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ZusammenfassungDiese Arbeit stellt ein Modell und ein Fortbewegung und bilden die offensichtliche Voraussegzun
System zur Steuerung von Exoskeletten mit Hilfe von elefir alltagliche Dinge wie das Aufstehen von einem Stuhl,
trischen Signalen vor, die an den Muskeln des Benutzémsufen oder Treppen steigen.

gemessen werden. Anhand dieser Signale wird der eigeneSind solche Bewegungen nicht oder nur eingeschrankt
Drehmomentbeitrag des Benutzer zur gewiinschten Bewedglich, so kann dies schwerwiegende Auswirkungen auf
gung abgeschétzt, und ein einstellbarer Faktor bestimat dias Wohlbefinden des Menschen haben, auf seine unabhan-
vom Exoskelett hinzugefligte Drehmoment in Bezug auf dgige Lebensweise, auf die soziale Einbindung oder schlicht
Beitrag des Benutzers. Die Signale werden durch ein kosuif die Fahigkeit, bestimmte Arbeiten zu verrichten. Der
plexes biomechanisches Modell ausgewertet. Verlust der Fahigkeit sich zu bewegen ist meist die Folge ei-
ner neurologischen Stdrung, deren Ursache in einer Krank-
heit, einem Schlaganfall, einem Unfall oder einem Geburts-
fehler liegen kann. Technische Hilfsmittel kbnnen hielegin

Abstract This paper presents a model and control schetféchtigen Beitrag zu hoherer Lebensqualitat des betrefien
for actuated exoskeletons by means of electrical signals Menschen leisten. _ )

corded from muscles of the operator. Those signals are usedPie Unterstiitzung fehlender oder eingeschrénkter Be-
to estimate the torque contribution of the operator to the dé€gungsmaglichkeiten und die Entlastung von Therapeu-
sired movement. An adjustable ratio defines the extra torqi§® Wahrend der Rehabilitation mit Hilfe von angetriebe-
the exoskeleton should contribute in relation to the torqilen Geréten sind Gegenstand zahlreicher Forschungsprojek

of the user. The EMG signal evaluation is performed bytg [27; 23; 10; 11; 12]. Allerdings kann eine solche Un-
sophisticated biomechanical model. terstlitzung auch fur gesunde Menschen sinnvoll sein, etwa

) ) ) fur Fabrikarbeiter oder bei der Bergung in Katastrophen-
Keywords exoskeleton EMG signals signal evaluation  gebieten, damit Lasten flexibel aber ohne Schadigung des
CR Subject Classification J.3- J.7- 1.6.5 menschlichen Kdrpers getragen werden kénnen [16; 21]. Ei-
nige Forschungsgruppen befassen sich auch mit der Unter-
stlitzung von Soldaten [20; 22].

Fur die eben genannten Szenarien bieten sich Exoskelet-
te zur Unterstiitzung des Menschen an. Exoskelette in der
&orpotik sind mechanische Konstruktionen, die — in unse-
rem Beispiel — den menschlichen Kérper umgeben und ent-
I%Hg der GliedmaRen verlaufen. Die Gelenke eines solchen
‘EXoskeletts sind an die des Menschen angepasst, um die nor-

Schliisselworter Exoskelett EMG-Signale Signalverar-
beitung

1 Einfihrung

Der menschliche Organismus besitzt mehr als sechshun
Muskeln, deren Funktionen untrennbar mit dem Leben d
Menschen verbunden sind. Sie ermdglichen Bewegung
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male Bewegung mdglichst uneingeschrankt zu erlauben und
wenn moglich zu unterstitzen.

Allerdings stellt sich die Frage, wie der Mensch dem
Exoskelett die gewilinschte Bewegung mitteilt, um Unter-
stitzung zu erhalten. Damit dies flexibel im Alltagsleben
geschehen kann, muss diese Eingabe intuitiv sein und die
spontane Modulierung der Bewegung an die jeweilige Si-
tuation erlauben, beispielsweise die Anpassung der $chrit
weite vor einer Treppe oder das Hochheben des Beines zum
Ubersteigen eines Hindernisses.
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Ein System wéare dann besonders intuitiv, wenn der Bsehnitt 5 werden Versuche beschrieben, die in Abschnitt 6
nutzer lediglichversuchemuss, die gewtiinschte Bewegungliskutiert und in Abschnitt 7 zusammengefasst werden. Ab-
durchzufuihren. Das System musste aus dem Versuch diegnitt 8 schliel3lich gibt einen Ausblick auf zukinftige- Ar
winschte Bewegung automatisch ableiten und diese sotogiten.
unterstitzen. Dies kann zum Beispiel durch die Auswertung
von elektromyographischen Signalen (EMG-Signalen) ge-
schehen. Diese werden von Muskeln wéhrend ihrer Aktivie-
rung abgestrahlt und kénnen durch Nadelelektroden invagiGteuerungssystem
oder durch Oberflachenelektroden auf der Haut gemessen

