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Zusammenfassung

Bei der Unterstiitzung der Fuflhebung in der Schwungphase des Ganges durch
Funktionelle Elektrostimulation kommt es oft zu unerwiinschter Inversion/Eversion,
d.h. zu Ein-/Auswirtsdrehungen des Fules um dessen Léngsachse. Im vorliegenden
Beitrag werden zunéchst Methoden entwickelt, um den Fuf}-zu-Boden-Winkel mit
Hilfe eines am Fufl angebrachten Inertialsensors zu schitzen und aus dem Winkel-
verlauf einen skalaren Indikator fir das Gesamtmafl der Inversion/Eversion eines
Schrittes abzuleiten. Um diese zu beeinflussen, wird die Intensitdt der Stimulati-
on variabel zwischen zwei Kanilen aufgeteilt, von denen der erste eine Fulhebung
mit zusédtzlicher Eversion und der zweite eine FuBhebung mit zusétzlicher Inversi-
on auslost. Fiir die zyklische Anpassung der Verteilung werden eine Run-to-Run-
Regelung und eine Iterativ Lernende Regelung entworfen. Anhand klinischer Expe-

rimente mit Schlaganfallpatienten wird die Eignung beider Regler diskutiert.

1 Einleitung

FuB3heberschwiche, oft auch als Fallful oder Peroneusparese bezeichnet, ist eine Bewe-
gungsstorung, welche unter anderem aus einer fehlenden oder eingeschrénkten Verbindung
zwischen dem zentralen Nervensystem und dem Peroneusnerv resultiert und eine man-
gelnde Dorsalflexion zur Folge hat, d.h. der Fufiriicken kann nicht ausreichend in Richtung
des Schienbeins angehoben werden (siehe Abbildung 1). Dies fiihrt zu einer unphysiologi-
schen Verinderung des Gangbildes und zu einer erhéhten Sturzgefahr. Fulheberschwéche
tritt iiberwiegend infolge eines Schlaganfalls auf. Unterstiitzungsbedarf besteht sowohl in
der subakuten Schlaganfall-Versorgung, als auch bei chronischen Patienten, welche die
FuBlhebung durch Rehabilitation nicht oder nur unzureichend zuriickerlangt haben [2].
Ein moglicher Behandlungsansatz besteht in der Nutzung von funktioneller Elektro-
stimulation [3]. Dabei werden iiber am Bein platzierte Hydrogel-Elektroden Stromimpul-
se appliziert, welche iiber die Auslosung von Aktionspotentialen eine Kontraktion der
Muskeln bewirken. Ein System zur Unterstiitzung der Fulhebung mittels FES wird als

Peroneus-Stimulator bezeichnet. Alle kommerziell erhaltlichen Geréte erfassen statt der



FuBlhebung lediglich den Fersen-Boden-Kontakt und {iberlassen die Regelung der Fuf-
hebung, d.h. die Anpassung der Stimulationsintensitdt, dem Patienten. Nur in einigen
wenigen Forschungsarbeiten werden modernere Ansitze verfolgt, siehe z.B. [7] und die
dort zitierten Arbeiten. Im Forschungsprojekt A PeroStim wird ein Peroneus-Stimulator
entwickelt, welcher iiber einen am Fufl angebrachten Inertialsensor vier verschiedene Gang-
phasen pro Seite erkennt — siehe Abbildung 2. Zudem wird die tatséchliche Fulhebung
erfasst und zur automatischen Anpassung der Stimulationsintensitit verwendet. Fiir eine

ausfiithrlichere Beschreibung des Adaptiven Peroneus-Stimulators sei auf [6] verwiesen.
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Abbildung 1: Prinzipskizze des Adaptiven Peroneus-Stimulators. Die bei FuBlheber-
schwiche mangelhaft ausgepriagte Dorsalflexion wird iiber Elektrostimulation der betei-
ligten Muskeln unterstiitzt. Wenn die Fulbewegung iiber einen Inertialsensor am Fufl
messtechnisch erfasst wird, kann eine automatische Anpassung der Stimulation erfolgen.

