x und z iiberfiihrt werden
(Abb. 3.1). Im Umkehrschluss beschreibt die Indirekte Kinematik die Abbildung in die
andere Richtung.
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Abb. 3.1: Geometrische Begebenheiten fiir eine Orthese

Direkte Kinematik

Ausgangspunkt zur Herleitung der kinematischen Transformationsgleichungen ist die
Ermittlung der Systemfreiheitsgrade f. Bei Vorliegen aller f Freiheitsgrade ist eine
eindeutige Lokalisierung des Systems in einem Koordinatensystem moglich. Die Abb. 3.1
zeigt das auf die notwendigen Anteile abstrahierte System einer Orthese. Fiir das Teilsy-
stem Knie wird vorerst von f = 2 Freiheitsgraden ausgegangen. Die Zwangsbedingung
durch Verwendung einer Linearfithrung und Fixierung des Hiiftgelenks wird spater im
Rahmen der Indirekten Kinematik ausgenutzt.

Ein effektives Mittel zur Ermittlung von Positionsanderungen durch Drehungen im
euklidischen Raum sind Drehmatrizen [65]. Die Drehmatrizen sind fiir mathematisch
positive Drehungen definiert. Bei umgekehrter Drehrichtung muss die Punktsymme-
trie der Sinusfunktion und die Achsensymmetrie der Cosinusfunktion entsprechend
berticksichtigt werden. Ziel ist es nun, aus den Gelenkgroflen a und ¢ die Position des
Sprunggelenkdrehpunkts (3) durch den Vektor r4; zu beschreiben (Abb. 3.1). Dazu werden
die Drehtmatrizen A’' und A'? verwendet, die die Drehungen von Koordinatensystem 2
in das Koordinatensystem 1 und von 1 in das Inertialsystem I beschreiben

cos(a) 0  —sin(a) cos(¢) 0  sin(q)
Al=1 0 1 0 . AP = 0 1 0 . (3.1)
sin(a) 0 cos(a) —sin(g) 0  cos(q)
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Abb. 3.2: Verlaufe der Gelenkwinkel an Hiifte @ Abb. 3.3: Aus dem Kniewinkel ¢ resultierende
und Knie ¢ entsprechend der Pfeilung Bewegung des Laufwagens auf der Li-
aus Abbildung 3.1 nearfiihrung

Mit den Léngen I, und [y, von Ober- und Unterschenkel sowie den Richtungsvektoren
innerhalb der gedrehten Koordinatensysteme ergibt sich die Position des Punktes (3) zu

T3 1 1
r = 0| =l AT O] L AT AP O] (3.2)
Z3 O

In Abb. 3.3 sind die Verlaufe von z3 und z3 bei entsprechenden Gelenkwinkeln a und
g aus Abb. 3.2 dargestellt. Die Léangen [, und [y, wurden fiir diese Abbildungen zu
Lin = lsp = 0.4m, zopp zu 0.5m angenommen. Da die z-Komponente von 73/ nicht frei,
sondern zwangsgefiihrt ist, kann im Folgenden eine Abhéngigkeit a(q) des Hiiftwinkels a
vom Kniewinkel ¢ (Abb. 3.2) hergeleitet werden.

Indirekte Kinematik

Zuerst wird mit Hilfe der Indirekten Kinematik und der Zwangsbedingung am Punkt (3)
der Hiiftwinkel a in Abhéngigkeit des messbaren Kniewinkels ¢, den Léangen der Ober-
bzw. Unterschenkelorthese [y, bzw. [y, und der Hohendifferenz z,;¢ zwischen Hiiftgelenk
und Sprunggelenk abgeleitet. Anschlieend wird die eigentliche indirekte Transformation
von den kartesischen Koordinaten in die Winkelkoordinaten berechnet, in diesem Fall der
Kniewinkel ¢ in Abhéngigkeit von x5 und 23 = z,s.

Wird die z-Komponente aus (3.2) gleich einem konstanten Wert z,; gesetzt
23 = Zoff = ly, - sin(a) + Ly, - sin(a — q) , (3.3)

konnen vier Losungen fiir a(q) gefunden werden, von denen aber drei auszuschlieen sind
(Abb. 3.4). Unter Zuhilfenahme der Additionstheoreme und entsprechender algebraischer
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Abb. 3.4: Theoretische Mehrdeutigkeiten der Indirekten Kinematik fiir z3 = konst.

Umformungen ergibt sich

0 = (I +lsn - cos(q)) -sin(a) =l - sin(q) - cos(a) =z, - (3.4)
b A B c

Die Substitution der umklammerten Terme, Quadrierung der Gesamtgleichung und Erset-
zen von cos?(a) durch (1 — sin?(a)) fiihrt auf folgende quadratische Gleichung fiir sin(a)

B*.cos*(a) = (A-sin(a) +CO)*,
B%. (1 —sin®*(a)) = A?-sin’(a)+2-A-C -sin(a) + C?*,
0 = (A*+ B?) -sin*(a)+2-A-C-sin(a) — B*+C*.  (3.5)

Wird in (3.4) cos(a) separiert und entsprechend sin?(a) durch (1 — cos?(a)) ersetzt, kann
eine quadratische Gleichung fiir cos(a) gefunden werden

A% -sin*(a) = (B-cos(a)+C)?,
A? - (1 —cos?*(a)) = B?-cos’(a)+2-B-C-cos(a) +C*,
0 = (A*+ B?%) -cos’(a)+2-B-C-cos(a) — A*+C*. (3.6

Damit ergeben sich jeweils zwei Losungen fiir (3.5) und (3.6)

—A-C+B JAZ+ B2 (2

sin(a;2) = (A2 1 B ) (3.7)
“B.C+A-VEFB_C?
cos(ar2) = (475 BY) : (3.8)

Diese vier Losungen konnen geometrisch interpretiert werden. Abb. 3.4 zeigt die mogli-
chen Ergebnisse aus (3.7) und (3.8). Zur Beschreibung der Mehrdeutigkeiten werden die
Mehrdeutigkeitsfaktoren k; und ks eingefithrt. Die Konfiguration

ki = —1und ky = +1

beschreibt die fiir diese Anwendung einzig sinnvolle Losung. Die Division von (3.7) und
(3.8) und das Auflésen nach a fithrt zu den in Abb. 3.4 gezeigten vier Losungen durch
Variation der Mehrdeutigkeitsfaktoren ki und k-
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(- VAT
ai234(q) = arctan
—B-C+ky-A-VAZ+B2-(C?

Die eigentliche Riickwartstransformation von den kartesischen auf die Winkelkoordinaten
kann eindeutig berechnet werden. Die Anwendung des Satzes von Pythagoras sowie des
Kosinussatzes fiithrt auf

)7 ki, ko ={-1,+1} . (3.9)

|£31|2 = z§ + :L‘g = lfh + l?h — 2y, - lgp, - cos(m —q) . (3.10)

Das Auflésen von (3.10) nach dem Kniewinkel ¢ ergibt die eindeutige Bestimmungsglei-
chung der Riickwartstransformation

l2 l2 _ 2 2
g = T — arccos ( in ;thh ?a;jh—i_ Z?’)) . (3.11)

3.1.2 Kinematik des Teilsystems Sprunggelenk

Da die kinematische Anordnung der Orthese und auch die Bewegung am Kniegelenk maf-
geblichen Einfluss auf die z-Komponente der Gewichtskraft am Sprunggelenk nimmt, wird
diese Abhéngigkeit {iber den Offsetwinkel b, in der spéteren Bewegungsgleichung (3.21)
berticksichtigt. Aus der geometrischen Anordnung (Abb. 3.1) ldsst sich dieser zu

T
bogr =5 —a+ a(q) (3.12)

bestimmen.

3.2 Modellbildung

Der Einsatz von Modellen zur Beschreibung komplexer Vorgange jeglicher Art gewinnt
in den Forschungslabors und Entwicklungsabteilungen immer mehr an Bedeutung. Unter
einem Modell wird in diesem Zusammenhang eine geeignete Beschreibung fiir Massen-,
Energie- und Informationsfliisse innerhalb eines technischen Prozesses verstanden. Nach
DIN 19226 Teil 1 wird ein Prozess als ”Gesamtheit von aufeinander einwirkenden
Vorgangen in einem System, durch die Materie, Energie oder auch Information umge-
formt, transportiert oder auch gespeichert wird” definiert. Die nachfolgende Aufzdhlung
soll nur einen Auszug aus den oft anwendungsspezifischen Vorteilen reprasentieren, die
auch fiir die Entwicklung des neuartigen Gangtrainers zutreffend sind:

e Moglichkeit der Simulation des Systemverhaltens unter den verschiedensten Bedin-
gungen und Einflussgrofien

e Extraktion von Prozessdaten zur Konzeption und Auslegung eines zu realisierenden
Systems

e Risikoloses Austesten und Evaluieren von Einstellungen und Regelungsstrategien,
insbesondere bei groflen bewegten Teilen oder hochdynamischen Vorgangen
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e Verkiirzung der Entwicklungszeiten durch paralleles Entwerfen und Erproben von
Regelungs- und Steuerungsstrategien zum Prototypenbau

e Entwurf von modellbasierten Regelungsstrukturen zur Erweiterung des Arbeitsbe-
reichs, der Regelgiite und Robustheit

e Aneignung von Systemverstéandnis bei komplizierten, insbesondere nichtlinearen Sy-
stemen

Trotz des anféanglichen Mehraufwands fithrt die Beschreibung von Prozessen durch Mo-
delle meist zu einer Reduktion des Entwicklungs- und Zeitaufwands bei zumindest gleich
bleibendem Ergebnis und senkt damit Kosten und Personalressourcen. Zudem ware das
Verhalten und die gezielte Beeinflussung hoch komplexer Systeme ohne Verstandnisgewinn
durch Simulation nicht denkbar.

Im Falle von mechatronischen Systemen stellt die Gewinnung von mathematischen Mo-
dellen eine interdisziplindre Aufgabe dar. Am pneumatischen System des Bewegungstrai-
ners miissen hierzu physikalische Phanomene aus den Bereichen Mechanik, Elektronik und
Thermodynamik mathematisch beschrieben werden. Hierbei werden im Allgemeinen zwei
Vorgehensweisen unterschieden: die theoretische und die experimentelle Modellbildung.
Die theoretische Modellbildung (” White-Box-Modell”) bedient sich mathematisch formu-
lierter Naturgesetze, um meist Teilprozesse zu beschreiben, die dann zum Gesamtprozess
zusammengefiigt werden miissen. Hierzu werden meist vereinfachte Annahmen getroffen,
um den Modellierungsaufwand in vertretbaren Grenzen zu halten. Bei der experimentellen
Modellbildung (” Black-Boz-Modell”) wird das Systemverhalten durch gezielte Messungen
bestimmt. Hierzu werden durch Einbringen von Experten- und a-priori-Wissen gezielt Sy-
stemeigenschaften mittels eigens generierter Testsignale untersucht. Oft ist auch nur die
Annahme eines Black-Box-Verhaltens ausreichend, d.h. durch Einbringen geeigneter Test-
signale in das System wird die erhaltene Systemantwort aufgezeichnet. Unter Zuhilfenahme
von Identifikationsmethoden wird anschliefend eine mathematische Systembeschreibung
zur Abbildung des Systemverhaltens gesucht. Eine ausfiihrliche Beschreibung und Ge-
geniiberstellung der verschiedenen Identifikationsverfahren ist in [66] oder deutschsprachig
in [67] abgedruckt.

Auch wenn experimentelle Verfahren oft mit geringerem Aufwand anwendbar und fiir die
angewendeten Testsignale genauer sind, wird meist kein Einblick in die interne Dynamik
und das spezifische Verhalten von einzelnen Prozessparametern gewonnen. Zudem muss
zuerst ein System vorhanden sein, an dem die entsprechenden Untersuchungen angewen-
det werden konnen. Wahrend der Entwicklung des Bewegungstrainers wurden daher beide
Ansatze je nach Stellenwert und Projektfortschritt kombiniert verfolgt. Unter den expe-
rimentell ermittelten Modellen wird zudem zwischen parametrischen, z.B. die Naherung
eines Systemverhaltens durch mathematische Funktionen oder neuronale Netze und nicht-
parametrischen Modellen, z.B. das tabellarische Ablegen von Messwerten, unterschieden.
Je nach Anwendung, Verwendung und Zielrechensystem (Speicher, Rechenleistung usw.)
ist auch hier ein sinnvoller Kompromiss empfehlenswert.

3.2.1 Mechanischer Aufbau

Im Wesentlichen lésst sich der Oberbegriff Mechanik in die Kinematik, die geometrische
und zeitliche Bewegungsablaufe ohne Krafte analysiert, und die Dynamik aufgliedern, die
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die Wechselwirkung von Kraften und Bewegungen beschreibt. Die Dynamik wiederum be-
steht aus der Statik und der Kinetik. Erstere befasst sich mit dem Gleichgewichtszustand
am ruhenden Korper, letztere mit der Bewegung, die durch Krafte hervorgerufen wird. Ziel
dieses Kapitels ist es, das kinetische Systemverhalten der mechanischen Teilaufbauten an
Knie- und Sprunggelenk in Form eines Zusammenhangs zwischen eingebrachten Momenten
und den entsprechenden Winkeln sowie deren zeitlichen Ableitungen zu bestimmen. Die
Betrachtungen beruhen auf der Annahme von starren Korpern und damit auf Bewegun-
gen von Massepunkten. Fiir einfache kinetische Problemstellungen ist meist das Ansetzen
der Newtonschen Grundgesetze zielfithrend. Die Newtonschen Grundgesetze sind eine ma-
thematische Beschreibung von experimentellen Erfahrungen und wurden 1687 erstmals
von Isaac Newton formuliert, sie besitzen daher Axiomcharakter. Fiir starre Mehrkorper-
systeme konnen die einzelnen Korper freigeschnitten und die Bewegungsgleichungen ein-
schlieBlich der Zwangskrafte und der eingepragten Krafte hergeleitet werden. Das Ergebnis
ist ein Gleichungssystem, aus dem die Zwangskrifte eliminiert werden miissen, insofern
diese nicht explizit gesucht sind. Fir komplexere Systeme bieten sich die den Axiomen
gleichwertigen Prinzipien der Mechanik an, die eine Herleitung der Bewegungsgleichungen
eines Mehrkorpersystems ohne das Freischneiden der einzelnen Korper und der damit ver-
bundenen Eliminierung der Zwangskrafte ermoglichen. Zur mechanischen Modellierung des
Kniegelenksystems werden die Lagrangeschen Gleichungen 2.Art angewendet. Ausfiihrli-
che Herleitungen und Beschreibungen zu anderen Prinzipien der Mechanik, wie das Prinzip
von d “Alembert, das Prinzip von Jourdain oder das Hamiltonsches Prinzip, sind im Werk
”Technische Mechanik” von Schiehlen [68] zu finden. Fiir eine vertiefende Betrachtung der
Lagrangschen Gleichungen 2. Art und der Newtonschen Axiome sei auf die einschlagige
Literatur zur Technischen Mechanik verwiesen, beispielsweise [69-71].

Patientenmodell zur Systemsimulation

Zur Auslegung der Aktorik und der mechanischen Konstruktion wurde das komplette dy-
namische Systemverhalten simuliert. Ein vereinfachtes Patientenmodell dient dazu, die
Tragheit und die Massen der Gliedmaflen mit ins Modell eingehen zu lassen und somit
einen Uberblick iiber die wirkenden Kréfte und Momente zu erhalten. Zudem wird es
dadurch moglich, patientengewichtabhangig dynamische Beschrankungen zu erkennen und
somit vorhersehbares, unkontrollierbares Systemverhalten durch Stellgrolenbeschrankung
zu vermeiden. Dazu wurde der Oberschenkel des Patienten als Kegelstumpf, der Unter-
schenkel als Zylinder und der Fuf als Keil angenommen (Abb. 3.5). Die Publikation [72],
aus der die anteiligen Massen der Glieder an der Kérpermasse entnommen wurden, identifi-
zierte keine separate Masse flir das Kniegelenk, sondern teilte diese anteilig dem Ober-und
Unterschenkel zu.

Modellannahmen und Modellvereinfachungen

Um den theoretischen Modellierungsaufwand in Grenzen zu halten, wurde das System, wie
in Abb. 3.5 dargestellt, abstrahiert. Es wurden folgende Vereinfachungen getroffen:

e die an den angetriebenen Exoskeletten angebrachten Komponenten wie Sensoren,
Muskeln, Fiithrungen, Orthesenbiigel, Abstandsklotze und Kabelhalterungen wurden
aufgrund ihrer Verschiebbarkeit nur in der wiegbaren Masse beriicksichtigt. Die
von der geometrischen Gestalt des Korpers und seiner Massenverteilung abhangigen
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Abb. 3.5: Schematischer Aufbau einer Orthese mit Bezeichnung der bei der Modellierung beriick-

sichtigten Massen

Massentragheitsmomente

dm: infinitesimale Masse
J = /r2dm , 1 Abstand vom Drehpunkt (3.13)
H M: Gesamtmasse des Korpers

wurden durch quaderférmige Elemente approximiert.

aus Sicht des Kniegelenk Teilsystems wird der Stimulative Schuh mit Patientenfuf
als Punktmasse m® approximiert.

auch die Massenverteilung des Exoskelett-Kniegelenks wird als Punktmasse m® an-
genahert.

die verwendeten geometrischen Korper zur Beschreibung des Patienten sind grobe
Néaherungen der Abmessungen und Volumina.

die aus [72] extrahierten Massen sind Mittelwerte von gesunden Patienten; die
tatsachliche Muskelmasse der Gliedmaflen nimmt in der Anfangsphase der Immo-
bilitat bis zu 3 % pro Tag ab.

Gelenksteifigkeiten und Elastizitaten bleiben unberiicksichtigt.

die Patientengelenke wurden, wie die der Maschine, als Scharniergelenke angenom-
men.

Bewegungsgleichung des Teilsystems Kniegelenk

Ziel der Lagrangeschen Gleichungen 2. Art ist die Herleitung der Bewegungsgleichung
eines mechanischen Systems, die die angreifenden Zwangskrafte nicht enthalt und somit
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das fiir Mehrkorpersysteme aufwandige Losen eines Gleichungssystems zur Eliminierung
dieser unnotig macht. Grundlage hierfiir sind die Begriffe der virtuellen Verrickungen und
der virtuelle Arbeit, die im Prinzip von d’Alembert miinden. Hierzu sei auf weiterfiihrende
Literatur [65, 69, 73] verwiesen.

Fiir nicht-konservative Systeme mit holonomen Zwangsbedingungen kann die Bewegungs-
gleichung unter Verwendung der Lagrangeschen Gleichungen 2. Art berechnet werden.
Holonom bedeutet hierbei, dass alle verbleibenden Zwangsbedingungen in geschlossener
Form und eindeutig angegeben werden konnen. Beim Modell der starren Korper ist die
holonome Zwangsbedingung der konstante Abstand zwischen zwei Teilkorpern. Die For-
derung nach Holonomitat dieser Zwangsbedingung ist verantwortlich fiir das Verbleiben
von nur maximal 6 Freiheitsgraden aus den urspriinglich 3NV Freiheitsgraden eines Systems
von N Massepunkten. Die Bestimmungsgleichung (3.14) héngt dabei ausschlieflich von
der potentiellen und kinetischen Energie der Teilkorper, der generalisierten Koordinaten
sowie der nicht-konservativen Krafte ab

d (0L oL
i (o) 3= 4y

wobei L = T'— V die Lagrangefunktion mit der kinetischen Energie 7" und der potenti-
ellen Energie V reprasentiert. Die @; mit ¢ = {1,.., f} stellen die generalisierten, nicht-
konservativen Momente dar, die am Gangtrainer den Antriebsmomenten des pneumati-
schen Muskelpaars entsprechen. Die Anzahl der zu wahlenden generalisierten Koordinaten
ist durch die Zahl der Freiheitsgrade festgelegt. Durch die Zwangsbedingung an der Line-
arflihrung (Abb. 3.1, ®) reduzieren sich die Freiheitsgrade auf f = 1. Als generalisierte
Koordinate fiir das Teilsystem Knie wird der Kniewinkel ¢ gewéahlt. Das Auswerten von
(3.14) fithrt auf die Bewegungsgleichung

m(q,q) - G+ f(4,q) = M"* — 7% — M (3.15)

fiir das Teilsystem Kniegelenk mit dem Massenterm m(q, ¢), dem Zentrifugal- und Coriolis-
Anteil f(4, q), dem aufzubringenden mechanischen Moment M%, dem Stérmoment 7% und
dem Reibungsmoment M, das aus der Reibungkraft an der Linearfiihrung Fr resultiert.
Die kinetische Energie 7" und die potentielle Energie V' sind die Summen aus allen poten-
tiellen und kinetischen Einzelenergien der Teilkorper i. Diese werden im Folgenden auf
Basis der getroffenen Vereinfachungen (Unterabschnitt 3.2.1) bestimmt.

Potentielle Energie

Die stationdre Gesamtenergie im Gravitationsfeld V' der Erde in (3.16) setzt sich im All-
gemeinen aus den potentiellen Einzelenergien der Teilkorper V; zu

N N 0
v:zw:zmi-zz’(_g), (3.16)
=1 =1

zusammen, wobei die m; die Massen der Teilkorper reprasentieren, g die Erdbeschleuni-
gung und r; die Vektoren zum Schwerpunkt der Teilkorper. Mit der Abstraktion und den
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Vereinfachungen aus Abb. 3.5 ergeben sich die in (3.17) angegeben potentielle Energien
der sieben Teilkorper i = {th, p;th,ap; K, ap; sh, p; sh,ap; S, ap; S, p}:

Vihpg = —g My -y -sin(a) ,
Vihap = —9 Mihap 0.5+ ly, - sin(a) ,
Vikap = —0 Miap -l -sin(a) , (3.17)
Vinp = —g Mgnyp (I -sin(a) + 0.5 Iy, - sin(a — q))
Vehap = —9 Mghap (ln - sin(a) + 0.5 - Iy, - sin(a — q))
Ve o= —g. (Mg.ap +msy) (len - sin(a) + Iy, - sin(a — q)) .
mS

Aufgrund der in Unterabschnitt 3.2.1 angefiihrten Vereinfachungen wird am Knie nur der
Teilkorper ¢ = {K,ap} der Mechanik beriicksichtigt. Da der Stimulative Schuh fiir das
Kniegelenksystem als Punktmasse angenommen wird, wird die Patientenfufimasse mg,
zur Apparaturmasse mg,, addiert und ergibt m®. Der Winkel a kann iiber (3.9) aus ¢
bestimmt werden. Die Vektoren r; beschreiben die raumliche Position der Schwerpunkte
der Teilkorper 7. Da bei Zylindern und Quadern der Schwerpunkt bei halber Lange des
Korpers liegt, werden die entsprechenden Langen mit 0.5 gewichtet. Der relative Abstand «
vom Ursprung zum Schwerpunkt des Kegelstumpfes wird in Unterabschnitt 3.2.1 bestimmt.

Kinetische Energie

Fiir starre Korper, die sowohl translatorischen als auch rotatorischen Bewegungen unter-
worfen sind, lasst sich die kinetische Gesamtenergie durch

1
~m-f'0T-f0+m-f'0T(g><fSi)+§-m-wT-l~u_), (3.18)

® ® ®

berechnen. Dabei reprasentiert r, den Vektor vom Ursprung zum Bezugspunkt des
Korpers, r,; den Vektor vom Bezugspunkt des Korpers zu seinem Schwerpunkt, w die
Drehgeschwindigkeit des Korpers und J den Tréagheitstensor. Die kinetische Energie eines
starren Korpers setzt sich aus dem translatorischen Anteil (1), einem Mischanteil (2) und
dem rotatorischen Anteil 3) zusammen. Wahlt man als Bezugspunkt des Korpers seinen
Schwerpunkt, entfallt der Mischterm (2), da r; zu Null wird. Durch die Beschrankung der
Freiheitsgrade des Gerates auf f = 1 konnen die Vektoroperationen der Drehbewegung (3)
durch skalare Auswertungen ersetzt werden.

Somit konnen die kinetischen Einzelenergien T; fiir die Teilkorper ¢ wie folgt geschrieben
werden

T 2

1
2
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Ausgewertet ergeben sich fiir die in Abb. 3.5 eingefithrten Teilkorper folgende kinetischen
Energien

1 .
Tiny = 0+ 5 Mihp Jthyp - a’,
1 9
T;fh,ap = 0+ 5 S Myhap - Jth,ap -a,
1 . .
TK,ap = 5 : mK,ap : Z’lfg,ap EK’ap + 0 )
1 o 1 d 2
Tsh,p - 5 T Mshp - Zzhm Esh,p + 5 *Mshp - Jsh,p : (%(a(q) - Q)) )
1 o 1 d ?
Tsh,ap - 5 : msh,ap : f.{h,ap Esh,ap + 5 : msh,ap : Jsh,ap : (a(a(Q) - Q)) ’
1
T8 = S -m®. (#5)" #5 40

Fiir die kinetischen Energien der Oberschenkel von Patient T}, , und Exoskelett T}, o, wird
ein fester Drehpunkt im Ursprung des Koordinatensystems gewahlt, wodurch der transla-
torische Anteil entfillt. Da der Drehpunkt nicht dem Schwerpunkt entspricht, muss dies bei
der Berechnung der Triagheitsmomente (Unterabschnitt 3.2.1) beriicksichtigt werden. Das
Kniegelenk der Apparatur, als Punktmasse gendhert, besitzt keinen rotatorischen Anteil.
Die Teilkorper des Unterschenkels von Patient und Gerat, Ty, , bzw. Ty, 4p, besitzen sowohl
translatorische als auch rotatorische Anteile. Der ebenfalls fiir das Teilsystem Kniegelenk
als Punktmasse genaherte Stimulative Schuh mit Patientenfufl besitzt gleichermafien nur
translatorischen Anteil.

Bewegungsgleichung des Teilsystems Sprunggelenk

Die Bewegungsgleichung des Teilsystems Sprunggelenk kann aufgrund der Ubersichtlich-
keit tiber die Newtonschen Grundgesetze bestimmt werden. Hierzu ist es notwendig, den
gemeinsamen Schwerpunkt der beriicksichtigten Teilkérper zu bestimmen. In der Anwen-
dung am Gangtrainer wird allerdings zweigleisig gefahren. Wahrend die modellbasierte
Regelung (Kap. 4) nur die Apparatur beriicksichtigt und die auftretende Patientenakti-
vitdt als Storgrofie interpretiert und kompensiert (Unterabschnitt 4.4.7), wird zur sicher-
heitskritischen Trajektorienplanung (Abschnitt 4.1) zusétzlich auch eine Abschétzung {iber
Massen, Tragheitsmomente und Abmessungen des Patientenfufles benotigt. Der resultie-
rende Schwerpunkt in der z-z-Ebene S = [z, zS]T aus n Korpern errechnet sich zu

A (Tsi - Ai) Z(zsz - Aj)
Ty = 1:171— y Zs = ZZln— 5 (319)
2. A > A
i=1 i=1

wobei A; die Flachen der Teilkorper ¢ in der x-z-Ebene repréasentieren.

Sollen die Winkelwerte der Soll-Trajektorie stationar angefahren werden, bedarf es des
Drehmoments M7 = 1 x F®, das aus dem Vektorprodukt der angreifen Kraft F'° und
dem Abstand [° zwischen Drehachse und Schwerpunkt berechnet wird. Somit ergibt sich
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1 Ithlsh I
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Abb. 3.6: Kegelstumpf Abb. 3.7: Zylinder Abb. 3.8: Quader
mit (3.12) fiir das stationir benotigte Moment M? am Sprungglenk
M2 =11%-mg - g-sin(=b—a(q) +q) , (3.20)

mit der Erdbeschleunigung g = 9, 81’“?;—'2m. Die Masse m® umfasst die Mechanik des Stimula-
tiven Schuhs und fiir Simulationen und zur sicherheitskritischen Trajektorienplanung auch
die Masse des Patientenfufies. Der dynamische Anteil kann bei konstantem Trégheitsmo-
ment J° {iber das zweite Newtonsche Axiom der Rotation [74] bestimmt werden. Fiir das
bendtigte mechanische Moment M# am Sprunggelenk ergibt sich folglich unter Beriick-
sichtigung von Reibmoment M7 und eventuellen Stérmomenten 7 durch Modellfehler,
Vereinfachungen, Ungenauigkeiten oder Patienteneinwirkung

M* = Mg+ Mgy, + Mp + 7"
= |I°]-m®-g-sin(=b—a(q) +q) +J° - b+ Mg +74 . (3.21)

Massen und Tragheitsmomente

Die Bestimmung der biomechanischen Grofien der einzelnen menschlichen Gliedmafien wie
Massen, Schwerpunkte, Tragheitsradien und Tragheitsmomente, ist nicht zuletzt wegen der
individuellen Vielfaltigkeit eine diffizile Aufgabe. Veroffentlichungen der Anthropometrie!
zeigen hierbei im Wesentlichen zwei Verfahren zur Ermittlung der schwer ermittelbaren
Daten: das Sezieren von Leichen [75] oder das Scannen der Gliedmafien und Ermittlung
charakteristischer Gréfien mit Hilfe von Landmarken [76]. Insbesondere die anzunehmen-
den Massen der GliedmaBen sind im Rahmen dieser Arbeit von Bedeutung. In [72] wurden
hierzu aufbereitete Daten der Massen der Gliedmafien im Verhéltnis zum Korpergewicht
ver6ffentlicht, die auf den in [76] publizierten Daten von 100 Ménnern und 15 Frauen kau-
kasischer Abstammung mit einem Durchschnittsalter von 24 bzw. 19 Jahren aufbauen. Die
geschlechtsspezifischen relativen Massen der unteren Gliedmaflen wurden hieraus entnom-
men und fiir das Patientenmodell verwendet. Tabelle 3.2 im Unterabschnitt 3.3.7 gibt diese
Daten und in einer separaten Spalte die durch Wiegen ermittelten Massen der Exoskelette
wieder. Ausgehend von diesen Massen wurden vereinfachende, geometrische Annahmen
zur Berechnung der Trégheitsmomente getroffen, siehe auch Unterabschnitt 3.2.1. Das sich
in der Orthese befindende Patientenbein wurde durch eine Kombination aus Kegelstumpf
fiir den Oberschenkel, Zylinder fiir den Unterschenkel und Keil fiir den Fufl angenahert.

ILehre der Ermittlung und Anwendung der MaBe des menschlichen Kérpers
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Grundlage zur Berechnung nicht tabellierter Trégheitsmomente ist die Definition [74]

J = /rz-dm, (3.22)

M

und die Tatsache, dass das Tragheitsmoment eines zusammengesetzten Korpers gleich der
Summe der Tragheitsmomente seiner Teile gegeniiber der gleichen Drehachse ist. Die
GroBen M und r stehen fiir die Gesamtmasse des Korpers und den senkrechten Abstand
eines jeden, infinitesimalen Masseteilchens dm zum Drehpunkt.
Zu bestimmen ist im Folgenden das Tragheitsmoment des Patientenoberschenkels Jy, ,,, des
Patientenunterschenkels Jyj, ,, des PatientenfuBies Jg,, der Vorrichtung des Stimulativen
Schuhs J° sowie der Exoskelettteile Jihap Und Jgp qp. Die Tragheitsmomente Jy, 4, und
Jsh,ap der Apparatur als quaderformige Néherung kénnen Tabellenwerken [74] entnommen
werden (Abb. 3.8)
1 2 | 72

Jth,ap == Jsh,ap = E : mth,ap/sh,ap (RQ + lth/sh) . (323)
Auch die Naherung des Tragheitsmoments des Patientenunterschenkels Jg, , durch einen
Zylinder ist nachschlagbar. Unter Beriicksichtigung des nicht im Schwerpunkt liegenden
Drehpunkts durch den Satz von Steiner ergibt sich (Abb. 3.7)

1 1
Jahp = 1 Mk R + 5 Mk 12, . (3.24)

Etwas diffiziler gestaltet sich die Bestimmung von Jy,,. Wird der Kegelstumpf in eine
Ansammlung infinitesimal kleiner Scheiben mit den Tragheitsmomenten J, = i 72 m,
dem variablen Durchmesser r(z) und der Lénge dx zerlegt, siche auch Abb. 3.6, 148t sich
(3.22) wie folgt schreiben
1
J.S'cheibe = Z /7’2<1’> ~dm . (325)

M

Da der Schwerpunkt jeder einzelnen Scheibe iiber den Integrationsweg x immer weiter aus
dem Drehpunkt wandert, muss additiv zu Jgepeie der Steinersche Anteil berticksichtigt
werden. Die Drehachse, in diesem Fall die y-Achse, bleibt davon unberiihrt. Mit dm =
p-7-r?(x) dzx ergibt sich fiir das gesamte Trigheitsmoment des Kegelstumpfs:

len len

1
Jinp = ik /r4(:1:) de+p-m /7‘2(1’) -~ dw (3.26)
0 0
SteinerszgerAnteil

Die Abnahme des Radius der Scheiben kann linear in Abhéangigkeit der Radien an linker
und rechter Seite des Kegelstumpfs, Rx; und Rg», angegeben werden

Ry1 — Rio
—-x

r(z) = Rgy — ”
t

(3.27)
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Abb. 3.9: Niherung des PatientenfuBes als Abb. 3.10: Naherung der Apparatur Stimu-
Keil lativer Schuh

Gleichung (3.27) eingesetzt in (3.26) und das Losen der Integrale fiihrt auf das Trégheits-
moment

1 m
Jinp = 20 T lth - ﬁhp (Ri1 + Ricr - Rio + Ry - Ry + Ric1 - Riey + Riy)
7p
b e (Lpe L p o p IR (3.28)
th ‘/th,p 30 K1 10 K1 K2 5 K2 .

des Patientenoberschenkels.

Der Fufl des Patienten wird zur Berechnung des Tragheitsmomentes Jg, als Keil an-
gendhert. Mit dem Abstand cg,, zwischen Drehpunkt D und Schwerpunkt SP (Abb. 3.9)
folgt fiir das Tragheitsmoment des Patientenfufles

2:ap cp _bF Z_bl
2

N
—_—

ap 3
_4r _°F bp
2 ap

—

/ (2% + 2% dw - dy - dz + msg, - d3,,
5 o+ 2gF

mg
= 5 (af +3) +msyp - ds,, (3.29)
Die Apparatur Stimulativer Schuh wird mit Hilfe von 3 tabellierten Quadern angenéahert
(Abb. 3.10). Dies fiihrt mit der Masse der Seitenteile my und der Masse der auf ein
Blech geschraubten 10 Zylinderpaare m; und der Gesamtmasse m® der Vorrichtung auf
das Tragheitsmoment

miq ) (a?q,ap + b%,ap) mg i (C%val’ + bé?‘”’) +mS . g2 (3.30)

J%=2.
12 12 S,ap

Eine weitere zu bestimmende GroBe ist der Teilungsfaktor o aus (3.32). Die z-Koordinate
des Schwerpunkts eines beliebigen Korpers K ist allgemein iiber
g (3.31)
r = — |« .
Vi .
%
bestimmbar, wobei Vi das Korpervolumen reprasentiert. Das Losen des Integrals fiir den

Kegelstumpf (Abb. 3.6) fiihrt nach der Normierung mit [y, auf den Teilungsfaktor
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lin

z 3 (R . RKl_RK2>2xdl_
w12 (R%, + Ri1 - Rio + R%,) Kl L,

0
1 (R +2- Ri1 - Ria +3 - Riy

= ) 3.32
4( R?. + Ry1 - Ria + R%, > ( )

3.2.2 Kraftmodell der pneumatischen Muskeln

Pneumatische, kiinstliche Muskeln sind dem biologischen Muskel nachempfundene
Zugaktoren. Sie bestehen aus einem druckdichten Gummischlauch, der von hochfesten,
rautenformig angeordneten Aramidfasern umsponnen wird. Der Massenfluss von Luft
in das Innere des Muskels bewirkt eine last- und druckabhéngige Kontraktion in Langs-
richtung sowie eine ungenutzte Ausdehnung in radialer Richtung. Die Beschreibung der
Abhéangigkeiten dieser Groflen ist Ziel dieses Abschnitts. Prinzipiell sind die Muskeln in
allen denkbaren Ausfiihrungen erhaltlich, miissen allerdings aufgrund der eingeschrankten
maximalen Kontraktion von ca. 25 Prozent der Nennlange sowie der dynamischen
Anforderungen hinsichtlich Durchmesser und Léange entsprechend dimensioniert werden.
Zum Antrieb der Gelenke des Gangtrainers wurden Muskeln vom Typ DMSP-20 der
Langen 270 mm und 175 mm verwendet. Zur Einsparung von Totvolumen wurde das
Innere der Muskeln als Spezialanfertigung mit Silikon befiillt, sieche auch Unterabschnitt
2.3.1.

Der stark nichtlineare Zusammenhang zwischen der physikalischen Ursache Druckdnderung
Ap und der daraus resultierenden Wirkung Muskelzugkraft F); in Verbindung mit einem
hysteresebehafteten Kontraktionsverhalten AL, macht die mathematische Beschreibung
des Aktors im Verhaltnis zu Pneumatikzylindern relativ kompliziert. In Abb. 3.11
und Abb. 3.12 ist das Verhalten des kiinstlichen Muskels abhiangig von konstantem
Druck bzw. konstanter Last dargestellt. Durch die Variation dieser beiden Groflen wird
ersichtlich, dass sich das Kraftegleichgewicht zwischen der Gewichtskraft der Last und der
Muskelkraft bei verschiedenen Kontraktionen einstellt. Nicht visualisiert ist hierbei die
auftretende Kontraktionshysterese, die bei mehrmaliger Durchfithrung der Vorgénge (1)
bis (6) auftritt. Abb. 3.11 zeigt einen einseitig fest eingespannten Muskel bei konstantem
Innendruck. Wird eine grofie Last angebracht (1), ist die Kontraktion des Muskels sehr
gering. Nach Halbieren (2) oder Entfernen (3) der Last verkiirzt sich der Muskel bis zu
seiner maximalen Kontraktion, die theoretisch dann erreicht ist, wenn die Aramidfasern
parallel verlaufen, d.h. © = 90° betragt. Praktisch ist dieser Wert aber nicht zu erreichen.
Wird die Last konstant gehalten und der Druck variiert, ergibt sich ein ahnliches Bild
(Abb. 3.12). Bei Umgebungsdruck ist der Muskel komplett entspannt und zieht sich
bei steigendem Druck immer mehr zusammen, was zu einer radialen Ausdehnung fithrt
(4)-(6).

Auch hier sind die zwei grundlegenden Vorgehensweisen der Modellbildung zur Herlei-
tung eines mathematischen Zusammenhangs zwischen den charakteristischen Groéfien
anwendbar. Im Folgenden wird das Vorgehen zur physikalischen und experimentellen
Modellierung vorgestellt.
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Abb. 3.11: Muskelkontraktion bei konstantem Abb. 3.12: Muskelkontraktion bei konstanter
Druck und variabler Last Last und variablem Druck

Physikalische Modellbildung der Muskelkraft

Grundlegender Gedanke der physikalischen Modellbildung ist es, strukturelle Eigen-
schaften des Aktors auszunutzen, um einen Zusammenhang zwischen den fiir das
Systemverhalten relevanten, charakteristischen Grofien herzustellen. In diesem Fall sind
das die Muskelkraft F;, der Winkel zwischen den Aramidfasern ©, die Kontraktion ALy,
und Muskelinnendruck p,,. Stark vereinfacht lasst sich das Muskelverhalten mit Hilfe
eines einfachen Krafteparallelogramms verstehen, wie in Abb. 3.12 angedeutet. Stromt das
Medium Luft in den Muskel, leistet diese Volumenarbeit, d.h. der Muskel dehnt sich in
die Richtung mit geringstem Widerstand aus. Da am Muskel fiir einen Luftmassenstrom
m in den selben auf der Oberseite ein héheres Druckpotential anliegen muss als im Muskel
und die Unterseite verschlossen ist, erfolgt die Ausdehnung radial. Dies bewirkt die in
Abb. 3.12 angedeutete Kraft Fy, die zu einer vertikalen Kraft Fg., tiberlagert werden
kann. Ist der Muskel vollig entspannt (Abb. 3.12 (1)), so ist Fges bei gleich bleibendem Fy,
am grofften und nimmt immer mehr ab, je grofler der Winkel © wird. Letztendlich ergibt
sich entweder ein Kraftegleichgewicht zwischen Fr.s und der Last bei einer bestimmten
Kontraktion, oder die gesamte aus der Volumenarbeit resultierende Kraft Fi, muss bei
maximaler Kontraktion von den Aramidfasern aufgenommen werden.

Diese Uberlegungen wurden zum ersten mal von Schulte [77] im Jahr 1961 in Glei-
chungen gefasst. Die verrichtete Volumenarbeit ergibt sich aus der Definition der in
ein System eingebrachten Arbeit W;, = st ~ds. Mit F = p- A, ds = % und der
Druckdifferenz Ap = pyr — pa zwischen Umgebungsdruck p, und Muskelinnendruck pp,
ergibt sich folgende in das System eingebrachte Arbeit

AW, = Ap dV (3.33)
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durch den Luftmassenstrom . Mit der Vereinfachung, dass die gesamte im Luftmassen-
strom gespeicherte Energie beim Einstromen in den Muskel in positive Volumenarbeit und
beim Entspannen in negative Volumenarbeit umgesetzt wird, ergibt sich

AWin = AWy = —FyydLy = Ap dV (3.34)

wobei F' die Kraft in axialer Richtung fiir eine Langenanderung dL ist. Unter diesen
vereinfachenden Annahmen steigt und fallt die Qualitdat des Modells nun mit der adaquaten
Bestimmung des Muskelvolumens.

P
Cc
¢ D,
LM_ALM
Abb. 3.13: Aramidfasern am DMSP-20 Muskel =~ Abb. 3.14: Bezeichnungen der geometrischen
im unbeliifteten Zustand GroBen zur Modellierung

Die einfachste Naherung des Muskelvolumens kann durch Annahme einer Zylinderform
errechnet werden. Mit den in Abb. 3.14 eingefiihrten Bezeichnungen Ly, — ALy = c-cos(O)
fiir die variable Muskellange, ¢ fiir die als inelastisch angenommene Faserlange, ¢ fiir die

Anzahl der Umwicklungen einer Faser im Muskel, D), = %}r@) fiir den Muskeldurchmesser
und dem sich damit ergebenden Zylindervolumen
Vif = & om- D2, - Loy — ALyy) = ¢ sin?(0) - cos(O) (3.35)
M—47T M M M—4.ﬂ_.£2 :
ergibt sich mit (3.34) fiir die Muskelkraft
AV L _Ap-c®(3-cos?(O) — 1)
Fy=—-Ap- = —Ap- -4 — . 3.36
M LT P dLy 4.7 e (3.36)

do

Wird der theoretisch maximale Durchmesser des Muskels zu Dy = giw definiert und die
Geometrie aus Abb. 3.14 ausgenutzt, ergibt sich die statische Druck- und kontraktions-
abhéngige Muskelkraft nach Schulte [77]

D2A Ly — ALy)?
FM=”2p<3(MC2 M)—1). (3.37)

Die Verfeinerung und Optimierung dieses statischen Muskelkraftmodells von 1961 war
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Abb. 3.15: Mechanischer Aufbau zur Vermes-  Abb. 3.16: Feder-Dampfer Modellannahme
sung der verwendeten Muskeln (Kelvin-Voigt-Modell)

und ist Gegenstand zahlreicher Forschungsarbeiten. Chou und Hannaford untersuchten
Mitte der 90er Jahre die statische und dynamische Charakteristik der Aktoren mit
dem Ziel, eine moglichst genaue aber linearisierte Beschreibungsgleichung herzuleiten
[78, 79]. In [80] wurde stationdr die Elastizitiat des Muskelmaterials und dynamisch das
Tiefpassverhalten des Aktors berticksichtigt. In [81] wurde durch Einbringen zusatzlicher
Karbonfasern das Kraft-Kontraktionsverhalten optimiert, um einen flacheren Abfall der
Kraft-Kontraktionskennlinie zu erzwingen und somit die Aktorgréfle zu minimieren.
Weitere dynamische Effekte wie Reibung und Démpfung innerhalb des Aktors wurden
in [82, 83| ausfiihrlich untersucht. Die Arbeit [84] befasst sich mit der numerischen
Modellierung der PAMs (engl.: ”Pneumatic Muscle Actuator”) mit Hilfe Finiter Elemente
Methoden (FEM). Hierbei liegt das Hauptaugenmerk auf einer exakteren Beschreibung
des in (3.36) eingehenden Muskelvolumens V).

Auf Grund des schnell stark anwachsenden Rechenaufwands bei exakter werdender
physikalischer Modellierung von Volumen, dynamischen und Hysterese-Effekten sowie
der dennoch notwendigen aktorspezifischen Anpassung des physikalischen Modells durch
Identifikationsmethoden, wurde zur Regelung der Gelenkwinkel, siche auch Kapitel 4, ein
experimentelles Kraftmodell der Muskeln verwendet. Die Herleitung dieses Modells wird
im Folgenden vorgestellt.

Experimentelle Modellbildung der Muskelkraft

Zur Herleitung einer auf Messdaten basierenden mathematischen Beschreibung des Mus-
kelkraftverhaltens wird dieser als Feder-Dampferglied mit steuerbarer Federsteifigkeit ¢y,
und parallelem Dampferglied d); abstrahiert [85, 86]. Durch das Einbringen dieser a-
priori Systemkenntnis, die sich durch simple Schwingungsmessungen bestatigen lasst,
ist die grundsatzliche Struktur der mathematischen Gleichung festgelegt, wobei dennoch
gentigend Freiheitsgrade zur prazisen Beschreibung des tatsachlichen Kraftverhalten ver-
bleiben. Wie auch beim physikalischen Modellansatz werden als charakteristische Groflen
der Muskelinnendruck p,; und die Muskelkontraktion ALj,; angenommen. Das Ersatz-
schaltbild, auch als Kelvin-Voigt-Modell bekannt, ist in Abb. 3.16 dargestellt. Die vom
Muskel aufgebrachte Kraft F); kann wie folgt angegeben werden
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d
statiscf?e,rAnteil LY .
dynamischer Anteil

Die Dampfungskonstante dy; wird aufgrund der ausreichenden Modellgenauigkeit als kon-
stant angenommen und nach der Sensitivitatsanalyse, siehe Folgeabschnitt, ganz ver-
nachlassigt. Bestimmt wird d;; experimentell in Unterabschnitt 3.3.2. Generell sind nun
zwei Herangehensweisen zur Bestimmung des statischen Modellanteils denkbar: Varia-
tion des Muskelinnendrucks py; bei konstant gehaltener Muskelkontraktion AL, oder
Veranderung der Muskelkontraktion ALy, bei konstanten Muskelinnendriicken py; im Ar-
beitsbereich des Muskels tiber einen positionierenden Aktor. Die Entscheidung fiel auf die
zweite Variante, da diese eher der Muskelbelastung in der Anwendung entspricht, auch
wenn der Messaufbau durch die Bewegung aufwandiger und zusétzliche Anstrengungen
zur Regelung des positionierenden Aktors notwendig sind. Die auftretenden Hysterese-
und Ermiidungseffekte werden aufgrund der weitaus grofleren Storung durch Patientenak-
tivitat vernachlassigt. Zudem sind sie bei der Messmethode mit Variation der Kontraktion
auch deutlich geringer. Zur Vermessung des Muskels wurde der in Abb. 3.15 schematisch
dargestellte Aufbau verwendet. Zur Positionierung wird ein weiterer, ausreichend langer
Muskel vom Typ MAS-40 mit einer maximalen Kraft von bis zu 6000 N eingesetzt. Uber
einen auf einer Linearfithrung beweglichen Laufwagen ist der positionierende Muskel mit
dem zu identifizierenden Muskel links verbunden. Das andere Ende des linken Muskels ist
einer Kraftmessdose verbunden. Wird nun im linken Muskel ein konstanter Muskelinnen-
druck p,s eingeregelt, bewirkt dies eine Muskelkontraktion ALj,. Lésst der positionierende
Muskel rechts diese Kontraktion nicht zu, fithrt dies zu einem Ausschlag der Kraftmessdose.
Um einen mathematischen Zusammenhang fiir ¢p;(ALys, par) ableiten zu kénnen, wurden
die Zusammenhéange zwischen Muskelkraft F);, Muskelkontraktion AL,; und Muskelin-
nendruck pys in charakterisierenden Messungen untersucht. Die Analysen aus Unterkapitel
3.3.2 versprechen eine hinreichend genaue Naherung des Muskelkraftverhaltens durch den
Polynomansatz

3 4

CM(ALM7PM> ALy = Z(fM,j : ALj) “Pm — Z(QM,k : AL%) .
= = (3.39)

D) J/

Vv TV
druckabhéngige Zugkraft Gegenkraft des Gewebes

Hierbei wird das Produkt aus ¢y (ALps, par) - ALy in einen druckabhéngigen und in einen
druckunabhangigen Anteil unterteilt. Dies wird der Tatsache gerecht, dass nicht die kom-
plette Volumenarbeit in Zugkraft umgesetzt wird, sondern ein Teil auch im Gewebe in
Wiérme umgesetzt wird.

Sensitivitatsanalyse

Im Allgemeinen ist die Sensitivitatsanalyse eine Analyseform, um die Wirkbeziehungen
zwischen Systemvariablen und deren Auswirkungen auf interessierende Ergebnisgrofien in
komplexen Systemen untersuchen zu konnen. Grundsatzlich gibt es zwei Moglichkeiten
der Durchfithrung einer Sensitivitatsanalyse: empirisch und analytisch. Die empirische
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Sensitivitatsanalyse wird in der Regel simulativ unter Variation der einzelnen Parameter
und Beobachtung des Systemausgangs durchgefithrt. Die analytische Sensitivitatsanalyse
basiert im Wesentlichen auf den partiellen Ableitungen des mathematischen System-
modells nach den zu untersuchenden Parametern. Die Untersuchung erfolgt nicht nur
fiir einzelne Arbeitspunkte wie im empirischen Fall, sondern es wird eine kontinuierliche
Sensitivitatsfunktion als Maf fiir den Einfluss des Parameters berechnet, die auch grafisch
iiber der Zeit oder der Frequenz ausgewertet werden kann.

Am Kniegelenk ist auf Grund der antagonistischen Anordnung des Muskelpaars
insbesondere beim Muskelmodell (3.38) die eine oder andere Vereinfachung zu erwarten.
Aber auch beim mechanischen Modell (3.15) ldsst die Masse des Exoskelettkniegelenks
Mk qp mit 0.35 kg (Unterabschnitt 3.3.7) intuitiv einen sehr geringen Einfluss vermuten.
Dass diese Einschatzungen und Abwégungen bei nichtlinearen Modellen ganzlich daneben
liegen konnen, zeigt Abb. 3.17. Mit der Modellkette aus Abb. 3.25 unter Vernachlassigung
VO My qp ergibt sich ein nicht tolerierbarer maximaler Fehler von circa 23% fiir den
Kniewinkel ¢q. Die antagonistische Anordnung und die damit verbundene gegenphasige
Bewegung der Muskeln am Kniegelenk hat aber tatsichlich Vereinfachungen zur Folge,
die auch analytisch iiber Sensitivitdtsfunktionen nachgewiesen werden konnen [87]. Der
geschwindigkeitsproportionale Dampfungsfaktor d,; kann dadurch vernachlassigt werden.
Auch die druckabhangigen Koeffizienten fy;o und fj;3 biilen deutlich an Einfluss ein und
bewirken die in Abb. 3.18 dargestellte aktzeptable Abweichung des Kniewinkels ¢.

Da am Sprunggelenk kein Muskelpaar, sondern ein Muskel-Feder-Paar als Antrieb
vorgesehen wurde, ergab sich hier kein Vernachldssigungspotential [87].

3.2.3 Druckdynamik

Die Kompressibilitat des Betriebsmittels Luft bedingt einen dynamischen Zusammenhang
zwischen der Wirkgrée Luftmassenstrom 7 und der resultierenden zeitlichen Druckande-
rung p in einem geschlossenen Behalter. Das Medium Luft in seiner vielfaltigen Zusammen-
setzung als Gasgemisch der Atmosphére besteht im Fall von trockener Luft hauptsachlich
aus den Gasen Stickstoff mit einem Anteil von ca. 78 % und Sauerstoff mit einem Anteil
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von ca. 21 %. Das verbleibende Prozent teilen sich Edelgase wie Argon (0,9 %) oder das
Treibhausgas Kohlenstoffdioxid (0,04 %). Durch die makroskopische Theorie der Ther-
modynamik als Bestandteil der klassichen Physik ist es nun moglich, das Verhalten dieses
Gasgemisches in Abhangigkeit von messbaren Zustandsgrofien ohne Beriicksichtigung der
molekularen Vorgange im Gas zu beschreiben. Zur Herleitung der Druckdynamik werden
folgende vereinfachende Annahmen gemacht, auf deren Auswirkungen im fortlaufenden
Text genauer eingegangen wird:

e das Medium Luft sei ein ideales Gas
e auftretende Zustandsanderungen seien polytrop

e kleine Anderungen des Anfangszustandes wirken sich nicht auf die Systemdynamik
aus

e als Behalter wird im Folgenden die Kombination aus Zuleitung und pneumatischem
Muskel nach dem Stellglied Proportional-Wegeventil bezeichnet, siehe hierzu auch
Kapitel 3.2.4

e stromungsmechanische Einfliisse bleiben unberiicksichtigt

Unter der Annahme eines idealen Gases ist der Zustand des Gases durch die Groflen Druck
p, Volumen V und Temperatur 7" vollstdndig bestimmt, die als Zustandsgrofien bezeichnet
werden. Andern sich zwei oder mehr dieser Zustandsgroflen, spricht man von Zustandsiiber-
gang. Alle Zustandsanderungen stehen in Zusammenhang mit einer Energiewandlung oder
einem Energieaustausch. Grundlage ist der 1. Hauptsatz der Thermodynamik, der auf der
Energieerhaltung beruht und besagt, dass die Zufuhr von Warmeenergie oder mechanischer
Arbeit die innere Energie eines abgeschlossenen Systems erhoht. Anders ausgedriickt be-
deutet dies, dass die Summe aller Energien in einem abgeschlossenen System konstant
bleibt. Fiir einen isobaren Ubergang, d.h. der Polytropenkoeffizient n in (3.40) ist 0,
bewirkt eine Volumenanderung keine Druckanderung, was auf das 1. Gesetz von Gay-

Lussac: % = konstant, fiihrt. Im Gegensatz hierzu steht der isochore Zustandsiibergang,
der durch n — oo und das 2. Gesetz von Gay Lussac: % = konstant, beschrieben wird.

Ist der Polytropenexponent n = 1, spricht man von einem isothermen ﬁbergang, d.h. es
findet ein idealer Warmeaustausch mit der Umgebung statt. Damit gilt das Gesetz von
Boyle-Mariotte: p -V = konstant. Der Gegensatz hierzu ist kein Warmeaustausch mit
der Umgebung, was als isentrop bezeichnet wird und es gilt die Poissonsche Isentropenglei-
chung: p-V"* = konstant, wobei k = cc—"; der Isentropenexponent ist. Die polytrope Realitat
liegt zwischen diesen beiden idealisierten Szenarien und kann fiir einen Zustandsiibergang
innerhalb des geschlossenen Behélters, bestehend aus Zuleitung und Muskel, wie folgt an-
genommen werden

n n
P (“//_0> Pia (3.40)
M
Die Indizes 0 und M stehen hierbei fiir den Anfangszustand und den sich im Behalter
einpendelnden Endzustand. Der Polytropenkoeffizient n muss anwendungsspezifisch expe-
rimentell bestimmt werden. Dazu wird der Behélter bestehend aus Muskel und Zuleitung
mit Druck beaufschlagt, verschlossen und in Schwingung versetzt, was zu einer gegenphasi-

gen Oszillation der messbaren Groflien Muskelinnendruck py; und Muskelvolumen V), fiihrt.
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Werden charakteristische Stiitzstellen i ausgewahlt, lasst sich der Polytropenkoeffizient zu
PM,i

lo o9 <PM z+l>
M i ’

lo 09 (VM 1+1>

berechnen. In [88] wurde n = 1,225 fiir einen MAS-40 Muskel identifiziert. Da das Material

des DMSP-20 identisch zum MAS-40 ist und sich ansonsten nur die Flanschbohrungen und

die Abmessungen unterscheiden, kann dieser Wert in guter Naherung verwendet werden.

