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Povzetek

Pricujoca disertacija obravnava stojo brez opore rok oseb s popolno poskodbo hrb-
tenjace v torakalnem predelu.

Stoja - vzdrzevanje pokoncne drze - je tako obicajna clovekova funkcija, da je po-
gosto privzeta kot kriterij normalnosti. Sposobnost vzdrzevanja pokoncne drze je iz-
jemnega pomena za opravljanje Stevilnih funkcij, hkrati pa je tudi pogoj za prehod v
hojo. Zazeleno bi bilo, da bi hroma oseba lahko v stojecem polozaju opravljala tudi
vsakdanje oziroma profesionalne aktivnosti. To v trenutni fazi rehabilitacijskih naprav
ni mogoce, saj oseba, ki stoji ob pomoci funkcionalne elektricne stimulacije, nujno
potrebuje za vzdrzevanje ravnotezja tudi oporo rok.

Iz biomehanskega staliSca ter vidika vodenja je ¢lovesko telo nestabilen ve¢segmentni
sistem, cigar lastnosti se neprestano spreminjajo zaradi gibanja posameznih segmen-
tov pri opravljanju razlicnih nalog. V fazi stoje brez opore rok je potrebno zagotoviti
vzdrzevanje tezisca telesa nad relativno majhno podporno ploskvijo, ki je dolocena z
velikostjo ter polozajem stopal. Zaradi kompleksnega biomehanskega sistema, kate-
rega osnovne karakteristike so veliko Stevilo prostostnih stopenj, nelinearna in ¢asovno
spremenljiva narava elektri¢no stimuliranih misSic, funkcionalno redundantno delovanje
misic, interakcije biomehanskega sistema preko medsebojnih povezav razlicnih skle-
pov ter obstoj dodatnih med seboj izklju¢ujocih se mehanizmov (refleksi, hoteni gibi
neprizadetega dela telesa), se studija omejuje le na gibanje v sagitalni ravnini.

Doktorska disertacija predstavlja razvoj originalnega algoritma za dinamicno, za-
prtozanc¢no vodenje elektricne stimulacije miSic gleznjev za stojo brez opore rok pri
bolnikih s poskodbo hrbtenjace. Razviti algoritem integrira motori¢ne funkcije zgor-
njega neprizadetega dela telesa (posturalno in funkcionalno aktivnost) in zagotavlja
stabilno stojo, medtem ko oseba stoji v aktivni rotacijski opornici, ki omeji gibanje
telesa v sagitalno ravnino. Sistem vodenja upoSteva zavestno gibanje osebe v trupu
kot osnovo za zagotavljanje nadzora nad drzo ob minimalnem zato potrebnem naporu
v miSicah gleznjev. Tako nacrtano vodenje Se ne zagotavlja avtonomne stoje brez opore
rok, omogoca pa stabilizacijo telesa v eni ravnini, kar je pogoj za dosego koncnega cilja.

Delo je razdeljeno v tri dele. Osnova za vzdrzevanje ravnotezja brez opore rok je
stabilizacija sklepov gleznjev, ki se med stojo gibajo dale¢ od svojih anatomskih meja
dorzalne oziroma plantarne fleksije. Prvi del studije je zato namenjen sintezi vodenja

momenta gleznjev z uporabo funkcionalne elektri¢ne stimulacije. Drugi del predstavlja
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nacrtovanje sistema vodenja ravnotezja pri stoji brez opore rok, ki integrira hoteno
dejavnost osebe v trupu z elektricno stimulacijo miSic gleznjev in zagotavlja stabilno
stojo ob minimalnem naporu v glezenjskih misicah. V tretjem delu je sintetizirana
regulacija stoje brez opore rok z integracijo obeh podsistemov vodenja ter analizirano

vzdrzevanje ravnotezja paraplegicne osebe med stojo brez opore rok.

Originalni prispevki disertacije so:

e biomehanska analiza posturalne dinamike, ki vkljucuje hotene gibe trupa in funk-

cionalno elektricno stimulacijo antagonisticnih miSic gleznjev,

e optimalno vodenje stoje brez opore rok na osnovi minimizacije utrujanja elek-
tricno stimuliranih misic,
e izbira vodene drze med stojo brez opore rok na podlagi implicitne detekcije ho-

tenja osebe,

e vodenje momenta elektricno stimuliranih antagonisticnih misic gleznjev v obliki

diskretnega regulatorja v drsnem rezimu,

e vpeljava koaktivacije elektricno stimuliranih antagonistov za kompenzacijo nezve-

znosti momenta pri preklopu aktivnosti med plantarnimi in dorzalnimi fleksorji,

e algoritem optimizacije parametrov regulatorja momenta na osnovi identificiranih

modelov misic,

e empiricna analiza vplivov hotene aktivnosti osebe in utrujanja elektricno stimu-

liranih misic na stojo brez opore rok.



Abstract

The core of this thesis is synthesis of the arm free standing in complete thoracic
spinal cord injured subjects.

The maintenance of upright posture is such a common occurrence among human
beings that is perhaps the most universally accepted measure of normality. The ability
to control the upright posture is not only of significant importance for enabling the
subject to perform functional tasks but also enables the beginning and the termination
of a walking sequence. Arm free standing would be required for the paralyzed subject
to be able to perform some daily or professional tasks. However, the present state of
the art in the rehabilitation based on the functional electrical stimulation requires use
of arms for providing support and balance during standing.