Ein haufig beobachtetes Problem bei der Versorgung mit Peroneus-Stimulatoren be-
steht darin, dass wiahrend der Schwungphase Inversion oder Eversion auftritt. Der Grund
fiir diese unerwiinschte Drehung des Fufles ist in Abbildung 1 angedeutet. An der Dorsal-
flexion sind zwei Muskeln beteiligt, wobei der Musculus peronaeus longus (auch Musculus
fibularis longus) zusétzlich eine Eversion und der Musculus tibialis anterior eine Inversion
des Fufles verursacht. Fiir eine natiirliche FuBhebung miissen beide Muskeln im richtigen
Verhéaltnis stimuliert werden. Bei herkommlichen Systemen wird dieses Verhéltnis iiber
die Positionierung zweier Elektroden beeinflusst. Es miissen Positionen gefunden werden,
welche eine Stimulation beider Muskeln bewirken und weder unerwiinschte Inversion noch
Eversion auslosen. Dies ist nur schwer zu erreichen und erfordert in der Regel ein mehr-
maliges Umkleben, bis eine zufriedenstellende Position gefunden ist. Dass trotz genauer
Platzierung diese Position schon nach kurzer Zeit unter verdnderten Bedingungen keine
zufriedenstellend gerade FuShebung mehr liefert, ist dabei ebenfalls haufig zu beobachten.
Veltink et al. haben fiir einen implantierbaren Peroneus-Stimulator eine Tuning-Strategie
vorgeschlagen, welche die Aktivierung beider Muskeln ins Gleichgewicht bringen soll [8].

Es erfolgten jedoch lediglich simulative Untersuchungen. Im vorliegenden Beitrag werden



— sowohl fiir die messtechnische Erfassung der Eversion als auch fiir die Regelung derselben
mittels FES iiber Hydrogel-Elektroden — neue Methoden vorgestellt und in Experimenten

mit Schlaganfallpatienten evaluiert.

Aufsetzen Standphase Abheben
der Zehen der Ferse
S
Belastungs- Vorschwung-
antwort phase
Aufsetzen Abheben
. der Ferse der Zehen

Abbildung 2: Einteilung des Ganges je eines Fufles in vier Gangphasen und Modellierung
des Ganges als Zustandsautomat mit Gangereignissen zugeordneten Transitionen.

Die verbleibenden Abschnitte sind wie folgt strukturiert: Zunéchst wird in Abschnitt 2
ein Verfahren entwickelt, um aus den Beschleunigungsdaten und Drehraten des Inertial-
sensors ein geeignetes Maf} fiir die Inversion/Eversion zu berechnen. Darauf aufbauend
werden in Abschnitt 3 verschiedene Regleransidtze gewéahlt und in Abschnitt 4 experi-
mentell getestet. Auf Basis der experimentell gewonnenen Daten wird abschliefend die
Eignung der gewihlten Ansétze zur Kompensation unerwiinschter Inversion/Eversion dis-
kutiert.

2 Berechnung von Winkelverlauf und Indikator

Zur gezielten Beeinflussung von Eversion oder Inversion wird eine Methode benétigt, um
anhand der Sensordaten eine Aussage iiber den aktuellen Grad der Eversion oder Inversion
treffen zu konnen. Dazu erfolgt zunédchst die Definition eines geeigneten Winkels. Aus den
Drehraten der Inertialsensoren wird ein Winkelverlauf berechnet. Anschlielend wird aus
diesem Winkelverlauf fiir jeden Schritt eine skalare Gréfle bestimmt, welche eine Aussage

iiber die Ausprigung der Eversion oder Inversion eines Schrittes liefert.