Wird fiir infinitesimal kleine Anderungen des Muskeldrucks py; das totale Differential auf
(3.40) angewendet, ergibt sich

n = (3.41)

%) 0 0
Jpnr Opo dpo
n—1
n . . n .
dpy = RO gy PO P g P g (3.42)
Po Po Po

Da kleine Anderungen des Anfangszustandes 0 eine vernachlissighare Wirkung auf die
Dynamik besitzen, vereinfacht sich (3.42) zu

aPM

AR (3.43)

dpy =

Wird auf die Definition der Dichte als Verhéaltnis von Masse zu Volumen ebenfalls das
totale Differential angewendet

@ 6pM 1
d = cdm+ ——dVy = -d -dV/ 3.44
M om i WV M7 Wiy " VMz M (3:44)
und in (3.43) eingesetzt, ergibt sich
d _ M L.dm_pMi.dv.
Py o Vir Virs Mi
(3.40) T - Pps 1

= ——— | — -dm— ~dVy ) . 3.45
2 (VM VM M) (845)

Aus den Gesetzen von Gay-Lussac und Boyle-Mariotte [74, 89] fiir ideale Gase kann die
ideale Gasgleichung abgeleitet werden und nach pj; aufgelost werden

Pm
R, Ty

Um die Masse der Luft mj; und damit die Dichte PM anstatt der Stoffmenge n,; im
Muskel verwenden zu konnen, wird mit R, = ML = 287,147 die spezifische und nicht
die allgemeine Gaskonstante der Luft verwendet, wobei M}, fur die molare Masse der Luft
steht. Tj, steht fir die zu Ty, = 293K konstant angenommene Temperatur im Muskel.
Einsetzen von (3.46) in (3.45) und der Ubergang auf das partielle Differential fithrt zu
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Da das Muskelvolumen Vj; (A Ly, par) druck- und kontraktionsabhéngig ist, sieche Unterab-
schnitt 3.2.4, muss zur Berechnung von Vi ein weiteres Mal die Kettenregel angewendet
werden. Die Muskelkontraktion wird nicht gemessen, sondern aus den Winkelgréfien ¢
bzw. b errechnet. Am Kniegelenk ergibt sich mit V5§ (ALE (q),p%,) die Druckableitung

n

v
VK n - M, K
Mt apl, “Pum

Phr = (3.48)

) ovE  OALE )
(Rl - P DS )

Fiir das Sprunggelenk kann analog vorgegangen werden.

3.2.4 Volumenmodell des abgeschlossenen Behadlters nach dem
Stellglied

Zur Berechnung der Druckanderung p,; im pneumatischen Muskel wird nach Gleichung
(3.48) das Gesamtvolumen V), des geschlossenen Behélters nach dem Stellglied Proportio-
nalventil benotigt, das sich aus den Volumina V7, der Leitung und V), des Muskels zusam-
mensetzt. Die Zuleitungen zu den Muskeln konnen bis zu 2 Metern betragen und werden
daher im Behaltervolumen berticksichtigt, da die Proportionalventile konstruktions- und
gerduschbedingt in der Komponenteneinheit untergebracht sind (Abb. 1.5). Die Leitungen
werden als einfache Zylinder modelliert, Verengungen oder Erweiterungen durch Verschrau-
bungen, Verbindungsstiicke oder Biegungen bleiben unberiicksichtigt. Damit ergibt sich
das Leitungsvolumen zu

D\’
VL:( 2Ll) '7T'ZL, (349)

abhangig von der Leitungslange [;, und vom Innendurchmesser der Leitung Dy.

Da das betriebszustandsabhéngige Muskelvolumen V) messtechnisch schwer zu erfassen
ist, wird zur Identifikation eine geometrische Naherung Vi, p aus einem von 2 Kegelstiimp-
fen abgeschlossenen Zylinder verwendet, um das Volumen V), p ausschlieBllich durch Mes-
sen des Durchmessers im Mittelteil Dy z und der Lange des Muskels Lj; bestimmen zu
konnen, siehe auch Unterabschnitt 3.3.3. Mit dem Verhaltnis

=z (3.50)

 luks
aus Zylinderlange [); 7z und Kegelstumpfhohe [y ks, der Wandstérke d,, des Muskelmate-

rials und dem Muskeldurchmesser D), r am Flansch ergibt sich

D3, 3 (D32 +Duz - Dur+ D3 p)
+
4-(1+%> 3-(8+2)

Vup =7 Ly - —2-d, . (3.51)

Das Behaltervolumen V) p verandert sich, wie auch schon die Muskelkraft, kontraktions-
und druckabhangig. Die charakterisierenden Verlaufe aus Unterabschnitt 3.3.3 ergeben
eine quadratische Abhéangigkeit sowohl fiir den Muskeldruck py, als auch fiir die Muskel-
kontraktion ALjy,. Der Ansatz fiir Vj,y lautet somit
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2 2

Vary = > (v - AL) - 37 (war - phy) - (3.52)

=0 k=0

Das gesamte - aus Sicht des Proportionalventils - existierende Volumen V), ergibt sich
schliefflich aus der Summe des Leitungsvolumens V;, und des Muskelvolumens V.

3.2.5 Modell der Proportional - Wegeventile

Abb. 3.19: Vorgehensweise zur Generierung des inversen Ventilkennlinienfeldes

Den als Stellgliedern verwendeten 5/3-Proportional-Wegeventilen MPYE-5-M5-010-B
(Unterabschnitt 2.3.8) kommt hinsichtlich der Robustheit und der Dynamik der Re-
gelkreise schwerwiegende Bedeutung zu. Uber die Vorgabe der Schieberspannung Uy
kann der Ventilschieber bewegt (Abb. 2.7) und somit die 5 Ventiloffnungen iiber 3
Luftflussrichtungen verbunden werden. Der Luftmassenstrom m durch die variable
Ventiloffnung hangt von vielerlei Faktoren ab, unter anderem von der Schieberstellung
und Schieberform, dem verwendeten Betriebsmittel, der Temperatur des Betriebsmittels,
der Druckdifferenz zwischen Ein- und Ausgang und bei kompressiblen Betriebsmitteln
auch von der absoluten Lage dieser Druckdifferenz. Zur physikalischen Modellierung mit
verniinftiger Modellgiite miissten neben den oben erwahnten Faktoren noch zahlreiche
weitere Einflussgroflen wie Reibungseffekte am Schieber, Stick-Slip-Effekte oder die
Stromungsmechanik Berticksichtigung finden. Da das Ventilmodell in dieser Anwendung
ausschlieBlich zur Konvertierung der physikalischen Grofle Luftmassenstrom m in die
Ansteuerspannung Uy verwendet wird, gentigt ein Black-Box-Modell unter Berticksich-
tigung der wichtigsten Groflen. Innerhalb der Regelung werden Look-up-Tables mit den
experimentell ermittelten Messwerten (Unterabschnitt 3.3.4) verwendet. Zur sicherheits-
kritischen Trajektorienplanung, siehe Abschnitt 4.1, werden polynomiale Naherungen der
maximalen Luftmassenstrome approximiert. Als zu beriicksichtigende Grofien fiir eine
adaquate Beschreibung des Luftmassenstroms m am Muskelantrieb wurden der aufgrund
der mobilen Druckluftversorgung schwankende Versorgungsdruck py, die Ventilschieber-
spannung U und der Druck im Muskel py, ausgemacht [90]. Der genaue Aufbau der

Messanordnung und das Vorgehen wird in Unterabschnitt 3.3.4 beschrieben.
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Nachdem der Luftmassenstrom durch das Ventil

my = f(pv,pa, U) (3.53)

in den Muskel in Abhéngigkeit der variablen Groflen vermessen wurde, muss der Zusam-
menhang der Messgrofien (3.53) invertiert werden, um zur Anwendung im Regelkreis die
Schieberspannung U in Abhéngigkeit der anderen Groen zu erhalten (Abb. 4.41)

U= f_l (pv,pM,mM) . (354)

Nach der Vermessung des Ventils in den unterschiedlichsten Betriebsbereichen mit ¢ Daten-
punkten kann das inverse Kennlinienfeld direkt aus den Wertetripeln des Vorwartsmodells
erstellt werden. Hierzu sind folgende Datenverarbeitungsschritte notwendig (Abb. 3.19):

1. zunachst werden alle gemessenen Massenfliisse myy; fiir jeweils einen Versorgungs-
druck py,; aus der Ausgangsmatrix in einen ungeordneten Zeilenvektor my,,, tibert-
ragen

2. anschlieflend werden sie im Vektor m,,, mit den korrespondierenden Muskeldriicken
par,; und Schieberspannungen U; der Grofle nach geordnet

3. da nicht jedem Spannungswert U; genau ein Massenflusswert m,;; und ein Muskel-
druckwert pys; zugeordnet ist, werden in 0.5 ¢ Schritten Stiitzstellen diskretisiert und
die ensprechenden Spannungs- und Druckwerte zwischen vorhandenen und fehlenden
Werten interpoliert. Insbesondere an den Ecken der Spannungsmatrix treten viele
Messliicken auf, die sinnvoll mit den Extremwerten 0V bzw. 10V aufgefiillt werden
miissen. Das zur Implementierung verwendete 3-D-Lookup-Table in SIMULINK in-
terpoliert dann wahlweise linear oder mit kubischen Splines zwischen den Extrema
und den ersten, realen Messwerten.

Dieses Vorgehen muss nun fiir die relevanten Versorgungsdriicke py; zwischen 6 bar und
9 bar wiederholt werden, wodurch sich eine versorgungsdruckabhangige dritte Dimension
ergibt, siche auch Abschnitt 3.3.4.

3.2.6 Reibungsmodell

Fir aussagekraftige und realistische Simulationsergebnisse oder zur modellbasierten
Vorwartskompensation soll die Reibung im Modell berticksichtigt werden. Unter Reibung
wird allgemein die Gesamtheit der Krafte an der Grenzflaiche zweier Korper verstan-
den, die ihre gegenseitige Bewegung hemmen oder verhindern. Insbesondere an den
mit dem Sprunggelenk verbundenen Linearfiihrungen zur vorhersagbaren Lenkung der
Exoskelette (Abschnitt 1.6) ist von einem erhthten Reibungseinfluss auszugehen. Bei
den Rollenfiihrungen vom Typ 5D6 aus dem MB-Baukasten der Firma item? ist der
Laufwagen doppelt auf Rollen gelagert, was zu einer hohen Unempfindlichkeit gegeniiber
Torsionsmomenten fithrt. Problematisch bei der Reibung ist die Tatsache, dass die

%item Industrietechnik GmbH, Friedenstrae 107-109, 42699 Solingen, Deutschland
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Abb. 3.20: Reibungskraftverlauf  im  Haft-  Abb. 3.21: Linearfilhrung mit Laufwagen auf

reibungsbereich (1), im  Misch- Rollenlagern im Schraubstock zur
reibungsbereich ~ (II) und im Identifikation des Gleit- reibungsko-
Gleitreibungsbereich (II1) effizienten py g

mathematische Beschreibung des Effektes nur fiir bestimmte Zustande bzw. unter
bestimmten Bedingungen moglich ist, wodurch meist eine komplizierte Modellierung
notig wird. Hier werden kurz die verwendeten klassischen, statischen Modelle wie
trockene (Coulomb), viskose Reibung und Stribeckreibung eingefiihrt, deren Parameter
mit geringem Aufwand und einfacher Messanordnung bestimmt werden konnen, siehe
Unterabschnitt 3.3.5. In der aktuellen Forschung werden insbesondere in der Robotik
fiir hoch genaue Regelanwendungen immer prazisere, dynamische Reibungsmodelle unter
Berticksichtigung von Hysterese- [91] und Speichereffekten (”frictional memory”) sowie
Spiel in der kinematischen Kette zur Vorwéartskompensation verwendet. Dabei steht
neben der Genauigkeit der Modelle auch die Implementierbarkeit auf Echtzeitsystemen
im Vordergrund [92-94]. Generell kann der Reibungseinfluss bei dem hier beschriebenen
Gangtrainer im Vergleich zur Patientenaktivitat als gering angesehen werden, weshalb
auch nur einfache, statische Modelle verwendet wurden.

Wesentlich werden drei Bereiche von Reibung unterschieden, die in diesem Anwendungs-
fall vom Bewegungszustand des Laufwagens auf der Linearfithrung abhéngen: im ”quasi-
ruhenden” Zustand wird von Haftreibung, im bewegten Zustand von Gleitreibung und
im Ubergang zwischen den beiden Zustanden von Mischreibung gesprochen. Diese drei
Zusténde kénnen durch die klassischen Phanomene der trockenen (Coulomb) Reibung, der
viskosen Reibung und der Stribeck Reibung beschrieben werden.

Trockene Reibung

Der einfachste Ansatz zur Beschreibung des Ubergangs von Haft- in Gleitreibung ist
die Verwendung einer geschwindigkeitsabhangigen Signumfunktion. Im Wesentlichen sind
hierbei folgende Bereiche zu unterscheiden:

e fiir Geschwindigkeiten v # 0 des Laufwagens nimmt die trockene Reibungskraft Frp
den konstanten Wert F g der Losbrechkraft mit dem Vorzeichen der Geschwindigkeit
an.
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e an der Unstetigkeit v = 0 muss unterschieden werden, ob der Betrag der angreifende
Kraft |F,,| groBer, kleiner oder gleich der Losbrechkraft F 5 ist. Ruht der Laufwagen
und ist der Betrag der angreifenden Kraft |F,,| kleiner als die Losbrechkraft Fy g, ist
die Haftreibungskraft der trockenen Reibung Frp gleich der am Laufwagen angrei-
fenden Kraft F,,. Kommt der Laufwagen in Bewegung und ist somit |F,,| > Fig,
nimmt die Haftreibungskraft Frri konstant den Wert der Losbrechkraft Fi g an. Ma-
thematisch ergibt sich die trockene Reibungskraft Frr damit zu

Frp - sgn(v) (v#0)
Frrp = F,, ; (’U = O) VAN (‘Fan’ < FLB) . (355)
FLB 'Sgn(Fan) ; (U :0) A (|Fan‘ > FLB)

Das Aufeinandergleiten trockener Oberflichen ohne Schmierstoffe kann mit diesen An-
nahmen in guter Naherung approximiert werden. Der unstetige Verlauf der trockenen
Reibungskraft Frrp kann allerdings Probleme bei der Implementierung bereiten, weshalb
haufig eine stetige Approximation iiber eine tanh-Funktion empfehlenswert ist. Die Los-
brechkraft Fyp zur Uberwindung der Haftreibung des Laufwagens wird in Unterabschnitt
3.3.5 identifiziert.

Viskose Reibung

Im Gleitreibungsbereich v # 0 ist die Kraft F g in der Realitéit nicht konstant. Dieser Be-
obachtung tragt das Modell der viskosen Reibung - oft auch als Fliissigkeitsreibungsmodell
bezeichnet - Rechnung. Dabei wird eine lineare Abhéngigkeit der viskosen Reibungskraft
Fyr von der Geschwindigkeit v in diesem Bereich angenommen. Viskose Reibung tritt
insbesondere an zwei durch eine Flissigkeit vollstandig getrennten Oberflachen auf, wie
es z.B. in Lagern und Fiithrungen gewollt ist. Der Gleitreibungskoeffizient py g entspricht
dabei der Steigung der linear mit der Geschwindigkeit v ansteigenden viskosen Reibungs-
kraft Fyg. Befindet sich die Linearfithrung des Gangtrainers in Bewegung, so stellt das
viskose Reibungsmodell eine ausreichend genaue Naherung dar. Mathematisch ergibt sich
die viskose Reibungskraft folglich zu

Fyr=pvr-v. (3.56)

Stribeck Reibung

Eine verfeinerte Beschreibung des Mischreibungsbereichs wird durch Berticksichtigung des
Stribeck-Effekts erreicht [95]. Wihrend die zum Uberwinden der Haftreibung nétige Los-
brechkraft Fpp deutlich grofer ist als die zu Beginn der Gleitreibung auftretende Kraft
Fy, stellt die Stribeckkurve einen geeigneten Ubergang dar (Abb. 3.20). Die Stribeckrei-
bungskraft Fgg im Bereich |v| < vg kann wie folgt wiedergegeben werden

]

FSR(U) :FK—I—(FLB—FK) ce s s (357)

wobei vg die Stribeckgeschwindigkeit und Fx die kinetische trockene Reibungskraft
darstellen.

Im Bereich kleiner Geschwindigkeiten v treten diverse Schwierigkeiten auf, die hier zwar
vernachlassigt werden, aber dennoch kurz Erwéhnung finden sollen. Im Stribeckmodell
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nicht enthalten ist beispielsweise der von Hess und Soom [91] nachgewiesene, frequenz-
abhéngige Hystereseeffekt beziiglich der Korpergeschwindigkeit v und der Reibungskraft
Fr bei sehr kleinen Geschwindigkeiten v. Dies hat zur Folge, dass die Reibungskraft Fg
in der Beschleunigungsphase grofler ist als wahrend der Verzogerungsphase. Je hoher die
Frequenz ist, desto ausgepragter wird die Hysterese. Erklart wird der Effekt durch eine zeit-
liche Verzogerung der Geschwindigkeitsanderung nach dem Vorzeichenwechsel der angrei-
fenden Kraft F,,, das sogenannte frictional memory. Auch die Annahme einer konstanten
Losbrechkraft F g stellt eine Vereinfachung dar, da diese in Wirklichkeit naherungsweise
exponentiell von der zeitlichen Kraftdnderung % abhéngt [93]. Auch der sogenannte Dahl-
Effekt ist in der Stribeckkurve nicht enthalten, der im Biirstenreibungsmodell [92] die
Eigenschaft der elastischen Auslenkung fiir |F,,| < Fpp beschreibt. Das bedeutet, dass ein
Korper fiir 0 < |F,,| < Frp eine Auslenkung aus der Ruhelage erfahrt, diese Auslenkung
aber bei verschwindender angreifender Kraft F,, = 0 ebenfalls wieder verloren geht.

Werden nun die oben vorgestellten Modelle zusammengefasst, ergibt sich die Reibungskraft

Fan ) (U:O) N (‘Fan’ <FLB)
FR = FLB . sgn(Fan) 3 (’U = 0) A (|Fan| 2 FLB) (358)
Fsr(v) - sgn(v) + pvr-v (v#0)

fiir die verschiedenen Bereiche Haftreibung, Mischreibung und Gleitreibung. Die Identifi-
kation und Quantifizierung der Parameter F g, uyr, Fx und vg erfolgt in Unterabschnitt
3.3.5. In die Bewegungsgleichung fiir den Kniewinkel (3.15) geht die Reibungskraft an der
Linearfithrung Fj iiber den Hebel Ir (Abb. 3.5) mit

ME =1p - Fg (3.59)

und negativem Vorzeichen ein. Das in der Bewegungsgleichung des Sprunggelenks (3.21)
beriicksichtigte Reibmoment M7 stellte sich als vernachlissighar heraus.

3.2.7 Kurzhubzylindermodell

Dieser Unterabschnitt beabsichtigt die Herleitung einer mathematischen Beschreibung der
Kraftwirkung der zur Reizung der Fufisohle im Stimulativen Schuh (Kap. 6) verbauten
Kurzhubzylinder, um eine fiir den physiologischen Gang charakteristische, quantifizierbare
sowie zeitlich und ortlich variable Druckbelastung auf die Fuflsohle aufbringen zu kénnen.
Fiir eine detailliertere Beschreibung zu Vorrichtung und Konzept des Stimulativen Schuhs
sei auf das Kap. 6 verwiesen. Die Wirkgrofle zur Bewegung der Zylinderkolben ist
der Druck p = %, der indirekt proportional zur auftreffenden Flache A eine Kraft F
bewirkt, die im Folgenden genutzt werden soll. Der maximale Druck p,,., ist durch den
Versorgungsdruck py beschrankt. Da moglichst eine kontinuierliche Kraftwirkung auf die
Fuisohle aufgebracht werden soll, werden moglichst viele Zylinderpaare mit gleichzeitig
kleiner Kolbenflache benutzt, wodurch schliellich die maximale Kraft F,,, festgelegt
wird. Die Abb. 3.22 zeigt die iiber einen polyamiden Kunststoffsteg verbundenen Kurz-
hubzylinder im Querschnitt. Den Zylindern wird iiber die blauen Pneumatikschlauche
das Betriebsmittel Druckluft am Anschluss zugefithrt. Der Luftmassenstrom in die
Zylinder bewirkt eine Druckerhohung und damit eine Anhebung der Zylinderkolben .
Zur Vermeidung eines Druckausgleichs ober- und unterhalb der Kolbengrundflache sind
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Abb. 3.22: Querschnittsskizze der Kurzhubzylinder im Stimulativen Schuh

am Rand spezielle Kolbendichtungen angebracht, die zudem eine reibungsschwache
Fithrung am Zylindergehduse gewahrleisten. Aufgrund des einfachen Wirkprinzips der
Zylinder ist eine Riickstellfeder notig , deren Federkraft den Kolben im drucklosen
Zustand wieder in seine Ausgangsposition beférdert. Damit eine ungehemmte Kolbenbe-
wegung nach oben iiberhaupt stattfinden kann, muss die im oberen Volumen vorhandene
Luft entweichen kénnen @ Mit sind schliefflich die in den Aktoren vorhandenen Off-
setvolumina markiert, die sich aufgrund der Vielzahl der Zylinder zu einer nennenswerten
GroBe addieren und daher auf die Druckdynamik (Unterabschnitt 3.2.3) Einfluss nehmen.

Die Bewegungsgleichung fiir den Zylinderhub z,; kann tiber das 2. Newtonsche Aziom her-
geleitet werden. Demnach ergibt sich mit der Masse des Kolbens m.;, die beschleunigende
Kraft

sz =My - i'zk (360)

des Kolbens. Die beschleunigende Kraft F.; setzt sich zusammen aus einer druckabhéngi-
gen Wirkkraft F,, einem Reibungsanteil F.,, der Federriickstellkraft F; und der Defor-
mationskraft F,; des sich im Schuh befindenden PatientenfuBes (3.2.8)

sz:sz_Fzr_sz_de<xzk> . (361)

Unter der Voraussetzung einer linearen Kraftzunahme von Fl.; iiber dem Hub z.; im
Elastizitatsbereich der Feder stellt das Hookesche Gesetz F,y = ¢, 5w, [74] eine verniinftige
Naherung dar. Mit der Definition des Drucks als Kraft pro Flache ergibt sich dann mit dem
Zylinderinnendruck p., und der Kolbengrundflache A, die folgende Bewegungsgleichung
fiir den Zylinderkolben

me - i‘zk = Pzk - Azk — Cyf - (Szk + :Czk) - fR(i'zkupzk> - de(xzk) . (362)

Dabei ist ¢, die Federkonstante der Riickstellfeder und s, die Federanfangsauslenkung,
die das Anliegen der Vorspannkraft F,i(z.; = 0) bei eingefahrenem Kolben hervorruft.
Der Reibungsanteil fg(i.x, pzk) wird fiir alle weiteren Betrachtungen vernachlissigt.
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Abb. 3.23: Sagittalschnitt mit Bezeichnungen  Abb. 3.24: Rontgenbild bei belastetem (A) und
eines rechten FuBes [96] unbelastetem FuB (B) [97]

Im folgenden Unterabschnitt wird versucht, fiir die Reaktionskraft der Fufisohle eine ma-
thematische Beschreibung zu finden.

3.2.8 Reaktionskraft der FuBBsohle

Die Fiifle des Patienten werden wéahrend der Therapie mit Hilfe einer iiber einen Seil-
mechanismus festzurrbaren Schuhzunge in der aktiven Vorrichtung Stimulativer Schuh
(Kapitel 6) fixiert. Dadurch kann ein Ausweichen des Fues nach oben verhindert werden,
so dass das Einbringen der vollstandigen resultierenden Kraft F,, der Zylinder in die
Fufisohle angenommen werden kann. Zur besseren Verteilung der diskret eingebrachten
Zylinderimpulse und aus hygienischen Griinden werden die Zylinderverbindungsprofile
mit einer Schaumstoffeinlage bedeckt. Die den Zylindern entgegenwirkende Kraft F,4
resultiert aus der Verformung der Schaumstoffeinlage und des Fufles, wobei der Einfluss
der Schaumstoffeinlage im Vergleich zur Deformation des Fufles vernachlassigt werden
kann [98]. Bei Deformation und anschlieBender Entspannung von Schaumstoffeinlage und
Fufisohle zeigt sich deutliches Hystereseverhalten. Aufgrund des relativ langen zeitlichen
Abstands zwischen zwei Standphasen kann das Verhalten aber in guter Naherung hyste-
resefrei angenommen werden.

Der Zusammenhang zwischen Bodenreaktionskraft und Verformung der Fufisohle ist
erwartungsgeméafl stark nichtlinear. Abb. 3.23 zeigt den Sagittalschnitt des FuBles mit
seinen zahlreichen elastischen Bereichen. Zusatzlich tritt zur Kompensation der enormen
auftretenden Stofe wahrend des Gehens der in Abb. 3.23 unter Rontgenstrahlung
aufgenommene Effekt auf, dass sich das FuB3gewolbe unter Last und dadurch der Mittel-
fuBBknochen mit Zehen absenken. Die exakte mathematische Beschreibung dieser Effekte
ist nicht zuletzt auf Grund der individuellen Varianz alles andere als trivial.

Um mit Hilfe der aktiven Fuflsohle ein physiologisches Belastungsprofil nachbilden
zu konnen, wurde eine mathematische Modellbeschreibung der Deformationskraft I,
gesucht, die das geschilderte Deformationaverhalten in Abhéngigkeit der Bodenreaktions-
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kraft moglichst kompakt wiedergibt. Aufgrund des Implementierungsaufwands wird der
einfache polynomiale Ansatz aus [99] den komplexeren theoretisch abgeleiteten [100] oder
numerisch iiber finite Elemente [101] errechneten vorgezogen. Zudem berticksichtigt der
Modellansatz nur die Vertikalkomponente der Bodenreaktionskraft und kann daher genau
auf die in 3.2.7 hergeleitete Bewegungsgleichung adaptiert werden.

GemaéB [99] gilt fiir das Fersenpolster unter der Voraussetzung einer idealen Ankopplung
des Patientenfufles an den Stimulativen Schuh

Fa=K 2, + Ky 2%, + Ky 2%, + Ky 2. — C -3 - Top, (3.63)

Das Modell der Ferse wird vereinfachenderweise iiber den kompletten Bereich der Fuflsohle
zur Berechnung der aufzubringenden Kraft verwendet. Der Fehler durch diese Naherung
ist im Bereich des Fufiballens akzeptabel, da die Fettgewebestruktur hier dem der Ferse
entspricht. Zudem sind Ferse und Fuflballen die Hauptauftrittsflachen des Fufles. Im
Bereich des Mittelfufles stimmt die Naherung aufgrund des Fullgewolbes nicht exakt. Hier
wird aber der Einfluss der Form des sich im Stimulativen Schuh befindenden Fufles als
dominierend eingeschatzt, siche Abschnitt 6.3.

3.2.9 Gesamtmodell

Zusammenfassend werden die Blockschaltbilder der resultierenden Modellketten an Knie-
gelenk, Sprunggelenk und Stimulativem Schuh gezeigt. Um die Einzelmodelle anein-
ander reihen zu konnen, spielen Uberlegungen hinischtlich der physikalischen Ursachen,
der Eingangsgrofien des jeweiligen Modells, und der physikalischen Wirkungen, den Aus-
gangsgroflen der Modelle, eine zentrale Rolle.

Kniegelenk

Die Kniegelenke werden durch je ein antagonistisch angeordnetes kiinstliches Muskelpaar
angetrieben. Da aus Kostengriinden nur ein 5/3-Proportionalwegeventil (Unterabschnitt
2.3.8) pro Muskelpaar am Knie verwendet wird, kann nur einer der beiden Aktoren aktiv
beeinflusst werden. Durch die Architektur des 5/3-Proportionalwegeventils verhalt sich
der Antagonist nahezu entgegengesetzt.

In Abb. 3.25 ist die Modellkette ausgehend von der Ansteuerspannung des Ventils
U ;{ des Flexormuskels iiber die einzelnen Teilmodelle, siehe Legende, bis zum resultieren-
den Kniewinkel ¢ dargestellt.

Sprunggelenk

Am Sprunggelenk der Orthese ist nur ein pneumatischer Muskel als Flexor vorhanden.
Die Extension des Gelenks wird iiber eine Feder mit der Federsteifigkeit 2 sicher gestellt.

In Abb. 3.26 ist die modellbasierte Berechnung des Sprunggelenkwinkels b iiber das
mechanische Modell (MM), das Kraftmodell (KM), das Volumemodell (V), die Druckdy-
namik (DD) und das Ventilmodell (VM) dargestellt.



56 3 Modellbildung und Identifikation

Abb. 3.25: Gesamtmodell des Teilsystems Kniegelenk

Stimulativer Schuh

Zur Realisierung einer flexiblen Stimulation hinsichtlich Dauer, Ort und Intensitat
an der FuBsohle, wird iiber ein 5/3-Proportionalwegeventil (Unterabschnitt 2.3.8) der
unterlagerte Druck p° vor den Schnellschaltventilen (Unterabschnitt 2.3.7) eingere-
gelt. Mithilfe des mechanischen Modells der Kurzhubzylinder (MM), des Volumemodells
(V), der Druckdynamik (DD) und dem Ventilmodell (VM) kann dieses Ziel erreicht werden.

Die Abb. 3.27 stellt die Modellkette von der Ansteuerspannung U° bis zum resul-
tierenden Zylinderhub z,; dar.

Abb. 3.26: Gesamtmodell des Teilsystems Sprunggelenk
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Abb. 3.27: Gesamtmodell des Teilsystems Stimulativer Schuh

3.3 lIdentifikation

Der Begrift Identifikation von lateinisch idem: “derselbe”; facere: "machen” oder wortlich
iibersetzt “gleichsetzen” wird in den verschiedensten Bereichen verwendet. Wiahrend
sich in Film und Theater der Schauspieler mit seiner Rolle oder im Wirtschaftsleben
der Mitarbeiter mit seiner Firma identifizieren muss, steht die Identifikation im inge-
nieurwissenschaftlichen Sinne fiir das "Gleichsetzen” von mathematischen Modellen mit
messbaren Systemeigenschaften eines Prozesses. Dabei ist das Vorgehen zur Identifikation
eng verzahnt mit dem in der Modellbildung, siehe Abschnitt 3.2. Ausgehend vom
gewihlten Modellbildungsansatz wird auch in der Identifikation zwischen theoretischer
und experimenteller unterschieden, wobei die Grenzen oft flieend sind.

Wiéhrend im theoretischen Fall die fehlenden Modellparameter der aus physikalischen Ele-
mentarvorgangen abgeleiteten mathematischen Modellbeschreibungen rechnerisch durch
Berticksichtigung von Nebenbedingungen identifiziert werden, basieren im experimentel-
len Fall die kompletten Modelle auf empirisch ermittelten Messdaten. Daher wird die
experimentelle Identifikation oft auch als Prozess-Identifikation bezeichnet. In der Rea-
litdt ist oft auch eine Mischform aus beiden Ansétzen zielfiihrend. Angewendete Beispiele
sind die Bestimmung freier Parameter einer physikalischen Modellbeschreibung durch ge-
zielte Messungen, die Identifikation sensitiver Parameter wahrend des Prozessablaufs, unter
Online-Identifikation oder Parameterschdtzung in der Literatur zu finden, oder die Vali-
dierung theoretischer Modelle durch gezielte Messungen. Grundsatzlich sollte wie auch bei
der Modellbildung eine anwendungsspezifische Abwagung zwischen Aufwand, Giiltigkeits-
und Anwendungsbereich angestellt werden.

Im Rahmen dieses Kapitels wird ausschlieSlich und anwendungsspezifisch auf Verfahren zur
Identifikation parametrischer, kennwertlinearer Modelle eingegangen. Fiir eine ausfiihrliche
Ubersicht und Darstellung zu Identifikationsmethoden und -verfahren sei auf die Biicher
von Eykhoff [102], Ljung [66] und Isermann [67] verwiesen.

3.3.1 Quadratische GiutemaBminimierung fiir kennwertlineare Fehler

Die quadratische GiitemaBBminimierung fiir kennwertlineare Fehler ist eine effektive Me-
thode der kleinsten Quadrate zur auf Messdaten basierenden Bestimmung der freien Pa-
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rameter von nichtlinearen Systemen mit linearen Kennwerten. Voraussetzung fiir die An-
wendbarkeit des Verfahrens ist ein Modellansatz, bei dem der Vektor der Modellwerte Y
in ein Produkt aus dem Parametervektor § und der Messmatrix B zerlegt werden kann
y =B-0. (3.64)
Besitzt die Modellbeschreibung k& Koeffizienten und liegen n Messwerte vor, muss B die

Dimension (n x k) besitzen. Um einen Vergleich zwischen Messung und Modell anstellen
zu konnen, wird der Fehler

em=1Yy —y =y — B -0 (3.65)
Za Zm Za \ /N )
(nx1)  (nx1) (nxk) (kx1)

als Differenz zwischen dem aus den einzelnen Messgroien v, j, 7 = {1,...,n} bestehenden
Messvektor y , und dem aus den Modellausgangswerten bestehenden Vektor Yy, angesetzt.
Wird nun der quadratische Fehler als Glitemaf

JO) = en-en
= [y,-B-9] [s,-B-1] (3.66)

definiert, ist fiir eine moglichst hohe Ubereinstimmung zwischen Modell und Messung ein
Minimum zu suchen. Die notwendige Bedingung fiir ein Minimum ist durch

5770

9_—2-§T<ga—2-§@)ég. (3.67)

00

gegeben. Wird (3.67) fiir @ gelost, ergibt sich der Parametervektor
b=[B"-B]" [B"y,| (3.68)

analytisch in Abhéangigkeit der Messmatrix B, vorausgesetzt die Inverse [ET -ﬁ]_l exi-
stiert. Damit die Giitefunktion J(€) auch tatséchlich ein Minimum annimmt, muss auch
die hinreichende Bedingung

82

B =BT B>0 3.69

0=0

J(0)

erfillt sein, d.h. die Matrix [ET . ﬁ} ! muss positiv definit sein. Durch
det [B" - B] >0 (3.70)

wird sowohl das Minimum als auch die Losbarkeit von (3.67) garantiert. Zudem ist unter
Einhaltung dieser Bedingung ein stabiler Prozess und ein fortdauerndes Anregungssignal
gewihrleistet. Von einer Parameterschiatzung wird zudem im Allgemeinen erwartet, dass
sich fiir eine endliche Anzahl an Messungen n ein wahrer Parametervektor , ergibt
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E{dm)} =6, . (3.71)

Zusatzlich zur Erwartungstreue muss auch Konsistenz im quadratischen Mittel gefordert
werden

lim £ {[B(n) — 0] [0(n) — 6]" } = 0. (3.72)

n—oo

Wird allerdings (3.65) nach y, aufgelost und in (3.68) eingesetzt, so zeigt sich, dass die
Konsistenzbedingung (3.71) vom Fehler e,, abhéngt

E{om)} =0+ E{[B"-B] "B ¢, } . (3.73)

-~
Of fset O

Damit der Offset O verschwindet, darf keine Korrelation zwischen B und e,, bestehen, was
bei realen Prozessen in der Regel nicht gegeben ist. Im Allgemeinen liefert die Methode
der kleinsten Quadrate aber Schatzungen mit Offset, welcher um so grofier wird, je grofier
das Verhaltnis der Varianz der Storsignale zur Varianz des Nutzsignals wird. Aufgrund
dieser Erwartungsuntreue ist ein Einsatz des Verfahrens fiir Identifikationsaufgaben an
stark verrauschten Prozessen nicht empfehlenswert. Ist das Signal-Rauschverhéltnis wie
bei der hier angestrebten Identifikationsaufgabe grof3, bietet das Verfahren auf Grund des
kennwertlinearen Fehlersignals ein Ergebnis in einem Rechenschritt, d.h. es sind keine
iterativen Verfahren und somit keine Konvergenzuntersuchungen notwendig.

3.3.2 Experimentelles Muskelkraftmodell

Die quadratische Gilitemafiminimierung fiir kennwertlineare Fehler aus Abschnitt 3.3.1 soll
nun fiir die angestrebte Polynomnéherung (3.39) zur Beschreibung des Modellansatzes
(3.37) angewendet werden. Hierzu wurde der Teststandsaufbau der am Institut fir Mess-,
Regel- und Mikrotechnik bestehenden Linearachse [103] entsprechend Abb. 3.28 umgebaut.
Ziel war es hierbei, eine moglichst flexible, aber dennoch dynamische und kostengiinstige
Vermessung der verwendeten kiinstlichen Muskeln zu realisieren. Als wesentliche Beschrei-
bungsgrofien der Muskelkraftcharakteristik konnten im untenstehenden Abschnitt der Mus-
kelinnendruck py; und die Muskelkontraktion AL,; herausgearbeitet werden. Um die An-
wendung der kiinstlichen Muskeln realitatsgetreu nachzubilden, wurde fiir jede Teilmessung
der Muskelinnendruck pj; des zu identifizierenden Muskels auf einen stationaren Wert ein-
geregelt und die Belastung tiber den positionierenden MAS-40 Muskel variiert. Die dazu
notige Kraft F; wird an der linken Seite durch eine Kraftwagezelle gemessen. Im nachfol-
genden Unterabschnitt wird zuerst eine Charakterisierung der Muskeln zur Bestimmung
der Polynomordnungen j und % in (3.37) notwendig. Anschlieflend fithren dann im zweiten
Unterabschnitt die durchgefiihrten Messungen zur Messmatrix B und schliellich auf den

~F
geschatzten Parametervektor 6 .
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Abb. 3.28: Messaufbau zur Identifikation der verwendeten pneumatischen kiinstlichen Muskeln in
einer Linearachse

Charakterisierung der Polynomordnungen des Muskelkraftansatzes

Die angenommenen Polynomordnungen der druck- und kontraktionsabhéangigen Federstei-
figkeit (3.39) wurden anhand von charakterisierenden Messungen festgelegt. In Abb. 3.29
ist die Abhéangigkeit der gemessenen Kraft F, vom Muskelinnendruck py; bei einer
Muskelkontraktion ALy, von 0.015 m abgebildet. Die Wahl der Muskelkontraktion zu
ALy = 0.015 m erlaubt die Beriicksichtigung der meisten Messwerte in einem weiten
Druckbereich. Wiirde die Muskelkontraktion AL,; bei grofleren Werten konstant gehal-
ten, fielen die niedrigen Druckbereiche weg, da der Muskel diese Muskelkontraktion ALy,
erst ab einem bestimmten Innendruck erreichen kann. Bei hohen Muskelinnendriicken pj,
und dem Erzwingen von geringen Muskelkontraktionen ALy, bestiinde hingegen die Ge-
fahr einer inelastischen Uberdehnung des Muskels, weshalb dieser Bereich nicht angefahren
wurde. In Abb. 3.30 ist ersichtlich, wie die Kraft-Kontraktionsabhangigkeit mit zunehmen-
dem Druck linearer wird. Wahrend bei bei einem Muskelinnendruck von p,; = 4 bar eine
Polynomnéaherung 3. Ordnung die Kraft-Kontraktionskennlinie approximiert, geniigt bei
pym = Tbar eine lineare Annahme als addquate Beschreibung. Daher wurde fiir das Pro-
dukt aus Federsteifigkeit ¢(pyr, ALys) und Kontraktion ALy, ein Polynom 3. Ordnung zur
Beschreibung der druckabhéngigen, kraftbildenden Komponente und eine nur kontrakti-
onsabhéngige Gegenkraft 4. Ordnung zur Kompensation von druckunabhangigen Effekten
angenommen. Die Auswertung des Giitefunktionals (3.66) bestétigte diese Wahl ebenfalls
als besten Kompromiss aus Genauigkeit und Rechenaufwand.
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Abb. 3.29: Kraft-Druckabhangigkeit bei einer ~ Abb. 3.30: Kraft-Kontraktionsabhangigkeit bei
Kontraktion von AL; = 0.015m 4 bar und 7 bar Muskeldruck

Bestimmung der Modellkoeffizienten

Im Folgenden wird das in Unterabschnitt 3.3.1 angefiihrte Verfahren angewendet und die
Ergebnisse exemplarisch fiir den am Kniegelenk eingesetzten Muskeltyp DMSP-20-270 vi-
sualisiert. Die Identifikation des kleineren DMSP-20-175, der am Sprunggelenk verwendet
wird, erfolgte fiir die Muskelkraft Fy; analog. Die Messmatrix BY wurde durch folgenden
Messplan erstellt:

e Einregeln eines konstanten Drucks im zu identifizierenden Muskel zwischen 2 bar und
7 bar absolut in 0.5 bar Schritten,

e Abwarten des stationaren Zustands sowohl fiir den inneren Muskeldruck p,, als auch
fiir die Muskelkontraktion AL,,,

e positionsgeregelte Kontraktionsverminderung iiber den positionierenden MAS-40
Muskel, bis die Kontraktion ALy, = 0 oder die maximal zulédssige Kraft des zu
identifizierenden Muskels erreicht wird,

e paralleles Aufzeichnen der benotigten Muskelkraft F),.

Die Messmatrix

B" = By, ..., By] (3.74)
ergibt sich aus den ¢ = {1,..., N} Messdatensitzen

Bf = Parir AL, ALy, O Pyri ALjy, D Py~ (3.75)

_ALM,ia _AL?\/[@ _AL%J,N _AL%/[,J

bei verschiedenen Muskelinnendriicken p, . und Muskelkontraktionen AL, ;. Die Vektoren
Py, wnd AL, ; umfassen dabei n Messwerte. Das Symbol ® steht fir die elementweise
Multiplikation. Des Weiteren wird die eigentliche Messgrofie y, = F, aufgezeichnet. Mit

Y =Fy=[FosnFun]’ (3.76)
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Abb. 3.31: Soll-Ist-Vergleich und Modellfehler ~ Abb. 3.32: Kraftkennlinienfeld iiber ALjy; und
nach der Parameteridentifikation des pys des DMSP-20-270
DMSP-20-270

ergibt sich das zu minimierende Gutefunktional

d T d
JEOFY = |E, — BY - 0F + dy - pr (ALMJ-)} {Ea —BY 0 - dy - pr (ALy,) | (3.77)

mit dem Parametervektor

F 270 270 270 270 270 270 270 270 27077
Q _[0 yJ1 »J2 9J3 790 791 792 793 794 ] . (378)

Wird nun das quadratische Giitefunktional J* (QF ) an der Stelle oF = QAF minimiert, ergibt
sich
~F

0" = (8" B] (BN Eatdy- (BY) -4 (ALy)| . BT9)

Die in Unterabschnitt 3.3.1 abgeleiteten Bedingungen fiir ein Minimum konnten erfiillt
werden. Der durch (3.73) in Betracht kommende Offset O fallt auf Grund des hohen
Signal-Rausch-Abstands nicht ins Gewicht und kann vernachléssigt werden [86]. Mit den
im Anhang B.1 angefithrten errechneten Koeffizienten fiir den DMSP-20-270, angedeu-
tet durch die hochgestellte Indizierung, kann der Kraftverlauf Fj; in Abhéngigkeit der
Muskelkontraktion ALy, und dem inneren Muskeldruck p,; aufgezeichnet werden, siche
Abb. 3.32. Die zur Identifikation verwendeten Messwerte sind rot punktiert dargestellt.
Der Dampfungsfaktor d,; wird hierzu im folgenden Abschnitt bestimmt.

Bestimmung des Dampfungsfaktors

Der Dampfungsfaktor dy; wird im Modellansatz (3.38) als konstant angenommen. Wird
nun das System aus Abb. 3.28 ohne den positionierenden Muskel betrachtet, bildet der
Schlitten mit der Masse mg und das Muskelsystem ein gedampftes, schwingungsfihiges
System. Das Schwingungsverhalten der Auslenkung aus der Ruhelage y kann naherungs-
weise als harmonisch angenommen werden [86], was sich durch die lineare und homogene
Differentialgleichung 2. Ordnung
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. dy . c
mgs mg
beschreiben lasst. Die Federsteifigkeit ¢ spielt zur Bestimmung der Dampfung dj,; keine

Rolle. Im Allgemeinen kann (3.80) durch

% cos(wat + o) (3.81)

y(t) = doe~
gelost werden, wobei wy der Kreisfrequenz des gedampften Schwingungssystems und ¢ dem
Abklingkoeffizienten entspricht. Der Abklingkoeffizient ¢ kann sowohl grafisch als auch
rechnerisch ermittelt werden. Der Amplitudenverlauf des harmonisch geddmpften Systems
nimmt exponentiell entsprechend diesem Koeffizienten ab. Damit gilt fiir die Schwingung
1 und die darauf folgende Schwingung ¢ + 1

Vi T (3.82)
Yi+1

Wird (3.82) geldst, ergibt sich fiir den Abklingkoeffizienten

0= ' :
T, (3.83)
und damit fiir den Dampfungsfaktor
dy=6-2-mg . (3.84)

Werden also die Amplituden y; und y; 1 betragsmafig erfasst und die Schwingungsdauer T
gemessen, kann der Dampfungsfaktor dy; bestimmt werden. Als Mittelwert iber mehrere
Schwingungen ergibt sich fiir die verwendeten kiinstlichen Muskeln dj; =~ 81kg/s.

Auswertung und Validierung

Um eine zuverlassige Aussage iiber die Modellgiite zu erhalten, wurde die in Abb. 3.33
dargestellte, von den Identifikationsmessgroflen unabhéangige Testbahn abgefahren. Im zu
identifizierenden Muskel links (Abb. 3.28) wurde ein zwischen 3 bar und 7 bar variierender
Muskelinnendruck p,; eingeregelt, wahrend der positionierende Muskel eine Kontrakti-
onsénderung bewirkte (Abb. 3.33). Die dazu notige Muskelkraft F); wurde an der vorhan-
denen Kraftwagezelle aufgezeichnet. In Abb. 3.34 sind die gemessene Kraft F,, die vom
Modell errechnete Kraft F; und der Modellfehler als Differenz zwischen Modellkraft F)s
und gemessener Kraft F, aufgezeichnet. Der Modellfehler bewegt sich dabei im Bereich
der Messgenauigkeit der Kraftwigezelle - einem Druck-/Zugkraftsensor der Firma Lorenz
Messtechnik GmbH mit Durchgangsbohrung - von £50N und ist fiir die Anwendung in
der Gangrehabilitation mit erwarteten Regelgenauigkeiten im Gradbereich vollkommen
ausreichend. Weitere Bemiihungen zur genaueren Beschreibung der dynamischen Eigen-
schaften, beispielsweise durch einen druck- und kontraktionsabhangigen Dampfungsterm
dpr(par, ALy ), wurden daher nicht weiter verfolgt. Zudem kann dp; auf Grund der ant-
agonistischen Anordnung am Kniegelenk vernachlassigt werden. Auch das Potential zur
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Verbesserung der Modellgiite durch weitere Untersuchung und Modellierung der Hystere-
seeffekte wird unter Verwendung des Messauftbaus aus Abb. 3.28 als gering eingeschatzt.
Der Einsatz einer Kraftwagezelle mit hoherer Genauigkeit liee auch mit diesem Ansatz
eine noch bessere Modellgiite erwarten.

g °% ’ so0l —— Messung - - -Modell - - Fehler],
=
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< r_‘-‘—\—‘ 600F
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Abb. 3.33: Trajektorien fir ALy und pas zur Abb. 3.34: Soll-Ist Vergleich und Modellfehler
Evaluierung des Muskelkraftmodells fur die Testbahn aus Abb. 3.33 am
des DMSP-20-270 DMSP-20-270

3.3.3 Muskelvolumenmodell

Um die mit (3.48) beschriebene Dynamik des kompressiblen Mediums Luft angemessen
beschreiben zu koénnen, ist die Bestimmung des Volumens, in das die Luft einstromt,
unerlasslich. In diesem Unterabschnitt soll das ebenfalls kontraktions- und druckabhangige
Volumen des kiinstlichen Muskels identifiziert werden. Im folgenden Unterabschnitt werden
die Polynomordnungen der Modellgleichung (3.52) durch charakterisierende Messungen
bestimmt. Anschliefend erfolgt die Berechnung der Koeffizienten mittels der Methode der
kleinsten Quadrate fiir kennwertlineare Fehler (Unterabschnitt 3.3.1).

Charakterisierung der Polynomordnungen des Volumenmodellansatzes

In Abb. 3.35 und Abb. 3.36 sind die Messwerte fiir das Muskelvolumen V), g des DMSP-20-
270 iber dem Muskelinnendruck p,; und der Muskelkontraktion AL,; sowie der entspre-
chende Polynomfit aufgetragen. Beide Messkurven kénnen mit Polynomen 2. Ordnung
angemessen genahert werden. Die Bestimmung der Volumenwerte Vi g erfolgte iiber das
in Unterabschnitt 3.2.4 hergeleitete Behéltermodell (3.51) des Muskels, dessen unbekannte
Groflen, der Durchmesser am Muskelflansch D)y p, der Durchmesser in der Mitte des Mus-
kels Dy z sowie die Langen [y 7 und [y gs iiber einen digitalen Messschieber gemessen
werden konnten.

Bestimmung der Modellparameter

Um die Koeffizienten der Polynomnéherung aus (3.52) zu bestimmen, wird im Folgenden
die in Unterabschnitt 3.3.1 vorgestellte Methode verwendet. Hierzu muss der Polynoman-
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Abb. 3.35: Charakterisierende Kurve zur Be- Abb. 3.36: Charakterisierende Kurve zur Be-
schreibung von Vj; in Abhangigkeit schreibung von Vj; in Abhangigkeit
von pas am DMSP-20-270 von AL am DMSP-20-270

satz aus (3.52) fiir Vs zuerst ausmultipliziert werden

Vv =Uno Waro + Uaro - Wara - Par + Uaro - Wara - Dy
+var1 s Waro - ALy + vary s wary cpar - ALy + vary s wara - phy - ALy (3.85)

2 2 2 2
+ Um2 - WM - ALM + Um2 - WM PM - ALM + Um2 - WM2 " Pt ALM

und dann die Produkte der Koeffizienten vy, und wy;y durch 3; substituiert werden. Der
Parametervektor ergibt sich dann zu

.
0" = [UnM0WAL0, UMOWM,1, UMOWAM,2, UM 1WAM,0, UM 1WA 1, (3.86)
—— e e L
51 B2 B3 Ba Bs
T
UMAWM,2, UM 2WAM,0, UM 2WAM,1, UM 2Whi 2] (3.87)
—— e e e e N
B B7 Bs By

Die Messmatrix

setzt sich aus den i = {1, ..., N} Messdatensétzen

vV _ 2
Ei _[l> BM’ ]_QMa
ALy, ALy ®p,,, ALY @ p2 ]
zusammen. Die Messwerte y =V, = [KM,W, Vo, N}T ergeben sich aus dem Ein-

setzen der Durchmesser Dy r und Dy z sowie der Langen Iy z und [y ks in das Behalter-
modell (3.51). Mit (3.68) lédsst sich dann der gesuchte Parametervektor

0" =8 8] [BY) Vi ] (3.5
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Abb. 3.37: Muskelvolumen Vj;y des DMSP-  Abb. 3.38: Ventilspannung Uy in Abhangigkeit
20-270 in Abhangigkeit von ALy, von pys und s
und pas

berechnen. Durch Riicksubstitution der in (3.86) eingefithrten Parameter 3; konnten die
Koeffizienten vys; und wys, errechnet werden. In Anhang B.2 sind die identifizierten 3;
angefiihrt, die auch fiir die Implementierung verwendet wurden.

Da sich die Muskeltypen DMSP-20-270 und DMSP-20-175 nur in ihrer Lange unterschei-
den, wurde das typspezifische Muskelvolumen fiir den DMSP-20-175 mit dem Skalierungs-
faktor % = g—i ~ (.65 aus dem identifizierten Volumen des DMSP-20-270 errechnet.
In der regelungstechnischen Anwendung findet im Folgenden nur noch das gesamte Volu-

men
Vi =Vuy + Vi (3.90)

bestehend aus dem Muskelvolumen Vj;y und dem Leitungsvolumen V, nach dem Propor-
tionalventil Anwendung.

3.3.4 Proportionalventil

Aufgrund des stark nichtlinearen Zusammenhangs zwischen der Eingangsgrofie Ventilspan-
nung U und dem Luftmassenstrom 7,, in den kiinstlichen Muskel in Abhéngigkeit der
Einflussgrofien Versorgungsdruck py vor dem Ventil und Muskelinnendruck py; nach dem
Ventil, stellt die angemessene Identifikation dieses Aktors die Grundlage fiir ein akkurates
Regelverhalten dar. Da das inverse Ventilmodell lediglich zur Konvertierung der physika-
lischen Grofle Luftmassenstrom 1), in den kiinstlichen Muskel in eine zur Ansteuerung
des Proportionalventils verwendbare Schieberspannung U dient, fiel die Entscheidung auf
einen Black-Box-Ansatz, implementiert in Form eines Lookup-Tables. Um flexible, aber
realitdtsgetreue Messaufbauten zu erhalten, wurden die in Abb. 3.39 fiir den Beliiftungs-
vorgang und in Abb. 3.40 fiir den Entliftungsvorgang dargestellten Aufbauten umgesetzt.
Der in Abb. 3.39 gezeigte Messaufbau zur Vermessung des Beliiftungsvorgangs besteht aus
zwei Proportionalventilen Vi und V3 zur stufenlosen Einstellung des gewtinschten Versor-
gungsdrucks py,4 vor dem Priifling V5 und des gewiinschten simulierten Muskelinnendrucks
pama nach dem Priifling. Sowohl Versorgungsdruck py als auch Muskelinnendruck py,
wurden iiber PI-Regler eingestellt. Die aktuellen Soll-Driicke py, und pas, werden den



3.3 Identifikation 67

Abb. 3.39: Messaufbau zur ldentifikation der Proportionalventile wahrend des Beliiftungsvorgangs

Reglern iiber piezoresistive Druckmessdosen (Unterabschnitt 2.3.5) zuriickgefiihrt. Der re-
sultierende Volumenstrom V durch das Proportionalventil wird dann durch einen Durch-
flusssensor (DFS) (Unterabschnitt 2.3.4) fiir alle Ventilspannungen zwischen 5 V und 10 V'
erfasst. Die Position des DFS ist bewusst derart gewahlt, dass nur das tatsachlich in
den kiinstlichen Muskel stromende Medium erfasst wird und Leckstrome unberticksichtigt
bleiben. Der Versorgungsdruck py wurde zwischen 6 bar und 9 bar in 0.5 bar Schritten
entsprechend der Ein-/Ausschalthysterese des mobilen Druckversorgers (Unterabschnitt
2.3.2) variiert. Sinkt der Versorgungsdruck py unter 6 bar, tritt die Notabschaltung in
Kraft. Der Muskelinnendruck p,; wird zwischen atmosphéarischem Druck py; &~ 1 bar und
dem Versorgungsdruck py; ~ 9 bar variiert.