werden. Es gibt bereits einige Verfahren, die eine Mensahas Steuerungssystem basiert auf der Idee der linearen Ver-
Maschine-Schnittstelle basierend auf EMG-Signalen teadtarkung des Drehmoments, das der Trager des Exoskeletts
sieren. Allerdings werden diese vorwiegend flr Handpreigenstandig aufbringt [26]. Die EMG-Signale derjenigen
thesen eingesetzt, bei denen nicht zwingend kontinuferlicMuskeln, die fir die Bewegung im unterstiitzten Gelenk maR-
Bewegungen moduliert werden mussen. Sie basieren hgdblich verantwortlich sind, werden aufgenommen und dar-
fig auf Mustererkennung und der sich daran anschliel3en der geschatzte Drehmomentbeitrag des Benutzers zur
Ausflihrung von vorgefertigten Bewegungen [31; 15; 14Bewegung abgeleitet. Der Antrieb des Exoskeletts fiigtreine
Andere EMG-basierte Systeme werten die EMG-Signale #y diesem Drehmoment linearen Beitrag hinzu und erreicht
einer eher einfachen Art aus und verwenden sie ledigligp eine Entlastung. Hierbei ist der Mensch dafiir verantwort
um Zustandsubergange zu erkennen [18] oder stellen eifign, dass die aus der Kooperation zwischen Mensch und
linearen Zusammenhang zwischen den EMG-Signalen eingsschine resultierende Bewegung seiner gewiinschten Be-
Muskelgruppe, die ein bestimmtes Gelenk umspannt, upgdgung entspricht.
dem Unterstiitzungsdrehmoment in den Gelenken her [17]. padurch ist das Exoskelett allerdings nur durch diejeni-
Ein Kraftverstarker fir ein Arm-Exoskelett basierend ayfen personen steuerbar, die volle oder aber mindestens Rest
der Auswertung von EMG-Signalen mit einem biomechayivitat in den Muskeln besitzen, welche verstarkt werden
nischem Modell wurde in [26] vorgestellt. sollen. Die Muskelaktivitat muss auBerdem noch sinnvoll
Andere Ansatze zur Steuerung von Exoskeletten ohkéordiniert werden kénnen. Dies schrankt zwar den Kreis
biologische Signale des Menschen beruhen zum Beispiel agtenzieller Benutzer ein, eroffnet aber die Méglichkeit e
der Auswertung von vereinfachten dynamischen Modellgier sehr flexiblen Steuerung des Systems, denn die Kraftun-

des Menschen und des Exoskeletts, mit deren Hilfe Uber {8rstiitzung kann kontinuierlich berechnet werden und rea-
verse Kinematik Unterstltzungsdrehmomente berechnet weirt mit kurzer Latenz auf die Intention des Benutzers.
den. Mit Hilfe der Ergebnisse werden bestimmte statische Das Steuerungssystem istin Diagramm 1 fur einen Knie-
Stellungen gehalten [25] oder die Interaktionskrafte et antrieb dargestellt. Zur Abschatzung des Drehmomentbei-
Mensch und Exoskelett minimiert [19]. trags des Benutzers werden die EMG-Signale zusammen mit
In der vorliegenden Arbeit wird ein Steuerungssystedem aktuellen Gelenkwinkel mit Hilfe eines Kérpermodells
fur Exoskelette vorgestellt, dessen Schnittstelle auPder  ausgewertet. Das geschatzte Drehmoment wird mit dem Un-
wertung von EMG-Signalen und den aktuellen Gelenkwirerstiitzungsfaktor multipliziert und als Zielwert fur em
keln beruht. Diese Auswertung wird mit einem vereinfactbrehmomentregler an die Regelschleife weitergeleiteg- Di
ten biomechanischen Modell vollzogen, das auf Ergebniss Regelschleife errechnet den aktuellen Drehmomentbei-
sen der Biomechanik und Biomedizin beruht. Der Vorteil derag des Antriebs und regelt ihn mit Hilfe eines einfachen
Verwendung dieser Signale liegt darin, dass sie bei gesun@eReglers auf den Zielwert.
Menschen direkt mit dem Bewegungswillen verknipft sind, Der Vorteil dieses Systems liegt in seiner Robustheit: &u-
unabhangig davon, ob die Bewegung bewusst, unbewugste Kontaktkrafte miissen nicht explizit berticksichtigtw
oder als Reaktion ausgefihrt wird. Es bedarf daher keingén, sondern werden durch die Kraftmessung des Antriebs
weiteren zusatzlichen Eingaben, die eine unnétige geistigit einbezogen. Nicht gemessene Muskeln oder auRere Ein-
Belastung darstellen konnten. wirkungen, die ebenfalls eine Bewegung des unterstiitzten
Der Hauptteil der Arbeit besteht in der Vereinfachungeins hervorrufen, werden daher nicht behindert.
der vorhandenen, aber fur diesen Bereich zu detaillierten Dje Unterstiitzung des Systems hingegen ist direkt vom
biomechanischen Modelle und deren Kombination in HilBewegungswunsch des Benutzers abhangig, der aus den Mus-
blick auf die Steuerung eines Exoskeletts. Nach bestem Wigisignalen interpretiert wird. Allerdings ist dem Systdia
sen der Autoren ist dies das erste Mal, dass ein komplexggs der Kooperation des Menschen mit dem Exoskelett re-
auf Ergebnissen der Biomechanik und Biomedizin beruhesultierende Bewegung im Voraus nicht bekannt (im Gegen-
des Modell zur Steuerung eines Unterkorperexoskeletts vestz zu Ansatzen mit vordefinierten Bahnen oder komplexen
wendet wird. dynamischen Modellen). Demzufolge kdnnen keine Algo-
Hierzu wird zunéachst in Abschnitt 2 das Steuerungssysthmen zur Einhaltung einer stabilen Bewegung integriert
tem vorgestellt, bevor in Abschnitt 3 das zentrale biomechaerden. Im Gegensatz zu derartigen Ansatzen kann es aber
nische Modell und in Abschnitt 4 das Exoskelett beschriebaitht geschehen, dass eine begonnene Bewegung durch das
wird, mit dessen Hilfe das Modell validiert wurde. In Ab-Unterstitzungssystem dem Benutzer weiterhin aufgezwun-
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das nachverarbeitete EMG-Sigrn#it ):