2.1 Berechnung des Winkelverlaufs

Mit Eversions- bzw. Inversionswinkel werden im medizinischen Kontext h&ufig Sprungge-
lenkswinkel bezeichnet. Um diese zu messen sind jedoch mindestens zwei Inertialsensoren
notig. Daher soll das Mafl an Eversion im Folgenden durch den Fuf-zu-Boden-Winkel in
der Frontalebene des Fufles beschrieben werden, d.h. durch den Winkel 6 zwischen der
mediolateralen Achse des Fules und dem Boden (siche Abbildung 3). Dies ist vor allem
deshalb vorteilhaft, weil der FuB-zu-Boden-Winkel eine grofiere Bedeutung fiir die Bo-
denfreiheit und somit fiir die Sturzgefahr hat. Zur Berechnung wird zunéchst ein lokales
Fulkoordinatensystem definiert, in dem die y-Achse bei geradem Stand in der Frontal-

ebene des Korpers liegt, die 2-Achse des Fufles horizontal nach vorn zeigt und die z-Achse



Abbildung 3: Schematische Darstellung des Fufles und des Eversionswinkels 6. Das globale
Koordinatensystem ist schwarz und das lokale Fu3-Koordinatensystem ist rot dargestellt.

senkrecht nach oben zeigt. Die mediolaterale Achse des Fufles wird daher im Folgenden als
y-Achse yr des Fules und der Winkel zwischen ihr und dem Boden als Eversionswinkel 0
bezeichnet. Der Winkel zwischen einem Vektor und einer Ebene kann wie in (1) gezeigt
iber den Normalenvektor der Ebene, in diesem Fall Zj, berechnet werden. Die Achse ¥p
zeigt aus Sicht des Probanden immer nach links. Damit positive Winkel fiir Eversion ste-
hen, muss das Vorzeichen abhéngig davon gewéhlt werden, ob es sich um den linken oder

um den rechten Fuf3 handelt.

o +90° — arccos (2, - y) fiir linken FuB )
. —90° + arccos (2, - yp) fiir rechten Fuf

Um diese Gleichung auswerten zu kénnen, miissen die Koordinaten von Zz; und ¥p
beziiglich desselben Koordinatensystems bekannt sein. Dazu wird zunéchst ein beliebiger
Zeitpunkt einer Standphase betrachtet, in dem sich der betroffene Fufl mit dem daran an-
gebrachten Sensor in Ruhe und flach auf dem Boden befindet. Da der Fufl in Ruhe ist, wird
ausschliefflich eine Beschleunigung vertikal nach oben mit dem Betrag der Erdbeschleuni-
gung gemessen. Somit kann durch Normierung der gemessenen Beschleunigungswerte die
vertikale globale Achse 7, bestimmt werden. Wenn der Sensor derart am Fufl befestigt ist,
dass die lokale z-Achse des Sensors, hier s genannt, annahernd in der Sagittalebene des
FufBles liegt und entlang des Fufriickens schrig nach vorn und unten zeigt, so erhélt man

die y-Achse des Fufles iiber das Kreuzprodukt

5 Zg X Xg
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R )
Es ist festzuhalten, dass sich bei starrer Anbringung des Sensors am Fufl die Koordinaten
von yr im lokalen Koordinatensystem des Sensors nicht dndern, wenn der Fufl bewegt
wird. Zwischen zwei Standphasen wird jeweils mittels strap down integration [4] aus den
gemessenen Drehraten eine Rotationsmatrix berechnet, mit deren Hilfe iz vom lokalen
Sensorkoordinatensystem in das Referenzkoordinatensystem, d.h. in das lokale Sensorko-

ordinatensystem der letzten Standphase, transformiert wird. Somit kann zu jedem Zeit-



punkt der Eversionswinkel 6 berechnet werden.

Bei der Messung der Drehraten mittels Inertialsensoren kommt es jedoch auch bei
genauer Kalibrierung zu systematischen Messabweichungen, dem Bias. Bei Wiedereintritt
in die Standphase wird daher die durch Integration des Bias aufgetretene Drift linear

zwischen den Standphasen kompensiert. Der biaskorrigierte Winkel 6 ist demnach
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wobei t, (heel-off ) den Beginn der Vorschwungphase und tg (full contact) den Beginn
der folgenden Standphase bezeichnet.
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Abbildung 4: Eversionswinkelverlaufe von sechs gesunden Probanden (links) und von je-
weils zwel Patienten mit deutlicher Inversion und deutlicher Eversion (rechts). Vor der
Berechnung der Mittelwerte (Linien) und Standardabweichungen (Fldchen) wurden die
Zeitachsen so skaliert, dass die Gangphasenwechsel aller Schritte iibereinander liegen.