Um den Entliftungsvorgang fiir die Ventilspannungen zwischen 0 V und 5 V' nachstel-
len zu konnen, wurde der Aufbau aus Abb. 3.40 gewéahlt. Uber das Proportionalventil
Vi und den PI-Regler sind verschiedene Muskeldriicke pys einstellbar. Der Soll-Wert pyy 4
wird hierbei unter Riickfiihrung des Messwertes pas, eingeregelt. Der Durchfluss wird
mit dem Durchflusssensor wieder nach dem Ventil V; gemessen, um nur die Leckageef-
fekte des Priiflings in die Messung mit eingehen zu lassen. Wie in Unterabschnitt 3.2.5

Abb. 3.40: Messaufbau zur ldentifikation der Proportionalventile wahrend des Entliiftungsvorgangs

erwahnt, muss fiir die regelungstechnische Anwendung das inverse Ventilkennlinienfeld aus
den verschiedenen Messungen generiert werden. Wird das in Abb. 3.19 erlauterte Vorgehen
angewendet, ergibt sich das inverse Ventilmodell (IVM) aus Abb. 3.38. Um die Abhéngig-
keit des Beliiftungsvorgangs vom Versorgungsdruck py zu verdeutlichen, wurde ab einem
Muskelinnendruck py; von 6 bar der Versorgungsdruck von py = 6 bar auf py = 9 bar
erhoht. Es wird deutlich sichtbar, dass sich der Massenfluss mj; in den Muskel bei gleich



68 3 Modellbildung und Identifikation

bleibender Spannung Uy und konstantem Muskelinnendruck p,; deutlich erhéht. Zudem
wird der Sattigungsbereich der Spannung Uy bei deutlich hoheren Massenfliissen 1y, er-
reicht. Der Versorgungsdruck py steht als Messgrofle zur Verfligung und kann daher als
Eingangsgrofie des inversen Ventilmodells (IVM) verwendet werden.

3.3.5 Reibungsmodell
Identifikation der Losbrechkraft

Zur Identifikation der Losbrechkraft wurde die Linearfiihrung aus Abb. 3.21 horizontal
angeordnet und der Laufwagen tiber eine elektrische Waage (Abb. 3.42, ) mit der Mess-
genauigkeit 50 ¢ in Bewegung versetzt. Die Kraft zur Uberwindung der Haftreibung des
Laufwagens wurde iiber ein dSpace Messsystem (Unterabschnitt 2.4.1) aufgezeichnet und
entsprechend ausgewertet. Die Losbrechkraft konnte somit zu Fg &~ 10 N bestimmt wer-
den.

Identifikation des Gleitreibungskoeffizienten

Zur Identifikation des Gleitreibungskoeffizienten pyp wurde der Laufwagen gemaf
Abb. 3.21 in einen Schraubstock gespannt. Die Linearfithrung wurde nach oben
an den unteren Anschlag gezogen und schliefllich los gelassen, um mit einer Stopp-
uhr die verstreichende Zeit bis zum Auftreffen am oberen Anschlag zu messen. Da
die Masse der Fiihrung bekannt ist, kann die einwirkende Gewichtskraft berechnet und
diese mit der entgegen gerichteten Reibungskraft Fr gleichgesetzt werden. Die Masse der
Schiene betragt mg = 1.1 kg, was einer auf die Fiihrung wirkenden Gewichtskraft

Fo=ms-g=11kg-981 2 ~ 11N (3.91)
S

entspricht. Zur Bestimmung der mittleren Gleitgeschwindigkeit vg wurden 11 Einzelzeit-
messungen durchgefiihrt [104], gemittelt und mit der bekannten Fallstrecke S; zur mitt-
leren Geschwindigkeit vg verrechnet. Die Ergebnisse der Zeitmessungen sind in Tab. 3.1
aufgelistet.

Messung | 1 2 3 4 ) 6 7 8 9 10 11
Zeit [s] 0.84 1094 1094 | 0.8 ]0.75|0.91|0.78 | 0.91 | 0.88 | 0.90 | 0.84

Tab. 3.1: Einzelzeitmessungen zur Bestimmung des Reibungskoeffizienten

Der Gleitreibungskoeffizient

Fg 1199k kg

=—=——** ~33—= 3.92
HVR Ve 0'37% S ( )

kann somit bestimmt werden. Der aus Messungenauigkeiten resultierende maximale Feh-
ler ist mit +£16.6% relativ hoch, was grofitenteils auf die einfache Zeitmessung tiber eine
Stoppuhr zurtickzufiihren ist.



3.3 Identifikation 69

Sonstige Parameter

Die kinetische trockene Reibungskraft mit Fx = 5 N als Ausgangskraft der viskosen Rei-
bung (Abb. 3.20) wurde dem Datenblatt [105] entnommen. Die Stribeckgeschwindigkeit vg
wurde zu 0.17 festgelegt, was mit den Messergebnissen zufriedenstellend iibereinstimmt.

3.3.6 Kurzhubzylinder

Abb. 3.41: Messaufbau zur Aufnahme der Abb. 3.42: Messaufbau zur Identifikation der
Druck-Kraft-Hub-Kennlinie Federkonstante der Riickstellfeder

Druck-Kraft-Hub-Kennlinie

Da Messdaten des Belastungsprofils an der FuBisohle im Rahmen der Ganganalyse als
Kraftverlauf vorliegen, wurde zuerst der Zusammenhang zwischen Zylinderkraft Fli, Zy-
linderhub x.; und eingebrachtem Druck p.; iiber den kompletten Arbeitsbereich eines
Zylinderpaares | 1 | untersucht. Im Folgenden wird immer ein Zylinderpaar verbunden iiber
einen Kunststoffsteg (Abb. 3.22) als eine Einheit angesehen. In Abb. 3.41 ist der ver-
wendete Versuchsaufbau dargestellt. Die Kraft F,;, wird iiber eine genaue elektronische
Postbriefwaage gemessen, wobei der angezeigte Massenwert in kg tiber die Gravitati-
onskonstante g umgerechnet werden muss. Die in Tabelle B.1 im Anhang B.4 angefiihrten
Messwerte zeigen ein iiberwiegend direkt proportionales Verhalten. Der Proportionalitéats-
faktor f.x ergibt sich durch

P2k
k= 3.93
=T (3.93)
zu [ = 2921.48 [—7712] und entspricht physikalisch der reziproken resultierenden Kol-

benflache A.; pro Kurzhubzylinder. Fiir einen einzelnen Zylinder kann von der Halfte
ausgegangen werden.

Federkonstante c.;,

Der in Abb. 3.42 dargestellte Aufbau dient zur Identifikation der Federkonstante der Riick-
stellfeder c,;. Die Kolbenposition wird iiber den Drehwinkel einer direkt auf der Welle eines
Inkrementaldrehgebers| 1 [sitzenden Umlenkrolle gemessen. Der Kurzhubzylinder | 3 |selbst
ist auf der verwendeten Linearachse nicht fixiert. Jedoch ist das Zylindergehause mit der
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Hangewaage und der Zylinderkolben mit dem pneumatischen Muskel verbunden.
Wird der pneumatische Muskel mit Druck beaufschlagt, verkiirzt sich der Muskel und
der Zylinderkolben wird bewegt. Uber die Hingewaage mit 50 g Genauigkeit, deren
Messsignal direkt mit einem Analogeingang der dASPACE Messkarte eingelesen wird, kann
die durch die Riickstellfeder innerhalb des Zylindergehauses aufgebrachte Kraft gemessen
werden. Die Positionierung des Muskels wurde durch eine nichtlineare, modellbasierte
pradiktive Regelung [98] sichergestellt. Hierzu werden der Drucksensor und das Pro-
portionalventil @ bendtigt. Die Berechnung der Federriickstellkraft F.; wurde auf Basis
des Hookeschen Gesetzes F,y = ¢ - (Su + x,x) durchgefithrt. Die Anfangsauslenkung
s, wurde durch Offnen eines Kurzhubzylinders zu s.;, = 0.03m bestimmt. Die Messun-
gen zeigten, dass nicht von einer konstanten Federsteifigkeit c,; ausgegangen werden kann
und die Federkraft F.; quadratisch vom Zylinderhub abhangt. Zuriickzufiihren ist dies
auf nicht modellierte Reibungseinfliisse an den Zylinderwanden und einer nicht konstanten
Steifigkeit der Feder im Arbeitsbereich. Der lineare Zusammenhang

tragt dieser Beobachtung Rechnung. Wird zur weiteren Kontrolle neben den aufgezeich-
neten Messungen die Federkraft F,; mit den identifizierten Werten bei x5, = 0 berechnet,
ergibt sich F,¢(z.; = 0) = 4.2 N. Verglichen mit der im Datenblatt [106] angegebenen Fe-
derkraft bei 2., = 0 von 5 N kann der ermittelte Zusammenhang von F.¢, c.; und s, als
realistisch angesehen werden und gibt das gemessene Verhalten ausreichend genau wieder.
Das Dampfungsverhalten wurde auf Grund der hohen Riickstelldynamik als verschwindend
angenommen.

Zylindervolumen V., und Zylinderkolbenmasse m

Fiir den spéteren Druckreglerentwurf unter Einbeziehung der Druckdynamik (Unterab-
schnitt 3.2.3) muss ebenfalls das Zylindervolumen

VZyl = Tk - rzk; -+ VZyl,O (395)

bestimmt werden. Das Offsetvolumen im Zylinder Vz,; o (Abb. 3.22) konnte zu 0.4-107% m?
bestimmt werden. Das fiir die Druckregelung relevante Volumen V., nach dem Propor-
tionalventil ergibt sich aus der Summe des Zylindervolumens Vz,; und dem Volumen der
Zuleitungen V7.

Die Masse des Zylinderkolbens m.;, kann dem Datenblatt [106] zu m; = 0.011 kg entnom-
men werden.

3.3.7 Massen, Abmessungen, sonstige Parameter

Die Bestimmung der Massen der Patientengliedmaflen stellt auf Grund der individuellen
Vielféltigkeit eine diffizile Aufgabe dar. In [72] wurden hierzu aufbereitete Daten der
Massen der Gliedmafien im Verhaltnis zum Korpergewicht verdffentlicht, welche fiir das
Patientenmodell verwendet werden. Tab. 3.2 gibt die aus [72] entnommenen Werte und
die durch Wiegen bestimmten Massen der Exoskelettteile wieder.

Neben der fiir die geregelte Bewegung der Orthesen irrelevanten Verstellbarkeit der Hiift-
breite im Bereich von 350 mm bis 500 mum ist auch die Hifthohe und damit z,;; zwischen
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relative Patientenmassen Massen
mannlich ‘ weiblich Exoskelett
Oberschenkel | myp,/mi = 14.16 % | myup p/mx = 14.78 % || mypap = 3.5 kg
Kniegelenk - - MK .ap = 0.35 kg
Unterschenkel | mgp,,/mig = 4.33 % | mgpp/mr =481 % || Mepap = 1.8 kg
FuB msp/mr = 1.37% | mgy/mrg =129 % msap = 2.8 kg

Tab. 3.2: Im Patientenmodell verwendete Massen der unteren GliedmaBen [72] und der Exoskelettteile

480 mm und 630 mm variierbar. Zudem sind die Langen der Exoskelettteile [, im Be-
reich 340 mm bis 475 mm und I, von 340 mm bis 475 mm an eine Vielzahl von Patienten
anpassbar. Aufgrund der stark abweichenden Fuformen kann der Abstand zwischen Dreh-
punkt am Sprunggelenk und Fuflsohle tiber ein Langloch um 75mm variiert werden, um
die Gelenkflucht sicher stellen zu konnen. Die effektiven Radien r4 und rx der Zahnrader
an Knie und Sprunggelenk wurden zu r4 = rg = 0.043m bestimmt. Die Federkonstante
der Extensorfeder am Sprunggelenk wurde zu ¢t = 7400 % und die Vorspannung der Feder
zu sp = 0.014m bestimmt.






73

4 Nichtlinearer Reglerentwurf

Um im Heimbereich funktionelles Gangtraining durchfiihren zu koénnen, miissen die we-
sentlichen Reizgebungen zur Aktivierung der spinalen Mustergeneratoren erzeugt werden.
Hierzu zahlen insbesondere die physiologische Gelenkbewegung und die standphasenbe-
zogene Fuflsohlenreizung. Die Gelenke werden mit kiinstlichen, pneumatischen Muskeln
vom Typ DMSP-20, sieche Unterabschnitt 2.3.1, angetrieben. Diese sollen moglichst rea-
litatsgetreu die Gelenkbewegung der Orthese den aus der Ganganalyse gewonnenen Ge-
lenkwinkelverlaufen der Probanden nachfiithren, ohne dabei die Individualitat des Ganges
zu vernachlassigen. Aufgrund der Elastizitat der Aktoren und der Kompressibilitat des
Betriebsmediums Luft lasst sich mit Hilfe dieses Antriebs ein sehr ergonomisches Trai-
ningsgefiihl erzeugen. Die frei konfigurierbare, standphasenbezogene Fufissohlenbelastung
wird mit Hilfe der Vorrichtung Stimulativer Schuh (Kap. 6) erzeugt. Neben der Stimu-
lationsart soll auch die auf die Fufisohle wirkende Kraft anpassbar sein. Um all dies zu
realisieren, wurden diverse Regler entworfen, die den gewiinschten Betrieb sicherstellen,
siehe Abb. 4.41. Da die zu entwerfenden Trajektorienfolgeregler stetig differenzierbare und
vom System realisierbare Soll-Wert Vorgaben benétigen, werden die aus Ganganalysen
gewonnenen Daten im Abschnitt 4.1 aufbereitet und unter Berticksichtigung der System-
beschrankungen in einem Trajektoriengenerator implementiert. Zu einem leistungsfahigen
Regelungskonzept gehort es zudem, moglichst rausch- und verzogerungsfreie Messdaten
zur Verfiigung zu stellen, insbesondere die zeitlichen Ableitungen der Messgrofien. Vielver-
sprechende Ansétze zur Ableitungsschatzung und Rauschbehandlung werden in Abschnitt
4.2 vorgestellt. Eine Ubersicht der in der Literatur vorgestellten nichtlinearen Reglerent-
wurfsverfahren unter den fiir diese Anwendung gewiinschten Eigenschaften Dynamik und
Stabilitat wird in Abschnitt 4.3 gegeben. In Abschnitt 4.4 wird der Entwurf der Regelung
an den Kniegelenken, in Abschnitt 4.5 wird ein auf der Idee der humanen Bewegungskon-
trolle entwickeltes Konzept zur Regelung der Bewegung am Sprunggelenk vorgestellt. Zur
Adaption der aufgebrachten Kraft an der Fuisohle wurde das in Abschnitt 4.6 vorgestellte
Konzept entwickelt. Die gesamte Reglerstruktur einer Orthese gibt Abb. 4.41 wieder.

4.1 Trajektorienplanung

Eine Voraussetzung fiir effektives Lokomotionstraining ist die moglichst physiologische Be-
wegung der Gelenke der unteren Extremitéaten des Patienten. Im nun folgenden Abschnitt
wird die Gewinnung der humankinematischen Groflen durch Ganganalyse, die Manipu-
lation und Néaherung dieser als Soll-Werte fiir die regelungstechnische Anwendung unge-
eigneten Messwerte durch kombinierte Polynome, sowie die Beschrankung der maximalen
Trainingsgeschwindigkeit durch eine sicherheitskritische Trajektorienplanung basierend auf
den Teilmodellen des Systems und dem Korpergewicht des Patienten, vorgestellt.
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Abb. 4.1: Stereo-Kamera-System zur Detektion ~ Abb. 4.2: Proband mit weiBen Markern an den
der raumlichen Markerpositionen relevanten Stellen

4.1.1 Ganganalyse

Die bipedale Lokomotion ist die Grundlage der Mobilitat des Menschen. Dieser bipedale,
aufrechte Gang ist gekennzeichnet durch ein komplexes Zusammenspiel einer Vielzahl von
neuromuskularer Strukturen. Die Instrumentelle Ganganalyse stellt hierfiir ein reprodu-
zierbares Verfahren zur quantitativen Untersuchung und Dokumentation dar [107]. Zu den
Methoden gehoren die simultane Aufzeichnung der Bewegungsablaufe und der Bodenreak-
tionskrafte sowie die Erfassung der Muskelaktivitat. Durch den Einsatz von Diinndraht-
Elektroden kann tiber die Summenaktivitatserfassung auch die Aktivitat tiefliegender Mus-
keln erfasst und quantifiziert werden. Die Sauerstoffverbrauchsmessung liefert zudem In-
formationen iiber die Gangokonomie. Mit einer Druckmessplatte kann die Druckverteilung
unter der Fulsohle wahrend des Abrollvorgangs festgehalten werden. Die Methodik erlaubt
in ihrer Gesamtheit die umfassende Quantifizierung von Bewegungsvorgéingen, die in ihrer
Komplexitat durch einfache optische Kontrolle nicht in ausreichendem Umfang erfasst wer-
den konnen. Die Auswertung wird im Einzelnen iiber die Datenerhebung der Kinematik
und Kinetik sowie der detaillierten Erfassung von raumlichen und zeitlichen Parametern
vorgenommen. Die Instrumentelle Ganganalyse wird zurzeit im Rahmen folgender Zielset-
zungen angewandt:

1. zur Ubertragung natiirlicher Fortbewegungsweisen auf zwei- oder mehrbeinige
Roboter (Laufmaschinen), wie in den folgenden Abschnitten geschildert, wo es
hauptsachlich um das grundlegende Verstandnis und die Nachbildung des Gangbildes
von gesunden Menschen oder Tieren geht [108-110], das dann in den Gangrobotern
als Sollwervorgabe fiir die Regelungen verwendet wird,

2. zur Modellbildung fiir die Entwicklung von konventionellen Prothesen [111] und Neu-
roprothesen, bei der sich die Forschung in erster Linie auf die Bestimmung von Akti-
vierungsmustern von Muskelgruppen und von notwendigen Sensorinformationen zur
Generierung eines stabilen Gang- oder Standmusters konzentriert [112, 113],
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3. fiir die Diagnose bei Gang- und Bewegungsstérungen [114, 115] und

4. fir die Planung und Evaluierung von bestehenden und neuartigen Therapiekonzepten
(116, 117].

Je mnach Zielsetzung kommen unterschiedliche Abstraktionsniveaus einer muskulo-
skeletalen und biomechanischen Modellierung zum Einsatz. Bei der Bearbeitung der er-
sten beiden Ziele dominieren detaillierte, parametrisierte und rechenaufwandige Modelle,
die aufgrund ihrer komplexen Parameterbestimmung nur in seltenen Féllen individuell an
Probanden anpassbar sind. Die so gewonnenen Modelle dienen hauptsachlich dem Ent-
wurf und der Simulation von Regelalgorithmen, die unter definiert vorgegebenen Rand-
bedingungen in Form von Sensorinformationen und Stellmoglichkeiten (Muskelaktivierung
bei Neuroprothesen oder Stellmotoren bzw. hydraulische Stellglieder bei Laufmaschinen)
fiir spezialisierte Aufgaben (z.B. Stabilisierung beim Stehen, Laufen in unterschiedlichen
Geschwindigkeiten) entwickelt werden.

Bei den beiden letzten klinischen Schwerpunkten werden stark abstrahierte Modelle zur
Auswertung der kinematischen Bewegungsdaten und zur Berechnung von kinetischen
GroBen verwendet. Diese Kinematik- und Kinetikdaten liegen als Standard weltweit in den
Ganganalyselabors vor und werden teilweise durch EMG- oder Sauerstoffverbrauchsdaten
erginzt. Durch die Anwendung der Ganganalyse in Kombination mit einem Laufband ist
eine Erweiterung dieser Evaluierung auf Patienten moglich, die nur mittels Gewichtsentla-
stung gehfihig sind, wie z.B. inkomplett querschnittgelahmte oder Schlaganfall Patienten
[117].

Die im Rahmen der Arbeit verwendeten Probandenmesswerte wurden mit Hilfe eines drei-
dimensionalen Kameramesssystems (Abb. 4.1) an der Orthopédie in Heidelberg gewonnen
[118-121]. Dazu wurden Marker an definierten Stellen am Korper befestigt und deren Po-
sition iiber bildverarbeitende Methoden ausgewertet (Abb. 4.1, 4.2). Aus diesen Verldufen
werden im Folgenden anwendbare Soll-Wert Verlaufe fiir die Regelungen generiert.

4.1.2 Beschreibung durch kombinierte Polynome

Um fiir die Regelungen stetige und differenzierbare Soll-Wert Verlaufe bis zur Ableitung der
Beschleunigung zur Verfiigung stellen zu konnen, werden ausgewahlte Probandengelenk-
winkel durch kombinierte Polynome gendhert. Dabei werden charakteristische Bereiche
durch unterschiedliche Polynomansétze beschrieben und an den Ubergingen ausreichend
viele Nebenbedingungen definiert, um iiber ein Gleichungssystem die entsprechenden Po-
lynomkoeffizienten errechnen zu konnen.

Das Mittel der Normkurven unterscheidet sich fiir verschiedene Ganggeschwindigkeiten,
was aber beim Bewegungsablauf des MoreGait vernachlassigt wird. Fiir die Sollkurven
von Knie- und Sprunggelenk wurden jeweils die Verlaufe fiir eine Ganggeschwindigkeit
von 1.2 % ausgewahlt und diese fiir verschiedene Schrittgeschwindigkeiten skaliert, siehe
Abb. 4.3 und 4.4.
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Kniewinkel q [°]

20 40 60 80 100
Schrittzyklus [%]

Abb. 4.3: Kniegelenkwinkel ¢ bei unterschiedli-
chen Ganggeschwindigkeiten

Sprunggelenkswinkel b [°]

20 40 60 80 100
Schrittzyklus [%]

Abb. 4.4: Sprunggelenkwinkel b bei unterschied-
lichen Ganggeschwindigkeiten

Kniegelenk

Der Gelenkwinkelverlauf am Kniegelenk aus Abb. 4.3 kann durch 3 Polynome ausreichend
genau genahert werden. Mit der relativen Zeit

t
s(t)==, s(0)=0, s(Ts)=1, (4.1)
Ts
ergibt sich der Kniewinkel
( 9 A
>o(af - s(t)) = P, fiir 0 < s(t) < sp,
j=0
9 .
q(s(t)) = q 2 (0 -s(t)?) = Py*, fiir sy < s(t) < sy (4.2)

<.
Il
o

e

(c; - s(ty) = PK, fiir sty < s(t) <1 |

r

<.
Il

o

in den Bereichen von 0 bis spj, von sp; bis spy und schliellich zwischen sps und 1. Die

Bestimmung der Koeffizienten aJK , bJK und CJK erfolgt anhand der gestellten Bedingun-

gen an den Ubergéingen sk, s%, und s%, sowie an Anfang s(0) und Ende s(1) des zu
niahernden Winkelverlaufs. Fiir die regelungstechnische Anwendung ist es wichtig, dass
die zeitlichen Ableitungen der Winkeltrajektorie zu Beginn und Ende verschwinden. Zu-
dem miissen Anfangs- und Endwert iibereinstimmen, um keine Spriinge beim Ubergang
in den néchsten Schrittzyklus zu erhalten. Ebenfalls stetig muss der Ubergang zwischen
den Teilpolynomen sein. Die Abb. 4.5 - 4.8 zeigen die stetig differenzierbaren Soll-Wert
Verlaufe iiber der relativen Zeit s(t) sowie die realen Messwerte des Kniewinkels fiir eine
Gehgeschwindigkeit von 1.2 %. Da die Werte der Polynomnéherungen einmalig offline
berechnet und in Tabellen abgelegt werden, sind die hohen Ordnungen der Teilpolynome
hinsichtlich der Rechenlast unproblematisch, siche auch Unterabschnitt 4.1.3.
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Abb. 4.8: Soll-Winkelruck ¢y am Kniegelenk

Der sehr dynamische Sprunggelenkswinkel kann durch fiinf Polynome unterschiedlicher
Ordnung angemessen genédhert werden. Die einzelnen Bereiche sind in Abb. 4.4 einge-
zeichnet. Somit setzt sich der Sprunggelenkswinkel b durch folgende Polynome zusammen:

~

—

S (- (1)) = P,
bs(0) = { 3 (e} - 5(0)) = PR,
S (@ s(t)) = Py

i
o

| M@
o
IS

,
M‘.
o

i os(t)) = P,

s(t)) = P, fiir 0 < s(t) < sy

fiir sp, < s(t) < sy
fiir spy < s(t) < si4 (4.3)

fiir sps < s(t) < 5%,

fiir s, < s(t) <1
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Zur Errechnung der Koeffizienten af, b;‘, 03»4, dj‘ und 63-4 sind wiederum ausreichend

viele Nebenbedingungen aufzustellen, um das lineare Gleichungssystem l6sen zu kénnen.

Die sich aus den Polynomverlaufen ergebenden Soll-Werte am Sprunggelenk sind in den
Abb. 4.9-4.12 dargestellt.
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Abb. 4.9: Soll-Gelenkwinkel b; am Sprungge-  Abb. 4.10: Soll-Winkelgeschwindigkeit b; am
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Abb. 4.11: Soll-Winkelbeschleunigung b; am  Abb. 4.12: Soll-Winkelruck 4 am Sprungge-
Sprunggelenk lenk

FuBsohle

Um mit den Stimulativen Schuhen (Kap. 6) die physiologische Fufisohlenbelastung nach-
stellen zu konnen, wurden im Rahmen der Ganganalyse die Vertikalkomponenten der
Bodenreaktionskrafte F, mit Hilfe des in Unterabschnitt 2.4.2 vorgestellten Druckfolien-
messsystems bei einer Gehgeschwindigkeit von 1.2 = aufgezeichnet und ebenfalls iiber
Polynome ein stetig differenzierbarer Verlauf angendhert. Beim aufrechten Gang entsteht
die Fuflsohlenbelastung durch das auftretende Kraftegleichgewicht zwischen Gewichtskraft
des Korpers und Gegenkraft der planen Unterlage. Da im hier vorliegenden Fall die ak-
tive Unterlage eine resultierende Kraft in die Fuflsohle einbringt, soll dies ebenfalls plan
in z-Richtung geschehen und die z-y-Komponenten werden vernachlassigt. Der resultie-

rende Kraftverlauf an der Fuflsohle ergibt sich dann durch die Fufiform des Patienten. Die
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Abb. 4.13: Approximierter Verlauf der Soll-  Abb. 4.14: Approximierte Ableitung der Soll-
Bodenreaktionskraft F. Bodenreaktionskraft F, 4

Messkurve wurde hierzu in drei Bereiche unterteilt

2

> (a7 - s(t)) = PP, fir 0 <s(t) <spy

j:

F(s(t)) = { (05 - s(ty)) = P§, fiir s§, < s(t) < 3, (4.4)

J:

o

o

(e - s(ty) = P, fiir s, <s(t) <1 .

\ /=

o

und mit Polynomen 7. Ordnung genéhert. In den Abb. 4.13 und 4.14 ist der Verlauf der
gemessenen und der genaherten Bodenreaktionskraft sowie deren analytisch errechnete
Ableitung abgebildet. Das Verhéaltnis von Schwungphase zu Standphase kann variabel
eingestellt werden.

4.1.3 Trajektoriengenerator

Aus den gewonnenen Polynomnéherungen ¢(s(t)), b(s(t)) und F.4(s(¢)) als Summe der
Teilpolynome P, 5, P 5, 5 und Py, 5 kénnen dann analytisch die zeitlichen Ableitungen
in Abhéngigkeit von s(¢) berechnet werden. Nach der Berechnung wurden die Zeitwerte
in die Polynome eingesetzt und die wesentlichen Stiitzstellen ressourcenschonend in Ta-
bellen abgelegt. Zwischen den Stiitzstellen wird innerhalb des Trajektorienplanungsblocks
(Abb. 4.41) interpoliert. Die Tabellen, oft auch als Lookup-Tables bezeichnet, werden dann
geschwindigkeitsabhéngig ausgelesen, wobei die zeitlichen Ableitungen entsprechend nach-
differenziert werden miissen. Somit ergeben sich die Soll-Wert Verlaufe fiir unterschiedliche
Schrittgeschwindigkeiten s = % fiir die zeitliche Ableitung k zu

¢t = a®(s(t)|rs=r) - (5(1)®
(1) = b““ (5(t) =) - (5(2)® (4.5)

|
F(t) = F(s(t)lrg=1) - (3(1))
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Den zum Auslesen nétigen Sdgezahn mit geschwindigkeitsabhangiger Steigung m =
erzeugt ein Integrator, der nach Erreichen des Tabellenendes zuriick gesetzt wird.

1
Ts

4.1.4 Sicherheitskritische Trajektorienplanung

Das Hauptziel der sicherheitskritischen Trajektorienplanung ist die Bereitstellung kon-
tinuierlicher Regler Soll-Werte unter Beriicksichtigung von vorhersehbaren Stellgrofien-
beschrankungen, die das System unkontrollierbar machen konnen und daher ein hohes
Risiko darstellen. Da der mathematische Zusammenhang zwischen der gewiinschten Ge-
lenkbewegung und den aufzubringenden Momenten M* und M4 an Knie- und Sprungge-
lenk in Unterabschnitt 3.2.1 hergeleitet wurde und daher bekannt ist, soll dieses Wissen
zur Verhinderung offensichtlicher Stellgrolenbeschrankungen ausgenutzt werden. Die An-
triebsmomente M und M4 werden durch pneumatische Muskeln aufgebracht, welche den
Druckbeschrankungen des Druckversorgers oder des maximal zulassigen Drucks unterliegen
(Unterabschnitt 2.3.1). Die Luftzufuhr und Luftabfuhr in die bzw. aus den Muskeln wird
iber Proportional-Wegeventile (Unterabschnitt 2.3.8) eingestellt, die in ihrem Durchfluss
ebenfalls beschrankt sind. Die Beriicksichtigung dieser Limitationen bei der Bahnpla-
nung soll zu einer minimalen, kritischen Schrittdauer T's,;; fithren, fiir die die jeweiligen
Beschrankungen erstmals auftreten. Zudem war es mit diesen Berechnungen und Simu-
lationen moglich, eventuell auftretende Beschrankungen bereits wahrend der Konzeption
zu erkennen. Dabei konnte beispielsweise festgestellt werden, dass der Muskeldruck fiir
adaquaten Betrieb von 7 bar auf 9 bar erhoht werden muss, was dann mit dem Hersteller
unter Kenntnis von Dauer und Haufigkeit als unkritisch abgekldrt werden konnte. Zudem
wurden die Muskeln, um die einzubringende und abzufiihrende Luftmenge zu verringern,
versuchsweise mit einem Silikonkern befiillt, welcher aktuell bei allen Aufbauten verwendet
wird.

Auf Grund der Komplexitat wird die Berechnung der Beschrankungen nicht online durch-
gefithrt. Es werden aber mit Hilfe der aus den Simulationen gewonnenen Erkenntnisse
kritische Werte fiir Massen und Abmessungen hinterlegt, die die maximale Schrittgeschwin-
digkeit begrenzen.

4.1.5 Beschrankungen der Muskelinnendriicke

Das Modell zur Beschreibung der aufgebrachten Muskelkraft Fj; wurde in Kapitel 3.2.2
erarbeitet. Die vom Muskel aufzubringende Kraft F); hangt dabei maflgeblich von zwei
Groen ab, dem Muskeldruck pys und der Muskelkontraktion ALj,;. Die mathematische
Beschreibung ist in (3.37) gegeben. Wird (3.37) in einen druckabhéngigen Term K F und
einen druckunabhangigen Term K f aufgeteilt, ergibt sich der Quotient aus aufzubringen-
dem Moment und Zahnradradius
K
S KAL) ol - Kl - KES AL ) ol 4 KA, (40)

am Kniegelenk als aufgebrachte Kraftdifferenz der 270 mm langen Muskeln aus Exten-
sormuskelkraft F3/9 und Flexormuskelkraft F7/%. Wird auf Grund der antagonistischen
Bewegung das arithmetische Mittel der Muskeldriicke pX zu
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- (Phre + Phis) (4.7)

DO | —

K _
pav_

festgelegt, das aufzubringende Moment M* = M+ MJ,, aus (3.15) in einen dynami—
schen M, j;n und einen stationdren ML = Anteil aufgeteﬂt und die unbekannte Storgrofie 75
vernachlissigt, ergibt sich der Muskeldruck p%, M. im Extensor in Abhingigkeit von s(t) zu

1 Mg, (s) ME,,(s)
K dyn -2 stat
- gy DstatS) ey g
Pire(s) KFue(s) = KFuy(s) [ rk - TK + K fu, Jarg
1
+ 2 Pan(8) - KFpr¢(s) (4.8)

(KFpme(s)+ KFupg(s))

und im Flexor zu

K o 1 Mslt{at< ) Mé(n( ) -2
sl = R (& - KFag(s) [Kf g~ Ko == e ]
+ ! -2 pav(s) ' KFM,6<S) : (49)

(K Fue(s) + KFyg(s))

Durch die Beziehung §%(t) = 7 in (4.8) und (4.9) wird deutlich, dass die Extrema von
S

Extensor- und Flexordruck quadratisch mit Abnahme der Schrittdauer Ts zunehmen.
Analog ergibt sich am Sprunggelenk fiir den Quotient aus Antriebsmoment und Zahnradra-
dius

MA

o = KFyy (ALY ) v s — Kfarg — (4.10)

als Differenz aus der Muskelkraft des 175 mm langen Flexormuskels F J\lji und der Feder-
kraft Fpr. Der von der Verfahrdauer Tg abhéangige Flexormuskeldruck am Sprunggelenk
ergibt sich folglich zu

1 M4 M2 (s
Kfo+FF+ stat(s) 4 dy ( ) .52

_— 411
KFy¢(s) ’ rA rA ( )

p?/[,f(s) =

In die Gleichungen (4.9) - (4.11) geht der Skalierungsparameter $(t) = Tis als zeitliche
Ableitung von (4.1) ein, der die Inverse der Schrittdauer T darstellt. Werden nun in
(4.9) - (4.11) die Druckbeschrénkungen eingesetzt, kann fiir die maximalen und minimalen
Druckwerte

K K K K K K
pM,e,maa: ) pM@,min ) pM,f,max ) pM,f,min ) pA,f,maa: und pA,f,min

an jedem Gelenk i = {K, A} und fiir jeden Muskel j = {e, f} die kritische Verfahrzeit
Téimt ; berechnet werden, bei der die Beschrénkungen eintreten. Exemplarisch ergibt dies
fiir den Extensormuskel am Kniegelenk
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Mdf; n
Tgépmzn — TK
Jkrit,e . K 3
\ P (K Fage + K Fyr g) = 552 — K fge + K far g — 2l K Fa g
Mj; n
T8z - -
krit,e K
\ pair (K Fype + K Fap) — 22t — K fage+ K farp — 2pK, - K Far g

Da die Winkeltrajektorien an beiden Exoskeletten gleich sind und nur zeitverzogert ablau-
fen, miissen die Beschrankungen an nur einer Orthese iiberpriift werden. Die resultierende,
kritische Verfahrzeit zur Einhaltung der Druckbeschrankungen

,p _ K, pmin K.pmaz K, pmin K, pmaz
TS,krit,j = max {Ts,km't,e ) TS,krit,e 7TS,krit, 1 Ts,imt, (-

ergibt sich dann als Maximum aller kritischen Verfahrzeiten unter Berticksichtigung der
Beschrankungen.

4.1.6 Beschrankungen der Luftmassenstrome

Im Folgenden werden aus Griinden der Ubersichtlichkeit nicht mehr die vollstindigen
Gleichungen und Berechnungsschritte angefiihrt, sondern nur das prinzipielle Vorgehen
erlautert.

Um die Beschrankungen der Luftmassenstrome berticksichtigen zu konnen, muss die Zu-
standsdifferentialgleichung des Drucks (3.48) nach dem Luftmassenstrom

. AV
m — . . . . i

mit ¢ = {q,b} aufgelost werden. Fiir die Herleitung der Druckdynamik sei auf Unterab-
schnitt 3.2.3 verwiesen. Das Volumen der Muskeln mit den Langen 270 mm und 175 mm
wurde in Unterabschnitt 3.3.3 charakterisiert und identifiziert und ist in (3.52) gegeben.
Nun miissen die partiellen Ableitungen des Volumens nach der Kontraktionslange ALy,
sowie nach dem Muskeldruck py; gebildet und in (4.12) eingesetzt werden. Zudem ist die
zeitliche Druckableitung py; in Abhéngigkeit der mechanischen Bewegungsgleichungen zu
berechnen, d.h. die Gleichungen (4.8), (4.9) und (4.11) miissen ein weiteres Mal zeitlich
differenziert werden. Dies fiihrt mit Ketten- und Produktregel zu einer Gleichung der Form

pu(3(t) = A-83(t) + B - 5(t) (4.13)

in Abhéngigkeit des Skalierungsparameters $(¢). Werden nun die partiellen Ableitungen
des Volumenmodells
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OV wnd OV

in die Bestimmungsgleichungen des Muskeldrucks von Extensor (4.8) oder Flexor (4.9)
an Knie oder Sprunggelenk (4.11) sowie deren zeitlichen Ableitungen in (4.12) eingesetzt,
ergibt sich eine Gleichung 5.Grades

[ 4e i +d P4 P+b-s+a—iy=0 (4.14)

in § in Abhangigkeit des Luftmassenstroms ;. Fiir Gleichungen 5. Ordnung existiert
keine allgemein giiltige Losungsformel, weshalb die Losungen mit dem Mathematikpro-
gramm Maple! numerisch bestimmt wurden. Die Inversen der Losungen werden anschlie-
Bend auf Positivitat tiberpriift und das Maximum gesucht.

Hierzu noétig sind noch die maximalen und minimalen Luftmassenstrome 7y e, und
AL min, die aus dem Volumenkennlinienfeld Abb. 3.38 fiir maximales Beliiften (Uy = 10 V)
und Entliften (Uy = 0 V') extrahiert und zur weiteren Verarbeitung linearisiert wurden,
was zu den Beschreibungen der Luftmassenstrombeschrankungen der Form

MM maz = Steigung - py + m?;;”“ (4.15)
ML min = —Steigung - py + m?wmm (4.16)
mit den Offset-Luftmassenstromen 3™ und m7™" bei py, = 0 fithrt, siehe auch

Abb. 3.38.
Die resultierende, kritische Schrittdauer T, die nicht unterschritten werden darf, ist
dann die grofere der kritischen Schrittdauern zur Einhaltung der Druckbeschrankungen

i,p . . - 2,1 :
T'gkrir j respektive zur Einhaltung der Luftmassenstrombeschrankungen Ty, und ergibt
sich zu
_ i, 0,17
T's prit = max {TS,krit,j7 Ts,km't,j} : (4.17)

4.2 Zeitableitung und Filterung

Die Kenntnis und Verarbeitung zeitlicher Ableitungen von Messsignalen bewirkt in Re-
gelkreisen oft eine signifikante Verbesserung der Regelgiite. Um dieses Wissen ausnutzen
zu konnen, missen dem Regler diese Groflen gut aufbereitet entweder als Zustand bei
Zustandsreglerkonzepten oder als Riickfithrgrofie bei einfachen PD- und PID-Reglern zur
Verfiigung gestellt werden. Da die Messsignale in der Regel rauschbehaftet sind, bewirkt
das Hochpassverhalten der Differentiatoren eine Verstarkung insbesondere der hochfre-
quenten Rauschanteile, die iiber den Regler dann auf die StellgrofSe und schliellich auf das
System durchschlagen. Die Herausforderung besteht somit darin, moglichst verzogerungs-
freie Methoden mit geringer Verstarkung von hochfrequentem Messrauschen anzuwenden,
um bestmogliches Regel- und Stellverhalten zu erhalten. Im folgenden Abschnitt wird kurz
auf die allgemeine Problematik der Ableitungsschatzung auf Basis von realen Messwerten

1Scientific Computers GmbH, Aachen
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Abb. 4.15: Betragsfunktion in dB des idealen  Abb. 4.16: Phasenverlauf des idealen Differen-
Differentiators iiber der Frequenz w tiators iiber der Frequenz w

eingegangen und erfolgsversprechende Verfahren zur Erreichung oben genannter Ziele vor-
gestellt. In der Kleinserie findet der Algebraische Ableitungsschiatzer Anwendung, der in
Unterabschnitt 4.2.8 vorgestellt wird.

4.2.1 ldealer Differentiator

Im Laplace-Bereich ist die Ubertragungsfunktion des idealen Differentiators unmittelbar
durch
H(s)=s (4.18)

gegeben. Damit ergibt sich der Frequenzgang des idealen Differentiators zu
H(jw) = juw (4.19)

der aufgeteilt nach Betrag und Phase in den Abb. 4.15 bzw. 4.16 dargestellt ist. Die Am-
plitude des idealen Differentiators steigt linear mit der Kreisfrequenz w an, wobei die Phase
iitber den gesamten Frequenzbereich konstant bei +90° bleibt. Genau diese voreilende Ei-
genschaft ist auch der Grund, warum mit gut erhaltenen zeitlichen Ableitungssignalen
das Regelverhalten, insbesondere das Auftreten von Uberschwingern, deutlich verbessert
werden kann.

Ebenfalls sichtbar wird zudem das Hochpassverhalten eines Differentiators. Eindringlicher
konnen diese Eigenschaften durch die analytische Betrachtung der Ableitung eines Sinus-
Signals gezeigt werden. Sei das Signal

x(t) =sin(2r f - t) (4.20)

gegeben und werde zeitlich differenziert, ergibt sich nach der Kettenregel als Produkt aus
auflerer und innerer Ableitung

y(t) = % x(t) =2nf - cos(2nf-t) . (4.21)
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Abb. 4.17: Gewlnschter Verlauf der Amplitude ~ Abb. 4.18: Gewiinschter Verlauf der Phase
|Hy(€2)| des realen Differentiators arg(Hy($2)) des realen Differentia-
tors

Der Cosinus eilt dem Sinus um +90° vor, was mit den oben angestellten Uberlegungen
tibereinstimmt. Deutlicher ersichtlich wird aber das Hochpassverhalten durch die Ampli-
tudenverstarkung 27 f. Diese Eigenschaft fithrt auf Grund des immer vorhandenen, meist
hochfrequenten Messrauschens zu Problemen, die zur Gewinnung hochwertiger differen-
zierter Signale besondere Ansitze erfordern. Das Ziel der folgenden Ausfiihrungen wére
somit ein Differentiator mit der Ubertragungsfunktion Hy(Q), der im Frequenzband des
Nutzsignals € < §2,, ideal differenziert, die hochfrequenten Rauschsignale fiir €2 > ,, hin-
gegen ideal dampft, siche Abb. 4.17-4.18. Da diese Idealvorstellung nicht erreichbar ist,
werden im Folgenden Verfahren vorgestellt und diskutiert, die einen verntinftigen Kom-
promiss erwarten lassen.

4.2.2 Differenzenquotient

Ein neben dem Standardbeobachterentwurf klassischer Ansatz ist die Differentiation mit-
tels des Differenzenquotienten, da bei der digitalen Signalverarbeitung keine kontinuierli-
chen Signale vorliegen. Der Differenzenquotient einer Funktion x(t) am Punkt ¢; ist im
Allgemeinen wie folgt definiert

y(ty) = x(ty + AAti — x(ty) ‘ (4.22)

Geometrisch entspricht dies der Steigung der Sekante durch die Funktionswerte x(¢; + At)
und z(t;). In realen Echtzeitsystemen entspricht das At der Abtastzeit T,4. Damit héngt
von T4 und von der Dynamik des zu differenzierenden Signals z(t) die Genauigkeit der
Néherung der Zeitableitung der Funktion z(¢) ab. Die exakte Steigung der Tangente zum
Zeitpunkt t; kann durch den Ubergang zum Differentialquotienten berechnet werden, d.h.
es wird der Grenzwert At — 0 oder gleichbedeutend 7'y — 0 betrachtet.

Da wahrend einer Differentation in Echtzeit t; + At zum Zeitpunkt ¢; nicht bekannt ist,
muss die differenzierende Rechenvorschrift in den Differenzenquotienten in Riickwartsform

y(n) = <0 _;A(n —b (4.23)
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zum Abtastschritt n umgeschrieben werden. Hierbei handelt es sich um ein digitales Filter,

das sich im z-Bereich mit
r(z) —z(2)z 7!

y(z) = T, (4.24)

beschreiben lisst. Die Ubertragungsfunktion ergibt sich damit zu

yz) _1-2""
x(2) Tx

Hpo(z) = (4.25)

Wird fiir z = ¢’* eingesetzt, ergibt sich der Frequenzgang des Differenzenquotienten zu

. 1 .
Hpg(e?) = — - (1—¢e7?) | (4.26)
Ta
wobei ) F .
Q=w-— =27 mit fy = —
fa fa fa T

fiir die auf die Abtastfrequenz f4 normierte Kreisfrequenz steht. Der Amplitudengang

|Hpg(e’)| = TLA (2 - sin (%)) (4.27)

und der Phasengang

Q
5 fir 0<Q< (4.28)

arg (Hpo(e'")) =

bl 3

sind fiir verschiedene Abtastzeiten T4 in Abb. 4.19 und Abb. 4.20 dargestellt. Betrach-
tungen mit der normierten Kreisfrequenz {2 machen nur im Bereich von 0 bis 7 Sinn, da
ansonsten das Abtasttheorem verletzt werden wiirde. Die Herleitung ist in Anhang C.1
angefithrt. Beim Vergleich der Phasengiange von Differenzenquotient und idealem Diffe-
rentiator aus Unterabschnitt 4.2.1 wird in Abb. 4.20 sichtbar, dass die Phase des Differen-
zenquotienten unberiihrt von der Abtastzeit T4 linear abfallt, d.h. der regelungstechnische
Vorteil der Voreilung geht verloren und das Signal wird stark verfalscht. Da auf der x-Achse
die normierte Frequenz €2 eingezeichnet ist, hilft eine Erhéhung der Abtastfrequenz f4 den
Abfall der Phase zu minimieren. Dies hingegen verursacht eine starkere Verfilschung
des Amplitudengangs fiir groflere €2, sieche Abb. 4.19. Wéhrend bei einer Abtastzeit von
T4 = 0.1 der ideale Differentiator und der Differenzenquotient bis {2 = 1 nahezu identisch
verlaufen, treten bei Verkleinerungen von T4 jeweils um den Faktor 10 signifikante Paral-
lelverschiebungen zu groferen Hpg(€2) auf, was eine deutlich gréflere Rauschverstérkung
mit sich bringt. Dieses 1/74-Verhalten lisst bereits (4.27) erwarten. Werden diese Uber-
legungen nun auf ein von weilem und Mittelwert freiem Rauschen tiberlagertes Signal
transferiert, ergibt sich unabhéngig von der Abtastzeit Ty das Leistungsdichtespektrum
des Rauschsignals

S, () =02 (4.29)

T
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Abb. 4.19: Frequenzgang der Amplitude des  Abb. 4.20: Phasengang des Differenzenquotien-

Differenzenquotienten tiber der nor- ten tber der normierten Frequenz 2
mierten Frequenz () fiir verschiedene fiir verschiedene Abtastzeiten
Abtastzeiten

mit der Varianz o2, ‘Wird dieser Zufallsprozess auf den Differenzenquotienten angewendet,
ergibt sich mit der Ubertragungsfunktion (4.26) das Leistungsdichtespektrum

Sy(Q) = S () - [ Hpo()[*

o2 .
= 4for sin® (2 (4.30)
und schlieBlich die Gesamtleistung
T 402 .20
Py = % o T2 "M (E)dQ
4-0? .
- w13 Jo sin* (3) d€2
P, = 2.02. 2 (4.31)

am Filterausgang als Integral iiber alle Frequenzen 0 < €2 < 7 des Leistungsdichtespek-
trums Sy, (2). In die Gesamtleistung des Ausgangssignals (4.31) geht die Abtastfrequenz
also quadratisch ein, d.h. die Leistung eines weiflen Rauschprozesses steigt mit der
Abtastfrequenz f4 quadratisch an.

Aus diesen Griinden ware es einerseits empfehlenswert, unter Anwendung des Differen-
zenquotienten eine moglichst kleine Abtastzeit T4 zu wahlen, um die Rauschverstarkung
in Grenzen zu halten. Andererseits soll aber das Ableitungssignal auch moglichst genau
und wenig verzogert sein, was aufgrund des stark verfilschten Phasengangs fiir steigende
Q) gegen eine zu geringe Abtastzeit spricht. Die folgenden Unterabschnitte 4.2.3 und 4.2.4
zeigen Ansatze, die Verstarkung des hochfrequenten Rauschens unter Anwendung des Dif-
ferenzenquotienten zu verringern.
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Abb. 4.21: Amplitudengang der Finiten Diffe-  Abb. 4.22: Phasenverlauf der Finiten Differen-

renzen bei f4 = 1kHz fir p Dif- zen bei fo = 1kHz fir p Differen-
ferenzenquotienten und linear abfal- zenquotienten und linear abfallender
lender Gewichtung Gewichtung

4.2.3 Finite Differenzen

Wie in Unterabschnitt 4.2.2 gezeigt wurde, spielt die Abtastzeit T4 fiir die Ausgabe des
Differenzenquotienten eine mafigebliche Rolle. Wird die Abtastzeit T4 zu lang gewahlt,
steigt die Verzogerung des abgeleiteten Signals stark an, wohingegen bei zu kurzem T4
hochfrequentes Rauschen verstarkt wird. Die Methode der Finiten Differenzen ist nun
ein intuitiver Versuch, dieses Dilemma durch Mittelung mehrerer Ableitungsschatzungen
zu beseitigen. Dazu werden wihrend einer Abtastperiode i = {1..p} Differenzenquotien-
ten gebildet, gemittelt und iiber eine Gewichtungsfunktion ¢(i) gewichtet. Mathematisch
ergibt sich

y(n) = D_g(i) - == o2l =1 (4.32)

fiir das zeitlich abgeleitete Signal y(n). Fiir die Gewichtungsfunktion g(7), die den Einfluss
der einzelnen Differenzenquotienten zum Unterabtastschritt ¢ gewichtet, ist generell jeder
funktionale Zusammenhang denkbar. Die Szenarien einer konstanten sowie einer linear
respektive exponentiell ansteigenden oder abfallenden Gewichtung mit zunehmendem Alter
der Werte wurden in [122] untersucht. Gleichung (4.32) kann auf die Grundform des nicht
rekursiven FIR-Filters

y(n) = Z b(i) - x(n — i) (4.33)

umgeschrieben werden, um dann die herkommlichen Analyseverfahren anwenden zu
konnen. Es ergibt sich

y(n) = ( :;’(Z'.)Z) a(n)+ Y (— 7{’(?)1,) a(n—1i) . (4.34)
i—1 1A — A

b(0) b()
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Unabhéangig von der Gewichtungsfunktion lasst sich abhéngig von der Anzahl der bertick-
sichtigten Differenzenquotienten p feststellen, dass die Nachteile des Differenzenquotienten
unter Einbringung von viel Fingerspitzengefiihl in der Echtzeitanwendung nur abgemil-
dert werden und bei falscher Wahl der Parameter p und ¢(i) durch die ansteigende Si-
gnalverzogerung im Regelkreis sogar zusétzliche Probleme entstehen kénnen (Abb. 4.21
- 4.26). Das Verfahren eignet sich eher zur Offline-Differentation, da hier die Signal-
verzogerung nachtraglich kompensiert und insbesondere Mittelwert freies Rauschen effizi-
ent gedampft werden kann. Der fiir die regelungstechnische Anwendung im Echtzeitbetrieb
vielversprechendste Gewichtungsansatz ist die exponentiell abfallende Gewichtung mit der

Gewichtungsfunktion
ea~(n—1) (ea _ 1)

o) = — (4.35)

die eine relativ gering vergroferte Phasenverzogerung im Vergleich zum Differenzenquo-
tienten hervorruft und dennoch das Hochpassverhalten effektiv einschrinkt. Uber den
Parameter a kann versucht werden, einen verniinftigen Kompromiss aus Mittelwerten
p, Phasenverzogerung und Hochpassverhalten zu finden. In den Abb. 4.25-4.26 sind die
Amplituden- und Phasengénge fiir verschiedene p und o = —0.5 dargestellt.
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Abb. 4.23: Amplitudengang der Finiten Diffe-  Abb. 4.24: Phasenverlauf der Finiten Differen-
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4.2.4 Differenzenquotient mit Tiefpassfilterung

Ein weiterer, oft verwendeter Ansatz ist die Differentiation mittels des Differenzenquo-
tienten und nachgeschaltetem Tiefpass zur Glattung der hochfrequenten Rauschanteile.
Das Frequenzverhalten des Differenzenquotienten ist bereits aus Unterabschnitt 4.2.2 be-
kannt. Wie dort bereits herausgearbeitet wurde, steht einer kleineren Verfalschung des
Phasengangs durch eine hohere Abtastfrequenz f4 der Eingang des Faktors f3 in die
Gesamtrauschleistung am Filterausgang gegeniiber. Um dieses storende, hochfrequente
Rauschen nach dem Nutzfrequenzband effizient zu beseitigen, wird dem Differenzenquoti-
ent ein Tiefpassfilter nachgestellt. Die entsprechende Eignung diverser Filteransatze soll



90 4 Nichtlinearer Reglerentwurf

100
80/
g =~ 60f
= g
<) <
E % 40+ — p:1
—p=8
20| ——p=32
—p=64
- - -ideal
10 i i i O T i i
107 107" 10° 107 10" 10°
Q Q

Abb. 4.25: Amplitudengang der Finiten Diffe-  Abb. 4.26: Phasenverlauf der Finiten Differen-

renzen bei f4 = 1kH~z fiir p Diffe- zen bei f4 = 1kHz fir p Diffe-
renzenquotienten und exponentieller renzenquotienten und exponentieller
Gewichtung (a = —0.5) Gewichtung (o = —0.5)

im Folgenden diskutiert werden. Die Ubertragungsfunktion einer Reihenschaltung aus
Differenzenquotient und Tiefpass ergibt sich ganz allgemein zu

H(z) = Hpg(z) - Hrp(z) . (4.36)

Die Amplitudengénge
|H(2)| = [Hpo(2)] - [Hrp(2)| (4.37)

der beiden Einzelsysteme multiplizieren sich, wahrend sich die Phasengange
arg(H(z)) = arg(Hpg(2)) + arg(Hrp(2)) (4.38)

addieren.

Allgemein lassen sich zwei Gruppen von Filtern unterscheiden: die Finite-Impulse-
Response (FIR) - Filter und die Infinite-Impulse- Response-Filter (IIR). Wahrend die FIR-
Filter keine Riickkopplung enthalten und deshalb a priori stabil sind, ist diese Eigenschaft
auf Grund der Riickkopplung bei I[IR-Filtern nicht zwangslaufig gegeben. Der grofie Vor-
teil der IIR-filter ist hingegen, dass ein gewiinschter Amplitudengang mit einer deutlich
kleineren Anzahl von Filterkoeffizienten realisierbar ist. Fiir eine ausfiihrliche Diskussion
der Filtertypen mit deren Vor- und Nachteilen sei auf weiterfithrende Literatur verwiesen
[123, 124].

FIR-Filter

FIR-Tiefpasse zur Filterung des iiber den Differenzenquotienten errechneten Ableitungs-
signals sind bei dynamischen Anwendungen nur bei groflen Signal-zu-Rauschabstidnden
empfehlenswert, da dann eine geringe Filterordnung zur Rauschunterdriickung genitigt, was
eine geringe Phasenverzogerung mit sich bringt. Sind die dynamischen Anforderungen hin-
gegen eher gering, zeichnen sich die FIR-Filter durch ihre Linearphasigkeit aus, was keine
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zusatzlichen Signalverzerrungen hervorruft. Spielt der Rechenaufwand keine Rolle, konnen
mit hohen Filterordnungen grofie Flankensteilheiten beim Ubergang in den Sperrbereich
und eine hohe Sperrdampfung erreicht werden.

IIR-Filter

Die IIR-Filter in Kombination mit dem Differenzenquotienten zeigen eine bessere
Sperrddmpfung als die FIR-Filter, wodurch sie auch bei kleinerem Signal-Rausch-Abstand
einsetzbar sind. Generell bewirkt die Erhohung der Filterordnung oder Erniedrigung der
Sperrfrequenz eine hohere Sperrdampfung bei gleichzeitig schnellerem Phasenabfall.