Unterstiitzungs+ u(t) =F (|e(t) - é(t)D 1)
verhaltnis
Aus dem EMG-Signal wird die Muskelaktivierurzgu) ab-
EMG-Signale F— mﬁ% geleitet, die angibt, wie stark ein Muskel angespannt idt un
Modell ' Werte zwischen 0 und 1 liefert. Sie ist angelehnt an die Funk-
Zieldreh-  tion aus [24]:

moment
Aktuelles Dreh—

Kniewinkel 1
> Aktuator moment - eAuFF -1 )
Aktuatorkraft > modell a(u) = ﬁ ( )
Fehler
_ Hierbei istu das nachverarbeitete EMG-Sign&,das ge-
Steuerungssignale Eef;z;mme““ schéatzte maximale EMG-Signal (bei maximaler Muskelan-
Drehmoment-Kontrollschleife spannung) uné\ < 0 ein nicht linearer Formfaktor, der die
Krimmung der Kurve bestimmt. Fi& — O n&hert sich die
Abb. 1 Steuerungssystem des Exoskeletts. Funktion einer Geraden an.

A und R sind die EMG-bezogenen Parameter des Mo-

) ) ) ) dells. Sie und missen bei jedem Anlegen des Exoskeletts
gen wird, auch wenn dieser sie eventuell aufgrund einer ggs, \alibriert werden, da die gemessenen Signale abhan-
anderten Umgebungssituation abbrechen méchte. gig von verschiedenen Faktoren wie Hautleitfahigkeit und

Durchblutung sind.

3 Biomechanisches Modell ) )
Berechnung der Muskelkrafius der mita(u) bezeichneten
Bei der Entwicklung des biomechanischen Modells zur Aubuskelaktivierung wird im folgenden die Muskelkraft ei-
wertung der EMG-Signale stellt sich die Frage nach der D&€S €inzelnen Muskels berechnet. Dies wird mit einem ver-
tailliertheit des Modells. Hierbei muss zwischen der Gena@infachten Hill-basierten Muskelmodell durchgefihrt ;13
igkeit der Ergebnisse und der Komplexitét der Berechnudl: Eine schematische Darstellung des Muskelmodells ist
abgewogen werden. Es ist sicherlich nicht sinnvoll, ModelP Abbildung 2 dargestelit. Hierbei wird die Muskelkrédt"
le zu verwenden, die chemische Prozesse in den einzeldEFh die Summe der Krafte eines aktiven, kontraktilen Ele-
Muskeln simulieren. Allerdings kénnen auch nicht alle EMentsF." und einem passiven Elemerg’ gebildet [8]:
genschaften von Muskeln und deren Fasern vernachlassigt _ .
werden. Leider lasst sich die notwendige Genauigkeit nidht = Fa +Fp @)

direkt in Zahlen quantifizieren. Sie kann nur durch das

er- , e .
halten des Systems wahrend der Experimente bewertet V\[rr%?—s aktive Element ist flr die Kraftproduktion durch Zu-
sammenziehen der Muskelfasern verantwortlich, die durch

den. ‘ o . e X
Weiterhin ist zu beachten. dass biomechanische Modgg Aktivierung des Muskels Uber die Nerven initiiert wird.

le auch Parameter besitzen, die auf den jeweiligen Benf@S Passive Element entspricht der Summe aller Krafte, die

zer angepasst werden mussen. Es ist darauf zu achten, §45gh das um die Muskelfasern befindliche Gewebe erzeugt
die Kalibration dieser Parameter mit den Sensoren auf d@fﬁrd?n' sqbald der M.USKEI gedehnt wird. o

Exoskelett durchgefiihrt werden kann. Einige dieser Para- Di€ aktive Kraft wird aus der Muskelaktivierurgfu),
meter missen bei jedem Anlegen des Exoskeletts neu ??8[ maximalen isometrischen Muskelkrgft und der Kraft-
libriert werden. Es wiirde der Idee eines mobilen, flexiblerngen-Funkiorfain Abhangigkeit von der normierten Mus-
Systems widersprechen, wenn fiir die Kalibration eine korf€/faserlangeé™ wie folgt berechnet:

plexe externe Hardware oder ein Labor verwendet werden ~

miisste. Fa'= fa(l™)Fo"a(u) 4)
Aus der Vielzahl von in der Literatur beschriebenen Mghit fm _ m (5)
dellen wurden verschiedene Bestandteile ausgewahlt und zu T

dem im folgenden beschriebenen Modell zusammengefihrt.