Um typische Eversionswinkelverldufe vergleichen zu kénnen, wurden Messungen von
zwei Patienten mit deutlicher Eversion und zwei Patienten mit deutlicher Inversion auf
der paretischen Seite ausgewertet. Zudem wurden Messdaten von sechs gesunden Proban-
den aufgezeichnet. Abbildung 4 zeigt die Winkelverldaufe der Patienten sowie die Winkel-
verldufe der gesunden Probanden. Wihrend kleinere Auslenkungen auch bei gesunden in
vielfiltiger Auspragung auftreten, weisen die Gangbilder der Schlaganfallpatienten erheb-

lich gréflere Eversion und Inversion und eine erhohte Varianz auf.

2.2 Bestimmung eines skalaren Eversionsindikators

Um im weiteren Verlauf eine Run-to-Run-Regelung implementieren zu kénnen, wird aus
dem Winkelverlauf fiir jeden Schritt ein skalarer Indikator bestimmt, welcher die Aus-
priagung der Eversion fiir den kompletten Schritt zusammenfasst. Der Indikator wird
als kubischer Mittelwert des biaskorrigierten Eversionswinkels in der zweiten Hélfte der

Schwungphase definiert:




Hierbei bezeichnet k die diskrete Zeit, d.h. den Abtastindex der Signale, k;; den Abtast-
index in der Mitte der Schwungphase und kg den Index am Ende der Schwungphase. Es
wird lediglich die zweite Hélfte der Schwungphase beriicksichtigt, da sich der Fufl dann
niher am Boden befindet als in der ersten Hélfte, sodass eine weitere Verringerung des
Bodenabstandes durch starke Eversion bzw. Inversion zu einer erhhten Sturzgefahr fiihrt.
Anhand der Videosequenzen von einer Reihe weiterer Messungen wurde das Gangbild von
Patienten durch erfahrenes medizinisches Personal beziiglich der Ausprigung von Ever-
sion/Inversion auf einer frei definierten Skala eingeschétzt. Abbildung 5 zeigt, dass der

gewahlte Indikator gut mit dieser Bewertung korreliert und somit als Regelgrofie geeignet
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Abbildung 5: Korrelation zwischen dem Eversionindikator und Bewertungen von Inversi-
on/Eversion durch erfahrene Mediziner anhand von elf Videosequenzen mit jeweils 10-20
Schritten. Neben Mittelwert und Standardabweichung des Indikators fiir jeden Ausschnitt
ist eine Regressionsgerade mit Standardabweichung dargestellt. Der Indikator korreliert
gut mit den medizinischen Bewertungen.

3 Reglerentwurf

Um Eversion/Inversion effektiv zu beeinflussen, werden zwei aktive Elektroden einge-
setzt, welche iiber dem Nervus fibularis superficialis und dem Musculus tibialis anterior
angebracht sind. Eine dritte Elektrode dient als gemeinsame Gegenelektrode, siehe Ab-
bildung 1. Die bereits erfolgreich entwickelte Dorsalflexionsregelung [6] gibt zu jedem
Zeitpunkt eine anzuwendende normierte! Stimulationsintensitit uqe € [0,1] vor. Diese
Intensitit wird in einem variablen Verh&ltnis ugqr := gNerv + @Musker auf beide Elektro-
den verteilt, wobei gnev die auf die Nervelektrode geleitete Stimulationsintensitat und
Ovuskel die auf die Muskelelektrode geleitete Stimulationsintensitét ist. Es wird folgendes
Nerv-Muskel-Verhéltnis u € [—0.5, +0.5] definiert:

GNerv = Udf (U + 05) (5)
GMuskel = Udf (05 - U), (6)