4.2.5 Adaptiver Differentiator

Anlasslich der ﬁberlegungen in Unterabschnitt 4.2.1 hinsichtlich des idealen Differentiators
und der Kompromiss behafteten Umsetzung in Unterabschnitt 4.2.4, fiihrt eine Uberlegung
unter Voraussetzung von fundiertem Vorwissen iiber die spektrale Zusammensetzung des
Messsignals zum adaptiven Differentiatoransatz [125]. Die Abb. 4.27 zeigt die zugrunde

Abb. 4.27: Adaptiver FIR-Differentiator

liegende Idee. Das abzuleitende Signal x(n) durchlauft einen diskreten Integrator mit
differenzierendem Filter und wird parallel auf eine Summationsstelle geschaltet. Der
Least-Squares (LS) Algorithmus versucht, die Filterkoeffizienten von Filter | 1| derart an-
zupassen, dass die Differenz zwischen integriertem z(n) und eigentlichem Messsignal z(n)
minimiert wird. Um dies zu erreichen, muss Filter | 1] das Verhalten eines Differentiators
annehmen, was der inversen Rechenoperation der Integration entspricht. Die vom LS-
Algorithmus errechneten Filterkoeffizienten werden dann auf den Filter gegeben, mit
dem aus dem Messsignal x(n) die zeitliche Ableitung y(n) berechnet wird.

Problematisch bei diesem Verfahren ist die Stabilitat und Rechenzeit des LS-Algorithmus
in Verbindung mit der diskreten Integration. Stabilitdt und das beste Differentations-
verhalten konnte mit dem rekursiven least-squares (RLS) Verfahren und vorgeschalteter
Rechteck-Integration erreicht werden [122].
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Auf Grund des hohen Rechenaufwands eignet sich dieses Verfahren eher zur Offline-
Ableitungsschatzung oder auf sehr rechenstarken Echtzeitsystemen und wurde daher in
der Kleinserie nicht eingesetzt.

4.2.6 Zustandsvariablenfilterung und Zustandsbeobachtung

Die Verfahren zur Zustandsvariablenfilterung machen sich die Tatsache zu Nutze, dass
im Falle der kontinuierlichen Zustandsraumdarstellung in Regelungsnormalform die
Elemente des Zustandsvektors die zeitliche Ableitung des dariiber stehenden Elements
darstellen. Somit konnen alle zeitlichen Ableitungen bis zur Systemordnung n aus einem
Filter extrahiert werden. Ausgehend von einem zeitkontinuierlichen Filteransatz zur
Rauschunterdriickung und nachfolgender Diskretisierung in Verbindung mit einer Polyno-
minterpolation konnen die gesuchten Zeitableitungen extrahiert werden. In [122] wurde
ein Zustandsvariablenfilter mit Polynominterpolation mit dem Differenzenquotienten mit
Tiefpassfilter verglichen. Simulativ konnte ein geringfiigig schlechterer Frequenzgang
erortert werden, was auf die zur Diskretisierung angewandte Polynominterpolation zuriick
zu fithren ist. Deshalb wurde dieser Ansatz nicht weiter verfolgt.

Ist Systemwissen vorhanden, ist die Zustandsbeobachtung basierend auf einem System-
modell ein oft zielfiihrender Ansatz. Fiir lineare Systeme sind der Luenberger-Beobachter
[126, 127] und das Kalman-Filter, siche [128] und Unterabschnitt 4.2.7, bekannte Verfah-
ren. Ist das Modellwissen zu unprazise, ist haufig zusatzlich eine Storgrofienkompensation
notwendig. Zudem besitzen Standardbeobachter nur ein Tiefpassverhalten durch even-
tuell notige Integrationen. Die Verwirklichung des idealen Differentiator Frequenzganges
(Abb. 4.15 - 4.16) besitzt hier untergeordnete Prioritdt. Deshalb muss die Dynamik des
Zustandsbeobachters oft auf Kosten des Rauschverhaltens reduziert werden, was wiederum
zu einer schlechteren Schatzung der Zustande fiihrt.

4.2.7 Differentation mittels Kalman-Filter

Der nach Rudolf E. Kalman benannte Kalman-Filter lasst auf Grund seiner Struktur
Riickschliisse auf den exakten Zustand auch bei fehlerbehafteten Beobachtungen zu, wenn
mathematische Modelle des Systems und auch der Storung vorhanden sind. Prinzipiell
ahnelt die Struktur der des Luenberger Beobachters, siche Unterabschnitt 4.6.1, wobei
die Riickfithrmatrix nicht durch Polvorgabe, sondern iiber Optimalitatsbedingungen der
Schétzungstheorie errechnet wird. Die Ausgabe des Kalman-Filters wird in 2 Stufen
errechnet, dem Pradiktionsschritt und dem Innovationsschritt. Der Pradiktionsschritt
berechnet aus den bisherigen Beobachtungen modellbasiert einen neuen Schétzwert, ohne
dabei die tatséchliche Messung y(n) zu berticksichtigen. Im Innovationsschritt geht dann
die aktuelle Messung ein und iiber das Kalman-Gain K (n) wird die Prioritét zwischen
Pradiktion und Messung gewichtet, wodurch die gewiinschte Filterwirkung erzielt wird.
Die Matrizen R(n) = E {w(t)w” (t)} und Q(n) = E {v(t)v”(t)} sind die Kovarianzmatri-
zen der Storgrofie v(n) und des Messfehlers w(n). Eine Auflistung der Systemgleichungen
des Filters wiirde nur im Zusammenhang mit der Herleitung Sinn machen, worauf hier
verzichtet werden soll. Fiir die Untersuchungen wurde das Kalman-Filter als rekursiver
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Gauss-Markov Schétzer nach [129] implementiert. Das Modell zur Ableitungsschétzung
mit der Systemmatrix /' wird in Anhang C.4 vorgestellt.

Das Kalman-Filter zur Ableitungsschiatzung zeigt am Gangtrainer vergleichbar gute Er-
gebnisse wie der Algebraische Ableitungsschatzer aus Unterabschnitt 4.2.8, der in den La-
bormustern Anwendung findet. Fiir Systeme mit unbekanntem Trajektorienverlauf stellt
der Schéitzer eine beachtenswerte Alternative dar [122].

4.2.8 Algebraische Ableitungsschatzung (AAS)

Im Gegensatz zur herkommlichen Zustandsschatzung iiber Kalman-Filter, siehe Unterab-
schnitt 4.2.7, oder deterministischen asymptotischen Zustandsbeobachtern, siche Unterab-
schnitt 4.2.6, wurde in [130] ein Verfahren vorgestellt, das ohne das Losen von Differen-
tialgleichungen auskommt. Grundgedanke der algebraischen Ableitungsschatzung ist die
Berechnung der gewiinschten j-ten Zeitableitung zum aktuellen Zeitpunkt ¢ als gewichtete
Integration des vergangenen Signalverlaufs xy(¢) iiber einen endlichen, gleitenden Zeit-
horizont von Messwerten im Intervall [¢,¢ — T, die durch ein polynomiales Signalmodell
beschrieben werden kénnen [131]. Das Tiefpassverhalten der gewichteten Integration ver-
leiht dem Verfahren insbesondere bei starkem Messrauschen hohe Robustheit. Bei der in
Anhang C.2 hergeleiteten Rechenvorschrift

) /H] T)xn(t — 7)dT (4.39)
0

fallt bei genauerer Betrachtung schnell die Aquivalenz zur FIR-Filterantwort (4.33) und
zum Faltungsintegral auf, in dem xx(¢) das Eingangssignal und I1;(¢, 7) die Impulsantwort
bzw. die Filterkoeffizienten des Systems darstellen. Die Aquivalenz rithrt daher, dass sich
bei linearen, zeitinvarianten Ubertragungsgliedern die Systemantwort auf eine Anregung
durch Faltung der Anregungsfunktion mit der Impulsantwort des Ubertragungsglieds er-
gibt. Kurzum, die in Anhang C.2 angefiihrte Berechnung fiihrt auf ein differenzierendes
FIR-Filter mit den Filterkoeffizienten IL;(¢,7). Im Gegensatz zu herkémmlichen FIR-
Filtern erfolgt hier der Filterentwurf durch eine einzige Gleichung (C.17). Komplexe Kon-
struktionsverfahren und Algorithmen zur Bestimmung der Filterkoeffizienten sind somit
nicht notig.

Um mit dem AAS auf einem Echtzeitsystem arbeiten zu konnen, wird in Anhang C.3 die
zeitdiskrete Darstellung abgeleitet und im Weiteren verwendet. Die diskreten Filterkoeffi-
zienten I, ,, des Filters, siche (C.20), héngen von den drei Parametern A/, N und v ab, mit
denen die Eigenschaften des Filters variiert werden konnen. Der Einfluss der Parameter
M, N und v auf die fiir die regelungstechnische Anwendung wichtige Verzogerung und
Rauschunterdriickung wird im Folgenden untersucht.

Parameter N

Der Parameter N repréasentiert, wie in Anhang C.2 ersichtlich, die Ordnung der Taylor-
reihenndherung des Messsignals x (). Dies impliziert, dass die zu wiahlende Ordnung der
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Taylorreihe N mindestens so grof§ sein muss wie die zu bestimmende Ableitung 7, d.h.
es muss N > j gelten. Die Erhohung der Taylorreihenordnung N erhoht die Bandbreite
des Differentationsbereich bis 2 < €2,,, wohingegen die gewiinschte Sperrdampfung fiir
Q > Q, verringert wird (Abb. 4.28). Ab der Ordnung N = j + 1 bleibt die Phase nahezu
bis €2, konstant auf den gewiinschten +90°, wobei dies fiir einige wenige M auch schon
bei N = j der Fall sein kann. Auffillig ist, dass fiir zunchmende N die Uberhéhung im
Amplitudengang vor dem Ubergang in den Sperrbereich zunimmt.
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Abb. 4.28: Amplitudengang der AAS fiir ver-  Abb. 4.29: Phasenverlauf der AAS fiir verschie-
schiedene Taylorreihenordnungen N dene Taylorreihenordnungen N

Parameter M

Der Parameter M reprasentiert die Anzahl der Filterkoeffizienten, wodurch die Filterord-
nung zu M — 1 festgelegt ist. Ubertragen auf das Verfahren kann sich der Parameter M
auch als Anzahl der berticksichtigten Werte oder diskreter Zeithorizont vorgestellt werden,
auf den die Taylorreihennaherung angewendet wird. Je grofler M wird, desto grofler wird
die Storsignaldampfung (Abb. 4.30) bei kleiner werdendem differenzierenden Bereich und
schneller eintretendem Phasenabfall. Zudem steigt der Speicher- und Rechenleistungsbe-
darf mit zunehmendem M an.

Parameter v

Der Einfluss des Parameters v auf Betrag und Phase ist im Vergleich zu M und N geringer.
Dennoch kann durch Erhchen von v die Bandbreite des Differentationsbereichs adhnlich
wie durch den Parameter N vergréfiert werden, wenn auch feiner abgestuft. Auffallig ist
jedoch, dass die teilweise sehr starken Uberhhungen beim Ubergang in den Sperrbereich,
die durch ein vergroflertes N entstehen, bei einer Erhohung von v nicht auftreten. Wird
v = 0 gewahlt, kann eine hohe Welligkeit im Amplituden- und Phasengang im Sperrbereich
beobachtet werden.
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Abb. 4.30: Amplitudengang der AAS fiir ver-  Abb. 4.31: Phasenverlauf der AAS fiir verschie-
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Abb. 4.32: Amplitudengang der AAS fiir zusatz-  Abb. 4.33: Phasenverlauf der AAS fiir zusatzli-
liche zeitliche Integrationen v che zeitliche Integrationen v

Einstellregeln fiir den Einsatz im Regelkreis

Im realen Regelkreis soll ein Ableitungsschatzer im Frequenzbereich des Nutzsignals
Q) < Q, moglichst differenzierendes Verhalten zeigen. Oberhalb der normierten Grenz-
frequenz 2 > €1, soll hingegen eine hohe Dampfung der hochfrequenten Storsignale vor-
liegen, siche Abb. 4.17. Vor dem Filterdesign empfiehlt sich generell eine Frequenzanalyse
des Messsignals, um den notigen Differentationsbereich des Nutzsignals 2 < €2, bestim-
men zu konnen. Die Taylorreihenordnung sollte generell moglichst klein gewahlt werden,
vorzugsweise N = j 4+ 1. Die Ordnung N = j ist auf Grund des schnellen Phasenabfalls
vor dem Sperrbereich nur bei sehr verrauschten Signalen zu empfehlen. Der Kompromiss
zwischen Dampfungs- und Differentationsbereich des Filters sollte dann iiber die Parame-
ter M, v und, falls moglich, der Abtastzeit T4 eingestellt werden, sieche Abb. 4.30-4.32.
Beachtenswert ist dabei, dass bei grofleren N und zu kleinem Vergangenheitshorizont M
erwartungsgeméafl fehlerhafte Ergebnisse produziert werden. Um auf der sicheren Seite zu
sein, sollte deshalb stets M >> N gelten.
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4.3 Nichtlineare Reglerentwurfsverfahren - Eine Ubersicht

Eines der Hauptziele des Gangtrainers ist es, mit den Patienten physiologische Bewegun-
gen der unteren Gliedmafien durchzufithren. Die hierfiir notigen Gangtrajektorien wurden
im Rahmen der Ganganalyse, Unterabschnitt 4.1.1, aufgezeichnet und in den Folgeab-
schnitten fiir die Verwendung im Regelkreis aufbereitet. Mit Hilfe der in Abschnitt 3.2
hergeleiteten Modellbeschreibungen sollen nun modellbasierte, nichtlineare Regelungen
fiir die Knie- und Sprunggelenke entworfen werden, die einen gelungenen Kompromiss aus
Regelgenauigkeit, Ergonomie, Stabilitat, Flexibilitat und Adaptierbarkeit hervorbringen.
Oberste Prioritéat wird fiir eine Anwendung an Patienten der Stabilitdt und der Robustheit
der Regelkreise in allen Arbeitspunkten zu Teil. Zur Erreichung dieser Zielsetzungen ist es
von groflem Vorteil, auch innerhalb des Regelkreises auf Modell- und somit Systemwissen
zuriickgreifen zu konnen. Das in Abschnitt 3.2 hergeleitete, grofitenteils nichtlineare
Systemwissen soll dabei helfen, eine nichtlineare modellbasierte Reglerstruktur unter
Berticksichtigung der angestrebten Anforderungen zu entwerfen.

Grundlegend fiir die Synthese einer performanten Regelung fiir nichtlineare Systeme ist das
Finden eines guten Kompromisses aus Stabilitat und dynamischem Folgeverhalten. Die
meisten Verfahren lassen sich daher grob in dynamikorientierte oder stabilitatsorientierte
Entwurfsverfahren kategorisieren [132, 133]. Fiir die dynamikorientierten Verfahren ist
ein Stabilitdtsnachweis tiber den gesamten Arbeitsbereich oft schwierig bis unmoglich und
die Prioritat des Entwurfs liegt auf dem dynamischen Reglerverhalten in einem bekannten
und eingeschriankten Arbeitsbereich, wohingegen beim stabilitdtsorientierten Entwurf die
Stabilisierung des Systems in einem weiten Arbeitsbereich Ausgangspunkt und Grundlage
des Entwurfsverfahrens darstellt, oft aber auf Kosten des dynamischen Verhaltens.

Dynamikorientierte Regelungen haben im Allgemeinen zum Ziel, einen technischen Prozess
mit einer gewtinschten Dynamik von einem Arbeitspunkt in den anderen zu tberfiihren.
Ein géngiges Vorgehen ist hier, nichtlineares Systemverhalten um eine Ruhelage zu
linearisieren, um dann mit den bewahrten Methoden der linearen Regelungstechnik die
gewiinschte Dynamik und Stabilitét erwirken zu konnen [127]. Meist ist diese Néherung
aber nur in einem kleinen Bereich um die Ruhelage bzw. den Arbeitspunkt giiltig, weshalb
nur lokale Aussagen iiber Stabilitat und Dynamik des geregelten Systems moglich sind.
Meist stellt sich in anderen Arbeitspunkten ein deutlich schlechteres, nicht selten auch
instabiles Regelverhalten ein als im Urspriinglichen. Einen Ausweg stellen hierbei die
adaptiven Verfahren wie beispielsweise Gain-Scheduling [134, 135] dar. Hier werden
meist fiir mehrere Arbeitspunkte lineare Regler entworfen und deren Parametrierung iiber
Scheduling-Parameter an den entsprechenden Arbeitspunkt angepasst. Allerdings ist auch
hier der Nachweis globaler Stabilitat meist nur empirisch moglich.

Eine Entwurfsmethode, die sowohl Dynamik als auch Stabilitat vereint, stellen optimale
Regelungen dar, deren Anspriiche an die Dynamik in einem Giitemafl formuliert werden,
welches es zu minimieren bzw. maximieren gilt [136]. Kann dieses Optimierungsproblem
gelost werden, ist meist die Stabilitdt des geregelten Systems beweisbar. In [137] wird
gezeigt, dass die Optimalitat bei einem zustands- und stellgrofenabhéngigen Giitemaf
robuste Stabilitat garantiert. Somit erfiillt die optimale Regelung alle fiir den praktischen
Einsatz wiinschenswerten Eigenschaften. Im linearen Fall wird haufig eine quadratische
Optimierung durchgefiihrt, deren Losung mit Hilfe der Riccati-Gleichung zum optimalen
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Riccati-Regler fiihrt. Im nichtlinearen Fall lasst sich das Optimierungsproblem zwar oft
noch formulieren, die Losung ist aber haufig nur numerisch moglich. Der Versuch, robuste
Stabilitat, Optimalitat und giinstiges dynamisches Verhalten konstruktiv miteinander zu
verkniipfen, wurde in [133] vorgestellt. Im Rahmen der Arbeit [86] wurde dieses Kon-
zept der Modifizierten Optimalen Regelung erfolgreich am Kniegelenk des Gangtrainers
angewendet. Die Anforderung an die Regelung, einen reibungslosen Ubergang zwischen
den Patienten mit automatischer Adaption an verschiedene Patientenabmessungen und
Massen zu erfiillen, fiihrte jedoch zu dem in Abschnitt 4.4 vorgestellten Konzept.

Anstatt der Linearisierung im Arbeitspunkt unter Vernachldssigung der Terme hoherer
Ordnung in der Taylor-Reihenentwicklung ist fiir viele Systeme auch die modellba-
sierte Kompensation der Nichtlinearitat und der nachfolgende Entwurf des Reglers auf
das dadurch grofitenteils linearisierte Systemverhalten durchfithrbar. In der Literatur
oft zu findende Schlagworte sind hier die Zustandslinearisierung [138, 139], die Fin-
/Ausgangslinearisierung [132, 138] sowie die Flachheitsbasierte Regelung [140, 141]. Diese
Verfahren beruhen auf Transformationen in ein neues Koordinatensystem mit nichtlinearer
Transformationsvorschrift, so dass in den neuen Koordinaten ein linearer Zusammenhang
zwischen den neuen Ein- und Ausgangsgrofien besteht. Insbesondere zur Synthese von
Trajektorienfolgereglern fiir minimalphasige Systeme lassen diese Ansétze sehr gutes
Folgeverhalten erwarten [139]. Die spezifischen Eigenschaften, Gemeinsamkeiten und
Unterschiede der Ansétze sind Inhalt des Unterabschnitts 4.4.3.

Wie bereits erwahnt setzt sich der stabilitatsorientierte Reglerentwurf zum Ziel, Stabilitat
des geschlossenen Regelkreises in einem grofien Arbeitsbereich bzw. idealerweise global zu
erzielen. Das dynamische Verhalten wird erst nach dem Entwurf naher untersucht und
gegebenenfalls angepasst, falls hierzu Freiheitsgrade bestehen.

Ist eine exakte Linearisierung des nichtlinearen Systems mit anschlieBendem linearen Reg-
lerentwurf basierend auf linearer Stabilitatstheorie moglich, kénnen auch diese Verfahren
als stabilitatsorientiert angesehen werden, da im System keine Rest- oder Nulldynamik
verbleibt, die eventuell Instabilitat bedingen konnte. Fiir die Ndaherungsweise Lineari-
sierung muss aber unbedingt sichergestellt werden, dass das System minimalphasig und
damit die verbleibende Nulldynamik stabil ist [138]. Nachteilig im Falle der kompletten
Kompensation der Nichtlinearitat ohne weitere Untersuchung kann allerdings sein, dass
auch stabilisierende nichtlineare Anteile mit wegfallen, wodurch die Robustheit gegentiber
Modellunsicherheiten reduziert wird.

Den linearisierenden Verfahren durch Transformation stehen die auf der Stabilitatstheo-
rie von Lyapunov beruhenden Verfahren gegeniiber. Beispiele sind strukturumschaltende
Regelungen wie Sliding-Mode-Control [46, 142], das Regelungsgesetz von Sontag [143], die
inverse, optimale Regelung [144] oder die rekursiven Verfahren wie Backstepping [144, 145],
siehe Unterabschnitt 4.4.4, bei denen das System in Integratorkettenstruktur vorliegt und
das Entwurfsproblem in Teilprobleme fiir Teilsysteme zerlegt werden kann. Allen gemein
ist die Schwierigkeit, eine geeignete Lyapunov-Funktion zu finden. Fiir Trajektorienfolge-
regelungen und die damit verbundene Stabilisierung der Fehlerdynamik wird diese Schwie-
rigkeit aber deutlich entscharft.

Im Folgenden werden fiir die Kniegelenke selbst adaptive Regelungen basierend auf der Me-
thode der Fxakten Linearisierung und der Backstepping-Methode entworfen. Die Positions-
und Druckregelung wurde hierzu kaskadiert ausgefiihrt, sieche auch Abb. 4.41.
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4.4 Reglerentwurf am Kniegelenk

Die mechanischen Bewegungsgleichungen fiir das Teilsystem Kniegelenk wurden in Ab-
schnitt 3.2.1 hergeleitet. Die Dynamik des Betriebsmediums Druckluft war Gegenstand von
Unterabschnitt 3.2.3. Werden die Teilmodelle zusammengefiihrt, ergibt sich fiir den An-
trieb am Kniegelenk die in Abb. 3.25 dargestellte Modellstruktur der Ordnung n = 3. Auf
Grund der Komplexitat der Modellgleichungen werden im Folgenden nur Zusammenhange
angedeutet und auf die jeweiligen Einzelterme verwiesen. Fiir ein tiefgriindigeres Verstand-
nis der mathematischen Zusammenhange der Teilmodelle sei auch auf den Nachweis der
Flachheit in Anhang D.3 verwiesen.

Der systematische Zusammenhang am Kniegelenk lasst sich als steuerungsaffines, nichtli-
neares System der Form

&= f@)+ Q)W

y* = h(z") (4.40)
mit den Zustinden 2% € R?, dem Eingang v’ € R? und dem Ausgang y* € R! schreiben.
Fiir das nicht kaskadierte Kniegelenk Gesamtsystem fiel die Wahl der Zustande

=g, q,dq (4.41)

auf den Kniewinkel ¢ und dessen zeitliche Ableitungen. Die physikalischen Eingangsgrofien
des nicht kaskadierten Kniegelenk Gesamtsystems sind gegeben durch

QK = [mJ\K/[,e ’ m]\K/[,f}T ’ (442)

wobei 7}, den Luftmassenfluss in den Extensormuskel und 7} s In den Flexormuskel
darstellt. Wiirde fiir dieses System eine Regelung nach den im Folgenden vorgestellten
Verfahren entworfen, miisste die Winkelbeschleunigung ¢, als Messgrofie zur Verfiigung
gestellt werden. Da die Gerduschentwicklung des pneumatischen Systems sehr sensitiv
hinsichtlich des Rauschanteils der Riickfithrgrofien ist, musste das Winkelbeschleunigungs-
signal ¢, derart stark gefiltert werden, dass kein regelungstechnischer Vorteil durch diese
MessgroBe mehr zu erwarten war, siehe hierzu auch Abschnitt 4.2. Daher wurde die Re-
gelungsstruktur am Kniegelenk kaskadiert aufgebaut (Abb. 4.41), unterteilt in einen Po-
sitionsregler und in einen Druckregler. Die Zustande fiir den Positionsregler ergeben sich

zu
K

¥ =1, q" . (4.43)
Fir den Druckregler ergeben sich die Zusténde

o = K., o] (4.44)

Die Eingangsgrofien respektive Stellgrofien

ﬂé( - |:pJ\K/[,e ) pf\z,f}T ) (445)
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des mechanischen Systems sind die Muskelinnendriicke, die anschlieSlend vom Druckregler
eingeregelt werden miissen. Der Druckregler gibt dann die physikalischen Stellgréfien

ulty =u = [k, k] (4.46)

die dann iiber das inverse Ventilmodell (IVM) in eine Ansteuerspannung konvertiert
werden.

Am ersten Vor-Labormuster wurde die kaskadierte Regelung in dieser Form realisiert und
entworfen. Durch den Zwang zu Kosteneinsparungen konnte spéter fiir die Kleinserie beste-
hend aus 5 Labormustern nur eines der teuren Proportional-Wegeventile pro Gelenkantrieb
verwendet werden. Dazu wurden die 3 Luftwege des 5/3-Proportional-Wegeventils, siehe
Unterabschnitt 2.3.8, ausgenutzt und der Freiheitsgrad der variablen Antriebssteifigkeit
aufgegeben. In Abb. 4.41 bedeutet dies, dass nur noch der Luftmassenstrom des Flexors
mﬁ s aktiv beeinflusst werden kann und der Extensorzweig ohne sonstige weitere Anpas-
sung der Reglerstruktur stillgelegt wurde. Die Ventilgeometrie stellt dabei sicher, dass sich
das Muskelpaar naherungsweise antagonistisch bewegt, d.h. wéhrend ein Muskel beliiftet
wird, entliiftet der Andere. Da die Absténde zwischen den Ventiloffnungen fiir ideales ant-
agonistisches Verhalten nicht vernachlassigbar sind, treten die Muskelbewegungen in der
Realitat etwas phasenverschoben ein, was durch die Regelung des Flexormuskels mit kom-
pensiert werden muss. Durch die statische relative Anordnung der Muskeln zueinander
kann die anliegende Spannung bzw. Elastizitat im Gelenkantrieb weiterhin variiert wer-
den, wobei durch die knappe Auslegung der Muskellangen nur wenig Spielraum besteht.
Als Stellgrofien verbleiben fiir das mechanische System die Muskeldriicke von Flexor und

Extensor

uf = [l o] (4.47)

und fiir das pneumatische System entsprechend der Luftmassenstrom in den Flexormuskel

Up,f = Ty s - (4.48)

4.4.1 Zielsetzung

Die Ziele der Regelung sind ein hinreichend genaues, dynamisches Folgeverhalten unter Ein-
haltung einer unauffalligen Gangcharakteristik und absoluten dynamischen Regelfehlern
im unteren Gradbereich, Stabilitat in allen Betriebszustanden und -szenarien wie Spastik,
Willkiiraktivitat oder sonstigen kurzzeitigen Sperrungen und Stérungen der Orthesenbewe-
gung, sowie eine automatische Adaption an sich verdndernde Maschineneinstellungen und
Patientenmassen und -abmessungen. In Kap. 3 wurden Modelle der einzelnen Teilsysteme
hergeleitet, die auch zur Kompensation der Nichtlinearititen des Systems verwendet wer-
den konnen. Ein hoher Steueranteil durch eine dynamische, adaptive Vorsteuerung, siehe
Unterabschnitt 4.4.6, soll zudem zur Absenkung der Gerauschentwicklung beitragen und
auch die Stabilitat des Regelkreises in Exremsituationen erhchen. Alternativ wurden noch
iterativ lernende Regelungen (ILR) untersucht, siche Unterabschnitt 4.4.5, die zwar auf
Grund des hohen Speicherbedarfs nicht in der Kleinserie implementiert wurden, dennoch
aber ein hohes Potential fiir zyklische, mit hoher Positionsgenauigkeit zu regelnde nichtli-
neare Systeme darstellen und deshalb hier Erwahnung finden sollen.
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4.4.2 Steuerbarkeit

Die Steuerbarkeit ist das grundlegende Kriterium dafiir, dass ein System durch geeignete
Stellsignale von einem gegebenen Anfangszustand in einen gewiinschten Endzustand
iiberfiihrt werden kann. Exakt lautet die Definition:

FEin System heifit vollstandig steuerbar, wenn es in endlicher Zeit t. von jedem be-
liebigen Anfangszustand x, durch eine geeignet gewdhlte Eingangsgrofse u in einen beliebig
vorgegebenen Endzustand z(t.) dberfihrt werden kann.

Im linearen Fall ist die Untersuchung einfach moglich, beispielsweise durch die Kri-
terien von Kalman und Hautus [128]. Im nichtlinearen Fall gestaltet sich der Nachweis
der Steuerbarkeit unter Umstdnden schwierig. Fir flache Systeme [140, 141] ist im
linearen Fall auch die Steuerbarkeit gegeben und umgekehrt. Im nichtlinearen Fall gilt
nur die Vorwartsrichtung, d.h. flache Systeme sind gleichzeitig steuerbar. Der Nachweis
der Flachheit des Systems des Kniegelenkantriebs wird in Anhang D.3 erbracht, wodurch
auch die Steuerbarkeit sichergestellt ist.

4.4.3 Exakte Linearisierung

Generell wird zwischen zwei Arten der exakten Linearisierung unterschieden: der Zu-
standslinearisierung und der FEin-/Ausgangslinearisierung. Sind die Systeme nicht ez-
akt zustands- oder ein-/ausgangslinearisierbar, kénnen ndherungsweise Linearisierungen
Sinn machen, wodurch aber weitere Untersuchungen der verbleibenden nichtlinearen Dy-
namik anzustellen sind. Hierzu sei auf weiterfiihrende Literatur verwiesen, beispielsweise
[132, 138].

Bei der exakten Zustandslinearisierung wird das System (4.40) in ein lineares System

t=A-z+bv (4.49)

mit neuem Eingang v, neuen Zustdnden z und gleicher Ordnung n transformiert. Liegt
das zu regelnde System nicht wie in (4.40) in steuerungsaffiner Form sondern in einer
allgemeineren Darstellung

&= flz,u) (4.50)

vor, kann durch eine zusatzliche Integration @ = s ein neuer affiner Eingang s eingefiihrt

werden, was zu % {ﬂ B F@O’ u)} . H ) (4.51)

fithrt. Auch entkoppelbare MIMO-Systeme konnen exakt linearisierbar sein, siche [139].
Wihrend bei der exakten Zustandslinearisierung der Einfluss des Eingangs u auf die
Zustande z linearisiert wird, ist bei der exakten Ein-/Ausgangslinearisierung nur das Ein-
/Ausgangsverhalten von Interesse, d.h. im Laplacebereich die Ubertragungsfunktlon
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G(s) = (4.52)

zwischen dem Systemausgang Y (s) und dem neuen Eingang V(s).

Exakte Ein-/Ausgangslinearisierung

Auf Grund der geforderten dynamischen Gelenkbewegungen des Gangtrainers ist eine
statische Linearisierung mit anschliefender Stabilisierung nicht ausreichend. Durch exakte
Linearisierung des Ein-/Ausgangsverhaltens kénnen auch dynamische Anforderungen
erfiilllt werden, da aus der Linearisierung ein lineares System der Form (4.52) resultiert.
Nachteilig ist hier zu erwéhnen, dass im Gegensatz zu den stabilitdatsorientierten Ansétzen
wie Backstepping stabilisierende und niitzliche Nichtlinearitaten hinsichtlich des Stell-
aufwands in jedem Fall kompensiert werden und das Verfahren dadurch sensitiver fiir
Modellfehler und Modellvereinfachungen wird.

Zur exakten Ein-/Ausgangslinearisierung eines Systems muss die Differenzordnung oder
der relative Grad 0 bestimmt werden. Dieses § entspricht anschaulich genau dem Grad
der Ableitung des Ausgangs y, in der der Eingang u zum ersten mal explizit eingeht. Die
Differenzordnung § des allgemeinen Systems (4.40) kann wie folgt berechnet werden

y = hlz),
. (oh@\" . [(on(»)\" oh (z)\”
v ( oz ) Q—( oz [(z)+ oz g(z) u,
Lf?:(l) Lghé):o
= Lsh(z) ,
v = LSh(z)+ LyLS ' (z)u . (4.53)
b(z) #0

Der Operator Lsh (x) beschreibt die Lie-Ableitung (Anhang D.2) entlang des Vektorfeldes
f(z). Ist LgLfc_lh (z) # 0 im Arbeitspunkt und in dessen Umgebung, spricht man von
einem wohl-definierten Grad 6. Mit [139] ergeben sich folgende Bedingungen fiir die Ex-
akte Ein-/Ausgangslinearisierbarkeit: besitzt ein steuerungsaffines System (4.52) (i) einen
wohldefinierten Grad § und (ii) ist es minimalphasig, kann das Ein-/Ausgangsverhalten
durch die statische Riickfiihrung

N L‘}h (x)
u=@w->b(z))a (z)= ma (4.54)
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mit dem neuen FEingang v exakt linearisiert werden. Soll das linearisierte System
gewlinschte dynamische Eigenschaften erfiillen, kann dies tiber das Riickfiihrgesetz

_ Qv — Lf (x) N Zle ai—lL;_lh(E)
LyL5™"h (z) Lyl 'h(z)

(4.55)

erreicht werden und es ergibt sich die gewiinschte lineare Dynamik mit der Ubertragungs-

funktion
&%)

G )
pals) = SO+ s g+ 81+ . +ais+ag

(4.56)

Ein gewiinschtes Fiihrungsverhalten kann tiber die Vorgabe dynamischer Trajektorien am
neuen Eingang v erfolgen, wodurch der Term fiir das Fiihrungsverhalten in (4.55) eingeht.
Somit kénnen die Ziele, die im mathematischen Systemmodell beschriebenen Nichtlinea-
ritaten exakt zu kompensieren, anschlieSend eine Wunschdynamik vorzugeben und schlie3-
lich das gewollte Fiithrungsverhalten aufzupragen, mit dem folgenden Riickfiihrgesetz

5
1
=———+———— | —Lih(z a1 L h (2 ;v 4.57
Kompensation ) A/—’
der Nichtlinearitit Wunschdynamlk Fithrungsverhalten
erfiilllt werden, wobei ay = 1 ist. Im Fall des Gangtrainers soll fiir das mechanische

Teilsystem (3.15) mit den Zusténden (4.43) und der Differenzordnung 6 = 2 ein exakt ein-/
ausgangslinearisierender Trajektorienfolgeregler entworfen werden. Mit den Abkiirzungen
a(x) und b(z) aus (4.53) ergibt sich als Stellgroie

1
ult = @) [—b(x) — a1y — apy + U+ a0 + agu] . (4.58)

Da im spezifischen Fall y = ¢, ist und das System einer vorgegebenen Trajektorie folgen
soll, wird der Trajektorienfehler zu e = v — y = q4 — q, definiert. Somit ergibt sich fiir die
Stellgrofie

K 1 i .
u, = ——[—=b(x) — a1é — ape + gq| - (4.59)

a(z)

Die Werte fiir ap und «; und damit die Systemdynamik konnen durch Polvorgabe fiir
(4.56) bzw. die Wunschdynamik in (4.57) vorgegeben werden. Die eingestellte Dynamik
gilt allerdings nur fiir den Folgefehler e # 0. Fiir ideales Folgeverhalten, d.h. e = 0,
ware die Ubertragungsfunktion im Falle einer idealen Kompensation der Nichtlinearitat
gleich Gga(s) = 1. Die Soll-Wert Verlaufe g4, a4, §a werden vom Trajektoriengenerator
bereitgestellt, sieche Abschnitt 4.1.
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Exakte Zustandslinearisierung

Zwischen der exakten Ein-/Ausgangslinearisierung und der exakten Zustandslinearisie-
rung bestehen erwartungsgemafl Gemeinsamkeiten. Ist die Differenzordnung § gleich der
Systemordnung n, ist das System auch exakt zustandslinearisierbar und es verbleibt keine
Nulldynamik im System. Folglich existiert dann eine nichtlineare, bidirektionale Zustand-
stransformation

z=T-z,z=T"2z,

die das nichtlineare System in Regelungsnormalform mit den neuen Zustanden z iiberfiihrt.

Reale Systeme sind héaufig nicht exakt linearisierbar oder flach, siehe Unterabschnitt
4.4.3, wodurch oft ndherungsweise Ansatze fiir die Zustandslinearisierung und Ein-
Ausgangslinearisierung zum Ziel fithren. Eine gute Ubersicht der verschiedenen néhe-
rungsweisen Linearisierungsmethoden gibt [138].

Flachheit und Exakte Linearisierung

Eine in der Literatur auch oft zu findende Systemeigenschaft ist die Flachheit [140, 141],
siche auch Anhang D.3. In diesem kurzen Abschnitt sollen die Gemeinsamkeiten und
Unterschiede dieser wichtigen Systemeigenschaft mit der Exakten Linearisierung zusam-
mengefasst werden:

e entspricht 6 = n wie im Fall des Kniegelenksystems des Gangtrainers, d.h. die
Differenzordnung ist gleich der Systemordnung und es existiert keine Nulldynamik, ist
das System flach, exakt ein-/ausgangslinearisierbar und exakt zustandslinearisierbar.

e Somit sind alle exakt linearisierbaren Systeme flach und immer iiber eine dynamische
Zustandsriickfiihrung linearisierbar

e jedes flache System ist steuerbar oder erreichbar. Im linearen Fall ist auch jedes
steuerbare System flach.

Wichtig ist hierbei allerdings hervorzuheben, dass flache Systeme zwar tiber dynamische
Riickfithrungen linearisiert werden kénnen, die Eigenschaft der Flachheit aber dem System
innewohnt und unabhangig von Realisierungen der Riickfiihrung ist. Das Kniegelenksystem
des Gangtrainer ist nach Anhang D.3 flach und damit auch exakt linearisierbar.

4.4.4 Integrator - Backstepping als Reglerentwurf zur
Trajektorienfolge

Der stabilitatsorientierte Reglerentwurf durch Backstepping wurde erstmals in den 1990er
Jahren vorgestellt [146]. Er beschreibt eine rekursive, auf der Lyapunov-Stabilitdt (An-
hang D.1.3) beruhende Methode zur nichtlinearen Reglersynthese unter Verwendung von
Control-Lyapunov-Functions (CLF), siehe Anhang D.1.4. Die Idee dahinter ist es, einen
rekursiven Reglerentwurf fiir die n Teilsysteme des Gesamtsystems mit der Ordnung n
durchzufiihren und somit das komplette System zu stabilisieren. Dazu werden ausgewahlte
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Zustande eines Teilsystems als fiktive Eingange definiert, durch die das tibergeordnete Teil-
system stabilisiert wird, siehe auch Abb. 4.34. Durch die Teilbetrachtungen wird schliellich
die Fehlerdynamik und die CLF des Gesamtsystems entwickelt, woraus dann abschliefend
die eigentliche Stellgrofle u bestimmt werden kann.

Abb. 4.34: Vorgehen zur Reglersynthese durch Backstepping

Die Wahl der CLF und der virtuellen Teilsystemeingéange ist prinzipiell frei. Im Gegen-
satz zu den linearisierenden Verfahren, siehe Unterabschnitt 4.4.3, die die Inversion der
kompletten nichtlinearen Dynamik verfolgen, kann hier auf die Kompensation von stabili-
sierenden Anteilen verzichtet werden, was die Regelung resistenter gegentiber Modellfehlern
macht und durch Ausnutzung der stabilisierenden Eigendynamik weniger Stelleingriffe zur
Folge hat. Das Vorgehen zur Reglersynthese soll am vollstandigen Kniegelenksystem mit
der Ordnung n = 3 mit den Zustdnden (4.41) und den Stellgrofien (4.42) demonstriert
werden, auch wenn dann letztendlich nur der Druckregler nach diesem Entwurfsverfah-
ren in der Kleinserie implementiert wurde. Das Regelkonzept an sich besticht aber durch
hohe Robustheit und eine einfach beeinflussbare Folgedynamik [46]. Der Regelfehler am
Kniegelenk mit dem Kniewinkel ¢ sowie dessen zeitliche Ableitung seien gegeben durch

e1=qi—4q , (4.60)

1= Ga—q . (4.61)
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Gleichung (4.60) sowie (4.61) werden nun als Teilsystem 1 angesehen, welches es zu stabili-
sieren gilt. Dazu sei y; = ¢ der virtuelle Eingang, der durch spezielles Riickfiihrungsdesign
mit y; = a;(eq, G1q) den Positionsfehler e; asymptotisch gegen Null fiihren soll. Somit folgt

e1=0qs—q, (4.62)

é1=qa— Y1 - (4.63)
Die Stabilisierung erfolgt nun unter Anwendung der Direkten Methode nach Lyapunov,
sieche Anhang D.1.3. Die CLF Vj(e;), siche auch Anhang D.1.4, wird quadratisch angesetzt,
um positive Definitheit zu gewahrleisten

1
Viler) = 3 ef . (4.64)

Zeitlich differenziert ergibt sich

Vl(el> =e-é=¢e1-(qa—w) (4.65)
——

=—cC1-€1

mit der Kettenregel. Um eine stabile Riickfiihrung zu erhalten, muss die Ableitung der
Lyapunov-Funktion negativ definit sein, siche Anhang D.1.1 und Anhang D.1.3. Deshalb
wird die Klammer gleich einer positiven Konstanten ¢; multipliziert mit dem Fehler e,
gesetzt, was ausmultipliziert eine fiir alle Positionsfehler negative zeitliche Ableitung der
Lyapunov-Funktion V(g) garantiert. Die positiven Konstanten ¢y > 0, f ={1,2,3}, sind
freie Parameter, die spater zur Verbesserung der Regelgiite variiert werden konnen. Wird
die Bedingung in (4.65) extrahiert

. !
a — Y1 = —C1 €1, (4.66)

und nach dem virtuellen Eingang y; aufgelost, ergibt sich
y1 = ar(e1,4a) = c1 €1+ qq - (4.67)

Als néchstes wird der Geschwindigkeitsfehler e, und dessen zeitliche Ableitung betrachtet.
Dieser wird folgendermaflen definiert

. . (4.67 . . . . . .
62:a1(617Qd>_q(:)cl'61+9d_q7 éa=1c1 €14+ Ga—q - (4.68)

Analog zum Teilsystem 1 kann das Teilsystem 2 - das nun das Teilsystem 1 enthélt - durch
den virtuellen Eingang y, = § = ayy(eq, €2, Gy) stabilisiert werden

eo=cC1-€1+qa—q, ea=c1-€1+qqg— Y2 . (4.69)
——

é1
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Dazu wird wiederum eine CLF

1 1
Va(er,ez) = = - €2+ = - € (4.70)
2 2
gewahlt und zeitlich abgeleitet, wodurch sich
‘72(61,62) = e1-ét+ex-éy
= e-(e2—ci-e)ter (Ga—y2tcr-(ea—ci-er)). (4.71)
—_—

ergibt. Ausmultipliziert ergibt sich aus (4.71) fiir die zeitliche Ableitung der CLF

V2(eb 62) = —C1- 6% +eg - (éid —Ys+e+cp- (62 —C1- 61)) . (4-72)

(& J
-

1
=—cg-e2

Um die negative Definitheit von Vi(ey,es) zu gewdhrleisten, wird der Multiplikator von
ey aus (4.72) gleich —cy - €9 gesetzt. Somit lasst sich durch Auflésen der innerhalb der
geschweiften Klammer stehenden Bedingung der virtuelle Eingang

ya(er, e2) = arrler, ea,dg) = e - (1 =) +eq- (c1 + c2) + Ga (4.73)

bestimmen. Schliellich wird noch der Beschleunigungsfehler ez, in diesem Fall das n-te
Teilsystem, betrachtet. In Analogie zum Geschwindigkeitsfehler sei dieser

. . (4.73) .. .
es = arrler, i) — i = Ga—i+er-(1— ) +er (c1+0c), (4.74)

ég = Qd — q -+ él . (1 — C%) -+ ég . (Cl + CQ) . (475)

Zusammengefasst ergeben sich fiir das gesamte System folgende Fehlergleichungen

er = qa—¢q ., (4.76)
€2 = qa—q+ci-ep, (4.77)
es = Ga—G+e-(1— cf) +eg-(c1+ ). (4.78)

Die Fehlerdynamik kann durch Einsetzen der virtuellen Eingénge in die zeitlichen Ableitun-
gen der Fehlergleichungen bestimmt werden. So ergibt sich beispielsweise durch Einsetzen
von (4.68) in (4.61) die Fehlerdynamik

él — €2 —C1 €1 (479)

des Teilsystems 1. Durch analoges Vorgehen fiir die Teilsysteme 2 und 3 ergibt sich die
folgende Fehlerdynamik fiir das Gesamtsystem



4.4 Reglerentwurf am Kniegelenk 107

él = €2 —C1-€1, (480)
ég = €3 — €1 —Cy-€g, (481)
¢3 = Qda—d+(a—ci-er)- (1= +(es—er—cr-er) (a1 +c), (4.82)

die es zu stabilisieren gilt. Durch die in é3 enthaltene dritte zeitliche Ableitung des Knie-
winkels ¢ halten die Systemgleichungen Einzug in die Fehlerdynamik, siehe Anhang D.3.
Mit

und o = [mﬁe , mb f] T
ergibt sich
és=qa— (g, p", 7", 7 u" )+ (e2—c1-€e1) - (1= ) (4.83)

+ (es—e1 —ca-ea) - (c1+c2) .

Um é3 zu stabilisieren, bedient man sich wieder einer positiv definiten CLF

1 1 1
‘/3(61762763) 256%4—5634‘563 (484)
mit der zeitlichen Ableitung
%(61,62,63)261'é1+€2'é2+63'é3 . (485)

Wird nun die Fehlerdynamik (4.80) bis (4.82) in (4.85) eingesetzt, ergibt sich ein Term der
Form

‘./3(61, e, €3) = —Cp - 6% —Ca 6% —e3- Qi(er, e, €3, 44, q). (4.86)
Um negative Definitheit und somit asymptotische Stabilitat zu garantieren, muss

!

Qe1,ea,e3, 0gq, 4) = —c3- €3, (4.87)

gelten. Der Term () enthélt systemeigene stabilisierende Anteile, welche sich durch Nicht-
kompensation positiv auf Stellaufwand und Robustheit gegeniiber Modellfehlern auswir-
ken. Dies sind alle Terme, die fiir den kompletten Arbeitsbereich die negative Definitheit
von (4.86) sicherstellen. Aus (4.87) ldsst sich nun abschliefiend die Stellgréfe v’ berech-
nen. Um u® bestimmen zu koénnen, muss die in Anhang D.3 hergeleitete, abgeleitete
Bewegungsgleichung

q = q (qa Q7 q.a pf/[,ea pi{/[,fa m]\K/[,ea m]\K/[,f7 TK? TK) (488)

in die Gleichung (4.87) eingesetzt werden.
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Kaskadierter Reglerentwurf durch Integrator-Backstepping

Wie bereits in der Einleitung zum Reglerentwurf am Kniegelenk erwahnt, wurde in der
Kleinserie eine kaskadierte Reglerstruktur, separiert in mechanische Positionsregelung
und pneumatische Druckregelung, vorgezogen. Das mechanische System aus (3.15) mit
der Ordnung n = 2 wiirde bei der Stabilisierung des zweiten Teilsystems bereits iiber
G(q,q, D50, Phy.g»T) in die Stabilisierung in (4.72) eingehen und die Reglersysynthese nur
die Stabilisierung zweier Teilsysteme umfassen. Der Druckregler wird dann autonom und
eigenstandig fiir das pneumatische System (3.48) entworfen. Das Vorgehen erfolgt analog.
Die Herleitung soll exemplarisch fiir den Flexormuskel am Kniegelenk erfolgen.

Als StellgroBe dient der Luftmassenstrom u)y = rf; s in den Flexormuskel. Als Teilsystem

des Druckreglers werden der Druckfehler und seine Ableitung

¢ = Dhras — Phrs s (4.89)

&p = p]\K/f,d,f_p]\K/[,f (4.90)

definiert. Mit der Druckdynamik aus (3.48) wird die Abhéngigkeit von der Stellgréfie
Upo = Tigy s sichtbar

p = p]\K4,d,f - p]\K/l,f (mﬁf) :
Der Druckfehler soll mit Hilfe einer CLF stabilisiert werden und gegen Null streben. Um
positive Definitheit zu garantieren, wird wieder eine CLF

1
Valer) = 5 €, (4.91)

in quadratischer Form angesetzt und nach der Zeit abgeleitet

%(%) = €€,
(4.89)
= & (PJ\K4,d,f - pI]\Z,f) - (4.92)
————

—Cp€p

Um Stabilitat nach der direkten Methode von Lyapunov zu erreichen, muss Vp(ep) negativ
definit sein

K K
Puvdf — Py = —Cp€p -

Dieser Ausdruck kann mit (3.48) nach der StellgroBe aufgelost werden und folgendes Re-
gelgesetz bestimmt werden

Up*mMJ - nRT]\]}f (pM7d7f+Cp'€p) M’f_'_nmpM’f

VI, \ (OALE )\
’ ) . . S 4.
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wobei ALJI\(L =Tk -qist. Uber den freien Parameter ¢, kann wieder die Dynamik des
Backsteppingreglers beeinflusst werden. Das Vorgehen fiir den Extensormuskel erfolgt
analog.

4.4.5 Iterativ Lernende Regelung (ILR)

Die gewtinschte schnelle und unkomplizierte Adaption der Maschinen an neue Patienten er-
laubt keine langwierige Anpassung der modellbasierten Regelungsstruktur an sich d&ndernde
Massen und Abmessungen. Auf Grund der ausgepriagten Nichtlinearitat des Systems am
Kniegelenk ist es aber auch nicht moglich, die Regelung ohne Parameteranpassung bei ver-
schiedenen Schrittgeschwindigkeiten mit gleich bleibender Regelgiite zu betreiben. Deshalb
entstand die Idee, iiber eine Lernfahrt nach dem Patientenwechsel eine automatische Ad-
aption des Reglers an die neuen Gegebenheiten zu erreichen.
Die gewollten repetitiven Bewegungsabliaufe beim Gangtraining lenkten die Uberlegungen
auf die menschliche Bewegungskontrolle und den iterativen Verbesserungsprozess durch
Training. In der ingenieurwissenschaftlichen Literatur ist dieses Konzept des iterativen
Lernens der Regelung unter den Schlagworten Iterativ Lernende Regelung (ILR) oder in
englischsprachigen Dokumenten unter Iterative Learning Control (ILC) zu finden. Eine
Ubersicht der iterativen Verfahren unter ausfithrlichen Konvergenz- und Robustheitsbe-
trachtungen gibt [147]. Aber auch in der deutschsprachigen Fachliteratur waren die ler-
nenden Regelungen in den letzten Jahren sehr haufig Thema [148, 149].

Im Rahmen dieses Unterabschnitts soll eine kombinierte, optimale ILR vorgestellt wer-

Abb. 4.35: Kombinierte, optimale ILR mit exakt Ein/Ausgangslinearisiertem System

den, die den Vorteil der schnellen Konvergenz der ILR mit fester Struktur und die Ro-
bustheitseigenschaften der optimalen ILR [150] vereint. Da die linearen Ansétze am hoch
nichtlinearen Kniegelenkantrieb nicht anwendbar sind [151], wurde die Raffinesse der vor-
hergehenden Ein-/Ausgangslinearisierung angewendet (Unterabschnitt 4.4.3), was bei kas-
kadierter Ausfiihrung der Regelung auf die in (4.56) gegebene Ubertragungsfunktion fiihrt.
Der generelle Aufbau der Regelung mit ILR ist in Abb. 4.35 aufgezeigt. Ziel ist es nun, die
Fehlertrajektorie e, des Systems eines gesamten Schritts k£ und damit seine Fehlernorm
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llexllz = (Z 6%(@')2)

=1

mit N Messwerten zu minimieren. Mit dem linearen System (4.56) ergibt sich der System-
ausgang zum Schritt k zu
Y, = Gpay - (4.94)

Das Regelgesetz, siehe auch Abb. 4.35, kann zu

Upp1 = Uy + kp : E,opt [ (4.95)
———

Eopt

angegeben werden, wobei &, ein zusétzlicher Verstarkungsfaktor fiir schnellere Konvergenz
ist. Im Schritt k£ + 1 ergibt sich folglich fiir den Systemausgang

Y1 = Gpalyi (4.96)

mit dem Fehler
Sk =Yy Yy -

Mit (4.94) bis (4.96) folgt fiir die Fehlerentwicklung von Schritt zu Schritt

gk—l—l = (l - QEAEopt)Qk . (497)

Bei genauerer Betrachtung von (4.97) fillt auf, dass der optimale Lernoperator Iy, fiir
verschwindende Fehler und ein exaktes Systemmodell T,y = G5l sein muss, um die
gewlinschte Fehlerkonvergenz zu erreichen. Auf Grund von Storungen und Modellfeh-
lern werden diese idealen Bedingungen nicht vorherrschen, weshalb auf eine schrittweise
Optimierung mit Hilfe eines Giitefunktionals

Jror(Au) = |le, — GpaAuw)|f3 + Au" PAu (4.98)

mit Au =y, —u,;, iibergegangen wird. Das Giitefunktional J;z soll nun minimiert wer-
den, um eine optimale Stelltrajektorie u,_ ; respektive eine optimale korrigierende Stelltra-
jektorie Au zu berechnen, die die Konvergenz des Verfahrens garantiert. Uber die Matrix
P kann der Einfluss der Stellgrofle im Giitekriterium J;pz beeinflusst werden. Da sich die
Stelltrajektorie im Schritt & + 1 aus der aktuellen Stelltrajektorie wu; berechnet und nur
auf den Korrekturvektor Awu der Stelltrajektorie Einfluss genommen werden kann, muss
das Giitefunktional beziiglich der Korrektur minimiert werden

d
dAu Jir(Au) = —2(e, — Gpalu)) Gy +28u” PT 20 :

= Au = (P +Q§AQEA)71Q§A§I§ = Eoptﬁk ) (4.99)
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Abb. 4.36: ILR-Regelverhalten nach Min-Max  Abb. 4.37: ILR-Regelverhalten nach Min-Max
Parameteranderung bei Schritt 1 Parameteranderung bei Schritt 100

wodurch der optimale Lernoperator zu L', , = (P2 + GT4Gpa) tGE 4 bestimmt ist.

Die Abb. 4.36 und 4.37 zeigen die Auswirkung des Lernverhaltens nach 100 Schritten, nach
dem die Orthesenlangen von minimal auf maximal gestellt wurden. Die Fehlernorm fallt
exponentiell ab, wodurch bereits nach deutlich weniger als 100 Schritten eine signifikante
Verbesserung eintritt. Die iterativen Regleransatze wurden auf Grund des immens hohen
Speicherbedarfs nicht in der Kleinserie implementiert. Die deutlich ressourcenschonendere
adaptive Vorsteuerung aus Unterabschnitt 4.4.6 wurde der ILR vorgezogen. Dennoch sollte
im Rahmen dieses Unterabschnitts die Anwendbarkeit der ILR und der damit verbundenen
erhohten Regelgenauigkeit fiir dieses stark nichtlineare System gezeigt werden.

4.4.6 Adaptive Vorsteuerung

Um das Ziel einer schnellen Adaption des Regelkreises an andere Orthesenlangen und
Einstellungen bei geringem Rechen- und Speicherbedarf zu erreichen, ohne die Parameter
handisch nachstellen zu miissen, wurde dem Trajektoriengenerator eine adaptive Vorsteue-
rung nachgeschaltet, die innerhalb weniger Lernschritte im Leerbetrieb die gewtiinschte Re-
gelgiite wieder herstellt. Wahrend stationare Modellfehler und Abweichungen durch die
StorgoBenkompensation kompensiert werden, siehe Unterabschnitt 4.4.7, treten im dynami-
schen Fall doch signifikante Abweichungen auf, insbesondere in der Erreichung der Trajek-
torienextrema. Aus diesem Grund werden die dynamischen Anteile der Soll-Trajektorien
zwischen den Extrema iiber konstante Vorfaktoren skaliert, die in einigen wenigen Schrit-
ten im Leerlauf iterativ bestimmt werden. Dazu wird der Soll-Winkel Verlauf fiir ¢; in
die in Abb. 4.38 dargestellten Bereiche unterteilt. Ausgehend von den Skalierungsfaktoren
VX =1mit | = {I,II,111,1V} werden wihrend der Lernphase die Differenzen zwischen
den gemessenen Extemwerten Gmin1,a: Gmaz,1,a> Gmin2,a WA Gmag 2. und den gewiinschten
Extremwerten der Soll-Trajektorie ¢min1,d; Gmaz1.ds Gmin2.d> maz2.d, Siehe Abb. 4.39, am
Ende des Schrittes berechnet. Ist die Differenz kleiner 0, wird der Verstirkungsfaktor V%
ausgehend vom Wert 1 im jeweiligen Bereich iterativ vergréfert. Im Falle einer positiven
Differenz wird V;¥ entsprechend verkleinert. Dies wird so lange fortgefiihrt, bis der ein-
stellbare Grenzwert des Extremwertfehlers unterschritten wird. In Abb. 4.38 unten ist der
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auf die Ventilspannung U ;( eingezeichnet. Der grofle Vorteil bei diesem Vorgehen ist, dass
die Erhohung der Regelgiite adaptiv durch Anpassung des Steueranteils erreicht wird und
die Regelkreisdynamik davon unberiihrt robust bleibt.