Hierbei istI™ die aktuelle Muskelfaserlange uh§l die
EMG-Signal-Verarbeitunddas EMG-Signal eines einzelnewptimale Muskelfaserlange, also die Lange, bei der der Mus-
Muskels ist eine Uberlagerung von kurzen negativen und geel die groRRte Kraft erzeugen kann.
sitiven Impulsen [7]. Um aus diesem rauen Signal eine Ak- Die maximale isometrische Kraft ist die maximale Mus-
tivierungskurve des Muskels zu gewinnen, wird zuerst ekelkraft, die ein Muskel erzeugen kann, ohne dass sich die
Offset e(t) abgezogen, der Uber die zuletzt aufgenommbtuskelfasern wéahrend der Kontraktion in der Lange &ndern.
nen Daten gebildet wurde. Das Ergebnis wird gleichgericBie Kraft-Langen-Funktionfa(I™) modelliert den Einfluss
tet und tiefpassgefiltert mit der Funktién Das Ergebnis ist der Muskelfaserlange auf die vom Muskel produzierte Kraft.
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Bedingungen sind innerhalb des Bewegungsbereichs von Ge-
lenken immer erfilltR ist das Ergebnis der Transformation
der lokalen Koordinate® der einzelnen Kdérperteile (zum
Beispiel: Hiifte, Oberschenkel, Kniescheibe, Unterschfnk

in ein gemeinsames Koordinatensystem mit Hilfe von
Matrizen:

R = Mi(ao,...,a3-1)R 9)

Hierbei sind die Transformationsmatrizbh(ao,...,a;-1)
Funktionen der aktuellen Gelenkwinkel. Die Koordinaten
der Wegpunkte, die Intervallgrenzen und Transformations-
Abb. 2 Das kontraktile Element (KE) erzeugt die aktive Kr matrizen finden sich in [9]. . . .
durch die Verkiirzung der Muskelfasern. Das parallele EtenieE) In manchen Muskeln sind die Muskelfasern nicht par-
erzeugt die passive Krafy", die die Eigenschaft des Gewebes und degllel angeordnet, sondern in einem Winkgl dem Fiede-
Eﬁsﬁr&mgerdsg'se&‘ﬂgkzig lfjr:rfrngei: d'\é':er':e'ssvv\gvr"ggé?eeiggm?geznuée rungswinkel, zur Zugrichtung des Muskels. Folglich ergibt
Krgﬂ des I\/?uskelsehnenkbmplexes entla%g der Sehr€st sich die Bemehung von Muskellang® und Sehnen_lénge
I zur Gesamtlange des MuskelsehnenkompléX&siehe
Abbildung 2) aus:
Diese ist nicht immer gleich, da sich einzelne Bestandtei-
le der Muskelfasern bei der Verkirzung ineinander schigt — |t 1 |Mcosp (10)
ben und die Uberlappende Flache die produzierte Kraft be-
stimmt [29]. Die passive KrafE" wird durch das Produkt
aus dem Wert der passiven Kraft-Langen-Kurfgefir die
normalisierte Muskelfaserland® und der maximalen iso-
metrischen Kraff" berechnet:

RS = fp(I™F" (6)

Die Kraft-Geschwindigkeits-Beziehung wird in diesem Mo-

dell vernachlassigt, da die ausgefiihrten Bewegungen eH'grbei isto die G‘?Samta”deﬂ*”g des_ Muskelsehnenkom—
langsam sind. Werte fuf" und die Funktionerfa(i™) und pléxes undg, der Fiederungswinkel bei optimaler Muskel-

fp(I™ finden sich zum Beispiel in [9F,™ ist ein benutzer- faserlange. Werte fuq, sind aus der Literatur zu entneh-

ol 0 men [9].
abhangiger Parameter und muss kalibriert werden. Durch Umf 5 m _qm d Ein-

Um die normierte Muskelfaserlangf berechnen zu kon- urch Umformen mio =, CoSg, cosg und Ein
nen, muss die Muskelfaserlangefir die aktuelle Gelenk- setzen in Gleichung 10 folgt fur die Muskelfaserlante
konfiguration bestimmt werden. Dies geschieht mit Hilfe der
in [9] veroffentlichten Muskelsehnenparameter nach dem jm — \/(|(rjnsin%)2 + (Imt—|t)2 (12)
folgenden zusammenfassend vorgestellten Prinzip.

Die Lange des Muskelsehnenkomplexes wird berechnet

als Summe der Abstande zwischen einzelnen WegpunktenHi€rbei wird die Sehne als steif angenommen, so dass
P = (%.,2,0)T: ie Sehnenlangk durch die konstante Sehnenruhelatige

ersetzt wird:
" n-2
|m:i;||P.+1—P.H M g 0

_ Diese Wegpunkte sind mit Bedingungerverknlpft. Ist py gas Modell aber aufgrund der Kraft-Langen-Funktion
die jeweilige Bedingung erfullt = 1), so wird der Weg- sensibel gegeniiber dem Paraméieeagiert, muss dieser
punkt in den Muskelsehnenpfad eingefligt, um anatomisqgipriert werden. Dies geschieht iber einen Skalieruaigsf

Umlenkpunkte zu modellieren: tor &, der Wertd? aus der Literatur modifiziert:

Der Fiederungswinkep kann entsprechend [28] ange-
nahert werden durch:

IMsin
(p—arctan(lm0 R )
(o]

cos@, — O (11)

1 fir o™ <a<ao" 0<k<J
C = - - ’ - 8 t_Jft
' {0 sonst @) 1i=sM (14)

Hierbei istay der Gelenkwinkel de&-ten Gelenkes) die Folglich muss fur jeden Muskel der Parametekali-
Anzahl aller Gelenke und}°", aE'gh untere und obere Schrabriert werden, allerdings nur einmal fur jeden Benutzer des
ken der Intervalle, in denen die Bedingungen giiltig sind. BExoskeletts. Parameter mit dieser Eigenschaft werden als

nige Muskeln Uberspannen mehrere Gelenke, und man&eometrie-Parameter bezeichnet.
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Resultierendes Gelenkdrehmoméht den Drehmoment- Hilfe eines Analog-Digital-Umsetzers (ADC) auf den Bus
beitrag eines einzelnen Muskels zu berechnen, wird der Hegt. Diese kann mit Hilfe des Kniewinkels in das vom Ak-
belarm mit Hilfe des Prinzips des virtuellen Drehmomentsiator aufgebrachte Kniedrehmoment umgerechnet werden.
berechnet [6]: Die EMG-Signale werden mit Hilfe von sechs Oberflachen-
aImt elektroden der Firma Delsys [1] gemessen, die in einer Ein-
r(a) = (a) (15) lage der Orthese befestigt sind und ebenfalls mit ADCs auf
da den Bus gelegt werden. Die Auswertung aller Signale und