'd.h. normiert auf die jeweils hochste vom Patienten tolerierte Intensitit



sodass fiir u = 0 gilt gnerv = QMusket = 0.5 und fiir u = —0.5 bzw. fiir v = +0.5 nur
iiber die Muskelelektrode bzw. nur iiber die Nervelektrode stimuliert wird. Dieser Ansatz
geht davon aus, dass eine Anderung der Intensitéitsverteilung lediglich Eversion /Inversion
beeinflusst und keine nennenswerten Auswirkungen auf die Dorsalflexion hat — eine An-
nahme, die in Abschnitt 4 verifiziert wird. Der Einfluss der Intensitétsverteilung auf den
Eversionsindikator wurde am Beispiel eines Patienten mit chronischer Fu3heberschwiche

experimentell ermittelt und ist in Abbildung 6 dargestellt.
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Abbildung 6: Eversionsindikator fiir eine Versuchsreihe mit verschiedenen Nerv-Muskel-
Verhéltnissen u — Mittelwerte (Punkte) und Standardabweichungen (vertikale Linien)
iiber 5-10 Schritte pro Versuch. Ein physiologischer Wert von —0.1rad wird im vierten
und zwolften Versuch bei u ~ —0.175 erreicht; das entspricht etwa 60-65% Stimulation
des Musculus tibialis anterior und 35-40% Stimulation des Nervus fibularis superficialis.

Fiir die Regelung der Eversion wird ebenso wie fiir die bereits vorhandene Dorsalfle-
xionsregelung ein zyklischer Ansatz gewéhlt, bei dem aus jedem abgeschlossenen Schritt
gelernt wird und das Nerv-Muskel-Verhéltnis der Intensitéitsverteilung fiir den darauf
folgenden Schritt entsprechend angepasst wird. Auf eine Riickkopplung innerhalb eines
Schrittes wird bewusst verzichtet, da die mittlere Dauer einer Schwungphase selbst bei
langsamem Gehen nur ungefihr 0,7s betragt, die Wirkung der Stimulation jedoch um
ca. 0.2 s zeitverzogert ist und die mittels klassischer (instantaner) Riickkopplung erzielbare
Regelgiite somit sehr beschrénkt ist.

Ein naheliegender und einfacher Ansatz besteht darin, das Nerv-Muskel-Verhéltnis fiir
jeden Schritt neu anzupassen, es fiir die Dauer eines einzelnen Schrittes jedoch konstant
zu lassen. In diesem Fall kann eine Run-to-Run-Regelung [9] eingesetzt werden. Deren
RegelgroBe ist der in Abschnitt 2.2 beschriebene Eversionsindikator. Als Stellgréfie u dient
das innerhalb eines Schrittes jeweils konstant bleibende Nerv-Muskel-Verhéltnis. Nach

jedem abgeschlossenen Schritt wird sie nach folgendem Lerngesetz aktualisiert:

Uj+1 = Uy + A (7’ — @]) . (7)



Dabei ist u; € R die Stellgrofie mit Iterationsindex j, ©; € R die RegelgroBe und r € R
die Referenz fiir die Regelgréfle. Der Parameter A € R wird als Lernfaktor bezeichnet
und auf A\ = 0.5 festgelegt. Da der Anstieg der Kennlinie in Abbildung 6 an keiner Stelle
grofler als 2 ist, wird durch diese Wahl sicher gestellt, dass die Run-to-Run-Regelung
auftretende Regelabweichungen nicht iiberkompensiert, d.h. dass kein Uberschwingen des
Eversionsindikators auftritt. In Abschnitt 4 wird diese Vorhersage verifiziert.

Dariiber bietet es sich an, iiber eine Verdnderung des Nerv-Muskel-Verhéltnisses wiahrend
eines Schrittes den gesamten Verlauf des Eversionswinkels zu beeinflussen. Dies kann durch
die Verwendung einer Iterativ Lernenden Regelung [1] (engl. Iterative Learning Control,
ILC) erreicht werden. Das Stellgrofienprofil u; ist der Zeitverlauf des Nerv-Muskel-Verhélt-

nisses; als Regelgréfie y; dient der biaskorrigierte Eversionswinkelverlauf:

w; = [uj(1—m),u;(2—m),...,u;(N —m)]" € RY,

y; = 10;(1),6;(2),....;(N)]" € RY,

wobei 1... N die Abtastindizes der Schwungphase sind und m ~ 10 (bei einer Abtastfre-
quenz von 50 Hz) die Zeitdauer beschreibt, um welche die StellgroBle frither angewendet
wird um Verzégerungen in der Streckendynamik zu kompensieren. Es kommt folgendes

Standard-Lerngesetz [1] zum Einsatz:

i = Q(u+ Ar—y;)). (8)

Hierbei ist r € RY ein vorgegebener Referenzverlauf, y; € RY das Profil der Regel-
grofe und u; € RY das StellgréBenprofil. Der Q-Filter Q € RY*Y ist eine symme-
trische Toeplitz-Matrix, deren erste Zeile den Markov-Parametern eines Tiefpass-Filters
entspricht.