Im Falle eines Patientenwechsels kann die Regelung dann wie folgt angepasst werden:
nach dem das Gerat auf die Abmessungen des neuen Patienten adaptiert wurde, wird
der Lernmodus aktiviert, d.h. die adaptive Vorsteuerung passt ihre Verstarkungsfaktoren
V;& solange an, bis an allen Extrema eine frei definierbare Grenzschwelle unterschritten
ist, speichert die Werte und stoppt den Lernvorgang automatisch. Hierzu sind erfah-
rungsgemafl 5-10 Schritte notwendig. Der Einfluss auf das Systemverhalten der adaptiven
Vorsteuerung wird auch in Unterabschnitt 8.2.1 noch mal gezeigt.

4.4.7 StorgroBenschatzung und Kompensation

Zur Kompensation der durch den Patienten eingebrachten Storungen und fehlerhaften
Modellannahmen wird am Kniegelenk ein nichtlinearer Storgroflenbeobachter verwendet.
Dazu wird das zu beobachtende System z; mit den Zustianden xz = [q , q TK]T in
messbare und nicht messbare Groflen aufgespalten und im Gegensatz zum vollstandigen
Beobachter nur das Stormoment geschatzt. Zum Entwurf wird vom nichtlinearen System

Tp= f@&ﬂf) mit  dim(zg) =3

ausgegangen. Am Kniesystem sind die zwei Zustande ¢ und ¢ messbar bzw. mit den

Methoden aus Abschnitt 4.2 schiitzbar. Als Stellgrofien gehen die Muskeldriicke p%; . und
K : '

Par g ein:
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q q

K
u; = [p%’e}.
Py

gl = |:q‘| :>£'1:|:(%:|:i1(£17x27y5(>7

Nicht gemessen werden kann das zu schitzende Stérmoment 7. Hierfiir wird das Integra-
torstormodell
Ty =78 = @y =0

angesetzt. Damit ergibt sich fiir das separierte Beobachtersystem

Z1 - i1(£1’ x?)ﬂf) ) (4]‘00)
By = 0, (4.101)
y = Zy.

=—a

Die Zustande x; werden als bekannt vorausgesetzt und sind identisch mit den Messgrofien
2y =y . Der noch zu schitzende Zustand wird zu

Ty = Qgga +z (4.102)
angesetzt, d.h. die Schitzung des Stormoments 75 ergibt sich aus dem Produkt zwischen
dem noch zu bestimmenden Verstiarkungsvektor h2 und den Messwerten Y, addiert mit
einem unbekannten Storterm z. Wird (4.102) nach der Zeit abgeleitet, erglbt sich

Ga=hly +i=hli +%. (4.103)

Das eigentliche Ziel des Storbeobachterentwurfs ist es nun, den Schatzfehler der Storgrofie
ey = T9 — To zu Null zu stabilisieren. Fiir den stationaren Fall é; = 0 folgt

& (447),(4203) Wi, i
= ~hy - f, (ga,ﬂfz,l_tf,() — i, (4.104)
= Pgp (Q,l,xzaﬁé{) =z = —ﬁg.il (ga,xg,gf) , (4.105)
Osp (ga,zﬁg,g5> = _Eg { Z }

Der unbekannte Verstarkungsvektor
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muss derart dimensioniert werden, dass der Schatzfehler e; verschwindet. Dazu wird die
um o linearisierten Fehlerdynamik (4.104) durch Polvorgabe derart beeinflusst, dass die
Beobachterdynamik stabilisert werden kann

&, = —hj- /, <ga, :L‘2,Q;<> + Ogp (ga, i’z,ﬂf) ;
= Iy <ga,$2, (22 — 62%25;@5) )
or, ) <—<DSB <Qa, (g — 62%@5)) . (9 — €3)
Dey (g — €2) Oes ’
0 <<I>SB (ga, (r9 — @),gf))
(9 — €3) ’

01, (1, (v2 — e2).u)
I(xe — €9) '

= J, =

(4.104)

—hy

(4.106)

Fiir ein stabiles Beobachtersystem miissen die Eigenwerte der skalaren Jakobimatrix J,,
in der linken s-Halbebene liegen

Re{)\i(J@‘eQ:o)} <0 , VA .
In Abb. 4.41 ist ersichtlich, wie die geschitzte Storgrofie 5 = 7% auf die mechanischen
Bewegungsgleichungen zurtick gefithrt wird und diese Modellbeschreibung damit entspre-
chend korrigiert.

4.5 Reafferenter Reglerentwurf am Sprunggelenk

Die Gewinnung von tieferen Einblicken in die Prinzipien der menschlichen motorischen
Kontrolle zur Erreichung der hohen Regelgenauigkeit und -dynamik ist und war bereits
iiber viele Jahrzehnte Gegenstand der Forschung. Das erste in sich schliissige Modell der
Bewegungskontrolle wurde von den deutschen Physiologen E. von Holst und H. Mittelsta-
edt 1950 [152] unter dem Titel ”Das Reafferenzprinzip” postuliert. Grundlegend hierbei
ist, dass alle Meldungen, die von der Peripherie zum Zentralnervensystem (ZNS) laufen, als
Afferenzen bezeichnet werden. Die Befehle aber, die vom ZNS ausgehen, um Bewegungen
zu initiieren, heiBlen Efferenzen. Nach dem Reafferenzprinzip [152] verbleibt zu jeder Effe-
renz, die eine Motorik in Gang setzt, eine Kopie im ZNS, die den Soll-Wert der Bewegung
festhélt. Erst wenn eine entsprechende Riickmeldung des ausfithrenden Organs, die Reaf-
ferenz, eintrifft und diese mit dem Soll-Wert auf der Kopie tibereinstimmt, wird der Befehl
als ausgefiihrt betrachtet und die Kopie geloscht. Ist die Ausfiihrung eines Befehls Storun-
gen unterworfen, bleibt der Befehl spontan bestehen, bis er ausgefiihrt ist, beispielsweise
durch Anpassung der Muskelkraft. Die Theorie des Reafferenzprinzips erklart im Ubrigen
auch viele weitere Effekte, beispielsweise warum wir Menschen wahrend einer Augenbe-
wegung die Umwelt als unbeweglich wahrnehmen, obwohl die Vorgénge eigentlich auf der
Netzhaut nicht von einer Bewegung der Umwelt unterscheidbar wéren. Auch die Tatsache,
dass man sich nicht selbst kitzeln kann, kann mit dieser Theorie begriindet werden, da der
Korper genau dieses Tun erwartet.
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Abb. 4.40: Blockschaltbild der Reafferenten Regelung am Sprunggelenk

Auf der Grundlage dieser Theorie und motiviert durch den Einsatz von kiinstliche Muskeln
zur Unterstiitzung des biologischen Bewegungsapparates, war es das Ziel der Reglersyn-
these, einen adaptiven reafferenten Regler fiir das Sprunggelenk des Gangtrainers zu ent-
wickeln, der sowohl Modellfehler als auch Parametervariationen selbststandig kompensiert
und auch im Fall der Stellgrofienbeschriankung hohe Stabilitat aufweist. Zudem hatte ein
verhéltnismaflig geringer Implementierungs- und Rechenaufwand durch den bereits sehr
aufwandigen Ansatz zur Beherrschung der Kniegelenke hohe Prioritdt. Der Transfer der
medizinisch motivierten Betrachtungsweisen aus [152] in ein technisch-anwendbares rege-
lungstechnisches Konzept wird im folgenden vorgestellt.

Die grundlegende Idee der Regelung sei noch mal durch folgendes kurzes Beispiel der biolo-
gischen Regelung erlautert: auf einem Tisch stehe eine Hantel mit unbekanntem Gewicht,
die durch einen menschlichen Arm auf eine gewiinschte Position angehoben werden soll.
Vor der Anhebung erfolgt im biologischen Regelkreis unterbewusst eine Schatzung des Ge-
wichts basierend auf dem Erscheinungsbild der Hantel und entsprechendem Vorwissen, was
technisch als Modellwissen bezeichnet wird. Lost nun eine Efferenz das Anheben aus und
das Gewicht der Hantel weicht von der Schiatzung ab, wird dies iiber die inverse Werkzeug-
transformation [153] des Arms als Afferenz detektiert und entsprechend, insofern moglich,
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durch eine erhchte Muskelspannung kompensiert, da eine Kopie der urspriinglichen Effe-
renz bis zur vollstdndigen Ausfithrung der Bewegung im ZNS verbleibt.

Transferiert auf das Antriebssystem des Sprunggelenks ergibt sich das in Abb. 4.40 dar-
gestellte Blockschaltbild. Ausgehend von den tatsachlichen Messgréfen mit den Indizes a
fiir actual” lasst sich iiber das Muskelkraftmodell (3.38) aus Unterabschnitt 3.2.2 und das
Hooksche Gesetz [74] das tatsachlich aufgebrachte Moment

M2 =ra- (Fay (Phrga) — Fr(ba)) (4.107)

Fr(by) = cp (14 b+ s3) (4.108)

errechnen, wobei ¢4 die Federkonstante der Extensorfeder am Sprunggelenk ist und s;' die
einstellbare Anfangsauslenkung. Die mechanische Bewegungsgleichung am Sprunggelenk
ist aus (3.21) bekannt, so dass durch Einsetzen des Tragheitsmoments des Stimulativen
Schuhs J* aus (3.30) und der Massenverhiltnisse my = 0.2 m® und m5 = 0.6 m° die
neue, geschitzte Masse m? = m® +dm als Summe aus der tatsichlichen gewogenen Masse
m® und dem Korrekturterm dm errechnet werden kann. Der Korrekturterm dm ist dqui-
valent zur Abweichung der Modellannahmen von der Realitdt und der daraus folgenden
Positionsabweichung bedingt durch Storungen oder Modellfehler. Nach dem Reafferenz-
prinzip dient dm also dazu, die Ausfiihrung der Bewegung trotz Storungen zu erfiillen und
somit die Afferenz der Kopie der Efferenz (Winkel Soll-Werte) gleich zu stellen. Formal
ergibt sich mit (3.21) und (3.30) unter Vernachlissigung von Mz, 74 und dm die neue,
geschatzte Masse

s _ M
) 15] - g - sin(—by — a(qa) + ¢a) + A - b
0.4 (a +0b 0.6 (c5,, +0
mit A= ( ( Sa1p2 Sap) + (Sa1p2 Sap) dg@) ‘ (4109)

Die Extrema des Korrekturterms dm sind durch den Bewegungsbereich des Stimulati-
ven Schuhs sowie den maximalen respektive minimalen Muskeldruck im Flexormuskel be-
schriinkt, d.h. pa < py; ta < Dy, wobei py den Atmospharendruck und py den Versor-
gungsdruck repréasentieren. Die korrigierte Masse m? wird nun zusammen mit den Winkel
Soll-GroBen by, by, by und b4 auf das mechanische Vorwértsmodell (3.21) angewendet,
woraus das gewiinschte Moment M3 zur idealen Trajektorienfolge errechnet Wird Uber
das Muskelkraftmodell (3.38)) kann dann der gewiinschte Flexormuskeldruck pj); ;, und
dessen Ableitung pi, .a berechnet werden, die iiber einen Backstepping-Druckregler (Un-
terabschnitt 4.4.4) eingeregelt werden. Die Stellgrofie des Backstepping-Druckreglers ist
der gewiinschte Luftmassenstrom m?. Das Folgeverhalten der Regelung, das Stabilitéts-
und Storverhalten sowie der Verlauf der Korrekturmasse dm sind in Abschnitt 8.3 zu fin-
den. Hinreichend genaues Folgeverhalten kann fiir alle Langen- und Hoheneinstellungen
sowie Ganggeschwindigkeiten erreicht werden. Auch mit Patient oder Proband werden die
zusatzlichen Massen der Gliedmaflen zuverlassig kompensiert.
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4.6 Reglerentwurf am Stimulativen Schuh

Um mit den Stimulativen Schuhen die Vertikalkomponente des physiologischen Kraft-
Belastungsprofils (Abb. 4.13) nachstellen zu kénnen, wird mit den aus der Ganganalyse
gewonnenen Kraftwerten

w® = [de ; de]T (4.110)

iiber das aus (3.62) ableitbare inverse Zylindermodell der gewiinschte Zylinderdruck p3 be-
rechnet und tiber einen Backstepping-Druckregler eingeregelt, sieche Unterabschnitt 4.4.4.
Die Ausgangsgrofie des Backstepping-Druckreglers ug = 1m° wird dann iiber das in-
verse Ventilmodell (IVM) aus Unterabschnitt 3.2.5 in die Spannung U® am Proportional-
Wegeventil gewandelt und somit der anliegende Druck im Zuleitungssystem zu den Zylin-
dern eingestellt. Uber eine Schaltfunktion werden dann ort- und zeitabhéngig die richtigen
Zylinderpaare iiber Schnellschaltventile aktiviert. So liegt zur richtigen Zeit am richtigen
Ort genau der Druck p3 = p.; an, der die Zylinder zum Aufbringen der gewiinschten Kraft
F.4 veranlasst. In Abb. 4.41, unten ist das Kraft- bzw. Druckregelsystem am Stimulativen
Schuh als Blockschaltbild dargestellt.

4.6.1 Luenbergerbeobachter zur Zylinderhubschatzung

Da die Zustiande Zylinderhub x,;, und dessen zeitliche Ableitung .5 aus (3.62) nicht ge-
messen werden konnen, sollen diese iiber einen Luenbergerbeobachter aus ug S und
der MessgroBe p° geschiitzt werden. Dazu wird ein neuer Zustandsvektor x7 mit dem
unbekannten Hub z.; und dessen Anleitung ., sowie dem gemessenen Druck pf definiert

zu

=1m

25 = [wa , @, 0°) (4.111)

Mit der nichtlinearen Strecke folgt fiir das System:

=S S
p p
y, = clap). (4.113)

Das Beobachtersystem wird wie folgt angesetzt

I N R R
b o= f@5 ) +hT (@5 ) (y, — i) (4.114)

g, = cip) (4.115)

wobei die Schatzwerte durch ” © 7 gekennzeichnet werden. Der Verstarkungsvektor
KT (@3, ug ) ist derart zu wihlen, dass der Schitzfehler % = x% — 2% fiir t — oo asympto-

tisch gegen 0 verlauft. Mit der Fehlerdynamik

ip=i% —ip, (4.116)
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dem Zustandsvektor (4.112) und dem Beobachteransatz (4.115) in (4.116) eingesetzt, ergibt
sich die resultierende Differentialgleichung fiir den Schéatzfehler

ig = i(‘rB’ p) f(xB7 ) ET(ingS) ) [Q(Q%) _Q(ig)} : (4'117)

Um eine lineare homogene Differentialgleichung fiir @% zu erhalten, werden f (g%, ug ) und

c(x3) mit dem Satz von Taylor um die Stelle 2%, = &% entwickelt

flag,ug) = z@%,u%@@,uﬁ-@%—ziH Restglied ,  (4.118)
0

ozh) = el@h) + 5 (@)af— 2h) + Restglied . (4.119)
=B

Die Jakobimatrizen am Entwicklungspunkt a7, = @% ergeben sich zu

0 1 0
0z, 0%, 0%,
O _ |5 5 B¢ (4.120)
o ' '
LB opS  opS  Opzk
axzk aszk 8PS S_~S
TRE=2p
Jc T

Werden die Restglieder in (4.118) und (4.119) vernachléssigt und in (4.117) eingesetzt,
ergibt sich nach Vereinfachung folgender Term fiir die Fehlerdifferentialgleichung

.S af [
B = —(&3)] - I3 - (4.122)

(xB7 p) hT( Hiy p)a@B

[&32

oz?,

Um die Fehlerdynamik wie gewiinscht asymptotisch zu Null zu stabilisieren, wird das
charakteristische Polynom zu (4.122) gebildet und durch Polvorgabe die Nullstellen von £
festgelegt, woraus dann das fehlende 2" (23, ug ) iber einen Koeffizientenvergleich bestimmt
werden kann.

4.6.2 Druckregelung zur Kraftvariation

Um den gewiinschten anliegenden Druck p3j an den Kurzhubzylindern einzuregeln, wird der
in Abschnitt 4.4.4 hergeleitete, aus der Kaskadierung des Kniegelenksystems hervorgehende
Backstepping-Druckregler verwendet. Mit dem in Abschnitt 3.3.6 identifizierten Zylinder-
volumem V() ergibt sich als Stellgréfie des Druckreglers am Stimulativen Schuh

OV

1
S_ 85 _ S, .S, .S s :
up =W = T (pg +c-e)) Vi + (8xzk> p2on- xzk} (4.123)

mit dem Regelfehler ef =p5 —p3.
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4.7 Gesamtstruktur der Regelung

Die folgende Abb. 4.41 zeigt die komplette Regelungsstruktur eines Exoskeletts, die bis
auf Vorzeichen auf der linken sowie auf der rechten Seite identisch ausgefiihrt ist. Die
Orthesen werden tiber den zusitzlichen, hochgestellten Index m = {l,r} unterschieden.
Die Erklarung und Beschreibung der einzelnen Elemente und Blécke des Schaltbildes waren
Inhalt der vorhergehenden Abschnitte.
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Abb. 4.41: Gesamtreglerstruktur des Gangtrainers fiir das Exoskelett m = {l,r}
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5 Trainingsfeedback

Das Trainingsfeedback, ein Derivat des aus Literatur und Medien besser bekannten Bio-
feedback, hat die visuelle Riickfithrung der Trainingsaktivitat des Patienten zum Ziel. Bio-
feedback wird am besten mit Riuckmeldung biologischer Signale tibersetzt und bezeichnet
im Allgemeinen ein Verfahren, das der bewussten Wahrnehmung physiologische Prozesse
zuganglich machen will, die nicht oder nur ungenau durch die Sinnesorgane erfasst werden
konnen. Dazu werden spezielle Apparaturen verwendet, um die gewtinschte physiologi-
sche Funktion zu messen und in grafischer oder akustischer Form fiir die Sinnesorgane des
Menschen wahrnehmbar auszugeben. Damit stellt das Biofeedback gewissermaflen eine
technische Erweiterung der Sinnesorgane dar. Durch die Wahrnehmung der riickgekoppel-
ten physiologischen Funktion wird eine gezielte Beeinflussung der entsprechenden Prozesse
moglich. Darin liegt das eigentliche Potential des Biofeedback, namlich die Ermdoglichung
des Erlernens einer Kontrolle in Richtung eines experimentell und therapeutisch gesetz-
ten Ziels [154, 155]. Im Rahmen des Gangtrainings ist der Begriff Trainingsfeedback als
die passendere Bezeichnung fiir die Riickmeldung der Trainingsaktivitat an den Patienten
anzusehen. In Bezug auf Literatur und die sensomotorischen Grundlagen wird jedoch wei-
terhin der gelaufige Begriff Biofeedback verwendet.

Fiir die im Rahmen dieser Arbeit relevante Patientenzielgruppe sind insbesondere neu-
ronale Storungen die Ursache fiir eine inkorrekte Wahrnehmung des physiologischen Be-
wegungsablaufes. Zur besseren Verdeutlichung ist in Abb. 5.1 ein vereinfachtes bioky-
bernetisches Modell des sensomotorischen Regelkreises im Riickenmark dargestellt. Da

Abb. 5.1: Einfaches biokybernetisches Modell des sensomotorischen Regelkreises im Riickenmark

die grau hinterlegte sensorische Riickfithrung durch die neurogene Storung beeintriachtigt
ist, kann das Biofeedback-Modul als parallel geschaltete, technische Unterstiitzung ange-
sehen werden, um dem erhofften Lernprozess des Reglers eine verbesserte Riickfithrung
zur Verfiigung zu stellen. Diese Lernfahigkeit des Reglers wird besser mit Neuroplastizitat
beschrieben, die die Fahigkeit des Nervensystems beschreibt, in Reaktion auf funktionelle
und morphologische Veranderungen modifizierte Organisationsstrukturen zu entwickeln.

Das folgende Kapitel beginnt mit einem kurzen Einblick in die psychologischen Hin-
tergriinde des Biofeedback. Durch den Transfer der geschilderten theoretischen Grund-
lagen zum Biofeedback auf das System des Bewegungstrainers, wird dann die technische
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Realisierung der Trainingsfeedbackfunktion erldutert, deren Aufgabe es ist, sowohl das Ni-
veau als auch die Tendenz des Trainingsfortgangs zu beurteilen. Das Kapitel schlieit mit
ausgewahlten Beispielen und Ergebnissen, die das Potential des Algorithmus veranschau-
lichen.

5.1 Biofeedback - vom Mythos zur anerkannten

Behandlungsmethode

Die Entstehung des Biofeedback als Therapieform und der anfangliche Hype in den 1970er
Jahren kann am besten nachvollzogen werden, wenn die zeitliche Entwicklung der Ver-
haltensforschung studiert wird. Der Ubergang von der klassischen zur operanten Theorie
des Konditionierens machte deutlich, inwieweit sogar vegetative Funktionen bestimmter
Lebewesen manipulierbar sind, wenn sie nur entsprechend aufbereitet den Sinnesorganen
zuganglich gemacht werden kénnen. Die beiden grundlegenden Gesetze des Konditionie-
rens sollen im Folgenden kurz erldutert werden [156-158]:

e die konventionelle Theorie des klassischen Konditionierens geht davon aus, dass
einem nattrlichen, meist angeborenen Reflex kiinstlich ein neuer, bedingter Reflex
hinzugefiigt werden kann, auf welchen dann die gleiche unbedingte Reaktion erfolgt
wie auf den angeborenen Reiz. Die Theorie wird deswegen als klassisch bezeichnet,
weil sie in der Lernpsychologie den ersten grundlegenden Theorieansatz darstellt.
Schnell verstandlich wird das vom russischen Physiologen Iwan Petrowitsch Pawlow
begriindete Paradigma am Beispiel der in der Literatur oft erwahnten Speichelbildung
eines zu fiitternden Hundes. Anfangs stehen sich zwei unabhangige Reize gegeniiber:
zum einen der natiirliche, unbedingte und angeborene Reiz der Speichelbildung im
Angesicht des Futters und zum anderen der neutrale, bedingte Reiz eines Summtons,
der zunachst zu keiner Reaktion fithrt. Werden nun die beiden Reize Futter und
Summton wahrend eines Lernprozesses gekoppelt, fithrt dies zur unkonditionierten
Antwort der Speichelabsonderung. Wird dieses Szenario mehrmals wiederholt, stellt
sich ein Lernergebnis ein, ndmlich dass allein der bedingte Reiz (Summton) zu einer
Speichelbildung fithrt. Auch im alltdglichen menschlichen Leben kénnen viele dieser
Beispiele gefunden werden. Ein Sirenensignal versetzt Menschen, die beispielsweise
einen Krieg miterlebten, immer in Aufregung und Beunruhigung (unbedingte Reak-
tion), auch wenn es wissentlich nur ein Probealarm ist. Der unkonditionierte Mensch
wiirde dieses Verhalten nicht aufzeigen. Kurz und in ihrer einfachsten Form setzt die
Theorie des klassischen Konditionierens voraus, dass eine entsprechende Verhaltens-
weise durch eine Kopplung von einem unbedingten und einem neutralen Reiz erzeugt
wird. Dabei kann ein neutraler Reiz (Sirene) im Laufe der Zeit die Reaktionen des
effektiven Reizes (Angst, Beunruhigung) iibernehmen, wenn er oft genug voran geht
oder zeitlich zusammen fallt.

e im Gegensatz hierzu steht das operante oder instrumentelle Konditionieren fiir
das Gesetz der Auswirkung. Der Zusammenhang zwischen auslosenden Reizen und
ausgeloster Reaktion wie beim klassischen Konditionieren ist nicht von Interesse,
sondern der Zusammenhang zwischen einem spontan gezeigten Verhalten und der
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Konsequenz dieses Verhaltens in Form einer Verstarkung. Die Reaktion basiert nicht
auf angeborenen natiirlichen Verhaltensweisen und Reizen, sondern wird spontan
gezeigt. Als einsichtiges Beispiel sei ein Kind im Kaufhaus erwahnt, das wild auf
den Boden stampfend in Wut ausbricht, weil es mit der negativen Entscheidung der
Eltern nicht einverstanden ist, das gesichtete Spielzeug nicht zu kaufen. Die Eltern
reagieren dann oft hilflos und beschamt und geben schliellich dem Willen des Kindes
nach. Das Kind wird durch das Verhalten der Eltern im eigenen Verhalten bestarkt
und wird dieses erlernte oder dhnliches Verhalten dann auch in anderen Situationen
umsetzen, um Erfolg zu erzielen. Deshalb wird das operante Konditionieren auch
das Lernen durch Verstarkung oder das Lernen am Erfolg genannt.

Durch das operante Konditionieren wird es also moglich, die Konsequenzen eines Verhal-
tens durch Verstarkung zu manipulieren und die Wahrscheinlichkeit des Zeigens verschiede-
ner Verhaltensweisen durch Belohnung oder Bestrafung zu verdndern. Dies stellt die psy-
chologische Grundlage fiir das Funktionieren des Biofeedback dar. Dabei werden positive
und negative Verstarkungen unterschieden. Positive Verstarkung bedeutet die Erhohung
der Auftretenswahrscheinlichkeit eines Verhaltens, wenn ein positiver Reiz hinzu kommt,
beispielsweise Anerkennung, Achtung, Nahrung, Geld. Von negativer Verstiarkung wird
gesprochen, wenn die Erhohung der Auftretenswahrscheinlichkeit eines Verhaltens durch
das Entfernen eines negativen Reizes, z.B. Larm, grelles Licht, Hitze, Kélte oder ahnliches,
eintritt.

Da viele korpereigene Signale fiir Lebewesen schlecht erfassbar sind, bedient sich das Bio-
feedback technischer Hilfen. So gelang es im Jahr 1969 Neil Miller [159], die Herzfrequenz
von Ratten iiber die Kombination von Licht und Ton zu konditionieren. Diese Erkenntnisse
aus der Tierforschung trieben viele Forscher dazu, das Instrument der operanten Kondi-
tionierung auch am Menschen einzusetzen. Es herrschte die Hoffnung, dass durch gezieltes
Lernen oder Verlernen kombiniert mit Belohnung respektive Bestrafung verschiedenste
Krankheitsbilder, vor allem psychosomatische Storungen, ohne Einnahme von Arzneimit-
teln therapiert werden konnten, insofern die zu Grunde liegende Funktion messbar gemacht
werden kann. Die Medien und entsprechende wissenschaftliche Publikationen priesen das
Biofeedback Anfang der 1970er Jahre als eine Art Wunderdroge an, mit der es moglich sei,
die eigenen Bewusstseins- und Erlebniszustédnde gezielt zu verandern. Aufgrund der nicht
haltbaren Versprechungen flachte der Wirbel in den folgenden Jahren wieder ab und in
der Forschung setzte die Erntichterung ein, dass trotz der revolutionierten Verhaltens- und
Lerntheorien viel weniger iber die Wirkmechanismen bekannt ist als angenommen. Den-
noch zahlt Biofeedback bei Krankheitsbildern wie Kopfschmerzen oder Inkontinenz zu den
zur Zeit wirkungsvollsten Therapiemethoden, da unerwiinschte Nebenwirkungen aufgrund
der spezifischen Wirkung auf die zur Genesung wichtigen Korperfunktion ausbleiben.

5.2 Biofeedback in der Gangtherapie

Fiir die Verbesserung von eingeschrankten motorischen Fahigkeiten miissen neuronale Um-
organisationsvorginge in Gang gesetzt werden, wofiir eine korrekte, aktive Therapiebeteili-
gung von Seiten des Patienten notwendig ist. Es hat sich gezeigt, dass eine zusétzliche, ex-
trinsische Riickmeldung der ausgefiihrten Bewegungsablaufe und des Therapiefortschritts
fiir den Patienten sehr hilfreich sein kann (Abb. 5.1). Wéihrend im physiologisch gesun-
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den Zustand dieses Feedback propriozeptiv oder intrinsisch generiert wird, d.h. die im
Korper innewohnenden Sensoren und Aktoren liefern eine zur Beurteilung verwendbare
Antwort, kann bei vorliegenden neurogenen Stérungen eine extrinsische, zusétzliche (engl.:
7augmented”) Riickmeldung entweder durch therapeutisches Personal oder eben durch
technische Hilfsmittel sinnvoll werden [160].

Neben der instruktiven und beurteilenden Funktion ist auch die Motivation des Patienten
eine unabdingbare und unverzichtbare Aufgabe der Riickmeldung. Eine standig aktuali-
sierte und informative Aufbereitung der Trainingsdaten zur Erkennung von Verdnderung
und Fortschritt treibt den Trainierenden zu gréferer Anstrengungsbereitschaft und lange-
rem Durchhaltevermogen an[160].

In der manuellen Gangtherapie ist und war interpersonelles Feedback immer ein funda-
mentaler Bestandteil. Anhand der Anstrengung zur Unterstiitzung der Gehbewegung, der
visuellen, akustischen und sensitiven Wahrnehmung in Kombination mit einem reichen
Erfahrungsschatz ist es den Therapeuten moglich, hilfreiche und férderliche Ratschlage zu
geben. In den letzten beiden Jahrzehnten wurde auch die Entwicklung von technischen
Biofeedbackmethoden immer mehr vorangetrieben, deren Vorteil in der kontinuierlicheren
und reproduzierbareren Berichterstattung liegt. Bei ausschliefilicher Anwendung kann der
Einfluss der Empirie und der Sensitivitat eines Therapeuten verloren gehen. Generell ist
natiirlich bei der manuellen Gangtherapie eine sinnvolle Kombination aus beiden Ansétzen
vorzuziehen, da die Anwesenheit eines Therapeuten ohnehin erforderlich ist.
Fundamental fiir die technische Riickfithrung sind therapiebezogene, aussagekriftige
Messwerte, die dem Patienten iiber seine Sinnesorgane zuganglich gemacht werden konnen.
In der Gangrehabilitation bieten sich elektromyographische Aufzeichnungen [161-163] so-
wie kinematische [164, 165] und kinetische Wertédnderungen [166] an. Die Bereitstellung
der aufbereiteten Daten kann visuell [165], akustisch [163, 164], in Kombination beider
[161, 167] oder durch Reizgebung [166, 168| erfolgen. Am besten untersucht ist die Wir-
kung des Biofeedback in der Therapie von Schlaganfallpatienten [161, 162]. Aber auch
bei zerebraler Lahmung [169], Spina Bifida (dt.: ”Wirbelspalt”) [168], Arthrose [167] und
inkompletter Querschnittlahmung [163] wurden bereits vielversprechende Untersuchungen
angestellt.

Die Effektivitat des Biofeedback im Rahmen der automatisierten Lokomotionstherapie war
in Kombination mit der angetriebenen Laufbandorthese Lokomat (Abb. 1.3) in den letz-
ten Jahren des Ofteren Gegenstand von Publikationen. In [170] wurde die Berechnung von
Biofeedback-Werten als Maf fiir die aktive Mitwirkung auf Basis der gewichteten Mittel-
werte der von der Maschine zusatzlich zur Eigenbewegung aufzubringenden Gelenkkrafte
implementiert und graphisch sowohl fiir Hiift- und Kniegelenke als auch fiir Stand- und
Schwungphase visualisiert. Das Verfahren wurde an einem gesunden Probanden evaluiert
und validiert und schlieBlich an fiinf querschnittgeléhmten Patienten (4 ASIA D, 1 ASIA
C (Unterabschnitt 2.1.2)) getestet. Auf eine anschliefende Befragung antworteten alle
Testpersonen durchweg positiv hinsichtlich der motivatorischen Wirkung des Feedbacks
und einer erneuten Teilnahme an eventuellen zukiinftigen Wiederholungen des Trainings
mit Biofeedback. Lediglich die Frage, ob die Konzentration auf das eigene Gehen durch
das Feedback gesteigert wiirde und ob die Aktivitat korrekt wiedergegeben werde, beant-
wortete je eine Testperson negativ. Auch in [25] konnten die oben genannten positiven
Erfahrungen nochmals bestatigt werden.
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5.3 Trainingsfeedback am Rehabilitationsgerat MoreGait

Wie Abb. 5.1 und Abschnitt 5.2 bereits einfithrend verdeutlichen, zielt das Feedback
zur funktionellen Bewegungstherapie neben der eminent wichtigen motivatorischen Wir-
kung mafigeblich darauf ab, die Auswirkungen fehlender oder zu schwacher sensorischer
Riickfithrung durch technische Assistenz zu lindern bzw. teilweise zu kompensieren, um
so den Patienten iiber dessen Trainingsablauf und -fortschritt zu informieren. Im Gegen-
satz zu den neuromuskularen Rehabilitationsverfahren, die mit Elektromyographie- und
Neurofeedback arbeiten, soll das Trainingsfeedback am Bewegungstrainer ohne zusétzliche
Sensorik an der Maschine und das Anbringen von Elektroden am Patienten auskommen.
Die Herausforderung besteht nun darin, aus den vorhandenen Messgrofien eine Auswertung
und anschlieSende Bewertung abzuleiten, die nachvollziehbar und rekonstruierbar ist.

Am Gangtrainer stehen pro Gelenk die MessgroBlen Winkel und Innendruck des antago-
nistisch angeordneten Muskelpaars am Kniegelenk bzw. der Innendruck des oberen Mus-
kels am Sprunggelenk zur Verfiigung. Am naheliegendsten wéren die von der Maschine
aufzubringenden Momente als Bewertungsgrofle, was allerdings weiteren Rechenaufwand
durch das nichtlineare Muskelmodell nach sich ziehen wiirde. Deshalb werden fiir die
Kniegelenke die Druckdifferenz des Muskelpaars und am Sprunggelenk der Innendruck des
einzelnen Muskels als Referenzgrofien gewahlt. Ausgehend von der Messdatenerfassung

Abb. 5.2: Konzept des Trainingsfeedbacks am Bewegungstrainer unter Berlicksichtigung der Biofeed-
backprinzipien am Beispiel der rechten Orthese

schlieffen die Verarbeitungsschritte Datenauswertung, Datenanalyse, Bewertung und Aus-
gabe an (Abb. 5.2), bis eine Darstellung fiir den Patienten auf dem Bedien-PC erscheint.
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5.4 Auswertung und Analyse der Messdaten

Wie in Abschnitt 5.3 geschildert, gehen in den Prozess zur Gewinnung einer aufschlussrei-
chen Ausgabe an den Patienten sowohl Messgrofien als auch die zur Bewertung grund-
legenden ReferenzgroBen ein. Im Folgenden werden die Uberlegungen zur Gewinnung
verniinftiger Referenzverlaufe, die Auswertung und Analyse der erhaltenen Messgrofien,
und die anschlieBende Reduktion der Parameterdimensionen auf einen sogenannten Trai-
ningsfeedbackwert (TFW) vorgestellt.

5.4.1 Wahl der ReferenzgroBen

Das oberste Ziel der Lokomotionstherapie ist das Wiedererlangen der Gehfahigkeit. Idea-
lerweise wiirde dies aus Sicht der Maschine bedeuten, dass der Patient seine Gliedmafien
wahrend eines Schrittes phasenrichtig, vollkommen eigenstandig, und mit einer kleineren
Diskrepanz zum Referenzverlauf als die Standardabweichung bezogen auf das Gangbild des
Normpatienten bewegt. Der Gangtrainer hatte daher fiir diesen idealisierten Fall nur seine
eigenen Massen zu bewegen. Aus Sicht der Bewertung stellt diese Annahme unter Bertick-
sichtigung der Individualitdt des Ganges das Optimum dar, siche auch Unterabschnitt
5.4.2, das vom Patienten zu erreichen ist. An den Kniegelenken stellt die Druckdifferenz
zwischen dem antagonistisch angeordneten kiinstlichen Muskelpaar einen geeigneten Re-
ferenzverlauf dar. Diese Grofle korrespondiert fiir die Bewegung ohne Patient eindeutig
mit der Winkel-Gangtrajektorie der Kniegelenke und lésst eine eventuell notige Assistenz
des Gerates beim Betrieb mit Patient klar erkennen. Am Sprunggelenk steht konstrukti-
onsbedingt (Abb. 5.2) nur der Innendruck des einzigen, oberen kiinstlichen Muskels zur
Verfligung. Somit ergibt sich als geeignete Wahl fiir die Referenzgrofien an Knie- und
Sprunggelenk

APl =Phre —Phrg > Dies = Phry - (5.1)

Etwaige Abweichungen von dieser Referenz - die die Standardabweichung des gesunden
Referenzkollektivs iiberschreiten - représentieren eine Unterstiitzung des Patienten durch
die Maschine, die es in den folgenden Unterabschnitten in einen aussagekraftigen skalaren
Wert pro Schritt und Schrittphase zu quantifizieren gilt.

5.4.2 Einfiihrung des NormabstandsmaBes

Die objektive Bewertung von Gangqualitidt und Gangnormalitat erfordert aufgrund ihrer
subjektiven und individuellen Varianz in der Regel sehr grofle Erfahrung der urteilenden
Kliniker. Mit dem an der Orthopadie in Heidelberg mit entwickelten Normabstandsmaf
ist es gelungen, einen objektiven und interpretierbaren Parameter zu entwickeln, der eine
automatisierte und reproduzierbare Beurteilung des Ganges ermoglicht [119, 120]. Die
Verwendung des Normabstandsmafles als aussagekraftige Bewertungsgrundlage fiir den im
Folgenden noch einzufithrenden Trainingsfeedbackwert (Unterabschnitt 5.4.3) verhindert
den unverhéltnisméfiigen Einfluss individueller Gangeigenheiten auf die Bewertung. Das
allgemeine Normabstandsmaf3

N |xzst(]> - xref(j)|
1) = =5 1) o
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ist durch den Betrag der Differenz zwischen der gemessenen Zeitreihe z;4(j) und dem
Referenzwert x,.s(j), skaliert durch die Standardabweichung der Referenz o, . (j) am
Datenpunkt j, gegeben. Ein Wert von Null bedeutet, dass der gemessene Wert z;4(7)
genau der Referenz x,.¢(j) des Normkollektivs entspricht. Ein Wert von = 1 beschreibt
eine durchschnittliche Abweichung in Hohe der Standardabweichung o, (j) der Proban-
denmesswerte. Abweichungen von der Gangreferenz, die zu n-Werten grofier 1 fiihren
und damit auBerhalb der Standardabweichung o, . des Normkollektivs liegen, lassen eine
nicht unwesentliche Ganganormalitat vermuten.

BewertungsgroBBen am System des Bewegungstrainers

Uberfiihrt auf den Gangtrainer mit den ReferenzgroBen ApE s und den gemessenen Grofien
Apk am Kniegelenk bzw. p/.; und p; am Sprunggelenk ergeben sich am Datenpunkt j
folgende gelenkbezogene Normabstandsmafle

_ 8o G) = A D]y 1PEG) — e )]

n (4) Tagts ) 7 () (5.3)

Die aus der Ganganaylse bekannten Standardabweichungen o, und o, der Winkelgrofien
miissen mit Hilfe der abgeleiteten Modelle aus Abschnitt 3.2 in die Standardabweichung
der Druckdifferenz am Knie NS bzw. des absoluten Drucks am Sprunggelenk Tyt
umgerechnet werden, siche Abb. 5.3. Dies ist notwendig, da der Zusammenhang zwischen
Druckdifferenz und Gelenkwinkeln nichtlinear ist. Um korrekte Werte fiir TApK und 0,4

ref

zu erhalten, werden alle Gangkurven der Probanden (Abb. 5.4 - Abb. 5.5) zuerst in den
Druckbereich transformiert und dann die neuen Standardabweichungen bestimmt.

Da die Referenzverlaufe im Leerbetrieb exakt mit den Ist-Werten iibereinstimmen sollen
und nach dem Patientenwechsel keine Neuparametrierung der Modelle notig sein soll, wird
der Referenzverlauf nach der Anpassung der adaptiven Vorsteuerung aus Unterabschnitt
4.4.6 aufgezeichnet und im Speicher abgelegt. Dabei ist es zusatzlich moglich, Mittel-
werte liber mehrere Schritte zu bilden, um das Signal von einmaligen Schmutzeffekten
zu befreien und die Folgen der durch die mobile Drucklufterzeugung bedingten Versor-
gungsdruckschwankung im Mittel mit zu erfassen. Zudem wird durch den Verzicht auf die
modellbasierte Berechnung im Betrieb der Rechenaufwand stark verringert.

Nichtlineare Transformation vom Winkelraum in den Raum der DruckgroBen

Aufgrund der nichtlinearen Zusammenhénge zwischen den Winkelgréen und den Mus-
keldriicken (Abschnitt 3.2), wurden die an der Stiftung Orthopédische Universitétsklinik
Heidelberg durch Ganganalyse (Unterabschnitt 4.1.1) gewonnen Ganglinien sowohl fiir das
Knie (Abb. 5.4) als auch fiir das Sprunggelenk (Abb. 5.5) in DruckgréBen transformiert
(Abb. 5.6-5.7).

Zur Durchfithrung der in Abb. 5.3 dargestellten Transformationen werden neben den Win-
keln auch die zeitlichen Ableitungen der Winkel bis zur Ordnung zwei benotigt. Die Be-
stimmung der Ableitungen erfolgt numerisch nach adaquater Interpolation der vorhande-
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Abb. 5.3: Transformationsablauf der WinkelgroBen in DruckgroBen

nen Rohdaten. Dies wird fiir alle vorhandenen 10 Probandendatensétze, die eine Mittelung
iiber mindestens 25 Schrittzyklen darstellen, durchgefiihrt. Aus der Transformation resul-
tieren die in Abb. 5.6 - 5.7 dargestellten Kurvenscharen fiir die Referenzgrofen Ap% s und
pfef. Die Nichtlinearitiat der Umrechnung wird deutlich, wenn die Verlaufe der Standard-

abweichungen o, und o3, im Winkelbereich und OapK, und 0, ; im Druckbereich verglichen

werden, sieche Abb. 5.8-5.9.
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5.4.3 Herleitung des Trainingfeedbackwerts (TFW)

Da wahrend eines Schrittes eine Vielzahl von Messdatenpunkten erfasst werden, die al-
leinstehend keine medizinische Interpretation erlauben und fiir den Patienten aufgrund
der Anderungsfrequenz nicht fassbar sind, gilt es eine aussagekraftige Bewertungsgroe fiir
einen Schritt bzw. eine Schrittphase abzuleiten, die im Folgenden mit Trainingsfeedback-
wert (TFW) bezeichnet wird. Die Aufteilung des Schrittzyklus und die Zusammenfassung
geeigneter Messwertreihen zu einem schrittphasenbezogenen TFW pro Schrittzyklus, wird
nachfolgend naher erlautert.

Beriicksichtigung einzelner Schrittphasen

Um schrittphasenbezogene Einschrankungen analysieren und visualisieren zu kénnen, wer-
den die Stand- und Schwungphase separat bewertet. Die Wichtigkeit dieser Unterscheidung
wird schnell exemplarisch am Krankheitsbild des Pferde- oder Spitzfules (Pes equinus)
einsichtig, das durch einen Hochstand der Ferse gekennzeichnet ist und deshalb besonders
wahrend der Standphase eine Abweichung von der physiologischen Gangnorm hervorruft.
Die Schwungphase hingegen bleibt davon nahezu unbetroffen. Generell ist es aber unab-
dingbar, mit der Anzahl der Bewertungsgrofien Mafl zu halten und eine fiir den Patienten
iberschaubare Anzahl von Bewertungen zur Verfiigung zu stellen. Daher wird nur zwi-
schen Schwung- und Standphase wahrend eines Schrittzyklus unterschieden. Je nach Wahl
der Schrittdauer Ts und der Abtastrate r ergeben sich N Messwerte pro Schrittphase

T T T
Nst:kst'_s ) Nsw:ksw'_sz (1_kst>_s y (54)
r T T

wobei der Anteil von Stand- und Schwungphase tiber kg bzw. kg, zwischen Null und ein-
hundert Prozent vorgegeben werden kann. Aus diesen Datenpunkten kann dann das in
Unterabschnitt 5.4.2 eingefiithrte Normabstandsmafl berechnet werden. Da nach Abschluss
eines Schrittes nur ein skalarer Wert als Bewertungsgrofie vorliegen soll, bietet sich eine
Mittelung 7 tiber die N Normabstandswerte 7 einer Schrittphase an. Zusatzlich kénnen
durch die Mittelwertbildung storende Effekte wie Mess- oder Quantisierungsrauschen mi-
nimiert werden. Um bewertungsrelevante Information nicht zu verlieren, wird zudem die
Standardabweichung der Normabstandsmafle o, berechnet, und in einem Vektor
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zusammengefasst. Somit wurde eine zweidimensionale Bewertungsgrofie geschaffen, die so-
wohl den charakteristischen Vergleich als auch die Streuung um die Referenz beriicksichtigt
[171].

Definition des Trainingsfeedbackwerts (TFW)

Ziel ist es nun, aus dem Vektor a einen aussagekraftigen skalaren Wert herzuleiten. Die
Eintrage von a sind definitionsgemafl positiv, was zu einem auf den ersten Quadranten be-
schrankten Vektor fithrt. Im Idealfall, d.h. der Verlauf der Bewertungsgroflen entsprache
exakt der Referenz, ergabe sich der Nullvektor fiir a. In Abb. 5.10 und Abb. 5.11 wer-
den Szenarien durchgespielt, die die Aussagekraft der beiden Vektoreintrage verdeutlichen.
Szenario S1 reprasentiert ein stark oszillierendes Normabstandsmafl 7 auf relativ hohem

: : : 0.5
|—S1—52 —S3 — 54|
1.2 ]
o~ 0.4
1t 2
2
0.8 § 0.3
sl -
0.6 S 02
[
0.4t E ‘é
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Abb. 5.10: Konstruierte Verlaufe fur das Nor- Abb. 5.11: p=2-Norm des Vektors a der vier
mabstandsmaB 7 Verlaufe

Niveau, was gleichbedeutend mit einer stark abweichenden Gang-Charakteristik und sehr
unruhigem Training mit grofler Standardabweichung ist.

In Szenario S2 wird eine geringere Oszillation um den Referenzwert angenommen, jedoch
mit weiterhin stark verfehlter Charakteristik. Dies spiegelt sich in einer relativ ruhig ver-
laufenden Kurve mit grolem Normabstandsmafl n wieder. Die Verlaufe S3 und S4 entspre-
chen der Referenzcharakteristik deutlich exakter und unterscheiden sich im Wesentlichen
durch die Streuung der Normabstandswerte um die Soll-Kurve (Abb. 5.10). Die berech-
neten Vektoren a, bis a, sind in Abb. 5.11 sichtbar. Hierbei wird deutlich, dass die Lénge
der Vektoren als Bewertungskriterium fiir die Giite des Trainings herangezogen werden
kann. Wird allerdings keine Priorisierung der Verlaufscharakteristik bzw. der Streuung
um die ausgewahlte Gangnorm vorgenommen, wiirde Szenario 2 gleich Szenario 3 bewer-
tet werden. Abhilfe kann eine Gewichtung der Einflussgrofien schaffen, die im Rahmen der
Berechnung des TFW vorgenommen wird. Ohne Beschrankung der Allgemeinheit kann
die Lange des Vektors a als euklidische Norm eines endlichdimensionalen Vektorraums an-
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gegeben werden. Es ergibt sich mit den Gewichtungsfaktoren f; und f5 als Definition fiir
den Trainingsfeedbackwert

TEW = \J(fe- 1P+ (- 0)” (56)

Die Wahl der Gewichtungsfaktoren ist generell beliebig und kann als Freiheitsgrad zur
Anpassung des Algorithmus angesehen werden. Der TFW wird jeweils fiir Schwung- und
Standphase an jedem Gelenk berechnet, d.h. nach jedem Schritt stehen 8 TFW-Werte zur
Weiterverarbeitung zur Verfiigung.

5.4.4 Zusammenfassung der TFW-Herleitung

Als ein geeignetes Maf zur automatisierten Bewertung der Gangqualitat wird in der Fachli-
teratur zur Ganganalyse das Normabstandsmafl (5.2) genannt. Das Normabstandsmafl
vergleicht einen Ist-Wert mit einem Referenz-Wert und normiert diesen mit der Standard-
abweichung der Ganganalysewerte gesunder Probanden. Uberfithrt auf das System des
Gangtrainers ergeben sich die in (5.3) eingefiihrten Normabstandsmafie € (5) und 7%(5)
am Datenpunkt j. Um die fehlenden Grofien

TApE, + OpA Apfif und pfef
zur Berechnung von (5.3) zu erhalten, ist zuerst eine grundsétzliche Datenvorverarbei-
tung notwendig. Da als Referenzgrofien die Druckdifferenz Apféf am Kniegelenk und der
Flexordruck p: s am Sprunggelenk gewéhlt werden, konnen die Standardabweichungen o,
und o, der Winkelgrofen auf Grund des nichtlinearen Zusammenhangs nicht verwendet
werden. Deshalb werden die 10 Probandenverldufe fir Knie (Abb. 5.4) und Sprunggelenk
(Abb. 5.5) iiber die Modellkette (Abb. 5.3) in den Druckbereich transformiert, wodurch
sich am Knie die Verlaufe aus Abb. 5.6 und am Sprunggelenk die Kurven aus Abb. 5.7
ergeben. Nun konnen mit Hilfe dieser Daten im Druckbereich die Standardabweichungen

TApK, bzw. Tph,

errechnet werden. Als Referenzverlaufe ApX s und pt s wirde in der Regel der Mittelwert
der Verldufe aus Abb. 5.6 und Abb. 5.7 verwendet werden. Dafiir miisste aber nach jeder
Anderung der Geritekonfiguration die Parametrierung der Modellkette (Abb. 5.3) ange-
passt werden und online die Modelltransformation durchgefiihrt werden. Da aber nach der
Neukonfiguration fiir einen anderen Patienten das Gerdt nur ein paar Lernschritte ohne
weitere Parameteranpassung durchfiihren soll, werden die Referenzverlaufe ApX s und pt f
nach Abschluss des Lernvorgangs der adaptiven Vorsteuerung (Unterabschnitt 4.4.6) auf-
gezeichnet. Damit ist mit minimalem Aufwand sichergestellt, dass im Leerbetrieb die
Referenz den Ist-Werten entspricht, siehe auch Abb. 5.17, was als ideales Mitwirken des
Patienten angesehen werden kann.

Mit den offline bestimmten Grofien

TApK, bzw. Tp
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den einmalig aufgezeichneten Referenzgrofien
Apfi f und pfe s
und den iiber Drucksensoren erfassten Messgrofien
ApX und p?

ist das Normabastandsmafl an jedem Datenpunkt j im Schritt bestimmbar. Alle nachfol-
genden Berechnungen miissen online wahrend des Betriebs erfolgen.

Die Berechnung der Normabstandsmafle am Datenpunkt j wird fiir Stand- und Schwung-
phase separat durchgefiihrt, um eine getrennte Bewertung durchfithren zu kénnen. Da zum
Schrittende fiir jede Schrittphase nur ein aussagekraftiger Wert vorliegen soll, werden die
Normabstandsmafle iiber alle Datenpunkte j einer Schrittphase gemittelt, was durch 7 ge-
kennzeichnet ist. Um auch hier die Information der Streuung der Normabstandsmafie um
den Mittelwert nicht zu vernachlassigen, wird die Standardabweichung o, fiir jede Schritt-
phase berechnet. Die mit den Vorfaktoren f; und f; gewichtete euklidische Norm aus dem
Mittelwert 7 der Normabstandsmafle n zum Datenpunkt ;7 und der Standardabweichung
der Normabstandsmafle o, stellt dann den Trainingsfeedbackwert dar, der grafisch an den
Patienten ausgegeben und auch fiir das tendenzielle Feedback weiter verwendet wird.

5.5 Tendenzerkennung durch Clustering

Neben der absoluten Bewertung des Trainingsniveaus soll im Rahmen des Gangtrainings
auch die Tendenz Einfluss auf die Riickmeldung an den Patienten nehmen, um eine re-
lative Orientierung innerhalb des Gesamttrainingsverlaufs zu ermoéglichen. Hierzu ist ein
Datenanalyseschritt notwendig, der basierend auf einer festzulegenden Anzahl vergange-
ner TFWs die Tendenz fortlaufend feststellt. Datenanalyse als Oberbegriff umfasst dabei
die verschiedensten Verfahren, angefangen von kiinstlicher Intelligenz bis zu statistischen
Methoden. Ein zur Losung der hier vorliegenden Problemstellung viel versprechender An-
satz ist die Clusteranalyse. Hierbei wird versucht, grofflere Datenmengen mit meist vielen
Objekten, Einheiten oder Elementen in kleinere und homogene Klassen, Gruppierungen
oder englischsprachig Cluster (engl. = Anh&ufung, Gruppe) einzuteilen. Zur Klassifi-
kation konnen verschiedene Eigenschaften, Merkmale oder Charakteristika herangezogen
werden, die die zu gruppierenden Elemente voneinander abgrenzen. Unter dem Begriff
Clusteranalyse werden haufig alle mathematisch statistischen und heuristischen Verfahren
der multivariaten Datenanalyse zusammengefasst. Im Wesentlichen werden in der Litera-
tur folgende Moglichkeiten der Gruppierung der Elemente unterschieden: die Partitionie-
rende, die Hierarchische und die Dichtebasierte. Allen zugrunde liegt eine Ahnlichkeits-
oder Distanzfunktion, die die ” Ahnlichkeit” von Elementen zu quantifizieren versucht. Zur
Diskussion der Vor- und Nachteile der einzelnen Verfahren sowie ihrer spezifischen Pro-
blemstellungen und -16sungen sei auf die angegebene Fachliteratur verwiesen [172-175]. Die
Anwendung des Clusteringprinzips wird aufgrund der ansteigenden Datenflut im digitalen
Zeitalter immer interessanter. Aktuelle Beispiele sind die Pflege der MP3-Datenbanken
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von Musikbegeisterten, die ihre Musikstiicke anhand der Genre, Artist, Epoche, Instru-
mentenart, BPM, Beliebtheitsgrad oder anderer Merkmale ordnen oder die Architektur
aktueller Computerbetriebssysteme, die die verschiedensten Mdoglichkeiten des Datenclu-
sterings zur systematisierten Archivierung der stdndig wachsenden Datenflut anbieten.
Im Rahmen des Trainingsfeedbacks stehen quantifizierbare Werte zur Verfiigung, die sinn-
voll gruppiert werden sollen. Dazu empfiehlt es sich, die Anzahl der Cluster bereits vor
dem Start des Algorithmus festzulegen, die in diesem Fall einer fiinfstufigen Unterteilung
der Bewertungsskala von sehr positiv, positiv, neutral, negativ bis sehr negativ entspricht.
Basierend auf diesen Festlegungen ist es dann moglich, dynamische Bewertungsgrenzen zu
berechnen, auf deren Grundlage der aktuellste TF'W bewertet wird. Im Folgenden wird
die Anwendung des effizienten k-means Clustering Algorithmus auf die TFWs vorgestellt
und die damit verbundene Tendenzerkennung demonstriert.