Hierbei ista der Winkel des Gelenkes, fiir welches der Hé3erechnung der Steuersignale fir den Antrieb wird durch
belarm berechnet werden soll. In unserem System wurcifieén eingebetteten Einplatinencomputer durchgefiihiet. D
die Hebelarme durch Konstanten approximiert. Der Dreffteuersignale des Computers werden Uber einen Digital-Ana
momentbeitrag eines einzelnen Muskels in einem betrach@g-Umsetzer (DAC) an einen Motorenverstarker mit Puls-

ten Gelenk berechnet sich folglich durch: weitenmodulation geleitet (PWM). Auf der Recheneinheit
lauft das Echtzeitbetriebssystem RTAI [4]. Hierbei wird nu
T =riFMcosp = riF™ (16) der P-Regler des Steuerungssystems mit Echtzeitpriatitit

fuhrt, die Modellberechnungen und die Zielwertberech-
ng fur den Regler werden mit Standardprioritat ausge-

fuhrt. Als FehlertoleranzmalRnahme Uberwacht eine geson-
N—1 derte Hardwareeinheit (Watchdog) die Busaktivitat flr den
T= ZhTi (17) Antrieb, um im Falle eines Rechnerausfalls die Kontrolle
i= Uber den Antrieb mit Hilfe eines Multiplexers auf einen Hard

Da nicht alle Muskeln des Menschen gemessen werd& re-P-Regler zu tbertragen, der eine Nullkraft am Kraft-
agnsor einstellt.

und auch die EMG-nach-Kraft-Umrechnung fehlerbehaft

e e o 1_ee 010 Sl cer beracksicigten Wusken das Exosce
'edogch dasg mit Hilfg dieser Abschétiun ) eine sinnvolle einen Antrieb im Knie zur Verfligung stellt, werden auch
J bschatzung nur Muskeln berlcksichtigt, die fiir die Bewegung im Knie
Unterstitzung des Menschen mdoglich ist.

verantwortlich sind. Die Auswahl der Muskeln, die gemes-

Kalibration der P terDie Kalibration der P ¢ sen werden, orientiert sich an ihrem Muskelquerschnitt so-
alibration der Farameterbie nallbration der Farameter, .o jhrar Nahe zur Oberflache der Haut. Dadurch werden

A R F™und¢ fir jeden Muskel soll hier nur kurz er—q%

und das Gesamtdrehmoment durch Summation der Ein
beitrage:

wahnt werden: Hierzu wird der Antrieb fir jenes Gelen le kraftigsten Muskeln bevorzugt, deren Signale besander

¢ ches durch di kalibri den Muskel ut erfassbar sind. Im einzelnen werden die Kniestrecker-
gesperrt, weiches durch die zu kallbrierenden MUSKeIn giy,qpein Rectus Femoris, Vastus Medialis, Vastus Lateralis

getrieben wird. Einim Antrieb integrierter K.raftsensom.o.n. und die Beugermuskeln Semimembranosus, Semitendinosus
die vom Benutzer aufgebrachte Kraft und die dazugehoriggn Bizeps Femoris betrachtet

EMG-Signale der beteiligten Muskeln. Basierend auf den
geschatzten Verhaltnissen der Muskelquerschnitte wied di
gemessene Kraft auf die beteiligten Muskeln aufgeteilt u%d
die Parameter passend eingestellt. Diese Kalibration W|rdE
unter verschiedenen Gelenkwinkel durchgefihrt, um den|
genabhangigen Paramegérfur jeden Muskelsehnenkom-
plex bestimmten zu kénnen.

xperimente

e im folgenden vorgestellten Experimente dienen zur Va-
lidierung des Gesamtsystems. Dabei stehen Bewegungen des

Recheneinheit

4 Exoskelett-Hardware

=8
2 ey | S 3| Einplatinen-

Das Verhalten des oben beschriebenen Steuerungssystel e | § Computer
wurde mit Hilfe eines eigens entwickelten Bein-Exoskelett ol 2 |2
untersucht. Dieses Exoskelett besteht aus Orthesenschal ADC 3
fir Oberschenkel und Unterschenkel, die Uiber ein Schar - 2

. . . . . . uzz 151
niergelenk miteinander verbunden sind. Ein Linearantrie - £ Sicherheitssvstem
angetrieben durch einen 90 Watt Maxon Motor [3], ist Uibey, = "

l/

zwei zweiachsige Gelenke mit beiden Teilen verbunden ufi

L
kann durch Anderung seiner Lange das Kniegelenk untg Kontrollmodus _

stitzen (siehe Abbildungen 3 und 4). Der aktuelle Kniewirg T * Shouer- —»

< ignal
kel wird tiber einen Philips KMZ41 Hall-Sensor [5] gemesg «— DAC <
sen und Uber einen Philips UZZ9001 ausgewertet und digita- Rl

lisiert. Der Antrieb besitzt einen GS XFTC300 [2] Kraftsen- Steuersignal
sor, der die vom Antrieb aufgebrachte Kraft misst und mitbb. 3 Ubersicht iiber die einzelnen Hardware-Bestandteile.
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Abb. 4 Das Bein-Exoskelett mit dem Antrieb fiir das Knie. Der eingtédte Computer und die Stromversorgung werden an einerchgatt
getragen und sind nicht dargestellt.