Da die Dauer eines Schrittes auch bei regelméfligem Gang nicht konstant ist, wird
mit n; die tatséchliche und mit n die maximale Schrittléinge bezeichnet. In jedem Schritt
ergeben sich jeweils die ersten n; Elemente von (r — y;) aus den Messdaten und die
verbleibenden N —n; Elemente werden zu Null gesetzt. Dieser Ansatz und die Konvergenz

der resultierenden Fehlerdynamik werden in [5] néher untersucht.

4 Experimentelle Ergebnisse

In klinischen Experimenten mit einem auf dem Laufband gehenden chronischen Fallfu3pa-
tienten werden die beiden zuvor beschriebenen Regler evaluiert. Die Versuche wurden von
der Ethikkommission der Charité Universitatsmedizin Berlin genehmigt. An den Schuhen
des Patienten werden drahtlose Inertialsensoren angebracht. Deren Messdaten werden von
einem Laptop empfangen, welcher in Echtzeit die in diesem Beitrag beschriebenen Algo-
rithmen umsetzt und den Stimulator ansteuert. Um die Regelung der Eversion/Inversion
isoliert untersuchen zu kénnen, wird die Iterativ Lernende Regelung der Dorsalflexion de-

aktiviert und stattdessen in jedem Schritt fiir die Gesamtstimulationsintensitéit ein kon-
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Abbildung 7: Run-to-Run-Regelung (A = 0.5), chronischer Patient, Referenzsprung von
—0.3 auf 0.1. Kleine Anpassungen des Nerv-Muskel-Verhéltnisses u; fiihren zu deutli-
chen Anderungen des Eversionsindikators ©; und die Referenz wird schnell erreicht. Die
kleineren, eingebetteten Plots zeigen Eversionswinkelverldufe fiir ausgewéhlte Schritte.

stantes trapezférmiges Profil angewendet. Diese Intensitat wird jeweils durch einen der
beiden entworfenen Eversionsregler auf die beiden Stimulationskanéle verteilt.

Fiir den Eversionsindikator werden bei aktivierter Run-to-Run-Regelung Referenz-
spriinge von verschiedener Hohe vorgegeben. Dabei werden die Werte der Referenz al-
lein zur Untersuchung des Regelverhaltens und nicht zur Erzeugung eines physiologi-
schen Gangbildes gewahlt. Fiir erreichbar gewéhlte Referenzwerte liefert die Run-to-Run-
Regelung eine ziigige Konvergenz, wie Abbildung 7 zeigt. Der Indikator erreicht die Re-
ferenz nach ein bis zwei Schritten.

Als nédchstes wird experimentell untersucht, inwiefern dariiber hinaus mittels ILC der
gesamte Verlauf des Eversionswinkels beeinflusst werden kann. Um die grundsétzliche
Funktionsweise der Regelung zu testen, wird als Referenz ein Winkel von konstant 0°
gewihlt. Abbildung 8 zeigt das Ergebnis dieses Experiments. Zunéchst wird mit einem
konstanten Nerv-Muskel-Verhéltnis von 0 stimuliert, was einer Aufteilung der Stimulation
zu 50% auf den Nerv und zu 50% auf den Muskel entspricht. Das anschlieBende Aktivieren
der ILC reduziert den RMSE ungefihr um den Faktor 3 und die Winkelverldufe werden
deutlich flacher. Dabei bleibt die Gesamtstimulationsintensitéit stets konstant und die

Zeitverlaufe des Dorsalflexionswinkels verandern sich kaum.