K-means Clustering

Ein spezieller Vertreter der exklusiven, partitionierenden Verfahren ist das k-means Clu-
stering [176]. Dabei steht k fiir die bereits vor dem Start festgelegten, zu erwartenden Bal-
lungszentren oder Unterteilungen, deren Zentrum der Mittelwert mehrerer benachbarter
Datenpunkte darstellt. Der k-means Algorithmus erlaubt eine sehr schnelle Berechnung,
konvergiert aber nicht zwingend gegen die optimale Losung. Ein entscheidender Faktor fiir
ein zufriedenstellendes Konvergenzverhalten und Analyseergebnis stellt die Wahl der in-
itialen Clusterzentren dar, die entweder zufallig, durch Vorwissen oder empirisch festgelegt
werden konnen. Am System des Bewegungstrainers wird die Clusterinitialisierung durch
das Abwarten von k = 5 TFWs gelost, die dann jeweils einen initialen Cluster représentie-
ren. Des weiteren besteht bei jeder Umgruppierung der Daten die Gefahr, dass trotz einer
vorgegebenen Anzahl an Clustern ein leeres Cluster ohne Datenpunkt iibrig bleibt. Da-
durch wiirden die dynamischen Bewertungsgrenzen stark verfalscht werden, siehe Abschnitt
5.5, was durch folgendes Procedere verhindert werden kann: sollte der oben genannte Fall
eines leeren Clusters auftreten, muss der Datenpunkt im aktuell vorhandenen Datenpool
gesucht werden, der den weitesten Abstand zu allen ermittelten Clusterzentren hat. Dieser
Punkt wird dann dem zugeteilten Cluster entrissen und zum Clusterzentrum des vorher
leeren Clusters bestimmt.

Das Prinzip des k-means Clustering soll im Folgenden erklart werden. Basierend auf einer
Datenmenge X mit den Daten z; € R" mit ¢ = {1... N} kann eine Menge C' von Clu-
sterzentren ¢, € R" mit w = {1...k} berechnet werden, wobei fiir diese Anwendung nur
kE < N sinnvoll ist. Die einzelnen Clusterzentren ¢, lassen sich zu

Ny k

Cy = NLZN% N=> "N, (5.7)

i=1 w=1

bestimmen, wobei N,, der Anzahl der dem w-ten Cluster zugeordneten Daten z(*) ent-
spricht. Kommen nun weitere Datenpunkte z(*) hinzu, miissen diese entsprechend einem
gewahlten Proximitatsmafl den bestehenden Clustern ¢, zugeordnet werden und die Clu-
sterzentren neu bestimmt werden. Zur Quantifizierung der Proximitéat eignet sich ohne
Beschrankung der Allgemeinheit die Berechnung der euklidischen Norm
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Id]l> = (Z Idm|2> : (5.8)

wobei d € R™. Sind die neuen Clusterzentren gefunden, wird eine Umgruppierung der vor-
handenen Datenpunkte hinsichtlich einer optimalen Verteilung tberpriift. Dieses Wech-
selspiel aus Berechnung neuer Clusterzentren und dem Umgruppieren von Datenpunkten
wird solange wiederholt, bis die Zentrenkoordinaten sich von einem auf den anderen Iterati-
onsschritt nur noch unwesentlich andern. Mathematisch ldsst sich oben genannte iterative
Vorgehen durch die schrittweise Minimierung eines Giitekriteriums

k Ny
JX.O) =332 — e 3 (5.9)

w=1 i=1

formulieren, das die Abstandsquadrate zwischen den Clusterzentren ¢, und den zugehori-
(w
i
das Giitekriterium ein Minimum an, ist die bestmogliche Zuteilung der Datenpunkte z
auf die Cluster k erreicht.

) iiber alle Cluster k und Datenpunkte x € X aufsummiert. Nimmt
(w)

)

gen Datenpunkten z

Berechnung der Bewertungsgrenzen

Die Festlegung der Clusterzahl k& auf fiinf und der damit verbundenen Fixierung der
Bewertungsfeinheit ist willkiirlich und zur zusatzlichen Visualisierung der Tendenz an den
Gelenken eines Ménnchens (siche auch Abschnitt 5.7, Abb. 5.14) sogar zu prézise, was
sich bei der Evaluierung mit Probanden und Patienten herausstellte. Die Riickfiihrung
des flinfstufigen absoluten Trainingsniveaus durch die Mimik des Gesichts des auf der
Mensch-Maschine-Schnittstelle (MMI) dargestellten Méannchens sowie eine fiinfstufige
Tendenzanzeige durch Gelenkeinfarbung iiberflutet sowohl Proband als auch Patient
mit Information. Deshalb wird die Visualisierung der Tendenz nur dreistufig in den
Farben griin (positiv), weifl (neutral oder gleichbleibend) und rot (negativ) an den
Gelenken eines animierten Mannchens ausgegeben, siehe auch Abb. 5.14. Um dennoch
die Kompatibilitat der tendenziellen und absoluten Bewertung zu wahren, arbeitet der
Clustering-Algorithmus dennoch mit 5 Bewertungsstufen, wobei fiir die Ausgabe sehr
negativ und negativ sowie sehr positiv und positiv zusammengefasst werden. Da der
TFW ein skalarer Wert ist, gehen die im vorigen Unterabschnitt vorgestellten allgemeinen
Betr(ac)htungen in eindimensionale Rechenvorschriften iiber, d.h. im vorliegenden Fall gilt
z, 2" ey € RL

Sinnvollerweise werden die Bewertungsgrenzen
1
Jo—b+1 = §(Cb +tos) o b=A{l,..k-1} (5.10)

mittig zwischen die jeweiligen Clusterzentren c,, gelegt. Zur Berechnung der Grenzen ist
es unerlasslich, zu Beginn des Trainings die ersten fiinf TEFWs als initiale Clusterzentren
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abzuwarten. Der sechste TFW kann dann in die im Schritt zuvor erstmalig berechneten
Grenzen eingeordnet werden. Basierend auf dem sechsten und letzten TFW werden dann
neue Bewertungsgrenzen berechnet, in die der siebte TF'W eingeordnet wird. Dieses Pro-
cedere hat dann eine automatische Anpassung der Bewertungsgrenzen zur Folge.

Abb. 5.12: K-means Clustering der TFWs fiir die ersten 12 Schritte eines Trainingsverlaufs: (1)
erstmalige Berechnung der Clusterzentren und der Bewertungsgrenzen; (2) TFW aus
Schritt 6 wird in die bestehenden Grenzen eingeordnet; (3) Loschen des ersten, in das
Clustering eingehenden TFWs; (4) neues Clusterzentrum ist der aktuelle TFW, da der
eingestellte Vergangenheitszeitraum von 10 erreicht wurde

Die Abb. 5.12 visualisiert den Ablauf des Clusterings fiir die ersten 12 Schritte einer Trai-
ningseinheit. Der in die Neuberechnung der Clusterzentren und Grenzen eingehende zu
berticksichtigende Wertehorizont ist generell frei wahlbar und bedarf der Evaluation am
Patienten. Fiir Abb. 5.12 wurde exemplarisch ein Wertehorizont von 10 Werten gewéhlt.
Nach dem die ersten k = 5 TFWs abgewartet wurden, werden zum ersten Mal die Clu-
sterzentren berechnet (Abb. 5.12, (1)). Aus den Clusterzentren kénnen mithilfe von (5.10)
die dynamischen Grenzen berechnet werden, in die der néchste TFW im Schritt 6 dann
eingeordnet wird. Der TFW aus Schritt 6 ist tendenziell schlechter als die vorhergehenden
Werte. Deshalb bekommt der Patient am entsprechenden Gelenk eine rote Einfarbung
riickgemeldet (Abb. 5.12, (2)). Der ndchste TFW liegt im mittleren Bereich der Grenz-
verlaufe und wird deshalb mit der Tendenz neutral bewertet. Unter Beriicksichtigung des
siebten TFW berechnet der Algorithmus dann ein neues Clusterzentrum und passt die
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Bewertungsgrenzen entsprechend an. Dieses Vorgehen wird nun fiir jeden folgenden TFW
wiederholt. Sobald der eingestellte Vergangenheitshorizont 10 erreicht ist, wird im Folge-
schritt der Einfluss des ersten TFW eliminiert und die Grenzen sowohl in Abhangigkeit
des aktuellen TFW als auch des eliminierten TF'W neu berechnet (Abb. 5.12, (3)). An der
Stelle (Abb. 5.12, (4)) ist ersichtlich, wie der Algorithmus gleichzeitig einen abgelaufenen
Wert eliminiert und das Clusterzentrum dem neuen, alleinig verbliebenen TFW zuordnet.
Wire kein neuer TFW an dieser Stelle aufgetreten, so hétte der Algorithmus den alten
Wert bis zum Auftreten eines fiir diesen Cluster passenden neuen Werts erhalten, um kein
leeres Cluster zu erzeugen. Alle in diesem Kapitel geschilderten Berechnungen werden fiir
alle vier Gelenke und jeweils fiir die Stand- und Schwungphase durchgefiihrt.

5.6 Bewertung

Generell werden Bewertungen durchgefiithrt, um insbesondere Leistungen mithilfe eines
Mafstabes vergleichbar zu machen. Hierbei kann prinzipiell ein starrer oder variabler Maf3-
stab als Grundlage herangezogen werden. Beispiele fiir starre Mafistabe sind das metrische
Langenmafl oder das deutsche Schulnotensystem. Variable Mafistabe sind hauptsachlich
im Sport zu finden, wo sich der Athlet in jedem Wettkampf an den Leistungen der ande-
ren Konkurrenten orientieren muss. Dadurch werden auch relative Leistungsbewertungen
moglich. Im Folgenden wird die Bewertung der Trainingsleistung und die damit verbundene
Ausgabe an den Patienten anhand der errechneten TFWs erlautert und die angewendeten
Verfahren zur Erhohung der Konsistenz und Ausgabequalitéit aufgezeigt.

5.6.1 Absolute und tendenzielle Bewertung

Ein Bewertungsschritt hat zum Ziel, aus den in den Abschnitten 5.4 und 5.5 aufbereiteten
Daten eine aussagekraftige Visualisierung an den Patienten zuriick zu fithren. Die Be-
wertung erfolgt zweigeteilt, eine absolute Einordnung des TFWs orientiert sich an einem
starren Mafistab, d.h. feste Grenzen dienen dazu, den TFW als sehr positiv, positiv, neu-
tral, negativ oder sehr negativ zu bewerten und als Mimik eines animierten Mannchens
auszugeben (Abb. 5.14). Zur Ermittlung der Trainingstendenz werden die in Abschnitt 5.5
errechneten Grenzen als relativer, veranderlicher Mafistab herangezogen und durch Gelenk-
einfarbungen des visualisierten Mannchens dargestellt (Abb. 5.14). Die Bewertungsschritte
erfolgen unabhangig voneinander, d.h. je nach Lage des TFW wird das tendenzielle und
absolute Feedback separat ausgewertet und ausgegeben.

5.6.2 Erhohung der Konsistenz und Ausgabequalitat

Die Ubermittlung der Daten vom fiir die Regelung und die Sicherheitsiiberwachung
zustandigen Echtzeitcontroller zum zur Visualisierung verwendeten Panel-PC erfolgt iiber
Fast Ethernet. Da diese Verbindung nicht deterministisch arbeitet, kann die iibertra-
gene Datenemenge wahrend einer Schrittphase durch zufallig auftretende Storungen stark
schwanken und es konnen Daten verloren gehen oder fehlerhaft iibertragen werden. Diese
Ubertragungsfehler hétten einen stark fehlerhaften TFW zur Folge, der die komplette
Tendenzerkennung iiber mehrere Schritte verfalschen wiirde. Um den Eingang solch feh-
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lerhafter TFWs in die Tendenzerkennung bzw. das Clustering zu verhindern, wird eine
ATFW-Priifung eingefiihrt.

Zudem sind zu schnelle Schwankungen der Ausgabewerte insbesondere bei schnelleren
Schrittgeschwindigkeiten meistens nicht deutbar bzw. nachvollziehbar. Hierfiir kann pati-
entenspezifisch eine gleitende Mittelung der Ausgabewerte eingestellt werden. Im Folgen-
den werden diese beiden Vorgehensweisen kurz erlautert.

ATFW-Prifung zur Korrektur von Dateniibertragungsfehlern

Es wurde festgestellt, dass die Anzahl der iibertragenen Werte stark von der Auslastung
der Teilgerate Echtzeitcontroller und Panel-PC abhéngt. Im Normalfall bewegen sich
die beiden Gerate zwischen 50 und 80 Prozent Auslastung, was einen stabilen Betrieb
gewihrleistet. Sporadisch konnen jedoch einige Lastspitzen auftreten, die die Auswertung
verfalschen und sinnvollerweise durch einen Konsistenztest abgefangen werden sollen. Es
hat sich gezeigt, dass ein fehlerhafter TFW in der Regel um Groflenordnungen iiber den im
Normalbetrieb auftretenden Werten liegt. Daher geniigt es, zur Uberwachung die Ande-
rung zwischen zwei aufeinander folgenden TFWs auf den maximalen, rationalen Wert zu
beschrianken. Eine Abschitzung der maximalen Anderung sinnvoller TFWs fiir Knie- und
Sprunggelenk fiir zwei aufeinander folgende Schritte kann mit Hilfe der Gleichungen (5.3),
(5.6) und der folgenden Uberlegung erreicht werden: die maximale TFW-Anderung tritt
bei groffitmoglicher Druckdifferenzanderung zwischen Messwert und Referenz und bei mi-
nimaler Standardabweichung gewichtet mit dem Gewichtungsfaktor f; auf, wodurch sich
folgende Abschétzung

V max

ApV max

= 5.11
Min (o apx )‘ ’ (5.11)

min(o,a )
o"ef

ATFWHmes = \/f; - ‘ ATFWA™ = \/f; - '

der maximalen TFW-Anderung ergibt. Im schlimmsten Fall wire die Druckdifferenz zwi-
schen dem Ist-Druck und der Referenz gleich dem Versorgungsdruck und die Standard-
abweichung TpK | bzw. Oph, das Minimum der in Abb. 5.9 dargestellten Verlaufe. Aus

Flexibilititsgriinden wurde AT FWXma® bhyw AT FWA™ aber frei einstellbar belassen
(Abb. 5.16). Wird ATFW&maz ynd ATFWAma {iberschritten, soll der aktuelle Wert
geloscht und dafiir der letzte sinnvolle Wert verwendet werden.

Gleitende Mittelwertbildung zur Minimierung der Ausgabeschwankungen

Um standig wechselnde Ausgaben zu verhindern, konnen mehrere Bewertungen zusam-
mengefasst und ein gleitender Mittelwert gebildet werden. Abb. 5.13 zeigt, wie sich die
gleitende Mittelwertbildung der Bewertungen auf die Ausgabe des absoluten Feedbacks
auswirkt. Wahrend bei der direkten Ausgabe (a) ohne Mittelung eine starke Fluktua-
tion der Smiley Mimik vorherrscht, schwankt die Ausgabe nach einer Mittelung iiber 3
(b) bzw. 5 (¢) TFWs deutlich weniger und ist damit greifbarer und konkreter, ohne den
Trainingsverlauf falsch zu deuten.
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Abb. 5.13: (a) Smiley Visualisierung nach aktuellem TFW (b) gleitende Mittelwertbildung tiber 3
TFWs (c) gleitende Mittelwertbildung tiber 5 TFWs

Festlegen einer Mindestgrenzbreite

Bleibt die Trainingsleistung fiir mehrere Schritte auf dhnlichem Niveau, d.h. die TFWs va-
riieren nur geringfiigig, héatte dies sehr geringe Grenzbreiten zwischen g, und g, zur Folge,
d.h. der Abstand zwischen den Bewertungsgrenzen wiirde sehr klein. Die Konsequenz
ware ein stark schwankender Ausgabewert bei grofier werdender Varianz der Trainingslei-
stung, was wiederum ein verstirktes Korrigieren des Patienten zur Folge hatte. Um diesen
Teufelskreis zu durchbrechen, ist die minimale Grenzbreite fest einstellbar und wird auch
bei langerem gleichbleibenden Trainingsniveau nicht unterschritten. Im Leerlaufbetrieb
(Abb. 5.15) wird die minimale Mindestgrenzbreite sichtbar.

5.7 Implementierung und Visualisierung

Die nachstehenden Ausfithrungen und Abbildungen beschreiben die Visualisierung auf der
MMI fiir den Patienten sowie die therapeutischen Einstellmoglichkeiten. Die in den vorigen
Kapiteln beschriebene Datenauswertung und -analyse und die daraus abgeleitete Bewer-
tung wurden wie die komplette MMI in LabVIEW (Unterabschnitt 7.1.1) implementiert.
In Abb. 5.14 sind die wesentlichen Unterschiede der vorweg beschriebenen Einordnung
der TFWs und die damit verbundene Ausgabe grafisch dargestellt. Ausgegangen wird
fiir dieses Szenario von einer kontinuierlichen Verbesserung des Trainierenden iiber
mehrere Schritte. Wahrend die Smileys das Resultat der Einordnung in die statischen,
vom Therapeuten vor der Trainingsphase vorgegebenen Grenzen wiedergeben, zeigen
die eingefarbten Kreise die tendenzielle Ausgabe am Gelenk. Fiir diese Betrachtungen
wurde auf die Moglichkeit einer gleitenden Mittelwertbildung, siehe Unterabschnitt 5.6.2,
verzichtet. Fiir eine intuitive und schnell begreifbare Darstellung wurde das animierte
Méannchen in Abb. 5.14, rechts implementiert. Zu Beginn der dargestellten Schrittfolge
von links nach rechts reprasentiert das oberste Smiley den ersten TFW. Ausgehend von
der Festlegung der statischen Grenzen, die mit gestrichelten Linien gekennzeichnet sind,
wird dieser TFW als sehr negativ bewertet. Die bereits aus vorherigen Schritten errech-
neten dynamischen, in durchgezogenen schwarzen Linien gezeichneten Grenzen fiithren
fiir den TFW auf eine ebenfalls negative Tendenz, was durch ein rot gefarbtes Gelenk
ersichtlich wird. Wird die Trainingsleistung des Patienten besser, d.h. die TFWs werden
kleiner, bekommt der Patient an den Gelenken ziemlich schnell eine griine Einfarbung am
Display angezeigt, um der positiven Tendenz Rechnung zu tragen. Die Mimik-Ausgabe
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Abb. 5.14: Oben: Smiley Visualisierung fiir die angenommenen 5 Bewertungsunterscheidungen;
Mitte: Visualisierung der TFW Einordnung in die jeweiligen Grenzen (Bewertung); Rechts:
Ausgabe an den Patienten als animiertes Mannchen

der Absolutbewertung iiber das Smiley bleibt davon jedoch erst einmal unberiihrt und
somit weiter sehr negativ bzw. negativ. Erst wenn der TFW dann in den Bereich der
gestrichelten statischen Grenzen kommt, andert sich auch die Mimik entsprechend. In der
Realitat kann sich die Lage der absoluten und tendenziellen Grenzen je nach Einstellung
viel deutlicher unterscheiden, siche auch Abb. 5.18-5.21. Je nach Ziel des Trainings-
feedbacks ist es auch denkbar, den Trainingserfolg iiber mehrere Therapieeinheiten tiber
das Gesicht des Méannchens anzeigen zu lassen. Fiir die als Ausgangspunkt definierte
Trainingsleistung wird das Smiley iiber die Einstellung der statischen Grenzen auf neutral
eingestellt. Verbessert sich die Trainingsleistung in den Folgeeinheiten, wird die Mimik
im zeitlichen Mittel haufiger positiv, fiir eine Verschlechterung entsprechend negativ.
Héaufig beteiligen sich die Patienten wahrend einer Therapieeinheit nur phasenweise
aktiv an den Bewegungsablaufen, in Abwechslung mit kurzen Ruhepausen. Das Smiley
wahrend der aktiven Phase fiir moglichst viele Schritte bei ”guter Laune” zu halten, stellt
erfahrungsgemafl aber eine besonders motivierende Herausforderung dar, wohingegen das
grimmig schauende Mannchen wahrend der Ruhephase den Trainierenden veranlasst,
diese deutlich zu verkiirzen.
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Abb. 5.15: Visualisierung der dynamischen Grenzen und die Lage der TFWs fiir Gelenke und Schritt-
phasen der linken Orthese unter dem Register Feedback >> Links der LabVIEW-MMI

Eine simultane Visualisierung der absoluten Bewertung mit acht TFWs fiir Stand- und
Schwungphase aller vier Gelenke wire fiir den Trainierenden nicht gleichzeitig verarbeitbar
und interpretierbar, auch wenn jede Riickmeldung fiir sich allein aussagekriftig ist. Ein
weiterer Datenverarbeitungsschritt zur Fusion der einzelnen Gelenkdaten fiir einen einzigen
Anzeigewert wiirde das Ergebnis hingegen verfilschen und so den therapeutischen Sinn
verfehlen. Daher wurde die fiir den Patienten sichtbare Bewertung auswéhlbar gestaltet
und kann patientenbezogen in Gelenk und Schrittphase selektiert werden (Abb. 5.15,
Auswahl).

Die Graphen in Abb. 5.15 zeigen die errechneten TFWs fiir jeden Schritt als weifle Punkte
und die dynamischen Grenzen in Farbe. Die Smileys rechts visualisieren die absolute
Bewertung des aktuellen TEFWs. Wéhrend der Initialisierungsphase des Algorithmus, d.h.
wahrend der ersten finf Schritte, werden zu Null konstante TFWSs visualisiert und erst
im sechsten Schritt die Clustergrenzen entsprechend der tatsichlichen fiinf vergangenen
TFWs aufgesplittet. Die dargestellten Werte wurden im Leerlaufbetrieb mit einer
minimalen Grenzbreite von 10 und einem Vergangenheitshorizont von 20 aufgenommen.
Die TFWs am Knie sind wie zu erwarten nahe Null, wohingegen am Sprunggelenk
Werte um zwei herum angezeigt werden. Begriindbar ist dies mit der Tatsache, dass
der Referenzdruckverlauf mit einem anderen Druckerzeuger aufgenommen worden ist.
Die Druckhysterese des Kompressors zwischen Ein- und Ausschaltzeitpunkt ist fiir jedes
dieser Gerate verschieden. Durch das Eingreifen der Regelung zur Stabilisierung der
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Position und zur Kompensation der Druckschwankung der Versorgung, verandern sich
die Druckgrofien in den pneumatischen Muskeln, was zu einer Abweichung zur zuvor
aufgezeichneten Referenz fithrt. Dies fiihrt zur Empfehlung, jedes Labormuster immer
mit dem dafiir vorgesehenen Drucklufterzeuger zu betreiben. Ist dies nicht moglich,
kann tber die Fernwartungsfunktion, siehe auch Kap. 7, der TFW-Offset-Wert und
Offsetkompensation (Abb. 5.15) angepasst werden.

Abb. 5.16: Feedback Einstellungsmoglichkeiten unter dem Register Feedback >> Einstellungen der
LabVIEW-MMI

Um die Anzeigen nicht zu iiberladen, wurde auf das Einblenden der statischen Grenzen
verzichtet. Diese sind im Register Einstellungen festzulegen (Abb. 5.16). Hier ebenfalls
anpassbar sind die Gradienten des Konsistenztests aus Unterabschnitt 5.6.2, betitelt mit
mazx. Abweichung der TF'Ws - rechte/linke Orthese, der Vergangenheitshorizont (grau hin-
terlegt), die minimale Grenzbreite des k-means Clustering und die Anzahl der gleitenden
Mittelwerte der Ausgabegrofien (#GelenkFB, #Smileys). Der Vergangenheitshorizont
kann nur vor dem Trainingsstart verandert werden.

Die Armaturen zur Eingabe der patientenspezifisch einzustellenden statischen Gren-
zen flir die Absolutbewertung sind von den Abmessungen derart gestaltet, dass diese
vom Therapeuten schnell iiber den Touchscreen angepasst werden konnen. Die Aufnah-
mesteuerung der Referenztrajektorie ist im Register Werte (Abb. 5.17) untergebracht
und kann Verlaufe iiber mehrere Schritte zwischenspeichern und mitteln. Dadurch kann
versucht werden, den Einfluss des Messrauschens und des standig schwankenden Versor-
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Abb. 5.17: Vergleich von Ist-GroBe und Referenz im Leerbetrieb fiir alle Gelenke unter dem Register
Feedback >> Werte der LabVIEW-MMI

gungsdrucks durch die mobile Druckluftversorgung aus dem Referenzverlauf auszumitteln.
Die Datenverarbeitung hierfiir ist Gegenstand von Unterabschnitt 7.2.2.

5.8 Validierung und Ergebnisse

Im Folgenden werden am linken Kniegelenk aufgezeichnete Ergebnisse beispielhaft dar-
gestellt und diskutiert. Ausgehend von einer Leerfahrt zur Demonstration der korrekten
Berechnung der TFWs und Grenzverlaufe wird eine Verschlechterung durch kurzzeitiges
Aufbringen einer Last simuliert und die Reaktion des Algorithmus diskutiert.

1. Szenario 1: Leerbetrieb (idealerweise optimale TFWs): Der Leerbetrieb lasst geméaf
der Definition der TFWs in Unterabschnitt 5.4.3 konstant Werte von 0 erwarten, was
abgesehen von geringfiigigen Schwankungen bedingt durch die Hysterese der Druck-
versorgung und der Variation der iibertragenen Messdatenpunkte in den Abb. 5.18
und Abb. 5.19 fiir Stand- und Schwungphase auch erfiillt wird. Im Bereich (1) war-
tet der k-means Clustering Algorithmus die zur Initialisierung notwendigen Schritte
ab, um dann fiir den sechsten Schritt die Bewertungsgrenzen aufzuspannen. Die
Grenzen fiir die absolute Bewertung wurden dquidistant auf 1.5 eingestellt, die mi-
nimale Grenzbreite auf 10, was der Algorithmus mit Grenzen zwischen —5 und +5
berticksichtigt. Die Ausgaben an den Patienten sind ebenfalls in die Abbildungen
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mit eingeblendet. Die Tendenz ist gleich bleibend (weiles Gelenk), die absolute Be-
wertung sehr positiv.

Abb. 5.18: Errechnete TFWs im Leerbetrieb ~ Abb. 5.19: Errechnete TFWSs im Leerbetrieb
am linken Kniegelenk wahrend der am linken Kniegelenk wahrend der
Standphase (Szenario 1) Schwungphase (Szenario 1)

2. Szenario 2: Leerbetrieb >> manuelle Belastung >> Leerbetrieb: Die Abb. 5.20 und
Abb. 5.21 zeigen die Reaktion des Algorithmus auf oben genanntes Szenario am lin-
ken Kniegelenk. Die ersten TFWs reprasentieren dabei wieder den Leerbetrieb mit
Werten um Null. Durch das Aufbringen einer manuellen Last wahrend der Stand-
phase wachst der TFW schlagartig an. In Hinblick auf den absoluten Grenzabstand
von 1,5 TFW-Einheiten ergeben sich dafiir sehr negative Bewertungen (Abb. 5.20,
unten). Fir einen Vergangenheitshorizont des k-means Clustering von 5 Werten
passen sich die dynamischen Grenzen sehr schnell an die Begebenheiten an, was aus
Griinden der Ubersichtlichkeit fiir diese Demonstration gewollt ist. Nach Aufbringen
der Last bewirken die TFWs in Schritt 6, 7 und 8 eine negative Tendenzriickmel-
dung durch ein rot gefarbtes Gelenk. Die dynamischen Grenzen haben sich jedoch
ab Schritt 7 wieder an die aktuellen Begebenheiten angepasst und die Tendenz wird
neutral, d.h. das Trainingsniveau bleibt konstant. Schritt zehn als Ausreiler nach un-
ten wihrend der Standphase wird tendenziell positiv bewertet, die Grenzen knicken
daraufhin leicht nach unten ein. Fiir einen grofleren Vergangenheitshorizont ware
dieser Ausreifler unberticksichtigt geblieben. Nach dem die Trainingsfeedbackwerte
wieder deutlich besser werden, gibt die Tendenzerkennung ein griines Gelenk aus.
Die dynamischen Grenzen passen sich folglich wieder an die kleinen TFWs an und
die Gelenkeinfarbung wechselt auf eine neutrale Ausgabe.

Auch wahrend der Schwungphase wurde nach dem Leerbetrieb per Hand eine Be-
lastung aufgebracht. Der Algorithmus reagiert identisch wie in der Standphase mit si-
gnifikant vergroflerten TFWs. Auch die dynamischen Grenzen werden dhnlich schnell
angepasst. Die handische Beeinflussung des Gelenks gestaltet sich wahrend der dy-
namischen Bewegung der Schwungphase jedoch deutlich schwieriger, daher konnten
die TFWs nicht dhnlich alternierend beeinflusst werden wie wahrend der Standphase.



144 5 Trainingsfeedback

Abb. 5.20: Errechnete TFWSs fiir Szenario 2 Abb. 5.21: Errechnete TFWSs fiir Szenario 2
am linken Kniegelenk wahrend der am linken Kniegelenk wahrend der
Standphase Schwungphase

5.9 Diskussion, Schlussfolgerungen und Ausblick

In diversen Vor-, Probanden- und Patiententests erzeugte das implementierte Verfahren
nachvollziehbare, informative und somit auch motivierende Ausgaben am Bediendisplay.
Die Kombination aus absoluter und tendenzieller Bewertung des TEF'W erleichtert das
Verstandnis, die Interpretation und die Bedienbarkeit des technischen Hilfsmittels. Die
Tendenzanzeige ladt zum Experimentieren ein und erméglicht somit empirisch die Reak-
tion des Algorithmus auf das entsprechende Tun zu ertasten. Nicht zu vernachléssigen ist
auch die motivatorische Wirkung einer schnellen Riickmeldung jeder kleinen Verbesserung,
wenn sie auch absolut eingeordnet nicht groflartig ins Gewicht fallt.

Die Visualisierung durch Smileys und Gelenkeinfarbungen konnte prinzipiell nach subjek-
tiven Vorlieben angepasst, mit anderen den Sinnesorganen zuganglichen Reizen erganzt
oder sogar durch virtuelle Realitdten (engl.: ”virtual reality”) unter Verwendung der acht
zur Verfligung stehenden Auswertungen pro Schritt ausgebaut werden. Ob und welche
vorteilhaften Auswirkungen all diese multimedialen Effekte auf den Therapieerfolg haben,
ist noch unzureichend untersucht.

Das aktuelle Feedbackmodul sieht keine expliziten Aussagen im Hinblick auf ein Langzeit-
Therapieverhalten iiber mehrere Trainingseinheiten hinweg vor und ist somit streng
genommen nur eine Momentaufnahme. Ein zusatzlicher Ansporn fiir den Nutzer, aber
auch unterstiitzend zur Therapieplanung fiir den Therapeuten, wére unbestritten eine
Langzeitauswertung bzw. eine Vergleichsausauswertung zwischen verschiedenen Thera-
pieeinheiten. Dadurch konnten Ermiidungseffekte festgestellt und analysiert werden.
Auch ein phasenweiser Vergleich innerhalb der Therapieeinheiten, z.B. die Kollation der
fiinften und der fiinfzehnten Therapieeinheit zur zehnten Minute, waren forderlich. Um
die Therapieplanung noch spezifischer durchfiihren und den Therapieerfolg noch besser
evaluieren zu konnen, wére auch ein aussagekraftiges Maf fiir den geleisteten Eigenanteil
am Ende jeder Einheit dienlich. Trotz der halb liegenden und stabilen Lage des Patienten
wéare es zudem untersuchenswert, ob aus den vorhandenen Mess- und Modelldaten auch
koordinative Fortschritte und Verbesserungen extrahierbar waren.
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6 Stimulativer Schuh

Die mechatronische Stimulationseinheit Stimulativer Schuh wurde entwickelt, um frei kon-
figurierbare Belastungsprofile auf die menschliche Fufisohle aufzubringen. Wie in den Ka-
piteln 1 und 2 bereits mehrfach beschrieben, stellt die standphasenbezogene Stimulation
der Fufisohle einen unerlésslichen Reiz zur Aktivierung der Lokomotionszentren [2; 5-§]
dar. Oberste Prioritat der MoreGait Konzeption und Konstruktion hatte jedoch die ei-
genstandige Bedienbarkeit und Patientensicherheit, wodurch eine halbliegende Trainings-
position als Kompromiss erortert wurde. Die beim Laufband gangige Praxis, die Belastung
der Fufisohle iiber das Korpergewicht sicherzustellen, ist damit nicht mehr praktizierbar.
Um dennoch den Schliisselreiz der Fufisohlenstimulation in ausreichendem Mafle bereit-
stellen zu konnen, wird der Patientenfufl auf eine aktive Sohle in einer schuhéahnlichen
Einheit gestellt (Abb. 6.1). Die Tatsache dieser "kiinstlichen” Stimulation erdffnet zu-
dem die Moglichkeit, auch andere Belastungs- und Reizformen wie Riittelreize, oder ge-
zielte Kombinationen und Impulse an definierbaren Orten, zum gewiinschten Zeitpunkt im
Schrittzyklus auf die Fufisohle aufzubringen. Ob das physiologische Belastungsprofil des
Abrollvorgangs tatsachlich den gréfiten Gewinn hinsichtlich der Aktivierung der Lokomo-
tionszentren (CPG) und der neuronalen Reorganisations- und Lernprozesse bringt, konnte
bisher medizinisch noch nicht hinreichend beantwortet werden.

Abb. 6.1: 3D-Modell des Stimulativen Schuhs
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Abb. 6.2: Stimulativer Schuh mit Zungen-  Abb. 6.3: Stimulative Schuhe mit befestigten
fixierung und Ferseneinlage PatientenfiiBen

6.1 Aufbau und Funktionsprinzip

Der Stimulative Schuh besteht aus einer gebogenen Aluminiumschale [a], in die jeweils

20 paarweise angeordnete Kurzhubzylinder @ verschraubt und verschlaucht sind. Die
Kolbenstangen je eines Kurzhubzylinderpaares sind iiber Polyamidprofile verbunden.
Die paarweise ansteuerbaren Zylinder werden tiber elektrische Magnetschaltventile (Un-
terabschnitt 2.3.7) mit Druckluft versorgt. Dadurch werden insgesamt zehn Magnetventile
fir die linke und die rechte Stimulationseinheit benotigt. Der fiir jedes Exoskelett frei
konfigurierbare anliegende Druck wird tiber ein Proportional-Wegeventil (Unterabschnitt
2.3.8) eingeregelt, um die Kraft der Kurzhubzylinder variieren zu kénnen. Zudem wird es
moglich, eine vorgegebene Drucktrajektorie und damit das aus der Ganganalyse gewonnene
Belastungsprofil (Abb. 4.13) nachzubilden. Entsprechend dem menschlichen Schrittverlauf
werden der linke und rechte Schuh standardméaflig gegenphasig angesteuert. Die Dauer der
jeweiligen Standphasen im Schrittzyklus sind jedoch einstellbar, wodurch groftmogliche
Flexibilitat erreicht wird.

Die Fiifle des Patienten befinden sich wahrend des Trainings auf einer speziellen, wechsel-
baren Einlage, die die Fuisohlen von den Zylindern trennt. Durch eine verstellbare und
festzurrbare FuBzunge (Abb. 6.2-6.3) werden die Fiifle fest in der Vorrichtung fixiert, um
die Belastung ohne Ausweichen des Fufles in die Fuflsohle einbringen zu konnen. Jeweils
zwei Kurzhubzylinder zusammen bringen bei einer Druckluftversorgung von 9 bar eine
stationare Nennkraft von etwa 300N auf den Fuf iiber das Kunststoffprofil auf. Durch die
hochdynamische Bewegung der Zylinderkolben resultieren aus dem zusatzlichen Kraftim-
puls aber deutlich héhere Kréfte [98]. In der derzeitig durchgefithrten klinischen Pilotstudie
wird die physiologische Fufisohlenbelastung mit Druckwerten um 2 bar betrieben, was noch
reichlich Potential bis zum Versorgungsdruck py = 9 bar erkennen lasst.

Die Abb. 6.4 zeigt die Verschaltung von Aktorik, Sensorik und Echtzeitcontroller . Uber
Proportional-Wegeventile @ kann der von der Druckluftversorgung | 5| mit ungefahr 9 bar
bereitgestellte Druck wie gewiinscht variiert werden. Fir den physiologischen Abrollvor-
gang werden aus den Soll-Trajektorien des Belastungsprofils w® iiber das inverse Kurz-
hubzylindermodell (3.62) die benétigten Soll-Druckverlidufe p5 und p3 berechnet, die von
einem Backstepping Druckregler unter Berticksichtigung der Messgrofie | 3 | eingeregelt wer-
den, siehe auch Abschnitt 4.6 und Abb. 4.41. Fiir den Riittelreiz und die benutzerdefinierte
Stimulation kann der durch die Zylinder aufzubringende Kraft-Sollwert F.,; statisch tiber
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den Regler Soll-Wert des Drucks pf;c eingestellt werden. Hierzu siehe auch Abschnitt 6.2.

Die Magnetventile | 7 | schalten den anliegenden Druck dann zeit- und ortsabhangig an das
entsprechende Zylinderpaar | 8| durch. Zur Gerduschreduktion der Schaltvorgdnge werden
passende Schalldampfer @ verwendet.

Abb. 6.4: Verschaltung der Komponenten zur FuBsohlenstimulation
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6.2 Implementierung

Dieser Abschnitt soll einen kurzen Einblick in die Bediensoftware und die verschiedenen
Einstellmoglichkeiten geben. Die Benutzerschnittstelle (Abb. 6.5 und Abb. 6.6) wurde in

Abb. 6.5: Stimulativer Schuh mit Zungenfixierung und Ferseneinlage

LabVIEW (Unterabschnitt 7.1.1) implementiert und lauft auf dem als HMI zur Verfiigung
stehenden Panel-PC mit Touchscreen, siche Abb. 1.5 und 1.8. Der Algorithmus zur
Regelung und Ansteuerung der Ventile wird auf einem CompactRIO Echtzeitcontroller
(Abschnitt 7.3) ausgefithrt. Die Kommunikation zwischen dem CompactRIO und dem
Bedien-PC erfolgt iiber Ethernet. Alle Einstellungen und Verédnderungen werden ereig-
nisgetriggert tiber diesen Datenbus zum Echtzeitcontroller iibertragen. Die Abb. 6.6 zeigt
die Einstellmoglichkeit exemplarisch fiir die benutzerdefinierte Stimulation am linken
Exoskelett, wobei beide Seiten getrennt und unabhéngig konfigurierbar sind.

In Abb. 6.5 ist die Hauptoberfliche zur Konfiguration der Stimulativen Schuhe zu sehen.
Die zwei von 0 bis 100 skalierten Anzeigen visualisieren prozentual die derzeitig auf die Fuf3-
sohle tibertragenen Krafte im Verhaltnis zur Maximalkraft. Dabei ist es moglich, jedes Zy-
linderpaar einzeln zu- oder abzuschalten, um die Stimulation an verschiedene Schuhgrofien
anzupassen oder ungewiinschte Bereiche auszulassen. Das physiologische Belastungsprofil
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wird dann automatisch auf die gednderten Vorgaben skaliert. Die Kontrollleuchten, num-
meriert von 1 bis 10 fiir jeden Schuh, zeigen die Aktivitat der Zylinderpaare an. Die darun-
ter liegende Auswahlbox ermoglicht die Auswahl der Stimulationsart. Je nach Wahl 6ffnet
sich das zugehorige Konfigurationsfenster (Abb. 6.6), das die Adaption der fir die Stimula-
tionsart typischen Parameter erlaubt. Fiir jede Stimulationsart kann die relative Soll-Kraft

Abb. 6.6: Dialogfeld zur Konfiguration der benutzerdefinierten Stimulation

bezogen auf die maximal mogliche Zylinderkraft variiert werden. Fiir die physiologische
Belastung kann zusétzlich der relative Anteil der Standphase am Schrittzyklus angepasst
werden. Fir den Riittelreiz kann die Start und Endzeit des Riittelns in Abhangigkeit
der Doppelschrittdauer, die Riittelfrequenz sowie die Phasenverschiebung zwischen den
alternierend aktiven Zylinderpaaren angepasst werden. Soll benutzerdefiniert stimuliert
werden (Abb. 6.6), stellt die Benutzeroberfliche eine Eingabemaske fiir die Start- und
Endzeitpunkte eines jeden Zylinderpaares in Prozentangaben der Doppelschrittdauer zur
Verfiigung. Somit wird es moglich, vollig frei konfigurierbare Stimulationsmuster auf die
FuBlsohle aufzubringen.
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6.3 Ergebnisse

6.3.1 Physiologisches Belastungsprofil
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Abb. 6.9: Ventilspannung U® zur Druck-  Abb. 6.10: Vergleich von gewiinschtem Kraft-

regelung bei physiologischer Be- verlauf F,4 und gemessenem Kraft-
lastung verlauf F., bei physiologischer Be-
lastung

Die anspruchsvollste regelungstechnische Aufgabe ist die Nachbildung des physiologischen
Belastungsprofils bei einer hohen Schrittgeschwindigkeit. Um den mit den Stimulativen
Schuhen erzeugten Kraftverlauf an der Fufisohle den Probandenmesswerten angleichen
zu konnen, muss der Soll-Kraftverlauf w® = [F.q , de]T in den Soll-Druckverlauf pg
und dessen zeitliche Ableitung pJ iiber das inverse Zylindermodell (3.62) umgerechnet
werden, siche auch Abb. 4.41. Die Abb. 6.7 zeigt die Soll-Kraftrajektorie F,; und den
resultierenden Druckverlauf p3 fiir eine Schrittdauer von Ty = 2 s. Die rechte Abb. 6.8
zeigt das Folgeverhalten der Druckregelung. Der grofite Teil der Trajektorie wird sehr
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zufriedenstellend eingeregelt. Durch die langen Schlauchleitungen ist der Druckabbau
aber nicht schnell genug moglich, weshalb der Ist-Druck p? vor der Schwungphase nicht
exakt auf den Soll-Druck p3 eingeregelt werden kann, auch wenn das Proportionalventil
mit der Steuerspannung U® = 0 V voll entliiftet (Abb. 6.9). Auf den Kraftverlauf nimmt
dies aber keinen Einfluss, da der Restdruck iiberwiegend in den Zuleitungen verbleibt, die
zylinderinterne Riickstellfeder die Zylinderkolben aber bereits wieder eingefahren hat.
Abb. 6.10 zeigt den Vergleich zwischen gewiinschtem Kraftverlauf F.; und der tatsachli-
chen Belastung F,,, die mit dem Messsystem aus Unterabschnitt 2.4.2 aufgezeichnet
wurde. Die Charakteristik des Belastungsprofils wurde sehr gut nachgebildet, allerdings
hangt der durch die Druckmessfolien aufgezeichnete Kraftverlauf sehr stark von der
FuBform im Schuh ab. Die Maxima an Ferse und Ballen sowie die Minima in der
FuBwolbung divergieren daher individuell sehr stark. Fiir die Messung wurde ein Fufl
aus der anatomischen Sammlung der medizinischen Fakultat der Universitdt Ulm in den
Stimulativen Schuh gespannt.

Den ortlichen Verlauf der physiologischen Belastung von der Ferse bis zum Fufiballen zeigt
Abb. 6.11. Wahrend im Fersen- und Fufiballenbereich sehr starke Belastungen gemessen
werden, ist die in die FuBwolbung eingebrachte Kraft erwartungsgemafl geringer. Die
Uberlagerung im rechten Bild halt die wirkenden Krifte iiber einen kompletten Schritt
fest.

Abb. 6.11: Gemessene Kraftverteilung an der FuBsohle beim physiologischen Belastungsprofil
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6.3.2 Riittelreiz

Fiir den Riittelreiz konnen neben der Dauer der Standphase auch die Parameter Kraft und
Frequenz eingestellt werden. Die Kraft wurde in einer gleichen Groflenordnung wie fiir das
physiologische Belastungsprofil gewahlt und bleibt iiber die komplette Standphase konstant
(Abb. 6.12). Die Abb. 6.13 zeigt das Regelverhalten des Druckreglers, der wéhrend den
Riittelphasen in StellgréB8enbeschriankung geht (Abb. 6.14) aber dennoch sehr stabil arbei-
tet. Auf Grund des kapazitiven Verhaltens der Zuleitungen zu den Kurzhubzylindern ist es
der Druckregelung nicht méoglich, ein Einbrechen von p? wihrend der Belastungsphasen zu
verhindern. Mit einer maximalen kurzzeitigen Abweichung von circa 1.5 bar ist der zeit-
weise Druckabfall an der Fuflsohle jedoch nicht splirbar. Um den Luftverbrauch zu senken,
wird wahrend der Schwungphase der Regler-Soll-Druck pgvc abweichend von dem aus dem
gewiinschten Kraftverlauf F,; berechneten Soll-Druck pj konstant gehalten. Durch De-
aktivieren der Schnellschaltventile wird das Durchschalten des anliegenden Drucks pS auf
die Kurzhubzylinder verhindert. Zur Deutung der Genauigkeit der absoluten Kraftwerte
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Abb. 6.12: Soll-Kraftverlauf F,; und errechne-  Abb. 6.13: Regelverhalten des unterlagerten
ter Soll-Druck pg bei Ruttelreiz Backstepping  Druckreglers  bei
Ruttelreiz

sei eine Eigenschaft des Insole Messsystems (Unterabschnitt 2.4.2) noch einmal gesondert
hervorgehoben: das Messsystem erlaubt keine absolute Kraftausgabe, sondern nur eine
relative Skalierung. Da der Absolutwert im Therapieverlauf adaptiert werden kann, wurde
keine zusatzliche aufwandige Kalibrierung der Druckmessfolien durchgefiihrt, sondern nur
qualitativ gemessen.

6.4 Schlussfolgerung und Diskussion

Mit der mechatronischen Stimulationseinheit Stimulativer Schuh konnte ein hochflexibler
Reizgenerator erfolgreich in das Gesamtkonzept des MoreGait Gangtrainers integriert
werden. Die Messergebnisse aus Abschnitt 6.3 zeigen fiir die verifizierbare physiologische
Belastung - abgesehen vom nominellen Kraftbetrag - eine unerwartet gute Nachbildung
der aus der Ganganalyse gewonnenen Daten. Die weiteren Stimulationsarten Ruttelreiz
und Benutzerdefiniert konnten hoch flexibel umgesetzt und eine softwareseitige Bedienung
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Abb. 6.14: Ventilspannung U® zur Druck-  Abb. 6.15: Vergleich von gewiinschtem Kraft-
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iiber eine intuitive Benutzerschnittstelle zur Verfiigung gestellt werden. Der Begriff intuitiv
steht hier fiir die Eigenschaft der Software, dass dem Rechner erfahrenen Benutzer die
grundlegende Systematik der Benutzerfiihrung ohne weitere Einarbeitung logisch erscheint.

Hinsichtlich der benutzerdefinierten Stimulation wéaren weitere softwareseitige Vereinfa-
chungen der Bedienung, beispielsweise das automatische Einlesen von Messdatenreihen
aus einem Text oder Excelfile, denkbar. Vorher sollte aber eine Grundlagenstudie kléren,
welche exakten sensorischen Schliisselreize an der Fuflsohle fiir die Aktivierung der Loko-
motionszentren verantwortlich sind. Diese Erkenntnisse konnten auch wegweisend sein fiir
die Etablierung neuartiger Therapien und Therapiegerate bei einer Vielzahl von neurologi-
schen Patientengruppen wie Schlaganfallpatienten, Personen mit Parkinson oder Wachko-
mapatienten. Sollten sich die wahrend der Pilotstudie festgestellten positiven Effekte der
MoreGait-Therapie auf den Kreislauf bestétigen, ware eine wesentliche Erweiterung der
potentiellen Nutzergruppen auch auf kardiologische und vor allem geriatrische Patienten
moglich.
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7 Datenverarbeitung und Implementierung

Das nachfolgende Kapitel hat zum Ziel, die Datenverarbeitung und Implementierung in
den Gangtrainer-Systemen naher zu durchleuchten. Hierzu werden zuerst die verwendeten
Entwicklungsumgebungen und Softwarepakete kurz vorgestellt. AnschlieBend wird ver-
sucht, durch aussagekraftige Screenshots die zur Bedienung der Geréite entwickelte Mensch-
Maschine-Schnittstelle und deren Funktionen greifbar zu machen. Die Erfassung und Ver-
arbeitung der zahlreichen Messdaten einer Therapieeinheit ist Bestandteil eines weiteren
Abschnitts. Die verwendete Hardware, deren Funktionsweise und deren Interaktion mit
den verwendeten Softwarewerkzeugen, arbeitet Abschnitt 7.3 heraus. Den Abschluss des
Kapitels bildet die Beschreibung der vorgesehenen Fernwartungsfunktion, um im Heimbe-
reich platzierte Gerate auf Patientenwunsch aus der Ferne beobachten und Fehlfunktionen
diagnostizieren zu konnen.

7.1 Software

7.1.1 Die grafische Entwicklungsumgebung LabVIEW

LabVIEW ist eine graphische Entwicklungsumgebung zur Programmierung von skalierba-
ren Mess-, Priif-, Steuer- und Regelanwendungen in der Mess- und Automatisierungstech-
nik von der Firma National Instruments. LabVIEW steht fiir Laboratory Virtual Instru-
mentation Engineering Workbench und erschien in der ersten Version im Jahr 1986. Im
Rahmen dieses Projektes wird die Softwareversion 8.5 eingesetzt. Im Gegensatz zu text-
basierten Programmiersprachen wie C/C++ ist LabVIEW eine visuelle bzw. graphische
Programmiersprache, da der Quellcode mit Hilfe graphischer Elemente erzeugt wird. Das
grundlegende Konzept der strukturierten Datenflussprogrammierung ist bis heute weitest-
gehend erhalten geblieben. Grundidee ist, dass alle Priif- und Messprogramme als Virtuelle
Instrumente, so genannte VIs betrachtet werden. Diese bestehen im Allgemeinen aus dem
Frontpanel - eine Art graphische Benutzeroberflache - und dem Blockdiagramm als funktio-
nelle Struktur. Ein VI kann wiederum aus anderen virtuellen Instrumenten aufgebaut sein.
Diese Unterprogramme, die als Sub- VI bezeichnet werden, sind eigenstandig lauffahig und
kénnen weitere Unterprogramme enthalten. Die Abarbeitung erfolgt dabei nicht in einer
vordefinierten, sequentiellen Reihenfolge, sondern in Abhangigkeit von Datenabhéngigkei-
ten: sind alle Eingangsdaten vorhanden, wird das VI abgearbeitet und die Ausgangsdaten
stehen nach vollstandiger Bearbeitung am Ausgang zur Verfligung. Dadurch wird eine
parallele Abarbeitung mehrerer Threads (Ausfithrungsstriange) moglich, das sogenannte
Multithreading. Das Grundprogramm von LabVIEW kann dabei von zusatzlich erhaltli-
chen Modulen ergéanzt werden. So wird zur Ausfithrung von in Lab VIEW programmierten
Echtzeitanwendungen auf Embedded Hardware zusatzlich das LabVIEW Real-Time Mo-
dule, siehe Unterabschnitt 7.1.3, notig. Mit dem ebenfalls erhaltlichen LabVIEW FPGA
Modul kann sogar der im CompactRIO (Abschnitt 7.3) integrierte FPGA (Field Program-
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mable Gate Array) in LabVIEW programmiert werden. Angeschlossene Gerdte werden
im MAX (Measurement and Automation Explorer) verwaltet und konfiguriert. Mit dem
Projekt Manager konnen VIs verwaltet und auf den Mikrocontroller iibertragen werden.
Neben den Modulen gibt es zusatzlich noch sogenannte Toolkits, die die Entwicklung von
speziellen Anwendungen unterstiitzen. Sie enthalten Bibliotheken mit Funktionen, VIs,
interaktiven Assistenten, Beispielen, Werkzeugen und Dokumentation, die sich nahtlos in
LabVIEW integrieren lassen.

7.1.2 Simulation Interface Toolkit (SIT)

Um mathematische Berechnungen mit Hilfe von MATLAB/Simulink vereinfacht in die
LabVIEW -Welt einbinden zu konnen, stellt National Instruments das Simulation Inter-
face Toolkit (SIT) zur Verfiigung. In Kombination mit dem LabVIEW Real-Time Module
konnen in Simulink implementierte Strukturen auch auf Echtzeithardware wie dem cRIO
Controller eingebunden werden. Die Moglichkeit, fiir den Simulink-Programmcode mit
Hilfe von LabVIEW benutzerdefinierte und eigenstandig lauffahige Anwenderoberflachen
erstellen zu konnen, schafft die fiir die Verwendung an den Gangtrainer Labormustern
erforderliche Flexibilitat. Das Hilfsprogramm SIT Connection Manager stellt hierbei ein
einfaches Hilfsmittel dar, um auf samtliche Blocke in der Simulink Struktur tiber die Lab-
VIEW Benutzersoftware Einfluss zu nehmen.

7.1.3 LabVIEW Real-Time Module

Das  LabVIEW  Real-Time  Module  ermoglicht es, mit der LabVIEW-
Entwicklungsumgebung implementierten Programmcode in deterministischer Echtzeit auf
einem unterstiitzten Zielsystem auszufithren. Die Anwendung kann hierbei auf einem
Host-Computer grafisch entwickelt und ausgefiihrt werden und spéater auf ein unabhéngi-
ges Hardware-Ziel mit Echtzeit-Betriebssystem (RTOS) verteilt werden. Von National
Instruments stehen hier eine Vielzahl von bereits komplett angebundenen Hardware-Zielen
zur Verfiigung, unter anderem auch der kompakte und rechenstarke Echtzeitcontroller

CompactRIO, siehe Abschnitt 7.3.

7.1.4 LabVIEW FPGA Module

Das LabVIEW FPGA Module ist ein LabVIEW ergéanzendes Paket, um FPGAs durch ein
herkommliches LabVIEW -Blockdiagramm programmieren zu konnen. Das Modul nutzt
hierzu spezielle Code-Generierungs-Techniken, um aus der grafischen Entwicklungsumge-
bung Programmcode in der Hardware Beschreibungssprache (HDL) der FPGA-Hardware
zur Verfiigung zu stellen. Der Block-Diagramm Ansatz, auf dem LabVIEW beruht, erleich-
tert hierbei die intuitive Darstellung der inharenten Parallelitat von FPGAs und ermoglicht
somit eine schnelle Einarbeitung auch ohne tiefere Kenntnisse der Hardware Description
Language (HDL).
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7.1.5 MATLAB/Simulink

Das Softwarepaket MATLAB ist eine Hochsprache fiir technische Berechnungen und
eine interaktive Umgebung zur Algorithmenentwicklung, die Visualisierung und Ana-
lyse von Daten sowie zur Durchfithrung numerischer Berechnungen. Mit Hilfe von
Zusatzpaketen, den sogenannten Toolboxen, lassen sich spezielle Problemstellungen oft
zielgerichtet und schneller losen als mit anderen Softwarepaketen wie C, C++ oder Fortran.

Die grafische Simulationsumgebung Simulink ist ein integriertes Simulationstool zur gra-
fischen Erstellung von Systemmodellen und Reglerstrukturen. Mit Hilfe der graphischen
Blocke kann das Ubertragungsverhalten von Systemen und Prozessen unterschiedlichster
Art in mathematischer Form angegeben werden. Die iibersichtliche graphische Program-
mierung erleichtert das Erstellen komplexer Modell- und Regelungsstrukturen sowie die
Einarbeitung in bestehenden Programmcode.

7.1.6 Automatisierte Codegenerierung

Die Integration von Code aus MATLAB/Simulink von TheMathworks wurde mit Hilfe
des Simulation Interface Toolkits, siehe Unterabschnitt 7.1.2, einem zusétzlichen Software-
paket zu LabVIEW, dem Real-Time Workshop und dem Real-Time Workshop Embedded
Coder, realisiert. Mit diesen Erweiterungen ist es moglich, zieloptimierten Code aus ei-
nem grafisch implementierten Simulink-Modell fiir das cRIO zu erzeugen. Die Abb. 7.1
zeigt die einzelnen, grofitenteils automatisierten Schritte zur Generierung der in Echtzeit
ausfithrbaren Modellbibliothek, die dann auf der Real-Time Ebene (Abb. 7.7) ausgefiihrt

wird.