Alltags im Vordergrund, wie sie mit Geschwindigkeiten vorfbeispielsweise vor dem Aufstehen) oder wenn beim Gehen
hilfsbedurftigen Personen durchgefihrt werden. Die hier vvor dem Bodenkontakt der Ful3 platziert werden muss (etwa
gestellten Bewegungen mit der Unterstiitzung des Exosken ein Hindernis zu Ubersteigen oder eine Treppenstufe zu
letts sind die freie Bewegung des Beins, das Aufstehen vimaffen). Die Ergebnisse sind in Abbildung 5 dargestellt.
einem Stuhl und das Treppensteigen. Zum Laufen wird sehr Das oberste Diagramm zeigt den Versuch mit dem hier
viel weniger Kraft ben6tigt, so dass die Wirkungsweise deorgestellten Modell und einer Kraftverstarkung von 0.Die
Kraftunterstiitzung und Verstarkung daran nicht gut demorist durch die glatte Nulllinie der vom Exoskelett hinzuggfii
triert werden kann (und dort auch nicht im gleichen Mafén Kraft erkennbar. Das Exoskelett weicht der Bewegung
notwendig ist). aus und behindert sie nicht, unterstiitzt sie aber auch.nicht

Aus sicherheitstechnischen Griinden wurden alle Verdbie Glattheit des Kniewinkelverlaufs zeigt, dass die Marke
che mit einem gesunden Probanden durchgefiihrt, der in gesblemlos und sauber getroffen werden konnten.

Lage ist, die Bewegungen auch selbstandig durchzufihren. Das mittlere Diagramm zeigt dieselbe Aufgabe, aber mit

Die Bewertung der Qualitat der Ergebnisse ist schwieiner zugefiihrten Kraftunterstiitzung, die so grofR3 ist wie
rig, da die Wiederholbarkeit in freier Umgebung begrengie geschatzte Eigenleistung. Abgesehen von der ersten Be-
ist und nicht Uber eine Vielzahl von Durchlaufen gemittetiihrung, deren Trajektorienabschnitt eine leichte Dalie a
werden kann. Zeitabhangige Unterschiede kdnnen nicht skaeist, konnten alle Marker erneut sehr sauber berihrt wer-
liert werden, denn das wirde Einflisse der Dynamik veragen. Hier ist auch zu bemerken, dass die Muskelaktivitat ge-
dern. Daher kann bislang nur eine qualitative Analyse dgeniiber dem vorherigen Versuch reduziert werden konnte,
Ergebnisse und eine Beschreibung des subjektiven Empfinkennbar an den niedrigeren Werten der "Mensch"-Kurve.
dens prasentiert werden. Dies wird anhand von einzeln&egr Benutzer konnte also die Unterstiitzung sinnvoll inesein
reprasentativen Messungen vorgenommen. Bewegung integrieren.

In allen folgenden Diagrammen bedeutet ein Kniewinkel Das untere Diagramm zeigt denselben Versuch ohne Be-
von 0 Grad eine vollstandige Kniestreckung, negative Winicksichtigung der Kraft-LAngen-Abhangigkeit des Muskel
kel zeigen eine Beugung an. modells. Dies fuihrt dazu, dass der Eigenbeitrag des Benut-

zers bei fast gestrecktem Bein sehr stark Giberschatzt wird

. . . nd es dort zu einer Uberraschend starken Kraftverstarkung
Freie Bewegungn diesem Versuch sitzt der Benutzer aufjo t kommt. Dies fiihrt zu einer problematischen Interaktio
einem Stuhl, hebt das unterstutzte Bein an und versucht, digi<-hen dem Mensch und der Maschine. welche sich in der
an einer vertikalen Stange befestigte Marker im Abstand vg{j, ,
20cm, 40cm und 60cm tber dem Boden durch Streckupghig und exakt beriihrt werden. Es zeigt sich also, dass die

und Beugung des Knies und der Hufte zu berthren. Integration eines Modells, das die geometrischen Verisiltn
Dieser Versuch wurde mit unterschiedlichen Kraftvekg ger Gelenke berticksichtigt, notwendig ist.

starkungen durchgeftihrt und demonstriert, dass ein velati

komplexes Modell fiur die korrekte Abschatzung der Eigen-

leistung des Benutzers notwendig ist, um eine sinnvolleddatufstehen vom StulDieses Experiment demonstriert das
habung zu gewdhrleisten. Er steht stellvetretend fiir gdéita Systemverhalten bei der alltaglichen Bewegung des Aufste-
bewegungen, bei denen im Sitzen die Beine bewegt werdemns von einem Stuhl. Hierbei stehen anfangs beide FiRRe

lligkeit der Kurve ausdriickt: Die Marker konnten nicht
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Abb. 5 Versuchsergebnisse der freien Bewegung mit unterschi
lichem Unterstutzungsfaktor. Aufgetragen sind der Knigel, der
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Unterstlitzung etwas Uberrascht ist und seine eigene Muskel
aktivierung etwas zurlckfahrt. Dadurch wird jedoch auch
die Unterstitzung verringert, so dass darauf reagieremd di
Muskelaktivierung wieder verstarkt wird. Dadurch entste-
hen kleine Dellen in den Trajektorien der Kniewinkel. Sind
diese Dellen zu grof3, kbnnen Schwingungen entstehen. Das
ist dann ein Indiz dafir, dass die Interaktion zwischen dem
Menschen und der Maschine problematisch ist. Dies ist be-
sonders dann der Fall, wenn groRRe Verstarkungen gewahit
werden.