5 Zusammenfassung und Diskussion

In den vorangegangenen Abschnitten wurden neue Methoden fiir die inertialsensorbasier-
te Erfassung und Quantifizierung von Eversion/Inversion des FuBles vorgestellt. Es wurde
aufgezeigt, wie diese Eversion/Inversion mittels FES {iber drei am Unterschenkel ange-
brachte Hydrogel-Elektroden beeinflusst werden kann. Fiir die Eversionswinkelregelung
wurden zwei lernende Regler entworfen, welche zyklisch auf Grundlage der gemessenen

Winkel die Verteilung einer festen Gesamtstimulationsintensitdt auf die Nerv- und die
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Abbildung 8: Iterativ Lernende Regelung des Eversionswinkelverlaufs (links oben) bei
konstanter Gesamtstimulationsintensitit (rechts oben). Wéhrend der Eversionswinkelver-
lauf in ein bis zwei Schritten auf physiologisch kleine Auslenkungen reduziert wird (unten
links und rechts), bleibt die Dorsalflexion nahezu unbeeinflusst (oben rechts).

Muskel-Elektrode anpassen. Beide wurden in Experimenten mit einem an chronischer
Fulheberschwiche leidenden Patienten auf einem Laufband evaluiert.

Die Run-to-Run-Regelung hat sich als geeignet erwiesen, um den iiber die zweite Hilfte
der Schwungphase kubisch gemittelten Eversionswinkel innerhalb von ein bis zwei Schrit-
ten auf einen vorgegebenen Referenzwert zu bringen. Dabei fithren kleine Anpassungen des
Nerv-Muskel-Verhiltnisses im Allgemeinen bereits zu erheblichen Anderungen der Eversi-
on/Inversion, weshalb ein kleiner Lernfaktor von 0.5 bereits eine hinreichend schnelle Kon-
vergenz gewéhrleistet. Dariiber hinaus hat sich gezeigt, dass mittels Iterativ Lernender
Regelung der gesamte Eversionswinkelverlauf beeinflusst werden kann. Durch wiederum
kleine Anpassungen des Nerv-Muskel-Verhéltnisses konnte der Eversionswinkelverlauf in
ein bis zwei Schritten bis auf wenige Grad an den konstanten Referenzverlauf angeglichen
werden. Es ist davon auszugehen, dass auch anderen (physiologischeren) Referenzwinkel-
verldufen mit Hilfe der ILC in wenigen Lernschritten gefolgt werden kann, solange keine
unerreichbaren Auslenkungen vorgegeben werden.

Sowohl fiir die Run-to-Run-Regelung als auch fiir die Iterativ Lernende Regelung ist
jedoch festzuhalten, dass der gewiinschte Referenzwert trotz zyklischer Anpassung stets
nur mit einer Genauigkeit von etwa 0.1rad bzw. 6° erreicht wird. Dies ist vor allem
auf iterationsinvariante Storeinfliisse zuriickzufiithren, d.h. auf sich von einem Schritt zum
néchsten dndernde Parameter und Einfliisse, wie sie im Kontext menschlicher Bewegungen
auch bei gesunden Probanden auftreten (vgl. beispielsweise Abbildung 4). Beachtet man,
dass die eingesetzten Regler jeweils eine relativ einfache Struktur aufweisen und kein

experimentelles Tuning der wenigen Reglerparameter erfolgte, so ist aus den Ergebnissen



zu schlussfolgern, dass die eingesetzten lernenden Regler sehr erfolgsversprechende und
praxistaugliche Ansétze fiir die autmatisierte FES-basierte Gangunterstiitzung darstellen.

Um allgemeingiiltigere Schlussfolgerungen ziehen zu koénnen, sind weitere Experimen-
te mit mehr Patienten durchzufiithren. So sollte beispielsweise gepriift werden, ob die
aus einem kleineren Lernfaktor resultierende langsamere Konvergenz zugunsten erhohter
Robustheit akzeptiert werden kann. Im Falle der Iterativ Lernenden Regelung ist ins-
besondere zu priifen, welche Referenzwinkelverldufe vorgegeben werden sollten. Dariiber
hinaus sind Untersuchungen bei variabler Ganggeschwindigkeit sowie auf Schrigen und

Treppen Gegenstand zukiinftiger Entwicklungsarbeit.
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