Abb. 7.1: Ablaufdiagramm zur automatisierten Real-Time Codeerzeugung

Ein automatisch erzeugtes Treiberprogramm bildet die Schnittstelle zwischen Modellbiblio-
thek und LabVIEW. Der Connection Manager des Simulation Interface Toolkit ermoglicht
ein einfaches Verkniipfen von Modellgréfien und 1/Os zur Weiterverarbeitung auf Host-
Ebene. In den nachfolgenden Unterabschnitten werden die benotigten Simulink Ergéanzun-
gen kurz vorgestellt.

Real-Time Workshop

Mit dem Real-Time Workshop®) ist es moglich, aus den grafischen Simulink Strukturen
eigenstandig lauffahigen C-Code zu erstellen. Der generierte C-Code lasst sich fiir un-
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terschiedlichste Anwendungen nutzen, etwa zur Simulationsbeschleunigung, fiir das Rapid
Prototyping, fiir Hardware-in-the-Loop-Tests oder wie hier am System des Gangtrainers
innerhalb einer Echtzeit Anwendung. Um den generierten Code auf Fehler und Konsistenz
iiberpriifen zu konnen, kann mit Simulink-Blocken sowie integrierten Analysefunktionen
innerhalb der MATLAB/Simulink-Umgebung hantiert werden. Aber auch auferhalb von
MATLAB/Simulink ist der ANSI/ISO C-Code unbeschrénkt verwendbar.

Real-Time Workshop Embedded Coder

Der Real-Time Workshop Embedded Coder als letztes Glied der Codeerzeugungskette opti-
miert den vom Real-Time Workshop erzeugten Quelltext speziell fiir Embedded Systeme.
Je nach Entwicklungsgrad sind hier Einstellungen zwischen ”gut lesbar” und ”zielopti-
miert” wahlbar. Der erzeugte Code ist kompakt und schnell, wodurch er sich fiir das
On-Target Rapid Prototyping, fiir in der Massenfertigung eingesetzte Mikroprozessoren
sowie fiir Echtzeitsimulatoren und -anwendungen eignet. Bereits vorhandene Anwendun-
gen, Funktionen und Daten lassen sich vollstindig in den generierten Code integrieren.
Der Ablauf der automatisierten Code-Generierung ist in Abb. 7.1 grafisch dargestellt.

7.2 Mensch-Maschine-Schnittstelle

Die einfache und intuitive Bedienbarkeit der Gerate besafl zu jedem Zeitpunkt der Ent-
wicklung der Bedienoberflache oberste Prioritat. Aus diesem Grund wurde ein Touchscreen
Konzept gewahlt, das eine verstandliche Handhabung per Finger tiber grof3ziigig ausgelegte
Schaltflachen erlaubt. Die nachfolgenden Unterabschnitte beschreiben die wesentlichen
Bestandteile der Anwendersoftware der MoreGait Trainingsgerite. Auf die Darstellung
samtlicher Einstellmoglichkeiten und abrufbarer Visualisierungen von Mess-und Modell-
werten wird verzichtet. Die Bedienoberflachen der Geratefunktionen Stimulativer Schuh
und Trainingsfeedback sind in den Abschnitten 6.2 und 5.7 zu finden.

7.2.1 Implementierung

Frontpanel

Das fiir den Patienten sichtbare Frontpanel zeigt Abb. 7.2, worauf die wesentlichen Trai-
ningsfunktionen Start/Stop [1], Geschwindigkeit [2], Fehler-LEDs [3] und Trainingsfeed-
back |4 | gut zuganglich zu finden sind. Zudem wird den Patienten die Moglichkeit gegeben,
die Orthesen wéihrend des Ein-und Ausstiegs manuell zu verstellen , um die Fixierung der
Fifle in den Stimulativen Schuhen sowie das Anlegen der Manschetten zu vereinfachen.
Diese Schaltflichen sind aber nur im Ein- und Ausstiegsmodus nutzbar und ansonsten
ausgegraut. An der Stelle @ wird dem Patienten die Geratenummer mitgeteilt, was bei
Servicetelefonaten eine wichtige Angabe darstellt. Neben der Trainingsdauer |7 | und der
Anzahl der zuriickgelegten Schritte |8 | wird dem Patienten auch der Maschinenzustand @
riickgemeldet. Am rechten Rand an der Stelle besteht tiber Schaltflichen die Mdoglich-
keit, die Fufisohlenstimulation zeitweise vollstandig zu deaktivieren.
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Abb. 7.2: Frontpanel der LabVIEW-MMI zur Bedienung des MoreGait

Mustermann

Abb. 7.3: Dialogfeld zur Verwaltung von Patientendaten innerhalb der LabVIEW-MMI
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Die Schaltflache ermoglicht es dem Anwender, in den Expertenmodus zu wechseln.
Nach Betéatigen dieser Schaltfliche werden die oben leicht grau angedeuteten Register
eingeblendet, um weitere Einstellungen und Anpassungen wie die Konfiguration des
Stimulativen Schuhs und des Trainingsfeedbacks, die Regler- und Modellparametrierung,
die Speicherung und Datenreduktion, die Grenzen der Sicherheits- und Notabschaltung
sowie die Patientenverwaltung vornehmen zu kénnen, siehe hierzu auch die nachfolgenden
Unterabschnitte.

Patientenverwaltung

Um die Maschineneinstellungen patientenspezifisch abspeichern zu kénnen, wurde das Dia-
logfeld aus Abb. 7.3 in die Bediensoftware aufgenommen. Uber die Schaltfléiche ” Patienten-
daten laden” oben rechts konnen samtliche Einstellungen nach Patientenname ausgewahlt
und geladen werden. Ebenso konnen alle Konfigurationen tiber einen Knopfdruck in eine
Datei gespeichert werden. Nach einem Neustart nimmt die Software immer die zuletzt
gewahlte Konfiguration. Die Eingabefelder unter ” Patientendaten” dienen der Identifika-
tion des Patienten. Zusatzlich konnen Bemerkungen in ein extra Textfeld gemacht werden.
Unter ”Maschinendaten” konnen die fiir den Patienten eingestellten Orthesenldngen und
-hohen hinterlegt und mit Bemerkungen erginzt werden. Uber die Schaltfliche ”Felder
zuriicksetzen” konnen samtliche Felder geloscht werden.

Messdatei.txt

A A
Hso - G | Do @

Abb. 7.4: Bedienoberflache zur Konfiguration der Datenspeicherung
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Datenspeicherung

Hier wird das zugehorige Konfigurationsdialogfeld zur Datenspeicherung und Datenreduk-
tion kurz beschrieben. Im Textfeld ” Dateiname” kann der Name der zu speichernden Datei
festgelegt werden. Die Datei wird grundsatzlich auf dem Panel PC im Stammverzeichnis
der Anwendung unter ”01 Messungen” abgelegt. Uber die Eingabefelder ”Schritte bis Spei-
cherung”, ” Uber X Schritte mitteln” und ” Alle Y Schritte” wird das in Unterabschnitt 7.2.2
vorgestellte Datenreduktions- und Speicherverfahren konfiguriert. Die LED ”Speicherung
aktiv” signalisiert, wenn Messdaten zur Mittelung aufgezeichnet werden. In diesem Fall
ist keine Anderung der Trainingsgeschwindigkeit fiir den Patienten mehr moglich, um den
mittleren Verlauf der X Schritte nicht zu verfalschen. Das Grafikfeld ”gemitteltes Signal”
zeigt den rechten Kniewinkelverlauf je nach Einstellung gemittelt an und erlaubt so eine
Uberprﬁfung der Funktionalitat des Algorithmus.

7.2.2 Datenverarbeitung und Speicherung

Bezeichnung Symbol
Soll-Kniewinkel qr
Ist-Kniewinkel qr
Soll-Kniewinkelgeschwindigkeit q7
Ist-Kniewinkelgeschwindigkeit qr
Soll-Sprunggelenkswinkel b
Ist-Sprunggelenkswinkel b
Flexor-Ist-Muskeldruck Knie pf&m
Extensor-Ist-Muskeldruck Knie prm
Flexor-Soll-Muskeldruck Knie u;{fm
Extensor-Soll-Muskeldruck Knie ulm
Flexor-Soll-Muskeldruck Sprunggelenk uf’m
Ist-Moment Knie MEm
Ist-Moment Sprunggelenk MAm
Korrekturmasse Sprunggelenk dmAm
Stormoment Kniegelenk rim

Tab. 7.1: Am Gangtrainer erfasste und gespeicherte MessgroBen an den Orthesen m = {I,r}

Wihrend einer Trainingseinheit fallen eine Vielzahl von Daten an, die gemessen und ge-
speichert werden sollen. Die Messwerte werden mit einer Frequenz von 50 Hz erfasst,
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was pro Schritt je nach Schrittgeschwindigkeit 100 bis 200 Samples entspricht. Gemes-
sen werden die in Tabelle 7.1 angefithrten Grofien, die nach Abschluss des Trainings mit
Datum und Zeitangabe auf der Festplatte des Panel-PCs abgelegt werden. Da tiber die
Standard-Ethernet Verbindung des Ofteren Stérungen und Latenzen auftreten, werden
auch vereinzelt Soll-Werte mit vom Echtzeitcontroller zum Panel-PC iibertragen, da sonst
nur schwierig ein aussagekraftiger Vergleich moglich ware.

Abb. 7.5: Algorithmus zur Speicherung des mittleren Schrittverlaufs aus Y Schritten

Es ist davon auszugehen, dass pro Trainingseinheit zwischen 500 und 2000 Schritte absol-
viert werden. Das Datenaufkommen wird hierbei sehr grofi und nahezu uniiberschaubar.
Aus diesem Grund wurde eine zusétzliche Speicherungsfunktion implementiert, die eine
Speicherung alle X Schritte iiber Y gemittelte Schrittverlaufe durchfiihrt. Die Mittelung
hat den Vorteil, dass Schmutzeffekte durch Messrauschen oder zufélligem, kurzzeitigem,
abnormalem Patientenverhalten nur untergeordnet ins Gewicht fallen. Das Vorgehen fiir
eine Messgrofle eines Schrittverlaufes mit N Messwerten zeigt Abb. 7.5. Zu Beginn wer-
den die Messwerte des Schrittverlaufs X+1 in die erste Zeile eines 2-dimensionalen Arrays
geschrieben. Die folgenden Schrittverlaufe bis zum Schritt X4+Y werden ebenfalls jeweils
eine Zeile tiefer in dem Array festgehalten. Ist der Schritt X+4Y erreicht, wird spalten-
weise der Mittelwert gebildet und in ein 1-dimensionales Array tibertragen. Dieses Array
wird dann in der Messdatei abgelegt. Nach Ablauf weiterer X Schritte beginnt dann die
Mittelung erneut. Jeder weitere mittlere Messwertverlauf iiber Y Schritte wird dann in
der Messdatei unten angehéngt. Die Konfiguration des Speicherverfahrens erfolgt tiber die
Bediensoftware, siehe Abb. 7.4.

7.3 Echtzeitcontroller und Hardware

Zur Steuerung und Regelung des Bewegungstrainers sowie zur Datenerfassung und Da-
tenverarbeitung wird der Controller cRIO (Compact Reconfigurable I/O) von der Firma
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(a) Controller (b) Chassis (¢) Module

Abb. 7.6: Hauptkomponenten des Echtzeitcontrollers CompactRIO

National Instruments eingesetzt (Abb. 7.6). Die Systemarchitektur des cRIO kann grob
in drei Ebenen (Abb. 7.7) unterteilt werden. Die unterste Ebene umfasst die Anbindung
an die Hardware durch digitale und analoge 1/O-Module, die durch ein rekonfigurierbares
Backplane direkt an den FPGA des Controllers angebunden sind. Durch die Anbindung
des FPGA an den Prozessor tiber einen Hochgeschwindigkeits-PCI-Bus ist eine hochgenaue
Synchronisierung der Module moglich, was eine deterministische und sicherheitskritische
Regelung ermoglicht und ein zeitliches Driften einzelner Gelenke verhindert.

Abb. 7.7: Hierarchische Ebenenarchitektur des CompactRIO Systems

Der Prozessor MPC5200 von Freescale bildet die mittlere Ebene und fiithrt basierend
auf dem Windriver Echtzeitbetriebssystem VzWorks den Regel- und Steuerungsalgo-
rithmus aus. Die Messdatenverarbeitung und Datenspeicherung, die Auswertung des
Trainingsfeedbacks sowie die Datenaufbereitung fiir die Ferniiberwachungsfunktion und
die Datenspeicherung samtlicher Trainingsdaten finden auf der obersten Host-Ebene statt,
die durch einen Panel-PC mit Touchscreen realisiert wurde. Nachfolgend werden die
einzelnen Hardwarebausteine im Detail vorgestellt.

1. Echtzeitfdhiger Controller cRI0-9014

Der Controller cRIO-9014 beinhaltet den PowerPC-Prozessor MPC5200 der Firma Free-
scale mit 400 MHz, den nichtfliichtigen Flash-Speicher von 2 GB, den fliichtigen DRAM-
Speicher von 128 MB sowie weitere Schnittstellen fiir Ethernet, USB und RS232. Uber
zwei Spannungseingange fiir 9V - 35V werden der Controller, das CompactRIO-Chassis
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und die I/O-Module mit Strom versorgt. Um Sensorik an den Controller anschliefien zu
konnen, wird er wie die I/O-Module auch auf das entsprechende Chassis gesteckt.

2. Rekonfigurierbares Chassis cRI0-9104

Das rekonfigurierbare Chassis cRIO-9104 ist das Kernstiick des CompactRIO-Systems, da
es die schnelle Verbindung zwischen dem programmierbaren FPGA-Chip mit 3 Mio. Gat-
tern und dem Prozessor herstellt. Das FPGA ist in das Chassis eingebettet und mit den
I/O-Modulen in einer Sterntopologie verbunden. Dies ermdglicht den direkten Zugriff auf
jedes einzelne Modul und gestattet eine deterministische Signalverarbeitung in Zeitschrit-
ten von 25ns. Das Chassis verfiigt tiber Steckplétze fiir acht Module und ermoglicht die
Entwicklung anspruchsvoller Timing-, Trigger- und Synchronisationsfunktionen.

3. 1/0-Module

Das modulare Konzept des CompactRIO-Controllers erlaubt eine Anwendung in den
verschiedensten Bereichen, da die I/O-Module aus einer Vielzahl von Drittanbietern und
herstellerseitig angebotenen Modulen beliebig zusammengestellt werden konnen. Diese
umfassen unter anderem simultan abgetastete analoge 1/O-Module mit bis zu +60V,
digitale I/O-Module mit 12V, 24V oder 48V, digitale I/O-Module mit 5V/TTL sowie
weitere Module zur Erfassung unterschiedlichster Messgrofien. Da die Module iiber eine
integrierte Signalkonditionierung, Isolierung und einen Anschlussblock verfiigen, kénnen
sie direkt an eine Vielzahl von Sensoren und Aktoren angeschlossen werden.

Am Gangtrainer sind folgende Module im Einsatz:

e Analoges Eingangsmodul NI9205: Fir die Messung der analogen Eingangsgrofien
besitzt dieses Modul 32 Kanale mit den moglichen Messbereichen 200mV, 1V, 5V
und 10V bei einer Auflosung von 16-Bit. Die maximale Abtastrate betragt 250 kHz.
Bei differentieller Messung mit getrennter Masse konnen nur 16 Signale gemessen
werden.

e Analoges Ausgangsmodul N19263: Dieses Modul enthélt vier analoge Ausgangs-
kanéle, wobei jeder Kanal einen separaten 16-Bit Digital-Analog-Wandler beinhal-
tet. Die Ausgangsspannung liegt zwischen -10V und +10V bei einem maximalen
Ausgangsstrom von 1 mA. Im kalibrierten Zustand liegt die Spannungsabweichung
bei maximal 0,75 %. Es werden insgesamt zwei Module dieses Typs verwendet.

e Digitales Eingangsmodul N19421: Mit diesem Modul konnen acht digitale Eingange
iberwacht werden. Der logische Zustand Aus (LOW) wird bei Spannungen kleiner
5V sicher erkannt, wéhrend der logische Zustand Fin (HIGH) zwischen 11V und
30V liegt. Die maximale Eingangsverzogerung betragt 100 pus.

e Digitales Ausgangsmodul NI19/72: Zur Ansteuerung der Magnetschaltventile werden
drei digitale Ausgangsmodule verwendet. Diese konnen jeweils acht Ausginge mit
einer vom Ausgangsstrom abhéangigen Ausgangsspannung von maximal 30V schal-
ten. Der maximale Dauerausgangsstrom liegt bei 750 mA pro Kanal. Die Ausgangs-
verzogerung entspricht der Eingangsverzogerung der Eingangsmodule von 100 pus.
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4. Panel-PC mit Touchscreen

Zur einfachen Bedienung des Gerates wurde ein resistives Touchscreen Verfahren aus-
gewahlt, das dem Patienten eine einfache Bedienung mit den Fingern ohne weitere Hilfs-
mittel erlaubt. In Verbindung mit einem integrierten Panel-PC mit den in Tab. 7.2
angefiihrten Kenndaten kann eine flexible Aufbereitung, Auswertung und Speicherung von
Mess- und Patientendaten erfolgen.

Merkmal Wert

Display Type TFT LCD

Display Grofle 12.17

max. Auflosung 1024x768

Touch-Screen Typ resistiv

CPU VIA C7 1 GHz

System Speicher 512 MB DDR-RAM
Festplatte 80 Gb

Schnittstellen LAN, 4xCOM, 2xUSB, Audio
Sonstiges liifterlos

Tab. 7.2: Wichtigste Kenndaten des in den Labormustern zur Bedienung verbauten Panel-PCs

7.4 Fernwartungsfunktion

Viele Patientenanfragen lassen sich oft mit Hilfe der mittlerweile flachendeckend verfiigha-
ren Telekommunikationstechnologien 16sen und beantworten. In den MoreGait Studien-
geraten wird deshalb eine Fernwartungsfunktion zur Gerédte- und Trainingskontrolle ver-
wendet, die vom Patienten angefragt bzw. initiiert werden kann.

Dabei stehen zwei Konzepte zur Verfligung. Fiir schnelle Internetanschliisse wird eine frei
nutzbare Software verwendet, sieche Unterabschnitt 7.4.1. Steht keine Internetverbindung
zur Verfiigung, wird versucht, die wesentlichen Therapiedaten iiber das gut ausgebaute
GSM-Mobilfunk-Netz an den zustandigen Betreuer des Patienten zu iibertragen, siehe Un-
terabschnitt 7.4.2.

7.4.1 Fernwartung mit TeamViewer

Ist im Heimbereich des Patienten eine schnelle Internetverbindung zugénglich, wird zur
Fernwartung das fiir nicht kommerzielle Anwendungen kostenlose Softwarepaket Team-
Viewer (http://www.teamviewer.com/) verwendet. Die Verbindungen laufen iiber kom-
plett gesicherte Datenkanale mit 1024 Bit RSA Key Fxchange und 256 Bit AES Session
Encoding [177, 178]. Zudem ist eine integrierte Dateiiibertragungsfunktion vorhanden,
um Dateien und Ordner zu kopieren. Probleme durch Firewalls, gesperrte Ports und
NAT-Router fiir lokale IP-Adressen sind laut Hersteller kein Problem, was bisher auch
uneingeschrankt bestatigt werden kann. Fiir rechnerunabhéngige Zugriffe steht der Team-
Viewer Web Connector zur Verfiigung, der rein auf HTML!- und Adobe Flash? basiert

'Hypertext Markup Language
2Adobe Flash ist eine proprietiire integrierte Entwicklungsumgebung zur Erstellung und Wiedergabe
multimedialer Inhalte der Firma Adobe Systems Corp.
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und daher von nahezu jedem Browser und Betriebssystem aus genutzt werden kann. Die
Darstellungsqualitat und -geschwindigkeit werden automatisch in Abhangigkeit von der
Netzverbindung angepasst. Die Abb. 7.8 zeigt den Verbindungsdialog zur Einrichtung

Abb. 7.8: Verbindungsdialog der Fernwartungssoftware TeamViewer

einer Remote-Verbindung mit dem beim Patienten platzierten Trainingsgerdt. Abb. 7.9
zeigt einen Screenshot wahrend einer Systemdiagnose an einem Gerat in Diisseldorf. Die
Ferniiberwachungssoftware dupliziert die Benutzeroberfliche des Gerats auf den Rechner
des Betreuers und die Bedienung erfolgt als sifie man direkt an der Maschine.

7.4.2 Fernwartung mit MoreGaitTrainingMonitor (MGTM)

Fiir die wesentlichen Messwerte und Trainingsfeedbackwerte als Therapieverlaufsindikato-
ren soll auch ohne DSL Anbindung eine Dateniibertragung moglich sein. Aus diesem Grund
wurde eine zusatzliche Methode auf Basis des Mobilfunkdatendienstes GPRS entwickelt,
mit der die Ubertragung der wesentlichen Signalverliufe und Trainingsfeedbackwerte nach
jeder Trainingseinheit moglich wird [179]. Der General Packet Radio Service (GPRS) hat
seinen groffiten Vorteil in der Verfiigbarkeit und Netzabdeckung des mobilen Global System
for Mobile Communications (GSM) - Netzes. Ein Nachteil von GPRS ist die geringe Band-
breite bei der Dateniibertragung. Da jedoch die Nachfolgetechnologien, wie z.B. Universal
Mobile Telecommunications System (UMTS), bisher nur iiber eine durchschnittliche Netz-
abdeckung verfiigen, soll hier das Datenaufkommen derart minimiert werden, dass GPRS
als Datendienst ausreicht.
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Abb. 7.9: Fernzugriff auf einen MoreGait in Diisseldorf mit der Fernwartungssoftware TeamViewer

Datenerfassung und Datenaufbereitung

Ausgehend vom CompactRIO-Echtzeitcontroller werden die Daten iiber eine Ethernet-
Schnittstelle mittels TCP /IP-Protokoll an den Panel-PC tibertragen, siche auch Abb. 7.7.
Die Abtastzeit der tibertragenen Messwerte betragt 20 Millisekunden. Da die Aufzeich-
nung aller Werte innerhalb einer Trainingseinheit von 30 bis 60 Minuten zu enormen Da-
tenmengen fiihren wiirde, werden diese durch Selektion und Mittelung reduziert. Wie in
Unterabschnitt 7.2.1 beschrieben, wird alle X Doppelschritte iiber Y Doppelschritte gemit-
telt. AnschlieBend wird der gemittelte Doppelschritt auf exakt 100 Messwerte reduziert
und schliefllich in einer Textdatei abgelegt. Die Variablen X und Y konnen dabei frei
gewahlt werden. FEine Kopfzeile ist innerhalb der durch Tabstops separierten Textdatei
nicht notwendig, da jede Grofle einen fest zugeordneten Platz einnimmt. Insgesamt wer-
den mehr als 50 verschiedene Werte auf den Panel-PC iibertragen, die selektiv gesichert
werden konnen. Fiir die Ubertragung werden hieraus die 14 wichtigsten Werte extrahiert.
Dies sind die gemessenen Winkel und Gelenkmomente an allen vier Gelenken, sowie die
Druckverlaufe der sechs verwendeten pneumatisch Muskeln an Knie- und Sprunggelenk.

Dateniibertragung via GPRS

Die zwei grundsétzlichen Bestandteile zur Ubertragung von Daten iiber das GSM-System
sind die Mobilfunkteilnehmer und die Infrastruktur des Netzbetreibers. Jeder Sendemast
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verfiigt regional iiber verschiedene Frequenzen, um mehreren Mobilfunkteilnehmern zeit-
gleich die Nutzung des Netzes zu ermoglichen. Fiir die Ubertragung selbst werden die
Frequenzen gebiindelt und miissen beim Empfinger durch Frequenzfilter erneut separiert
werden. Da die Frequenzbreite fiir GSM begrenzt ist, werden die einzelnen Sendefre-
quenzen wiederum in Zeitschlitze aufgeteilt, wodurch eine Frequenz von mehreren Nut-
zern gleichzeitig belegt werden kann. Um eine hohe Ubertragungsqualitiit zu erreichen
und selektive Storungen einzelner Frequenzen zu verringern, werden Zeitfenster auf ver-
schiedenen Frequenzen verwendet, das sogenannte Frequenzsprungverfahren. Beim Zugriff
auf das Internet iiber GPRS werden die zu iibertragenden Daten in Pakete zerlegt und
beim Empfanger wieder zusammengesetzt. Dies ist erforderlich, da die Daten innerhalb
der verfiigharen Zeitschlitze ibermittelt werden miissen und somit eine maximale Grofe
nicht iiberschritten werden darf. Zwar ermoglicht GPRS die Biindelung einzelner Zeit-
fenster und erhoht somit die Bandbreite der Funkiibertragung, sie kann jedoch nicht be-
liebig grofl werden. GSM-Frequenzen besitzen acht Zeitfenster, bei einer Biindelung aller
acht kénnte eine theoretische Datentibertragungsrate von 171,2 kBit/s erreicht werden.
Tatséchlich werden jedoch maximal vier Zeitschlitze sowohl fiir Up- als auch fiir Download
verwendet, in Summe aber nie mehr als fiinf. Zusétzlich hangt die Ubertragungsrate von
dem verwendeten Kodierungsschema (CS-1 bis CS-4) ab. Ein hoheres Schema bedeutet
mehr Datendurchsatz, dies geht jedoch auf Kosten der Ubertragungssmherhelt da sich das
Verhéltnis von Daten- zu Priif-Bits vergrofiert. Die tatsichlich zu erwartende Ubertra-
gungsrate hangt somit stark von der Netzauslastung sowie vom Netzempfang ab. Die am
MoreGait zu iibertragenden Daten wurden aus diesem Grund derart komprimiert, dass
eine Ubertragung innerhalb weniger Minuten moglich ist [179-181].

Einbindung in MoreGait-HMI

Durch das mitgelieferte und vorkonfigurierte GSM/GPRS-Modem Siemens MC35i Ter-
minal missen beim Patienten vor Ort keine weiteren Einstellungen mehr vorgenommen
werden. Die praktische Einbindung des GPRS-Modems in das Bewegungstrainerkonzept
erfolgt in zwei Schritten. Das MC35i Terminal Modem wird an den Panel-PC angeschlos-
sen, die Treibersoftware installiert und schliefllich die Netzwerkeinstellungen dem jewei-
ligen Mobilfunkanbieter angepasst. Der zweite Schritt erfordert die Anpassung des Lab-
VIEW HMIs, um eine Einwahl in das Mobilfunknetz aus der laufenden Bediensoftware zu
ermoglichen. Hierfiir wurde auf Stapelverarbeitungsdateien, so genannte Batch-Dateien,
zuriickgegriffen. Sie bestehen aus einer Reihe von Konsolenbefehlen, die nacheinander ab-
gearbeitet werden. Durch die Verwendung von Stapelverarbeitungsdateien ist nur eine
minimale Manipulation der Gangtrainersoftware notwendig. Es muss lediglich die auf der
Festplatte hinterlegte Datei aufgerufen werden. Auf nachtriigliche Anderungen der In-
frastruktur kann durch eine Aktualisierung der Stapelverarbeitungsdatei flexibel reagiert
werden.

Datensicherheit und Verschlisselung

Da es sich bei den Trainingsdaten des Patienten um sehr sensible Informationen handelt,
ist eine sichere Ubertragung unabdingbar. Keinem AuBenstehenden darf es moglich sein,
auch nur Teile der Daten in verwertbarer Form mitzulesen oder deren Inhalt zu mani-
pulieren. Daher muss die Dateniibertragung iiber einen sicheren, verschliisselten Kanal
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stattfinden. Aktuell existieren viele verschiedene und auch in der Praxis angewandte Ver-
schliisselungsalgorithmen. Als das National Institute of Standards and Technology (NIST)
im Jahr 1998 einen Nachfolger fiir den veralteten DES-Verschliisselungsalgorithmus suchte,
setzte sich Rijndael gegeniiber den vier Mitkonkurrenten MARS, RC6, Serpent und Two-
fish durch. Die Rijndael-Verschliisselung erhielt die neue und seither giiltige Bezeichnung
Advanced Encryption Standard (AES) [182]. Nach erfolgter Uberpriifung durch den US-
Nachrichtendienst wurde AES als sicherer Verschliisselungsalgorithmus fiir Regierungs-
behorden zugelassen. Je nach Schliissellange féllt die Verschliisselung dabei in die Kate-
gorie SECRET (128 Bit) oder TOP SECRET (192 bzw. 256 Bit). AES basiert auf dem
Secure Shell (SSH) Netzwerkprotokoll, das eine authentifizierte und verschliisselte Verbin-
dung zweier Rechner iiber ein unsicheres Netzwerk ermoglicht. Urspriinglich wurde die
Secure Shell (SSH-1) fiir Unix-basierte Betriebssysteme entwickelt und war auf einfache
Terminalfunktionen zur Eingabe einer Kommandozeile auf einem entfernten Rechner be-
schrankt. Mit der tiberarbeiteten SSH-2-Version folgten weitere Funktionen wie z.B. die
Datentibertragung und die Ordnerverwaltung. Da sich die SSH Anwendungen in der Praxis
bewahrt und als sehr sicher herausgestellt haben, wurde das Konzept durch eine Vielzahl
diverser Client-Programme auch fiir Windows zugéanglich gemacht. Einer der gebrauch-
lichsten SSH-Clients ist PuTTy von Simon Tatham. PuTTy fallt unter die X11-Lizenz
des Massachusetts Institute of Technology. Sie erlaubt die beliebige Wiederverwendung
der unter ihr stehenden Software und kann somit auch bei kommerziellen Anwendungen
kostenlos genutzt werden. Eine abgespeckte Konsolenversion von PuTTy mit dem Namen
PuTTy SFTP (PSFTP) wird fiir diesen Zweck verwendet. Uber das bekannte File Transfer
Protocol (FTP) tauscht das Programm mit dem Server iiber den mit AES verschliisselten
SSH-Tunnel die gewiinschten Daten aus.

Serverstruktur

Eine direkte Ubertragung der Daten vom Gangtrainer zum Rechner des Fernwartenden
wére nur durch Absprache moglich, da hierfiir beide Parteien zur gleichen Zeit eine Ver-
bindung zum Internet herstellen miissten. Um Training und Datenabruf zu entkoppeln,
enthélt das Ubertragungskonzept einen Server als Zeit und Datenpuffer. Die Speicher-
struktur auf dem Server wurde sehr iibersichtlich gehalten und die gespeicherten Daten
werden nach erfolgreichem Abruf geloscht. Hierbei erhélt jeder Bewegungstrainer einen
eigenen Unterordner, auf den ausschliellich dieses Gerat zugreifen kann. Darin enthalten
ist jeweils ein Unterordner fiir die Ablage der gemessenen Trainingsdaten, einer fiir die
Speicherung des Trainingsfeedback und ein dritter Ordner, in dem die Datei zur Konfigu-
ration des Trainingsfeedback hinterlegt ist. Strukturerweiterungen fiir zusatzliche Daten,
wie z.B. Fehlermeldungen, sind jederzeit moglich [179].

Patienten- und Trainerverwaltung

Da bei verschiedenen und wechselnden Patienten schnell der Uberblick verloren gehen kann,
war eine moglichst iibersichtliche und selbsterklarende Struktur Ziel der Entwicklung. Im
Startfenster des MGTM (Abb. 7.10) werden die wichtigsten Patiententendaten angezeigt:

e der vergebene Gangtrainer,
e der Patientenname,

e die zum Patienten gehorigen Vermerke.
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Abb. 7.10: Dialogfeld zur Patientenverwaltung Abb. 7.11: Einstellungsdialog des MGTM
des MGTM

Nach Auswahl des gewiinschten Patienten kann sich der Anwender zwischen verschiedenen
Funktionen entscheiden, die in Tab. 7.3 erlautert werden.

Schaltflache Funktion

neu Dem ausgewéhlten Gerat kann iiber ein Popup-Fenster ein
neuer Patient zugewiesen werden.

archivieren Der Patient wird dem Archiv hinzugefiigt und der Gang-
trainer freigegeben.

Trainingsdaten Nach der Auswahl eines Trainingsdatensatzes konnen die aufge-

nommenen Werte (Momente, Driicke, Winkel) der verschiedenen
Schritte grafisch dargestellt und analysiert werden.
Trainingsfeedback | Fiir jedes Training wird das Feedback in eine Datei gespeichert.
Die gewtinschte Datei kann hier ausgewahlt und der Verlauf

in einem Diagramm betrachtet werden.

Eintrag Die hinterlegten Patienteninformationen werden in einem Popup-
bearbeiten Fenster dargestellt und konnen korrigiert oder erganzt

werden.
Daten Die auf dem Server befindlichen Patientendaten werden herunter-
herunterladen geladen und auf dem Server anschlieSend geloscht.
entfernen Es konnen nur Patienten geloscht werden, die sich im Archiv

befinden. Die Trainingsdaten konnen dabei gespeichert bleiben
oder entfernt werden.

Tab. 7.3: Auswahloptionen
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Die Speicherung der Patienteninformationen und aller anderen verédnderlichen Einstellun-
gen erfolgt {iber Extensible Markup Language (XML) Dateien. Wird der MGTM erstmalig
auf einem PC gestartet, muss das Programm den gewiinschten Eigenschaften entsprechend
konfiguriert werden. Dazu muss auf Programmebene in den dafiir vorgesehenen Reiter Ein-
stellungen (Abb. 7.11) gewechselt werden. Der Anwender findet hier drei Untergruppen
vor. In der ersten Untergruppe wird der Pfad festgelegt in welchem die Patientenordner
und die vom Server heruntergeladenen Daten gespeichert werden. Dies kann manuell oder
iitber den Windows spezifischen Dateidialog vorgenommen werden. Die zweite Gruppierung
dient der Einstellung der Server-Daten. Dazu werden die benotigten Informationen Server-
name, Benutzername und Kennwort eingegeben. Im letzten Abschnitt kann die Anzahl der
zu verwaltenden Gangtrainer verandert werden. Da bei der Verringerung der Gerateanzahl
Datensatze verschoben oder gar geloscht werden, ist diese Einstellung passwortgeschiitzt.
Alle Einstellungsénderungen kénnen als XML-Datei gespeichert werden. Bei einem erneu-
ten Programmstart werden die Einstellungen automatisch geladen.

Messdatenauswertung

Abb. 7.12: Dialogfeld zur grafischen Auswertung der Messdaten

Die iibermittelten Messwerte konnen mit Hilfe des MGTM grafisch dargestellt werden
(Abb. 7.12). Um die Anzahl der Messwerte moglichst gering halten zu kénnen und somit
auch die Grofle der Transferdatei zu minimieren, wird fiir die Darstellung der Messkurven
eine optionale Kurvenglattung verwendet. In der Glattungsfunktion kann das Mafl der
Kriimmung an den Stiitzpunkten iiber einen skalaren Wert eingestellt werden. Der Wert
0 entspricht dabei einem Knick, der Wert 1 einer Geraden. Abgesehen von der grafischen
Darstellung stellt das Programm diverse niitzliche Funktionen zur Auswertung der Daten
bereit. Durch eine integrierte Zoom-Funktion konnen auffallige Bereiche vergrofiert und so-
mit ein genauerer Einblick gewonnen werden. Kommentare konnen schriftlich mittels einer
Notiz-Funktion festgehalten werden. Fiir eine Weitergabe kann der interessante Bereich
ausgedruckt oder als Bilddatei gespeichert werden.
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Trainingsfeedback

Da die Analyse der einzelnen Messdaten global nur schwer eingeordnet werden kann, ist
als weitere Funktion die Visualisierung des Trainingsfeedbacks mdéglich. Dadurch erhalt
der Anwender einen Uberblick iiber den Trainingsverlauf und kann durch Einsichtnahme
der als Trainingsfeedbackwert bereits in bewerteter Form vorliegenden Datenpunkte ein
einfacheres, auch Trainingseinheiten iibergreifendes Urteil fallen. Um eventuellen Fehlent-
wicklungen gegensteuern zu konnen, kann mittels Adaption der Trainingsfeedbackfunktion
auf den Trainingsfokus wéhrend der Trainingsperiode Einfluss genommen werden. Die
Abb. 7.13 zeigt das Dialogfeld des MGTM zur Auswertung der Trainingsfeedbackwerte.
Sichtbar werden in dem in Abb. 7.13 dargestellten, knapp 900 Schritte umfassenden Pro-

Abb. 7.13: Dialogfeld zur grafischen Auswertung der Trainingsfeedbackwerte

bandentest mehrere Phasen unterschiedlicher Mitwirkung des Probanden. Dabei wurde
der Proband phasenweise angewiesen, sich produktiv bzw. kontraproduktiv am Schrittzy-
klus zu beteiligen, um die jeweilige Auswirkung auf die Trainingsfeedback-Werte sichtbar
machen zu kénnen. Wie Abb. 7.13 zeigt, konnen die einzelnen Phasen sehr gut mit Hilfe
des MGTM diagnostiziert werden. Niedrige TFWs deuten hierbei auf eine aktive Trai-
ningsbeteiligung hin, hohe TFWs hingegen auf einen hohen Aufwand fiir die Maschine,
den Trainierenden auf der Gangtrajektorie zu halten.
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Inhalt dieses Kapitels ist die beispielhafte Diskussion des Regelverhaltens an den angetrie-
benen Gelenken sowie die Auswertungen von 8 Studienteilnehmern tiber die in Abschnitt
2.2 vorgestellten Assessmentskalen. Die vorgestellten Reglerstrukturen aus Kap. 4 wur-
den auf dem cRIO Echtzeitcontroller aus Abschnitt 7.3 implementiert und anschliefend
Messungen am rechten Knie- bzw. Sprunggelenk des ersten, nicht in der klinischen Stu-
die verwendeten Labormusters durchgefithrt. Wahrend der Messreihen wurden stets beide
Gelenke eines Exoskeletts bewegt, da hier auf Grund der mechanischen Kopplung insbe-
sondere bei hoher Dynamik eine deutliche Abhangigkeit besteht, die von den einzelnen
Gelenkregelungen kompensiert werden muss.

Die Messungen wurden bei Ganggeschwindigkeiten von 15 beziehungsweise 20 Doppel-
schritten (DS) pro Minute mit und ohne Proband aufgezeichnet, da zwischen diesen
Grenzen die angewendeten Trainingsgeschwindigkeiten wahrend der klinischen Studie aus-
schliefflich liegen. Erwahnenswert ist hierbei, dass die dargestellten Messwerte in den Ab-
bildungen mit nur 50 H z aufgezeichnet werden konnten und ungefiltert fiir die Auswertung
verwendet werden. Auch fiir die Regelung ist keine zuséatzliche Filterung der Messsignale
notig, was insbesondere durch die rauscharme Ableitungsschiatzung (Abschnitt 4.2), dem
kaskadierten Aufbau der Reglerstruktur am Kniegelenk (Abschnitt 4.4 und Abb. 4.41) und
dem einfachen Regelungsprinzip nach humanem Vorbild am Sprunggelenk (Abschnitt 4.5
und Abb. 4.40) moglich wird.

Die Pole der unterlagerten Ein-/Ausgangslinearisierung am Kniegelenk aus (4.56) wur-
den reell zu p& A1 = pB 12 = —38 gewdhlt. Der Pol des nichtlinearen Storgrofienbe-
obachters wurde fiir die Messungen zu ph, = —3 festgelegt. Die freie Konstante cff
des Backstepping-Druckreglers besitzt den Wert cff = 65. Nach dem die adaptive Vor-
steuerung am Kniegelenk aktiviert wurde, ergaben sich ausgehend von den Initialwerten
VgK =1, g=A{I,1I,1I1,IV} die Werte

VE =1.174155 | V}y =0.846138 , V/5; =0.890645 , V5 = 1.134015 (8.1)

fiir die in den Unterabschnitten 8.2.2 - 8.2.4 angefiihrten Verldufe. Um ein moglichst
rauscharmes Geschwindigkeitssignal bereitstellen zu konnen, wurden fiir den Algebrai-
schen Ableitungsschatzer die in Unterabschnitt 4.2.8 hergeleiteten Einstellregeln angewen-
det. Die Parametrierung erfolgte zu N = 1, j = 1 und M = 10. Mit der Wahl N = j
wurde der Schwerpunkt auf ein rauschfreies Geschwindigkeitssignal mit hoherer Signal-
verzogerung gelegt. Mit N = 2 ware zwar ein verzogerungsarmeres Signal moglich, die
geringere Dampfung im Sperrbereich und der damit folgende hohere Rauschanteil im Ge-
schwindigkeitssignal ist aber tiber die Stellgrofie an den Schalldampfern des pneumatischen
Systems horbar. Da die Positionsgenauigkeit eine eher untergeordnete Prioritat besitzt,
fiel die Wahl auf die gerauscharmere Parametrierung.

Am Sprunggelenk ist nur die Einstellung der Backstepping-Druckregelung mit c;f‘ = 45
erforderlich.
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8.1 Auswertungsschema

Kniegelenksystem

Fiir die Regelung des Kniegelenksystems (KGS) werden die folgenden Auswertungen durch-
gefiihrt:

e Regelverhalten bei 15 DS/min. ohne adaptive Vorsteuerung und von den Reglerein-
stellungen abweichenden Abmessungen der Orthesen

e Regelverhalten bei 15 DS/min. mit adaptiver Vorsteuerung und von den Reglerein-
stellungen abweichenden Abmessungen der Orthesen

e Regelverhalten bei 20 DS/min. mit adaptiver Vorsteuerung und von den Reglerein-
stellungen abweichenden Abmessungen der Orthesen

e Regelverhalten bei 15 DS/min. mit adaptiver Vorsteuerung, von den Reglereinstel-
lungen abweichenden Abmessungen der Orthesen und Proband bei unterschiedlicher
Aktivitat

Fiir alle Messungen ist die komplette Reglerstruktur aus Abb. 4.41 fiir die rechte Orthese
m = r aktiv.

Regelverhalten bei 15 DS/min. ohne adaptive Vorsteuerung und von den Reg-
lereinstellungen abweichenden Abmessungen der Orthesen: Im Abschnitt 4.4
wurden Verfahren zur gesteuerten Kompensation von Modellfehlern vorgestellt, die durch
das Verstellen der Abmessungen der Orthesenléngen und -héhen entstehen. Die Auswir-
kungen auf die Regelgiite ohne diese Kompensation soll im ersten Unterabschnitt 8.2.1
gezeigt und diskutiert werden.

Regelverhalten bei 15 DS/min. mit adaptiver Vorsteuerung und von den Reg-
lereinstellungen abweichenden Abmessungen der Orthesen: Durch Zuschalten
der adaptiven Vorsteuerung aus Unterabschnitt 4.4.6 werden die Regelabweichungen in-
nerhalb von 10 Schritten kompensiert. Dadurch ergeben sich die in (8.1) angefiihrten Vor-
faktoren. In Unterabschnitt 8.2.2 wird die Verbesserung der Regelgiite durch die Adaption
sichtbar.

Regelverhalten bei 20 DS/min. mit adaptiver Vorsteuerung und von den Reg-
lereinstellungen abweichenden Abmessungen der Orthesen: Im Studienbetrieb
zeigten sich Schrittgeschwindigkeiten zwischen 15 DS/min. und 20 DS/min. als angenehm
und therapeutisch sinnvoll fiir die Patienten. Die Reglerperformance fiir 20 DS/min. bei
gleichbleibender Parametrierung der adaptiven Vorsteuerung und der Reglermodelle wie
bei 15 DS./min. wird in Unterabschnitt 8.2.4 diskutiert.

Regelverhalten bei 15 DS/min. mit adaptiver Vorsteuerung, von den Reg-
lereinstellungen abweichenden Abmessungen der Orthesen und Proband bei
unterschiedlicher Aktivitat: Als abschlieflendes Testszenario (Unterabschnitt 8.2.4)
werden die wahrend eines Probandentests aufgezeichneten Messwerte dargestellt. Der
Proband wurde hierbei angewiesen, mit unterschiedlicher Aktivitat in den Schrittzyklen
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mitzuwirken. Die nachgiebige Fiihrung durch die Maschine wurde hierbei, wie auch von
den bisherigen Studienteilnehmern bestatigt, als sehr angenehm empfunden. Hervorzuhe-
ben ist hier, dass die Antriebe aus Sicherheitsgriinden bewusst sehr konservativ ausgelegt
wurden. Die Antriebe sollen lediglich in der Lage sein, die Beine eines 85kg Mannes
im kompletten Winkelbereich passiv ohne dessen Mitwirkung zu bewegen. Krafte und
Drehmomente, die zu Knochenbriichen oder anderen ernsthaften Verletzungen fiithren
konnten, sollten dadurch konstruktionsbedingt ausgeschlossen werden. Im Falle der
Uberschreitung der durch die Muskeln moglichen Kréifte gibt die Maschine damit nicht
ausschlieBlich regelungstechnisch, sondern auch konstruktiv nach. Die Regelung geht in
diesem Uberlastfall in StellgroBenbeschriankung, bleibt aber auf Grund des modellbasierten
Entwurfs durchgehend stabil. Je nach Konfiguration greifen fiir dieses Szenario aber auch
die Sicherheitsmassnahmen aus Anhang A.

Sprunggelenksystem

Am Sprunggelenksystem (SGS) werden folgende Auswertungen durchgefiihrt:

e Regelverhalten bei 15 DS/min. und von der Modellparametrierung abweichender
Einstellung des Stimulativen Schuhs

e Regelverhalten bei 20 DS/min. und von der Modellparametrierung abweichender
Einstellung des Stimulativen Schuhs

e Regelverhalten bei 15 DS/min., von der Modellparametrierung abweichender Ein-
stellung des Stimulativen Schuhs und mit Proband bei unterschiedlicher Aktivitat

Regelverhalten bei 15 DS/min. und von der Modellparametrierung abweichen-
der Einstellung des Stimulativen Schuhs: Dieses Szenario entspricht der Leerfahrt
des Gerats ohne zusatzliches Einwirken externer Storungen durch eine trainierende Person.
Aus Sicht der modellbasierten Regelung treten aber dennoch Stérungen auf, insbesondere
in den dynamischen Bereichen der Gangtrajektorie. Dominante Ursachen hierfiir sind
die stark vereinfachten geometrischen Annahmen zur Berechnung der Tragheitsmomente,
auftretende Reibung oder nicht beriicksichtigte kinematische und dynamische Effekte.

Regelverhalten bei 20 DS/min. und von der Modellparametrierung abwei-
chender Einstellung des Stimulativen Schuhs: Ohne Anpassung der reafferenten
Regelung wird diese auch fiir 20 DS/min. im Leerbetrieb bewertet. Die Parametrierung
der Regelung wird dabei nicht verandert. Das Folgeverhalten und die Schétzung der Kor-
rekturmasse dm? fiir hohere Geschwindigkeiten wird in diesem Abschnitt diskutiert.

Regelverhalten bei 15 DS/min., von der Modellparametrierung abweichender
Einstellung des Stimulativen Schuhs und mit Proband bei unterschiedlicher
Aktivitat: Die Reaktion des reafferenten Reglers auf das veranderte Streckenverhalten
durch die Probandenaktivitat wird in diesem Abschnitt diskutiert. Es ist zu erwarten, dass
die Probandenfufimasse iiber eine Verinderung des Kompensationsterms dm” egalisiert
wird.
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8.2 Experimentelle, regelungstechnische Ergebnisse am

Kniegelenksystem

8.2.1 Leerfahrt ohne adaptive Vorsteuerung (15 DS/min.)

Ohne adaptive Vorsteuerung und ohne angepasste Parametrierung der reglerinternen Mo-
delle ist das Trajektorien-Folgeverhalten erwartungsgemafl ungenau. Insbesondere in den
Schwungphasen sind deutliche Uberschwinger erkennbar (Abb. 8.1). Das Folgeverhalten
des Backstepping-Druckreglers ist ausreichend genau mit Fehlern im oberen Millibarbe-
reich (Abb. 8.2). Das Stormoment 7% (blau) und die resultierende Storkraft aus Abb. 8.3
mogen relativ hoch erscheinen, was aber hauptsachlich in der nicht idealen antagonisti-
schen Bewegung der Muskeln begriindet ist.
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Abb. 8.1: Soll- und Ist-Winkelverlauf am KGS Abb. 8.2: Soll- und Ist-Druckverlauf am KGS
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Abb. 8.3: Verlauf des Stormoments am KGS (15  Abb. 8.4: Verlauf der Ventilspannung am KGS
DS/min.) ohne adaptive Vorsteue- (15 DS/min.) ohne adaptive Vor-
rung steuerung
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Zwischen dem Beliiften des einen Muskels und dem Entliiften des anderen Muskels ent-
steht auf Grund der Schieberkonstruktion im Proportional-Wegeventil ein Zeitversatz, so
dass die Muskeln in Abhangigkeit von der Schrittgeschwindigkeit mehr oder weniger stark
gegeneinander arbeiten. Zudem stimmt neben weiteren Modellierungsfehlern auch die me-
chanische Anordnung der Muskeln nie exakt mit der Parametrierung der Modelle iiberein.
Die Ventilspannung U f( als Stellgrofe ist weitestgehend rauschfrei und bewegt sich unein-
geschrankt im Stellbereich zwischen 0 V' und 10 V.

8.2.2 Leerfahrt mit adaptiver Vorsteuerung (15 DS/min.)
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Abb. 8.5: Soll- und Ist-Winkelverlauf am KGS Abb. 8.6: Soll- und Ist-Druckverlauf am KGS

(15 DS/min.) mit adaptiver Vor- (15 DS/min.) mit adaptiver Vor-
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Abb. 8.7: Stormomentverlauf am KGS (15  Abb. 8.8: Ventilspannungsverlauf am KGS (15
DS/min.) mit adaptiver Vorsteuerung DS/min.) mit adaptiver Vorsteuerung

Nach 10 Schritten Lernvorgang pendeln sich iterativ die Werte aus (8.1) fiir die einzelnen
Bereiche g = {I,I1,111,1V} der Schritttrajektorie ein. Der dynamische Positionsfehler
wird dadurch deutlich minimiert (Abb. 8.5). Wiirde der StérgéBenbeobachter schneller
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eingestellt werden, konnte auch dieser den dynamischen Positionsfehler minimieren. Al-
lerdings wiirde dann die Kompensation nicht gesteuert, sondern im geschlossenen Regel-
kreis erfolgen, wovon auf Grund der unvorhersehbaren Stabilitéatsrisiken - insbesondere bei
StellgrofSenbeschrankung - abgesehen wurde. Auf die Performance des Druckreglers be-
sitzt die MaBnahme keinen Einfluss (Abb. 8.6). Der StorgroSenbeobachter versucht einen
Teil der adaptiven Steuerkomponente als Modellfehler zu kompensieren, was aber einen
vernachléssighbaren Einfluss auf das Systemverhalten hat (Abb. 8.7). Positiv wirkt sich
der Eingriff der adaptiven Vorsteuerung auch auf den Stellbereich aus, der auf Grund der
verkleinerten Uberschwinger ebenfalls geringer ausfillt (Abb. 8.8).

8.2.3 Leerfahrt mit adaptiver Vorsteuerung (20 DS/min.)
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Abb. 8.9: Soll- und Ist-Winkelverlauf am KGS Abb. 8.10: Soll- und Ist-Druckverlauf am KGS
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steuerung steuerung
150 10
1100
E 1 -
z Lz =
£ 2 150 = =
2 9 1 © =]
g -2 1 =< =
€ -4 10 3 g
S a
®
1-50
-100

o 2 4 6 8 10 12
Zeit [s] Zeit [s]
Abb. 8.11: Stormomentverlauf am KGS (20  Abb. 8.12: Ventilspannungsverlauf am KGS (20
DS/min.) mit adaptiver Vorsteue- DS/min.) mit adaptiver Vorsteue-
rung rung

Wird nun die Schrittgeschwindigkeit bei gleich bleibenden Vorfaktoren der adaptiven Vor-
steuerung (8.1) und Reglereinstellungen auf 20 DS/min. erhoht, ergeben sich die in



8.2 Experimentelle, regelungstechnische Ergebnisse am Kniegelenksystem 179

Abb. 8.9 - 8.12 dargestellten Verlaufe. Der dynamische Regelfehler des Positionsreglers
wird nur geringfiigig grofier (Abb. 8.9). Der Druckregler arbeitet weiterhin zuverléssig
mit Regelfehlern im oberen Millibarbereich (Abb. 8.10). Das Stérmoment (Abb. 8.11)
wird unerwartet bei dynamischen Bewegungen kleiner. Den gréfiten Einfluss lasst hier
der hoch nichtlineare Bereich des Ventilmodells zwischen 3 V und 7 V' erwarten, dessen
Modellgenauigkeit bei hoherer Dynamik eine untergeordnete Rolle spielt, da der Bereich
dann sehr schnell durchlaufen wird. Durch die schnellere Ventilschieberbewegung im 5/3-
Proportional-Wegeventil fallt zudem das verzogerte Be- bzw. Entliiften des Antagonisten
weniger ins Gewicht. Die Stellgrofle (Abb. 8.12) bewegt sich auch bei 20 DS/min. im
zulassigen Rahmen mit einem geringen Rauschanteil.

8.2.4 Probandentest mit adaptiver Vorsteuerung (15 DS/min.)
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Abb. 8.13: Soll- und Ist-Winkelverlauf am KGS Abb. 8.14: Soll- und Ist-Druckverlauf am KGS

(15 DS/min.) mit adaptiver Vor- (15 DS/min.) mit adaptiver Vor-
steuerung und Proband steuerung und Proband
— 100 10
10 8
s s ..z =
= 11002 G 6} \
[} s S
s ° £ E
£ -20058 8 4
S 5 1 N %)
o
10 \-300 2t
-15 : : : —I-400 0 : : : : :
10 20 30 40 50 0 10 20 30 40 50
Zeit [s] Zeit [s]

Abb. 8.15: Stormomentverlauf am KGS (15  Abb. 8.16: Ventilspannungsverlauf am KGS (15
DS/min.) mit adaptiver Vorsteue- DS/min.) mit adaptiver Vorsteue-
rung und Proband rung und Proband
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Um das Reglerverhalten im Betrieb zu demonstrieren, wurde ein Proband im Vor-
Labormuster-Gerat angewiesen, mit wechselnder Eigenaktivitat und fiir ihn angenehmer
Gangart zu trainieren. Dabei sollte er nicht auf die Maschine reagieren, sondern ein fiir
ihn angenehmes Gangmuster gehen und dies der Maschine oktroyieren. In Abb. 8.13 wird
sichtbar, dass die Charakteristik der Gangtrajektorie am Kniegelenk stets erhalten bleibt,
wenn die Regelung auch in manchen Teilbereichen gréfiere Abweichungen zulésst. Insbe-
sondere im Bereich der Schwungphase werden groffere Winkel zugelassen. Der Soll-Druck
im Flexor variiert entsprechend der Probandenaktivitat und wird von der Backstepping-
Druckregelung zuverlissig eingeregelt (Abb. 8.14). Das Stormoment 7% am Kniegelenk
(Abb. 8.15) passt sich den geénderten Gegebenheiten durch den Probandeneinfluss an.
Die Ventilspannung U ;( geht teilweise in Beschrankung, was aber keinen Einfluss auf die
Stabilitat des Regelkreises hat.

8.3 Experimentelle, regelungstechnische Ergebnisse am

Sprunggelenksystem

8.3.1 Leerfahrt (15 DS/min.)
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Abb. 8.17: Soll- und Ist-Winkelverlaufe am SGS ~ Abb. 8.18: Verlauf des Korrekturterms dm?,
(15 DS/min.) der Ventilspannung U]’f‘ und der phy-

sikalischen Masse m# am SGS
(15 DS/min.)