TreppensteigerDieser Versuch entspricht dem alltaglichen
Treppensteigen in normaler Umgebung und umfasste vier
Stufen. Die Bewegung wurde mit dem unterstiitzten Bein
initiiert und endet mit dem Beistellen des unterstitzteim8e
auf der obersten Stufe. Dies spiegelt auch die Flexibiest
Systems wider, Bewegungen mit dem unterstitzten Bein be-
ginnen und beenden zu kdnnen. Dieser Versuch wurde mit
den Unterstitzungsfaktoren 0.0, 0.5 und 1.0 durchgefihrt.
Die Ergebnisse sind in Abbildung 7 abzulesen.

Das oberste Diagramm zeigt den Versuch ohne Kraftun-
terstlitzung, also die "ideale" Knietrajektorie, die natdig
ist, um die Treppe hochzusteigen. Sie ist folgendermallen zu
interpretieren: Am Anfang sind beide Beine gestreckt, der
Benutzer steht vor der Treppe. Bet 4.5sist das Knie ma-
ximal gebeugt und der Ful? wird nach vorne ber die erste
Treppenstufe bewegt. Beix~ 5.3s wird das Gewicht Uber
den Ful3 verlagert und die Muskeln am Bein im Exoskelett
angespannt. Bdi~ 7.3s ist das Bein gestreckt. In dieser
Phase wird die zweite Treppenstufe durch das nicht unter-
stitzte Bein erklommen. Dieser Vorgang wiederholt sich ein
Jyeiteres Mal und bei ~ 13.3s wird das unterstiitzte Bein
nur noch beigezogen, deswegen findet dort nur eine schwa-

geschatzte Drehmomentbeitrag des Menschen und der Beiemg che Beugung statt.

Exoskeletts. Oben: keine Unterstutzung; Mitte: Untemtiigsfaktor
1.0 mit dem kompletten biomechanischen Modell; unten: ke
zungsfaktor 1.0 ohne das geometrische Modell der Muskeln.

Ahnlich verlaufen auch die beiden Versuche im mittleren
Diagramm mit einem Unterstitzungsfaktor von 0.5 und im
unteren Diagramm mit einem Unterstitzungsfaktor von 1.0.
Die Reduktion der Muskelaktivitat als Antwort auf das vom
Exoskelett hinzugefligte Drehmoment zwischen den oberen

nebeneinander auf dem Boden. Der Oberkérper wird leighdiden Diagrammen ist deutlich erkennbar. Bei der Steige-
vorgeneigt und das Aufstehen wird durch Kniestrecken Um’]g der Unterstutzung von 0.5 auf 1.0 ist keine so star-
Aufrichten durchgef[]hrt. Die Arme hatten keinen_ Kontal‘{{e Reduktion sichtbar, a||erdings wurde die unterste Bewe-
zur Umgebung. Dieser Versuch wurde ebenfalls mit verschigng auch, unbewusst motiviert durch die Kraftunterstiit-
denen Kraftuntersttitzungen dargestellt. Die Ergebnisse szung, schneller durchgefiihrt, das zu héheren Beschleuni-
in Abbildung 6 dargestellt. gungen und zu hoheren Kraften fihrte. Erkennbar ist dies
Das oberste Diagramm zeigt wiederum die Referenzt@i den grélReren Steigungen des Kniewinkelverlaufs. Zwi-
jektorie ohne Kraftunterstiitzung und das dabei abgesch&ghen 8s < t < 8.3s ist sichtbar, dass die maximale Be-
te Drehmoment. Die darunter folgenden Diagramme zeigéghleunigung des Aktuators nicht ausreicht, um die gefor-
die Aufstehbewegung mit steigender Kraftunterstiitzursg. Berte Kraft in der Bewegung aufzubauen. Zu dieser Zeit fallt
ist erkennbar, wie die vom Exoskelett hinzugefiihrte Kragtie Kniewinkelkurve extrem steil ab, und der Aktuator befin-
groRer wird, wahrend sich der vom Benutzer zugefiihrte B&iet sich in einer fir ihn ungiinstigen Konfiguration (Knie ist
trag verringert. Dies lasst erneut den Schluss zu, dass gebeugt).
Benutzer die Unterstitzung sinnvoll in seine Bewegung in- Auch in diesem Experiment lasst sich sehr gut erkennen,
tegrieren konnte. Allerdings ist auch erkennbar, dassibei aass die gewiinschte Bewegung in allen drei Unterstitzungs-
fanglich schnellerem Aufstehen (wie im zweiten und vierterarianten durchgefiihrt werden konnte, ohne dass es dabei
Diagramm von oben) der Benutzer durch die ungewohrta Schwingungen kam. Allerdings ist im Beispiel mit der
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Abb. 6 Ergebnisse des Aufsteh-Versuchs. Mit steigender Untersti
zung ist eine Reduktion der Muskelaktivierung und eine sttre

Aufstehbewegung erkennbar.
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Unterstitzung von 1.0 eine leichte Delle beim Beiziehen er-
kennbar.

Subjektiv l1asst sich Giber das Experiment sagen, dass das
Treppensteigen mit den hier gezeigten Unterstiitzungen mog
lich ist, wenngleich bei héheren Unterstitzungsfaktorien d
Bewegung insgesamt doch behutsam durchgefiihrt werden
sollte, um unnétige "Schlenker" zu vermeiden.