Die stabile Regelung der Sprunggelenke stellt auf Grund der Schlauchlangen von circa
1.5 m, dem geringen Schlauchquerschnitt und der geringen Systemdampfung der Feder-
Muskelanordnung eine enorme Herausforderung dar. Das Konzept der reafferenten Rege-
lung erwies sich hierbei als extrem zuverlassig und ohne grofien Einstellungsaufwand. In
Abb. 8.17 ist das Folgeverhalten dargestellt. Wéhrend die Verlaufscharakteristik sehr gut
nachgebildet wird, entsteht bedingt durch die Massenschatzung, aber hauptsachlich durch
die Schlauchlangen eine leichte Nacheilung des Ist-Winkelverlaufs. Der Effekt des Verzoge-
rungsgliedes ”Schlauch” blieb bei der Modellierung unberticksichtigt. Daher entstehen ins-
besondere im Bereich der Schwungphasen Zeitpunkt bezogen hohe absolute Fehlerwerte.
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In Abb. 8.18 ist die physikalische Masse m* der kompletten, zu bewegenden Vorrichtung
am Sprunggelenk, der Korrekturterm zur Berechnung der neuen Stellgréfie dm* und die
Ventilspannung U }4 eingezeichnet. In den statischen Bereichen ist die Korrekturmasse
dm™ nahe Null, wohingegen in den dynamischen Bereichen groBe Korrekturen nétig sind.
Dies léasst sich mit der sehr einfachen geometrischen Abschatzung der Tragheitsmomente
erklaren. Die Beschrankung der Stellgrofie U }4 nach unten in den dynamischen Bereichen
lasst den Schluss zu, dass die dem Muskel entgegengesetzte Federzugkraft gerade ausreicht,
um die Uberstreckung des Sprunggelenks durchfithren zu kénnen. Wiirde die Federvor-
spannung erhoht, konnte hier ein besseres Regelergebnis erzielt werden. Es wurden aber
absichtlich keine optimierenden Einstellungen am Gerat fiir die Messungen vorgenommen,
um das Verhalten der Regelung mit den verschiedensten Widrigkeiten zu demonstrieren.
Die Regelung bleibt trotz der kurzzeitig vorhandenen Stellgrolenbeschrankung stabil und
die Regelgenauigkeit entspricht der Zielsetzung.

8.3.2 Leerfahrt (20 DS/min.)
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Abb. 8.19: Soll- und Ist-Winkelverldufe am SGS ~ Abb. 8.20: Verlauf der korrigierten Masse dm?,
(20 DS/min.) der Ventilspannung Uf und der phy-
sikalischen Masse m“ am SGS (20

DS/min.)

Auch bei 20 DS/min. arbeitet die reafferente Regelung zuverléssig. Die leichte Verzogerung
des Ist-Wertes im Vergleich zum Soll-Wert fallt durch die schnellere Schrittgeschwindkeit
starker ins Gewicht, weshalb der absolute Fehler wéhrend der Schwungphase zunimmt
(Abb. 8.19). Wihrend der Korrekturterm dm# im statischen Fall nahezu verschwindet,
werden die dynamischen Modellfehler durch Schwankungen von +4 kg egalisiert. Auffal-
lend ist, dass die Absolutwerte von dm* wie auch am Kniegelenk bei hoheren Geschwin-
digkeiten kleiner werden.

8.3.3 Probandentest (15 DS/min.)

Das Folgeverhalten der reafferenten Regelung ist auch im Probandenbetrieb sehr zu-
verldssig und ausreichend genau (Abb. 8.21). Der absolute Fehler variiert je nach Pro-
bandenaktivitat, wobei die eigentliche Verlaufscharakteristik immer erhalten bleibt. Die
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Abb. 8.21: Soll- und Ist-Winkelverlaufe am SGS
mit Proband (15 DS/min.)

Abb. 8.22: Verlauf der korrigierten Masse dm?,
der Ventilspannung U}‘ﬁ‘ und der phy-

sikalischen Masse m“ am SGS mit
Proband (15 DS/min.)

Korrekturmasse dm* in Abb. 8.22 passt sich den verinderten Massengegebenheiten durch
den zusatzlichen Probandenfufl an und kompensiert die Storung durch den Probanden zu-
verldssig. Zwischen 8 und 20 Sekunden (entspricht der Schritte 3-5) sowie zwischen 44 und
52 Sekunden (entspricht den Schritten 12-13) wird die verstarkte Mitwirkung des Proban-
den sichtbar. Hierbei wird die geschitzte Stormasse dm” erwartungsgemif kleiner, da ein
Teil der Fufmasse vom Probanden selbst bewegt wird.

8.4 Klinische Studie

8.4.1 Studiendesign

Zum Nachweis der Machbarkeit eines Heimlokomotionstrainings mit dem neuen Thera-
piegerat und zur Dokumentation moglicher therapeutischer Wirkungen wurde zu Beginn
des Jahres 2009 eine Pilotstudie mit chronischen (Lahmungseintritt > 1 Jahr), motorisch
inkompletten (ASIA C oder D, siche Unterabschnitt 2.1.2) und traumatischen Quer-
schnittgelahmten begonnen. Da die MoreGait Therapie priméar auf die Verbesserung der
Gehfihigkeit abzielt, werden nur Patienten eingeschlossen, die bereits bei Studieneintritt
mit Gehhilfen oder der Unterstiitzung durch einen Therapeuten gehfahig sind (WISCI 1T
>= 5, siche Unterabschnitt 2.2.1). Ausschlusskriterien sind ein Kérpergewicht von mehr
als 130 kg, eine Korpergrofle von mehr als 200 ¢m, Beindifferenzen von mehr als 2 cm, eine
schwere Osteoporose sowie das Vorhandensein von einschrinkenden Gelenkkontrakturen
oder einer behindernden Spastik. Falls Patienten bereits zu Studieneintritt ohne Gehhilfen
fiir mehr als 3 Sekunden auf einem Bein stehen konnen, besteht kein Bedarf fiir ein
technisch assistiertes Lokomotionstraining.

Zur Dokumentation der Ausgangssituation werden wahrend eines 4-wochigen Baseline-
Intervalls 3 Untersuchungen durchgefiihrt (Abb. 8.23). Anschlieflend wird mit dem
8-wochigen Training (mindestens 4x pro Woche - maximal 6x pro Woche, 30-45 Min.
pro Training) begonnen. Zur Dokumentation der Therapieeffekte wird nach 4 Wochen
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Abb. 8.23: Studienprotokoll und Assessments der klinischen Pilotstudie

eine Zwischen- und zum Therapieende eine Abschlussuntersuchung durchgefiihrt. Die
priméaren Variablen des Assessmentschemas bestehen aus dem WISCI II, welcher die
Abhéangigkeit von Gehbhilfen klassifiziert, einem 10 Meter Test, dem Timed up and go
(TUG)-Test sowie einem 6 Minuten Test, welche Verdnderungen in der frei gewéhlten
Gehgeschwindigkeit und der Ausdauer dokumentieren, sieche auch Abschnitt 2.2. Diese
Parameter wurden aufgrund ihres hohen Stellenwerts fiir die Patienten gewahlt.

8.4.2 Derzeitige Studienergebnisse

Die aktuell durchgefiihrte klinische Pilotstudie hat primér den prinzipiellen Nachweis zum
Ziel, dass mit einer auf ein technisches Minimum reduzierten Bewegungstherapie unter Ein-
beziehung intensiver sensorischer Reizgebung die Gehfahigkeit von Patienten mit Hilfe ei-
nes automatisierten Bewegungstrainers fiir den hauslichen Bereich verbessert werden kann.
Das fiir die Bewegungstherapie zu Hause erarbeitete Konzept wurde in 5 nutzbaren La-
bormustern realisiert, die seit Beginn des Jahres 2009 bei den Patienten im Heimbereich
zum Einsatz kommen.

Statistische AuswertungsgroBen

Als zentrale Grofle fiir die statistischen Auswertungen der Studienzwischenergebnisse wird
nicht der Erwartungswert oder der arithmetische Mittelwert der Messgrofien verwendet,
sondern der Median. Der Median hat den Vorteil, robuster gegentiber Ausreiflern (extrem
abweichenden Werten) zu sein. Die Berechnung des Median lasst sich am Anschaulichsten
algorithmisch beschreiben: sei n = {1,2,...} die Anzahl der Messwerte, so miissen diese
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vorab der Grofie nach sortiert werden. Anschliefend kann der Median 7 der n Messwerte
durch
Tn
7=

berechnet werden. Das heifit in Worten, dass der Median fiir ungerade n den Wert des
Messwertes mit Index (n+1)/2 annimmt. Ist die Anzahl der Messwerte n gerade, wird der
Median aus dem Mittelwert der Messwerte mit den Indizes n/2 und (n + 1)/2 berechnet.
Die Robustheit gegeniiber Ausreiflern zeigt folgendes kurze Beispiel: betrachtet wird
die monoton ansteigende Wertefolge 1, 3, 7, 12, 16, 20, 40. Der Median ergibt sich
fiir ungerades n zu * = 12, wohingegen das arithmetische Mittel £ = 14.14 durch den
Ausreifler 40 stark erhoht wird.

1 fiir n ungerade

+

(8.2)

N[ N‘

. (1‘5 + x#> fiir n gerade

Die Klassifizierung, ob ein Wert als Ausreiler oder Extrem bezeichnet wird, ver-
deutlicht Abb. 8.24. Im Rahmen der Pilotstudie werden Werte, die gréfler sind als die
Summe aus Q3 und dem Interquartil (IQR) Abstand, als Ausreifler bezeichnet. Ist ein
Wert grofler als die Summe aus Q3 und 1.5 IQR, so wird dieser als Extrem definiert.
Die T-Balken geben die maximalen und minimalen Werte der Stichprobe an, die weder
Ausreifler, Extreme noch Bestandteil des IQR sind.

Abb. 8.24: Statistische Berechnung zur Einordnung der Messwerte

Algorithmisch kann die Auswertung folgendermafien beschrieben werden. Zuerst wird
aus den n Patientenwerten das Interquartil berechnet, in dem 25% - 75% der Messwerte
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liegen. Ausreifler und Extreme werden durch die studienspezifischen Festlegung definiert,
dass alle Werte tiber Q3 + IQR als Ausreifler und iiber Q3 + 1.5 IQR als Extreme gelten.
Die minimalen und maximalen Werte, die nicht im IQR liegen und keine Ausreifler oder
Extreme sind, werden durch T-Balken gekennzeichnet. Nachfolgend werden Auswertungen
fir den 10 Meter Test und den 6 Minuten Test sowie fir den Timed up and go (TUG)-Test
dargestellt. Die Auswertungen (Abb. 8.25-8.27) zeigen die oben erklirten statistischen
Groflen fiir die Zeitpunkte Trainingsbeginn (T0), Halbzeit der Trainingsphase nach 4
Wochen (T4) sowie Ende der Trainingsphase nach 8 Wochen (T8).

Auswertungen

Der 10 Meter Test (Abb. 8.25) zeigt eindrucksvoll, wie sich die Patienten in ihrer Gehge-
schwindigkeit tiber die achtwochige Trainingsperiode verbesserten. Ein Studienteilnehmer,
der zu Beginn als Fxtrem eingestuft wurde, konnte sich nach 4 Wochen bereits zum
Ausreifler verbessern.

Auch beim 6 Minuten Test (Abb. 8.26) ist eine kontinuierliche Steigerung des zurtickge-
legten Weges nach 4 bzw. 8 Wochen zu erkennen.

Abb. 8.25: Auswertung des 10 Meter Tests fiir 8 Patienten

Beim Timed up and go (TUG) Test (Abb. 8.27) schafft es ein zu Beginn der Trainings-
periode als Ausreiffer klassifizierter Teilnehmer zuriick in den Nicht-Ausreiflerbereich von
25% - 75%. Der T-Balken des Maximalwertes wird dadurch zwar nach 4 Wochen (T4)
stark vergroBert, nach 8 Wochen (T8) wird aber eine weitere, deutliche Verbesserung
sichtbar.
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Abb. 8.26: Auswertung des 6 Minuten Tests flir 8 Patienten

Trotz anfianglicher Bedenken gingen nach Studienaufrufen in Zeitungen und Fachzeitschrif-
ten sowie einem Bericht im Bayerischen Fernsehen weit mehr Anfragen von Interessen-
ten ein, als die fiir die Pilotstudie benétigt. Auch wenn Studie und Datenauswertung
noch anhalten, so konnte bisher an 8 inkomplett Querschnittgelahmten eine signifikante
Verbesserung der Gehgeschwindigkeit iiber den 8-wdéchigen Therapiezeitraum festgestellt
werden. Zusétzlich zur erhohten Gehgeschwindigkeit konnte zudem eine Abnahme der
Hilfsmittelabhéngigkeit nachgewiesen werden. Leider lagen hierzu bis zum Abschluss die-
ser Arbeit keine vollstandig ausgewerteten Daten vor, die hier hatten préasentiert werden
kénnen. Auch die zuriickgelegte Wegstrecke tiber 6 Minuten konnte bei allen Patienten
deutlich erhoht werden. Als sehr positiven Nebeneffekt nennen die Patienten die Abnahme
der Spastik mit dem einhergehenden willkiirlichen Muskeltonus durch das Bewegungstrai-
ning. Sollten sich diese Ergebnisse wahrend der restlichen Studienlaufzeit bestatigen, dann
wiirden diese sogar die Therapieeffekte von Grofigerdten wie dem Lokomat [19] iibertreffen.

8.5 Zusammenfassung und Bewertung

Die Antriebsregelungen arbeiten sehr stabil und ausreichend genau. Wahrend der inzwi-
schen tiber ein halbes Jahr andauernden Studie sind keine Zwischenfille oder Verletzungen
auf Grund von unkontrolliertem Regelverhalten bekannt.

Die adaptive Vorsteuerung bewirkt eine erhebliche Verbesserung der dynamischen Tra-
jektorienfolge ohne die Modellparameter flir patientenspezifische Maschineneinstellungen
anpassen zu miissen. Der zusatzliche Rechenaufwand fiir die Adaption im Normalbetrieb
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Abb. 8.27: Auswertung des Timed up and go (TUG)-Tests fiir 8 Patienten

beschrankt sich auf jeweils 4 Multiplikationen pro Kniegelenk.

Die Schéatzung und Kompensation der Probandenmitwirkung durch einen Storbeobachter
erweist sich als zuverlassiges Mittel, trotz grofler auftretender Storungen einen sicheren
und korrekten Betrieb zu gewéhrleisten. In allen 3 Regelkreisen KGS, SGS und Sti-
mulativer Schuh findet die nichtlineare Backstepping-Druckregelung Anwendung. Sie
zeichnet sich durch hohe Stabilitat und sehr zuverlassiges Folgeverhalten aus. Die inversen
Ventilmodelle (IVM) tragen insbesondere bei langsameren Gehgeschwindigkeiten den
grofiten Anteil zum Modellfehler bei. Dies ist aber letztendlich dadurch zu begriinden,
dass die konstruktiv bedingte Totzeit zwischen Be- und Entliiften durch den Ventilschieber
in den Modellen nicht berticksichtigt ist.

Zusammenfassend konnen die erzielten Ergebnisse in jedem Fall als sehr zufriedenstellend
bewertet werden. Mit den Reglerstrukturen konnte der gewollte Spagat zwischen erzwun-
gener Fithrung und individueller Bewegungsfreiheit der Gliedmafien geschlagen werden.

Die Antwort auf die Frage an diverse Probanden, ob sich die Bewegungsablaufe in halb-
liegender Lage wie ”Gehen” anfiihlen, hangt stark von der Neigung der Riickenlehne und
der Sattelstellung ab. Alle 5 Probanden beantworteten die Frage eindeutig positiv, wenn
durch Sattel- und Lehnenstellung die Hiifte in Streckung geht. Je gebeugter die Hiifte
bewegt wurde, desto gangfremder wurden die Bewegungen beurteilt.
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9 Zusammenfassung und Ausblick

Aufgrund der immer kiirzer werdenden stationdren Primarrehabilitation gewinnt die
Fortfiilhrung eines Lokomotionstrainings im hauslichen Umfeld zur Verbesserung der
Gehfunktion von inkomplett Querschnittgelahmten und Schlaganfallpatienten zunehmend
an Bedeutung. Nur durch die Aufrechterhaltung einer intensiven, funktionsorientierten
Therapie kénnen in der Klinik antrainierte Fahigkeiten erhalten bzw. ausgebaut werden.
Hierfiir scheint die Generierung von physiologischen sensorischen Reizen, insbesondere
der Belastung der Fuf}sohle, eine entscheidende Voraussetzung fiir den Therapieerfolg im
Sinne einer zielgerichteten Umstrukturierung von neuronalen Netzwerken darzustellen.

Beim gegenwartigen Stand der Technik werden fiir die hausliche Lokomotionstherapie
vor allem Gerate auf der Basis von Fahrradergometern zum Teil in Verbindung mit einer
aufwandigen funktionellen Elektrostimulation verwendet, denen eine unphysiologische
Kinetik vor allem der schrittphasenverkehrten Fuflsohlenbelastung zu Grunde liegt.
Spezielle, fiir den Heimbereich entworfene Laufbandsysteme mit der Moglichkeit zur
partiellen Korpergewichtsentlastung konnten sich aufgrund von Sicherheitsrisiken, der
Notwendigkeit einer Unterstiitzung durch eine Hilfsperson, hoher Kosten und eines
erheblichen Platzbedarfs nicht durchsetzen.

In der hier dokumentierten Arbeit im Rahmen des vom Bundesministerium fiir Bil-
dung und Forschung (BMBF) geforderten Projekts MotionTherapy@Home konnte ein
innovativer Ansatz eines Heimtrainingsgerites entwickelt und umgesetzt werden, der
das Aufbringen der therapeutisch wichtigen sensorischen Reize inklusive der physiolo-
gischen Druckbelastung der Fufisohle in halb liegender, sicherer Position ermdglicht.
In Kombination mit der Durchfiihrbarkeit als Heimanwendung kénnen enorme Funkti-
onsverbesserungen bei inkomplett Querschnittgelahmten erreicht werden. Insbesondere
konnte gezeigt werden, dass mittels einer adaquaten Gerateauslegung eine sichere
Therapiedurchfithrung moglich ist.  Uber die Implementierung einer gelenkbezogenen
Feedback-Funktionalitdt der aktuellen Trainingsaktivitit, welche durch Auswertung der
Sensordaten an den Exoskeletten moglich ist, konnte eine hohe Patientenmotivation
erreicht werden. Durch die Moglichkeit der Fernwartung konnen Fehlfunktionen und
Geratedefekte schnell detektiert und meist unter Anleitung vom Patienten oder dessen Fa-
milienangehorigen selbst behoben werden. In den vergangenen 10 Monaten waren fiir die 5
in der laufenden Studie eingesetzten Gerate nur 2 technische Serviceeinsatze vor Ort notig.

Im Rahmen der Pilotstudie wurde aber auch deutlich, dass erhebliche Anstrengungen un-
ternommen werden miissen, um Patienten an das autarke Training im hauslichen Umfeld
mit dem MoreGait-System heran zu fithren. Aus diesem Grund soll im Rahmen eines
weiteren Forschungsvorhabens ein innovatives Gesamtkonzept fiir die funktionsorientierte
Heimlokomotionstherapie und die dazu notwendige Geratetechnik entwickelt werden.
Diese beinhaltet die Konstruktion einer Klinikvariante des MoreGait, den sogenannten
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MoreGait Pro, um die Therapie in der Klinik mit den Patienten einzuiiben und den
reibungslosen Transfer in die Heimanwendung vorzubereiten. Fiir die Klinikanwendung
besteht die Innovation in der Bereitstellung von Methoden, damit Patienten die Maschine
ohne lange Umriistzeiten nutzen und autark bedienen konnen. Damit kénnten Trainings
auf mehreren Maschinen gleichzeitig bei nur minimaler Uberwachung durch Therapeuten
stattfinden. Fiir die Heimanwendung des MoreGait ist die Kostenfrage von zentraler
Bedeutung, vor allem fiir Privatkaufer. Basierend auf den Ergebnissen einer klinischen
Grundlagenstudie zur systematischen Identifikation der Schliisselreize des menschlichen
CPGs soll eine auf das technische Minimum reduzierte Variante des MoreGait, der
sogenannte MoreGait Home, konstruiert und aufgebaut werden. Im Ergebnis soll ein in-
novatives, durch eine experimentelle Studie validiertes, therapeutisch wirksames Konzept
mit einem hoch flexiblen Klinikgerat und einer kostengilinstigen Geratevariante fiir den
Heimbereich zur Verfiigung stehen.

Hinsichtlich der regelungstechnischen Zielsetzung deuten vor kurzem durchgefiihrte
Vergleiche zwischen manuell- und maschinell-assistierten Trainings an, dass eine effektive
Lokomotionstherapie einem Patienten nur soviel Unterstiitzung zukommen lassen sollte,
wie dieser unbedingt benotigt. Dieses "assist-as-needed” Vorgehen scheint wesentlich
effektiver zu sein als die monotone Wiederholung des exakt gleichen sensomotorischen
Musters und sollte daher ebenfalls in der zukiinftigen patientennahen Forschung zur
Gangrehabilitation Eingang finden.

Von den ca. 165.000 Betroffenen, die jahrlich in Deutschland einen Schlaganfall erleiden,
iiberleben etwa 60 % das erste Jahr und etwa ein Drittel davon mit einer Hemiplegie. Die
demographische Entwicklung in Deutschland wird zu einer Zunahme der Schlaganfille um
rund 2% pro Jahr beitragen. Da es sich zunehmend um Patienten unter 65 Jahren handelt,
hat die Verbesserung der Gehfunktion einen entscheidenden Einfluss auf die generelle Mo-
bilitdt und unterstiitzt damit die berufliche wie private Wiedereingliederung und erhoht
nicht zuletzt die Lebensqualitat der Betroffenen betréchtlich. Dass automatisierte Loko-
motionstherapie positive Effekte in der Remobiliation von Schlaganfallpatienten erreichen
kann, wird ebenfalls durch aktuelle Forschungsarbeiten bestatigt. Aus diesen Griinden
sollte unbedingt auch die Wirkung des MoreGait Geratekonzepts in der Rehabilitation
von Schlaganfallpatienten Bestandteil von zukiinftigen klinischen Untersuchungen sein.
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A Sicherheitsvorkehrungen

In maschinellen Anwendungen am Patienten ist eine Risikoanalyse und Risikopravention
mit hochster Prioritat zu verfolgen. Um ernsthafte Gefahren fiir den Patienten - insbe-
sondere im von Fachpersonal uniiberwachten Betrieb im Heimbereich - einschranken zu
konnen, wurden die nachfolgend vorgestellten Sicherheitsvorkehrungen getroffen.

Watchdogfunktion: Die Funktionsfahigkeit des cRIO-Controllers wird fortlaufend
iiber ein Sicherheitsrelais iiberwacht. Das Bauteil zur Uberwachung von essentiellen
Systemzustanden wird oft auch als Watchdog bezeichnet. Wird vom Controller kein
zyklischer Impuls mehr ausgegeben, ist dies mit einem Ausfall des Herzstiicks des Gerétes
gleichzusetzen und zur Pravention der daraus entstehenden, gefahrlichen Systemzustande
wird die Aktorik sofort von der Energieversorgung getrennt.

Mechanische Anschlage: Mechanische Endanschlige unterbinden unphysiologische
Gelenkwinkel durch Fehlfunktionen.

Verkleidungen: Alle bewegten Teile und elektrischen Komponenten sind durch Verklei-
dungen abgeschirmt.

Handtaster: Zur Erhohung der Sicherheit des Patienten wahrend des Trainings muss
dieser einen Handtaster gedriickt halten. Sobald dieser losgelassen wird, beendet der
Gangtrainer den aktuellen Schrittzyklus und bleibt stehen. Um den Trainingsbetrieb
wieder aufnehmen zu konnen, muss der Handtaster gedriickt und tiber den Touchscreen
innerhalb von 20 Sekunden eine Bestatigungsschaltflache gedriickt werden. Ansonsten
schaltet das Gerat komplett ab.

Sicherheitsschalter: Als Einstiegshilfe in den Gangtrainer lasst sich die rechte Kinematik
am Hiiftgelenk absenken. Um sicherzustellen, dass der Verschluss vor Beginn des Trainings
wieder ordnungsgeméf eingerastet ist, wird dieser von einem induktiven Sensor tiberwacht.

Redundanz: Um kritische und gefahrliche Kniegelenkszustiande zu verhindern, werden
neben den Winkelgebern Induktivsensoren verwendet, um den Kniewinkelbereich zu
iiberwachen. Stimmt der vom Drehgeber ausgegebene Winkelwert nicht mit dem induktiv
ermittelten Wert {iberein, schaltet das Gerédt ab. Durch dieses Vorgehen kann der Ausfall
oder die Fehlfunktion der Drehgeber festgestellt werden. Am Sprunggelenk wird auf diese
Mafinahme verzichtet, da der geringe Bewegungsspielraum keine Verletzungen durch eine
Fehlfunktion erwarten lasst.

Notaus-Funktion: Ein zentrales Element jeder Maschine stellt die Notstopschaltung
dar. Uber einen Pilzknopf kann der Gangtrainer jederzeit gestoppt werden, falls unvor-
hergesehene und unerwiinschte Zwischenfalle auftreten. Der in Reichweite des Patienten
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angebrachte Notstopschalter bewirkt eine augenblickliche Trennung der Aktorik von der
Spannungsversorgung.

Risikobewusste Muskelauslegung: Die pneumatischen Muskeln sind in verschiedenen
Durchmessern und Langen mit unterschiedlichen Maximalzugkréaften erhaltlich. Die Aus-
legung der im Gangtrainer verwendeten Muskeln wurde so gewahlt, dass der Gangtrainer
die Gliedmaflen eines 85 kg Mannes ohne Einschrankung auf der Soll-Trajektorie bewegen
kann. Fir groflere Massen und die Maximalkraft der Muskeln tibersteigende Storungen
kénnen die Antriebe nur noch unterstiitzend wirken. Die Flexibilitat und Nachgiebigkeit
der dem biologischen Muskel nachempfundenen Aktoren hilft zudem enorm, etwaige
Vorbehalte der Patienten vor dem automatisierten Training nach kurzer Trainingsdauer
zu zerstreuen.

Sicherheitsiiberwachung: Das System wird standig auf fehlerhafte oder kritische
Zustande iiberwacht. Dies umfasst unter anderem eine unzureichende Druckluftversor-
gung, zu hohe Kniegelenkmomente und zu hohe Abweichungen von der Soll-Trajektorie.

Trainingsposition: Die Vertikalisierung von Patienten, insbesondere in der Frithrehabi-
litation, birgt die Gefahr einer Prdsynkope oder Synkope. FErstere geht mit Kraftlosigkeit
und dem Gefiihl einer bevorstehenden Bewusstlosigkeit einher, wohingegen zweitere fiir
eine anfallsartige, kurz andauernde Bewusstlosigkeit infolge einer Minderdurchblutung des
Gehirns steht. Um diese Gefahren zu vermeiden und einen selbststandigen, sicheren Ein-
und Ausstieg zu gewéhrleisten, befindet sich der Patient innerhalb der Maschine in einer
halb liegenden Position.

Im Folgenden ist der Vollstandigkeit halber ein Auszug aus der Risikoanalyse (Abb. A.1)
und die Realisierung am Gangtrainer als Zusammenspiel zwischen Hard- und Software
(Abb. A.2) dargestellt.
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B Modellkoeffizienten

B.1 Kraftmodell der pneumatischen Muskeln

Die in Unterabschnitt 3.3.2 identifizierten Koeffizienten fiir den DMSP-20-270 ergeben sich

zZu:
270
0

270
1

270
2

7

Das Kraftverhalten des am Sprunggelenk eingesetzten

= 2.630904 - 1073 m?
= —3.263455-102m
— —8.062729 - 1073

Y

)

1.100142 - 1071

1
m

den Koeffizienten beschrieben:

175
0
175
1
175
2

175
3

= 2.5480 - 1073 m?
— —5.4362-10"2m |
= 2.2727-107! |
— —8.3576- 107!

)

L
m

270
90

270
91

270
9o

270
g3

270
9a

175
90

175
91

175
9o

175
g3

175
9a

3.308639 - 102 kem

2.093436 - 10 &
—9.288552 - 10° 12,
1.536027 - 107 5%

—9.476861 - 107 5

Y

(B.1)

DMSP-20-175 ist durch die folgen-

2.0198 - 102 kem

2.3051-10% & |
—1.2999 - 106 22,
2.7676 - 107 2L

—2.1218 - 10° 5L,

Y

B.2 Volumenmodell der pneumatischen Muskeln

Die konstanten Koeffizienten des Volumenmodells (3.52) fiir den DMSP-20-270 Muskel

ergeben sich zu:

61 =
by =
B3 =
By =
b5 =

2.418026 - 10711 m =
—7.711028 - 10718 15"
g

8.817065 - 10~° m?

9
82
)

Y

1.619083 - 102 m? |

2.659950 - 109 ms?

kg

Do
G
Bs
e

92480014 - 1015 mbs

—3.784726 - 1078 s
3.711104 - 10714 m>s
g

4
kQQ Y

~5.581018 - 10~%m |

kg )
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B Modellkoeffizienten

B.3 Reaktionskraft der FuB3sohle

Die konstanten Koeffizienten K; bis K, und C' wurden in [99] ermittelt:

K, = 3-10%
Ky, = 6-10
Ky = 3-10°
Ky, = 3-10
C = 75.000

Yz 3= 3= 3= 3=

B.4 Druck-Kraft-Hub-Kennlinie der Kurzhubzylinder

Die Messungen zur Identifikation der Druck-Kraft-Hub-Kennlinie sind in der folgenden
Tabelle dargestellt.

Druck p in Pa

Hublange z; in mm

Gemessene Masse m in kg

3. 10° 2 6,84
310 4 14,32
3.10° 6 21,97
3.10° 8 29,67
5-10° 2 6,33
5-10° 4 13,98
5-10° 6 21,5
510 8 29,32
7-10° 2 6,3
710 4 13,83
710 6 21,35
710 8 29,25
9-10° 2 6,18
9-10° 4 13,58
9-10° 6 21,05
9-10° 8 28, 86

Tab. B.1: Messergebnisse der Identifikation der Hubzylinder AEVC-16-10-I-P
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C Erganzungen zu Zeitableitung und Filterung

C.1 Amplituden- und Phasengang des

Differenzenquotienten

Ausgehend von (4.26) kann der Amplitudengang

Hpg(e") = 7 (1= cos(®) + jsin(€)
Re [Hp(e!®)] = (1~ cos(s) ()
I [Hpg(e")] = —— (sin(®) (€2)
|Hpo(e®)| = iA(\/1_2 cos<9>+cos2(9)+sm2(m)
- TLA( 2(1—cos(9>))
= TLA \/2-2-sin2(%>
_ T—A(Q-sin (%)) (C.3)
und basierend auf (C.1) und (C.2) kann der Phasengang
arg (Hpa(e®) = arctan (f;’é Mool )
- (222
_ srctan (25;?11(29()%))
~ arctan (2 () e <%>)
- e ()
- %—Efmogagw (C.4)

des Differenzenquotienten berechnet werden.
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C.2 Herleitung des algebraischen Ableitungsschatzers

Ausgangspunkt des algebraischen Ableitungsschatzers ist die Annahme der Beschreib-
barkeit des Messsignals tiber einen stetig differenzierbaren polynomialen Zusammenhang.
Die nachfolgende Herleitung orientiert sich an den durch Zehetner et al. und Reger et al.
vorgestellten Arbeiten [183-185].

Das abzuleitende Signal x(t) sei eine reellwertige Zeitfunktion in der Umgebung t,
beliebig oft differenzierbar und durch eine Taylorreihe

z'(to 2" (to 2 = 2@
o(t) = a(t0) + N1~ ) 4+ TN g gy = >

oy ()

i

ndherbar. Fiir die Ndherung xy(t) der Zeitfunktion x(¢) mittels einer Taylorreihe N-ter
Ordnung am Entwicklungspunkt ¢y, = 0 unter Vernachlassigung der Restglieder folgt fiir
t>0

4

x(t) = xy(t) = Zai— (C.6)

il
Die gesuchten zeitlichen Ableitungen zum Zeitpunkt ¢ = 0 sind durch die Koeffizienten

dD g

RO

—: 29(t = 0) (C.7)

t=0

gegeben. Fiir diese Koeffizienten muss nun eine Berechnungsvorschrift abgeleitet werden,
was sich im Bildbereich deutlich einfacher realisieren lasst.

Die Taylorreihe (C.6) im Laplace Bereich ergibt sich zu

N ; N
t (673
i=0 ’ i=0

Um nun die gesuchte j-te Zeitableitung zu erhalten, miissen alle Koeffizienten «; fiir i # j
eliminiert werden. Zur Eliminierung der Koeffizienten ;1 , ..., ay wird (C.8) zunéchst mit

sN*+1 durch multipliziert
N

SN Xy (s) = ZaisN_i (C.9)

=0

und anschlieBend N — j mal beziiglich s differenziert

%(SN—HXN(S)) = Z aiusj_i : (C.10)
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Zur Beseitigung der verbleibenden Koeffizienten ay, ..., o;_; wird zunachst aus der Summe
in (C.10) der Term fiir ¢ = j extrahiert und die Gleichung mit 1/s multipliziert

L (N = j)! (N =D
EW(S XN(S)) = Taj + ;OQWS] . (Cll)
Nach der j-ten Differentation von (C.11) nach s
&1 dNTT v (=1) - j1- (N = 5)!
@ (gm (S + XN(S))) = 1 Q; <C12)

sind alle Koeffizienten «; mit i # j eliminiert. Das in (C.12) enthaltene Operatormonom
s entspricht im Zeitbereich einer N-fachen zeitlichen Differentation und ist aufgrund
der Beobachtungen aus Unterabschnitt 4.2.1 und 4.2.2 nicht erwiinscht. Wird (C.12) mit
1/sN Ly > 0 multipliziert

1 & (1d¥ (—1)7 - 51 (N = j)!
SN 57 (;dsN—j (s XN(5)>> B (C.13)

gehen die zeitlichen Differentationen in mindestens eine Integration des Zeitsignals z(t)
iiber. Das Erhohen der ganzzahligen, positiven Konstanten v steigert die Anzahl der Inte-
grationen, deren Tiefpassverhalten hier sehr von Nutzen ist, wohingegen jede Integration
theoretisch eine Phasennacheilung von —90° nach sich zieht. Zur Ausfiihrung der N — j-
fachen Differentiation nach s auf der linken Seite von (C.13) kann die Formel von Leibniz
zur mehrfachen Differentiation von Produkten [186] angewendet werden

1 & (1dVT v
N (@ (EW (" XN(S))))

;. N—j : L
— I G z:] N—j (N +1)! SN—51+1dN 7 Xy (s)
sN+v+1 | dgi g AN (N — k1 +1)! dsN—i—r1

KR1=

1 Nii N=j\ (i (DN —m)! vk,
sVHv+l K1 Ky ) (N — k1 + DN — K1 — Kg)!

k1=0 rko=0 :

dN—m—ng
N AN(s)

- = k1 k2 (N_ K1 — HQ)'(N— K1+ 1) gV tr1tR2+1

(C.14)

Wird der gewonnene Ausdruck fiir die linke Seite (C.14) in (C.13) eingesetzt und der Zahler
der rechten Seite vor «; auf die linke Seite gebracht, ergibt sich
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SNTi"”aj - % Nz_:] z]: (N/f:j) (’jz> (N — k1 —(jsz;r!&\)f!— K1+ 1)

k1=0 rko=0
1 dN_m_@XN(S)
SV+51+HQ+1 dSN—Hl—IiQ

(C.15)

Der Ausdruck auf der linken Seite entspricht einem Monom der Zeit und die Ausdriicke
rechts in s entsprechen Faltungsintegralen, wodurch sich die Riicktransformation von
(C.15) in den Zeitbereich laut [184] zu

t

o = / Mt 7) - an(F)dr (C.16)

0
ergibt, wobei

(N+j+v+ 1IN +1)(-1)
tN+j+v+1 ’

Hj (t, 7') =

r1=0 r2=0 (t _ 7-)1/+/<1+/<2(_7-)N*m*ﬂ2 (C'17)
NZ_], ; Kilkal(N — § — k)1(J — k2)/ (VN — k1 — ko) (v — Ky — K2)!(IV — Ky + 1)

gilt. Somit wurde eine akausale Berechnungsvorschrift der j-ten Ableitung des Signals
xn(t) zum Zeitpunkt ¢ = 0 gefunden. Der fiir die Echtzeitimplementierung geeignete
kausale Zusammenhang, der die Ableitung von zx(t) zum Abtastzeitpunkt ¢ liefert, ergibt
sich durch Spiegelung des beriicksichtigten Intervalls der Eingangswerte xy(t) mit der
Fensterbreite 7" von [t,t 4+ T'] nach [t,t — T]. Dies hat zur Folge, dass fiir ungeradzahlige
Ableitungen j ein negatives Vorzeichen berticksichtigt werden muss, so dass sich

a; = (—l)j/Hj(T, T)en(t —7)dr (C.18)

ergibt.

C.3 Zeitdiskrete Darstellung des algebraischen

Ableitungsschatzers

Zur Implementierung des Verfahrens auf dem am Gangtrainer eingesetzten Echtzeitsystem
muss die Berechnungsvorschrift der Zeitableitungen und der zugehorigen Filterkoeffizenten
(C.17) auf eine zeitdiskrete Darstellung tiberfiihrt werden. Dabei wird das kontinuierliche
Signal z(t) nur an dquidistanten Zeitpunkten ¢ = n - T4 mit n = {0,1,2,...} erfasst.
Zwischen den Abtastzeitpunkten wird der Wert von x(t) als konstant fiir n- Ty < t <



C.4 Modell der numerischen Ableitung fiir das Kalman-Filter 217

(n 4+ 1) - Ty angenommen. Die Fensterbreite 7' geht dann in ein ganzzahliges Vielfaches
der Abtastzeit T}y tiber, d.h.

T=M-Ty, M={1,23,.} .

Durch die Diskretisierung geht das Integral aus (C.18) in eine Summe tiber und es ergibt
sich nach [184], Anhang B als Ndherung der zeitlichen Ableitungen

M
yIO) myd) = T - x(t — (n— 1) - Ty) (C.19)
n=1
und fur die Filterkoeffizienten
-  (N+j+v+1) NZJ i u+§@ (1) s
e (M . TA)J - Hllligli!(N —j — Kl)'(] — /‘iz)!
k1=0 ko=0 1=0
, 4 (C.20)
n \N+i—k1—k2+1 n—1\N+i—k1—k2+1
() - (5) )

(N -k —k)l(v—i+ K1+ k) (N =Ry +1)(N+i—K — Ry + 1)

C.4 Modell der numerischen Ableitung fur das

Kalman-Filter

Durch das Abwagen zwischen Pradiktion und Messung besitzt das Kalman-Filter die
Moglichkeit, unwahrscheinliche oder gar unmogliche Messwerte auszufiltern. Dadurch kann
ein Teil des Rauschens modellgestiitzt kompensiert werden. Zur Ableitungsschatzung wird
das folgende zeitinvariante Modell

I v(n) (C.21)
w(n) (C.22)

z(n) = | Zn) . (C.23)
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Dessen Elemente gehen durch Integration der jeweils hoheren Ableitungen hervor, daher
ergibt sich die Systemmatrix zu

1Ty 3TRGTh sTH e ATE ]
0 1 Tn T3 T% - ﬁTA‘l

F=|0 0 1 Ty 3737 -- ﬁTjZ% : (C.24)
0 0 0 0 0 - I

Wie bei der Taylorreihenentwicklung erfolgt hierbei ein Abbruch nach der k-ten Ablei-
tung, die als konstant angenommen wird. Die Messmatrix H spiegelt die statische Ubert-
ragungsfunktion des Zustandsvektors xz(n) auf die Messungen y(n) wieder. Im Fall der
Ableitungsschitzung ist nur die O-te Ableitung messtechnisch zugénglich, so dass die Ma-
trix H zum Vektor

K"=1[1 00 - 0] (C.25)

wird.

Um die Kovarianz des Prozessrauschens () zu bestimmen, ist es notwendig, zunéchst
Annahmen iiber die Varianz o2 der k-ten Ableitung zu treffen. Dabei entspricht v(n) der
Anregung des Systems mit angenommener Storung. Der Rauschgewinn [ spiegelt wieder,
wie v(n) mit entsprechender Stérung den Zustandsvektor z(n) beeinflusst. Das Element
x(n)® des Zustandsvektors nimmt direkt den Wert von v(n) an, daher ergibt sich dessen
Eintrag in I’ zu 1. Die dariiber liegenden Ableitungen niedrigerer Ordnung ergeben sich
durch fortlaufende Integration. Somit ergibt sich fiir den Rauschgewinn

- T’“ -
k 1
= 1>'T
I'= L (C.26)
§TA
Ta
- 1 -
Damit lasst sich die Kovarianzmatrix des Modellrauschens zu
Q=LoI"
B 1 2k 1 2k—1 k+2 1 k+1 1 k
FH A2k 1 (b= 11)'le 2k—2 %'T k41 il FTAk 1
— + —
(k— 1)'k'T (k—l).(k—l).TA (k— 1)'2T (k— 1)|TA (k— 1)'T
_ . 2
= . : . . : -0,
%Tzﬂ - 11) T* e %Ti fo T,
1k 1 k—1 1
I HTA = 1),T QTE‘ Ts 1
(C.27)

bestimmen. Die Kovarianzmatrix des Messrauschens
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R=o2 (C.28)
ist in diesem Fall skalar, da von einem eindimensionalen Messsignal ausgegangen wird.
Hierbei steht o2 fiir die Varianz des Messrauschens.

Im Allgemeinen werden die Kovarianzmatrizen @) und R vom Algorithmus als Maf fiir die
Verlisslichkeit von Messung respektive Modell herangezogen. Das Verhalten des Kalman
Differentiators hangt stark von den ) und R zu Grunde liegenden Varianzen o, und o,
ab. Durch ihre Festlegung kann dhnlich wie bei Filtern ein Kompromiss zwischen glatter
und verzogerungsarmer Schéatzung erzielt werden.

Die Ordnung k£ + 1, welche fiir das Modell angenommen wird, sollte an die Dynamik
des abzuleitenden Signals angepasst werden. Fir stark dynamische Eingangssignale ist
es zweckméafig, die im Modell als konstant betrachtete k-te Ableitung hoher zu wéhlen.
Allerdings konnen grofle Modelle auch zur Instabilitdt des Algorithmus fithren.
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D Erganzungen zum Nichtlinearen

Reglerentwurf am Kniegelenk

D.1 Erganzungen zum stabilitatsorientierten

Reglerentwurf

Die wichtigste zu erfiillende Eigenschaft aller geregelten dynamischen Systeme ist die Sta-
bilitat. Wahrend diese bei linearen Systemen relativ einfach nachweisbar ist, kann sich
der Nachweis bei nichtlinearen Systemen als sehr aufwandig erweisen. Eine Moglichkeit
des Stabilitdtsnachweises fiir nichtlineare Systeme beruht auf der Theorie des russischen
Mathematikers Alezander Michailowitsch Lyapunov (1 3. November 1918 in Odessa) und
soll hier in aller Kiirze vorgestellt werden [135, 142].

D.1.1 Definitheit skalarer Funktionen

Definitheit ist ein Begriff aus dem mathematischen Teilgebiet der linearen Algebra. Eine
skalare Funktion V' (z) : ID — IR mit ID € IR als offene Umgebung um den Ursprung muss
folgende Grundvoraussetzungen erfiillen:

e V(x) ist stetig differenzierbar ,
e V(0)=0.
V(x) ist dann positiv definit, wenn
V(z) >0 fir x € ID—{0}
bzw. negativ definit wenn
V(z) <0 fir z € ID—{0}.

Fir positive bzw. negative Semidefinitheit sind die Ungleichheitszeichen um Gleichheits-
zeichen zu erganzen.

D.1.2 Mathematische Stabilitatsbegriffe

Zur Charakterisierung der Stabilitatseigenschaften der Ruhelage x, dynamischer Systeme
& = f(x) existieren verschiedene Begriffe mit unterschiedlicher Bedeutung. Im Folgenden
sollen die relevanten Begriffe fiir die hier angefiihrten Betrachtungen ohne Beschrankung
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der Allgemeinheit kurz vorgestellt werden. Dabei sei y > 0 eine kleine Storung der Ruhe-
lage, die die Schranke € > 0 nie tiberschreitet.

e Eine Ruhelage z, heifit stabil wenn fiir jedes geniigend kleine e > 0 ein y > 0
existiert, so dass fur alle Zeiten t

l2(t) — 2gll < e falls [lz(0) —zg|l < x

gilt. Anschaulich bedeutet dies, dass ein stabiles System bei kleinen Stoérungen immer
in einem festgelegten Bereich um seine Ruhelage, auch oszillierend, verharrt.

e Eine Ruhelage x, heilt asymptotisch stabil, wenn obige Bedingung erfullt ist und
zusatzlich fiir ein y > 0 gilt:

lim [z(t) = zg| = 0, 2(0) — zgll < x

t—00

Bei dieser Definition kehrt das System nach einer Storung y wieder asymptotisch
in seine Ruhelage zuriick. Im Gegensatz zu obiger Definition muss ein stationarer
Endwert erreicht werden.

e Eine Ruhelage heifit marginal stabil, wenn sie stabil, aber nicht asymptotisch stabil
ist.

D.1.3 Direkte Methode nach Lyapunov

Zur Uberpriifung der oben genannten Stabilititseigenschaften an konkreten Systemen ent-
wickelte Lyapunov 1883 die Direkte Methode. Wird fiir ein System & = f(x) mit der
Ruhelage 2, = 0 eine skalare Funktion V' (z) : ID — IR gefunden, so dass gilt:

e V(z)>0und V(z) <0, ist die Ruhelage lokal stabil.

e Fiir V(z) > 0 und V(z) < 0, ist die Ruhelage sogar lokal asymptotisch stabil.
Die Funktion V(z) heifit dann Lyapunov-Funktion.

Die Methode ist lediglich hinreichend. Kann ein Kandidat fiir eine Lyapunov-Funktion die
Bedingungen nicht erfiillen, folgt daraus nicht die Instabilitiat der Ruhelage.

D.1.4 Control-Lyapunov-Functions

Zur Reglersynthese mit Hilfe der Lyapunovschen Stabilitatstheorie werden sogenannte
Control-Lyapunov-Functions (CLF) benétigt, die nicht nur von den ZustandsgréBen und
der Zeit abhangen, sondern auch von den festgelegten Stellgroflen.

Eine positive, radial unbeschrénkte, stetig differenzierbare Funktion V(x) stellt genau dann
eine CLF fiir das System & = f(z,u) dar, wenn fiir jedes z # 0 eine geeignete Wahl der

Stellgroflen u existiert, fir die gilt
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{a—vr - flz,u) <0 . (D.1)

Fiir die haufig auftretende Gruppe der zeitinvarianten, steuerungsaffinen Systeme
it=a(z)+G(z) u, (D.2)

mit der Ruhelage z, = 0 ist jede positiv definite und mindestens einmal stetig differen-
zierbare Funktion V(x) eine CLF, wenn sie fiir alle Zustande x mit

vt
S| e -0, (0.3)
die folgende Bedingung
ov1t <0Vz #0
[%] ) = . (D.4)
4 =0Vz =0

erfiilllt. Die Eigenschaften aus (D.4) sind deshalb wichtig, da fiir (D.3) kein Einfluss mehr
auf das System durch die StellgréBen u genommen werden kann. Ist (D.4) zusétzlich neben
(D.3) erfiillt, ist das System auch fiir diesen Fall asymptotisch stabil nach Lyapunov.

D.1.5 Robuste Stabilitat

Modelle stellen haufig nur Naherungen realer Prozesse dar, da eine exakte Modellierung
zu aufwandig oder auf Grund von unvollstandigem Systemverstdndnis unmoglich ware.
Zudem andern sich Prozessparameter haufig wahrend der Betriebszeit, was eine intensive
und langfristige Untersuchung erfordern wiirde. Findet zudem noch eine Linearisie-
rung eines nichtlinearen Modells um den Arbeitspunkt statt, muss der Arbeitspunkt
entsprechend nachgefiihrt und die Reglerparametrierung adaptiert werden. Es wird
somit von robuster Stabilitat gesprochen, wenn alle moglichen Parametervariationen und
-kombinationen, auch wéahrend des Betriebs, die Stabilitat des Systems nicht gefahrden.
Ein Regler, der die Stabilitat des Regelkreises fiir alle Parametrierungen sichert, wird
als robuster Regler bezeichnet. Ein gangiges Vorgehen zur Analyse ist es, anstatt fester
Werte Parameterintervalle in die anwendbaren Stabilitatskriterien einzusetzen, um so
Ungleichungen in Abhéangigkeit der Parametrierung fiir robuste Stabilitdt ableiten zu
konnen.

Das System des Gangtrainers wurde deshalb in Abschnitt 3.2 in weiten Teilen mit experi-
mentell ermittelten Messwerten unterlegt und verifiziert, um spater auch fiir schwankende
Massen und Langen der Patientengliedmafien ein stabiles System zu erhalten.
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D.2 Lie-Ableitung

Die Ableitung einer skalaren zustandsabhéngigen Funktion A(z) entlang einer zustands-
abhingigen Vektorfunktion f(x) wird Lie-Ableitung genannt und ist definiert als

Lid(2) = — f(z) . (D.5)

9
oz

Das Ergebnis der Lie-Ableitung ist ein Skalar, weswegen der Operator auch mehrmals
angewendet werden kann. Zudem ist auch eine nachfolgende Anwendung entlang einer
anderen Vektorfunktion denkbar. Soll zuerst entlang einer Vektorfunktion f(z) und dann
entlang einer Vektorfunktion g(x) abgeleitet werden, kann das wie folgt geschrieben werden

0 (Ls\)

LgLyh(z) = g(z) . (D.6)

Auch eine mehrfache Lie-Ableitung ist moglich und wird wie folgt notiert

LiA (x) = W fa). (D.7)

Eine weitere mathematische Operation in diesem Zusammenhang ist die Lie-Klammer mit
einer Vektorfunktion als Ergebnis. Sie ist definiert als

flz) = == g(z) . (D.8)

D.3 Nachweis der differentiellen Flachheit des
Kniegelenksystems
Als Ausgangspunkt fiir die weiteren Betrachtungen sei das Kniegelenksystem

it = f@® W), 2®(0) =25 e R", u" e R™ (D.9)

1=

in Zustandsraumdarstellung gegeben. Dabei sei der Zustandsvektor

&K = [Q) q.7 pg\z,e’ pﬁ,f}T (D]'O)

definiert. Der Eingangsvektor

WS = iy, ] (D.11)

enthalt die Luftmassenstrome in die Muskeln. Die p]\KM, j = {e, f} reprisentieren dabei
die absoluten Muskeldriicke im Extensor bzw. Flexor, die mﬁ] die Luftmassenstrome in
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die beiden Muskeln, ¢ den Kniegelenkwinkel und 7% respektive 7% die Storgrofien bzw.
deren zeitliche Ableitung.

Ein System wird ganz allgemein als flach bezeichnet, wenn flache Ausgange der Form
y= g(g, w, 1, ...,u™) mit k < oo gefunden werden konnen, die:

1. es gestatten, die Zustdnde x sowie die Kingdnge u als Funktionen der flachen
Ausgange y und einer endlichen Anzahl 3 ihrer Zeitableitungen auszudriicken, d.h.

N (D.12)

und u = u(y, ¥, ...,Q(BH)) ) (D.13)

2. voneinander differentiell unabhangig sind; d.h. sie erfiillen kein Differentialglei-
chungssystem der Form

f@. g, y?) =0. (D.14)
Wenn die erste Bedingung erfiillt ist, ist die Zweite gleichbedeutend mit der Forde-
rung dim(y) = dim(u) und somit einfach nachweisbar.

Aufgrund der komplexen Zusammenhange am Kniegelenk des Gangtrainers werden im
Folgenden nur die Abhéangigkeiten angedeutet. Es sollen nun folgende flachen Ausgéinge
g(ﬁ) nachgewiesen werden:

vy = q, (D-15)
o= q, (D.16)
o= = (¢ 4PN TE) (D.17)
y1 = 4¢=9 (QaCI‘>(’]’>p§(J,eapﬁ,fvm]\K/[,evmj\K/[,f>TK77LK) ) (D'18)

K 1 K K . - K 1 - K - K
Y2 = Pa =5 (Oare T Parg)s Y2 = Paw = 5 (Pare + Piry) - (D.19)

In Unterabschnitt 3.2.1 wurde die mechanische Bewegungsgleichung des Kniegelenksystems
hergeleitet. Das aufzubringende mechanische Drehmoment am Kniegelenk ergibt sich unter
Vernachlissigung des Reibmoments ME zu

M =m(q,q) -G+ flg.q) + 7. (D.20)

Das mechanische Moment M* muss durch die pneumatischen Muskeln aufgebracht werden.
Mit der Gleichgewichtsbetrachtung am Gelenk ergibt sich

M" = ric - (Fife(Phe: ALAge) — Fif§(0hrg, ALy ) - (D-21)

Die Muskelkréfte von Extensor F/% und Flexor F3/} hingen von den absoluten Muskelin-
nendriicken pf; . bzw. pj , sowie den Muskelkontraktionen AL}, und ALJ , ab. Wird
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nun (D.20) nach der Winkelbeschleunigung aufgelost und das von den Muskeln erzeugte
Drehmoment (D.21) eingesetzt, ergibt sich der in (D.18) angefiihrte flache Ausgang

v =m"" (0.9 [rx - (Fafe(Phres ALNre) — Farg(0hr g ALy p)) = flg,4) = 7%]  (D.22)

Um die dritte Ableitung des flachen Ausgangs y; bestimmen zu kénnen, muss (D.22) zuerst
nach der Zeit abgeleitet werden und es folgt

@ =m (q.4,0)- M5~ flg.4.9) — 7] . (D.23)

Die Druckaufbaugleichung

. n . OVir; OALy, .
P = _ | Ry - Tag - vy ; — g Lophiod] (D24)
J K Vit K T OALY dq J
Vir; +n- o, P J

mit den Indizes j = {e, f} fiir den Extensor- bzw. Flexormuskel stellt einen Zusammenhang
zwischen der Dynamik des Betriebsmediums Luft und dem mechanischen Antrieb her.
Wird (D.21) nach der Zeit abgeleitet und fiir pj; ; die Druckdynamik (D.24) eingesetzt,
ergibt sich die gesuchte Abhangigkeit des flachen Ausgangs

Ui = T ="7(q4GDhePhrp Mhp 75, (D.25)
von der Eingangsgrofie.

Um die erste Bedingung fiir differentielle Flachheit zu erfiillen, muss gezeigt werden, dass
alle Systemzustéinde x in Abhéngigkeit der flachen Ausginge y = [y1, 2] T und deren
Ableitungen darstellbar sind. Fir die Zusténde

1 =Y, To =11 , (D-26)

ist die Abhangigkeit klar. Um fiir den Zustand z3 = pﬁ?e das gewiinschte Ergebnis zu
erhalten, muss (D.21) nach p}; , aufgeldst werden. Der Muskeldruck des Antagonisten pf; ,
kann iiber die Bedingung einer entgegengesetzten Bewegung pX = %-(pﬁe —l—p]\KL 1) = konst.
eliminiert werden. Nach gleichem Vorgehen fiir den Zustand z4 ergibt sich

xr3 = pf/]ﬁ = p]\K/I,e (yla yl? :Ulv y2) 3 (D27)

Ty = pJ\K/[,f = p]\K/[,f (?Jl, Y1, Y1, .?'J'h yz) . (D.28)

Abschlielend muss eine Abhingigkeit der Systemeinginge u® von den flachen Ausgingen
y und deren Ableitungen nachgewiesen werden. Wird (D.25) sowohl fiir mg;e als auch fir
1y gelost, ergibt sich
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K _ |:U{(:| _ |:m£(£e:| _ [mg{/l,e (ylﬁylagla ‘_3'{:1,927?2) (D 29)
N ué( mJ\K/[,f m]\K/[,f (ylvylagla ylay273)2)

Da dim(u) = dim(y) = 2 gilt und Bedingung 1 erfiillt ist, ist die (differentielle) Flachheit

des Systems nachgewiesen.
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