6 Schlussfolgerungen

Die Versuche haben gezeigt, dass durch die gegebene me-
chanische Verbindung des Menschen mit der Maschine eine
direkte Interaktion stattfindet. Diese Interaktion kanteun
schiedlichen Charakter haben, der sich aus der resukieren
den Bewegung erkennen lasst: Ist die Bewegung gleichfor-
mig und der normalen Bewegung ohne Unterstlitzung &hn-
lich, so ist die Interaktion ausgeglichen und der Benutagr h
das System gut unter Kontrolle. Ist dabei ein entsprectrende
Verstarkungsfaktor eingestellt, so kann der Benutzer wn d
Kraft des Antriebs profitieren und seinen Eigenbeitrag fedu
zieren.

Ist jedoch eine starke Welligkeit in der Muskelaktivitat
und der davon abgeleiteten Unterstitzung zu verzeichnen,
die zu einer welligen Gelenkwinkeltrajektorie fiihrt, samka
der Benutzer zwar in einigen Fallen auch von der Unter-
stlitzung profitieren und die Eigenleistung reduzierery-all
dings wird die Bewegung insgesamt nicht sehr sauber aus-
gefuhrt. Au3erdem fiihrt dies subjektiv zu Unwohlisein, da
der Mensch sich nicht komplett in Kontrolle Gber das Sys-
tem fuhlt. Dies fihrt auch zu einer htheren mentalen Be-
lastung durch den Wunsch, die Bewegung starker selbst zu
bestimmen. Im Versuch der freien Bewegung ohne Beriick-
sichtigung der Kraft-Langen-Funktion wurde dies versucht
Reaktionen in dieser Geschwindigkeit werden jedoch durch
das Ruckenmark oder den Hirnstamm ausgefihrt und sind
nicht ohne weiteres willentlich beeinflussbar. Langeres-Tr
ning kdnnte diese Effekte reduzieren.

7 Ergebnisse

In diesem Beitrag wurde ein neuartiges Steuerungssystem
flr Exoskelette beschrieben, das auf Erkenntnissen der Bio
mechanik und Biomedizin beruht. Das Haupteingabemedi-
um der Schnittstelle zwischen dem Menschen und der Ma-
schine sind die elektromyographischen Signale, die vonrMus
keln bei deren Aktivierung ausgesendet werden, zusammen
mit der Gelenkkonfiguration der von den unterstiitzten Mus-
keln Uberspannten Gelenke. Das System kommt vollstandig
ohne vorgefertigte Bewegungstrajektorien und zusatelich
Eingaben aus und erlaubt dem Trager eine intuitive Handha-
bung und die Durchfiihrung flexibler Bewegungen, um auf
alltdgliche Gegebenheiten zu reagieren.

In den hier vorgestellten Versuchen wurde mit Hilfe ei-
nes eigens konstruierten Exoskeletts die Funktionstiichti
keit des beschriebenen Systems fir Alltagsbewegungen mit
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Abb. 7 Treppensteigen mit unterschiedlichen Unterstitzungsfek: 0.0 (oben), 0.5 (Mitte) und 1.0 (unten). Aufgetragerder Kniewinkel,
der geschatzte Drehmomentbeitrag des Menschen im Knieaemgbch Aktuator des Exoskeletts hinzugefiigte Beitrag Gezdit.

einem gesunden Probanden verifiziert. Die Versuche zea@pten zur Wiedererlernung motorischer Fahigkeit misste di
ten, dass die vom Exoskelett beigesteuerte UnterstitziRgpustheit und Sicherheit des Systems weiter erhoht wer-
sinnvoll in die Bewegung integriert wurde und der Benutzelen. Denn bei vielen Patienten kommt nicht nur eine kérper-

dadurch seine eigene Muskelaktivitat senken konnte. liche, sondern auch eine geistige Schwache hinzu, und eine
koordinierte Muskelaktivitat ist nicht oder nur eingesitrit
gegeben.

8 Ausblick Auch kdnnte das Exoskelett um zusatzliche Gelenke er-

weitert werden, so dass Interaktion mit einer virtuellen-Um

Es gibt viele Anwendungsszenarien, die sich flr die weitegebung simuliert werden kann. Beispiele waren haptische
Entwicklung anbieten, je nach Zielgruppe der Benutzer. Digterfaces zum Erlernen von Bewegungen bei der Rehabili-
hier durchgefiihrten Bewegungen sind eher langsam. Bei ¢ition, der Ausbildung, dem Sport oder im Entertainmentbe-
alltaglichen Arbeit in einer Fabrik zum Beispiel sind hinreich. Exoskelette sind daftir sehr gut geeignet. Es bleiben
gegen zlgigere, dynamische Bewegungen wiinschenswalgo noch viele interessante Punkte fuir weitere Forschunge
Die Anpassung des Systems an solche Bewegungen ist aiffan.

in erster Linie ein Problem der mechanischen Konstrukti-

on und der Energieversorgung, wenngleich das blomecIﬁ’nksagung Die Autoren bedanken sich fir die langjahrige Unter-

nische Modell dann auch um die Kraft-Geschwindigkeitstiitzung der Arbeiten durch Herrn Professor Giinter HominegHerrn
Beziehung erweitert werden misste. Im Hinblick auf Patbr. Konstantin Kondak fiir Ideen und Diskussionen sowie leei zahl-
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reichen beteiligten Studenten flr ihre Beitrage zur testirén Umset-
zung des Projekts.

24.
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