From the biomechanical and the control point of view, the human body is an mul-
tisegment unstable system with time varying characteristics due to the movement of
segments according to the task requirements. During the arm free standing the control
system has to maintain the position of the body’s center of gravity over a relatively
small supporting surface determined by the size and the position of the feet. Due to the
complexity of the biomechanical system with numerous degrees of freedom, nonlinear
and time varying nature of electrically activated muscles, multiple and partially func-
tionally redundant nature of actuators, the interaction of biomechanical subsystems
through force-producing interconnections, the existence of additional, possibly compe-
ting controllers (spinal reflexes, voluntary limb and body motions) this study focuses
on the balance control in the sagittal plane.

The thesis considers the development of a novel control strategy for a dynamic
closed-loop control of functional electrical stimulation of ankle joint antagonist muscles
for restoration of unsupported standing in spinal cord injured subjects. The developed
algorithm integrates the preserved upper body motor and sensor functions with the
artificial control of the paralyzed ankle joints and ensures a stable standing of a para-
plegic subject constrained in the mechanical rotating frame that limits the motion to
the sagittal plane. The designed control system implicitly detects the subject’s volition
through the observation of the voluntary activity of the subject’s upper body. The de-
tected volition presents the reference for the control of the standing posture, based on
the minimization of the ankle joint muscles effort. The proposed control does not allow

autonomous standing of a paraplegic person yet, however it enables the stabilization of
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posture in one significant plane, thus lying the foundation for the achievement of the
final goal.

The thesis is divided into three main sections. In order to assure control of balance
without the arm support, first the ankle joints being far from their anatomical constra-
ins of dorsiflexion and plantarflexion during standing, need to be stabilized. Therefore,
the first section considers the synthesis of a novel ankle joint torque controller based
on variable structure control systems theory. The second part of the study concerns
the design of the balance control during arm free standing that integrates subject’s
voluntary activity with the artificial control of ankle joints and ensures stable standing
with the minimal required effort in the ankle joint muscles. In the third section, the
control of arm free standing is synthesized based on the integration of the ankle joint

torque and body balance controllers. Analysis of the arm free standing is performed.

The main contributions of the thesis are as follows:

e biomechanical analysis of postural dynamics including voluntary upper body mo-

vement and artificial control of ankle joint antagonist muscles,

e design of an optimal control for unsupported standing based on the minimization

of the effort in electrically stimulated muscles,

e control of unsupported standing posture based on the implicit detection of the

subject’s volition,

e design of a robust torque control for electrically stimulated ankle joint antagonist

muscles based on variable structure control systems theory,

e introduction of coactivation of electrically stimulated antagonists for the com-
pensation of torque discontinuity during the switching between plantarflexor and

dorsiflexor muscle groups,

e algorithm for the optimization of torque control system parameters based on the

identified muscle models,

e empirical analysis of the impact of subject’s voluntary activity and muscle fatigue

on the unsupported standing.



1

Uvod

Hoteno gibanje c¢loveka je dosezeno s koordiniranim delovanjem Stevilnih miSic. Ve-
liko stevilo elektri¢nih signalov (akcijskih potencialov) se nepretrgoma prenasa po
zivénem sistemu do miSi¢nih vlaken, ki generirajo zeleno silo. Ob poskodbi hrbtenjace
ali poskodbi motori¢nega korteksa v mozganih hoteni gibi oslabijo oziroma izginejo,
povecajo pa se nehoteni refleksni gibi. Taksna oslabitev gibov iz primarno nevroloskih
vzrokov je Cesto trajna. Pri poskodbi hrbtenjace je obseg nevroloske pomanjkljivosti od-
visen od kompletnosti poskodbe ter njenega mesta. V splosnem velja, da visja poskodba
pomeni posledi¢no vecjo izgubo funkcij [1]. Poskodba hrbtenjace je ena najbolj po-
gubnih in frustrirajocih poskodb zivénega sistema. Pogubna je predvsem za osebo
zaradi trenutne in najveckrat ireverzibilne spremembe v kvaliteti zivljenja, frustri-
rajoca pa predvsem za druzino ter zdravstveno osebje zaradi pomanjkanja uc¢inkovitih
terapij. Zdravljenje je omejeno predvsem na stabilizacijo poskodovane hrbtenice ter
preprecitev morebitnih dodatnih komplikacij [2]. Funkcionalna obnovitev hrbtenjace
bi bila idealna resitev. Ceprav je opazen napredek tudi na tem podrocju, predvsem
pri razumevanju celicnih mehanizmov potrebnih za regeneracijo aksonov centralnega
zivénega sistema, razlicne metode, ki bi regenerarirale poskodovane zivce hrbtenjace
pri cloveku Se ne dajejo zelenih rezultatov. Na Floridski univerzi so znanstveniki izvedli
prvo transplantacijo embrionalnih celic zivénega tkiva v poskodovano hrbtenjaco paci-
enta za upocasnitev napredovanja poskodbe [3]. Zal pa cilj zdravljenja $e ni ponovna

vzpostavitev izgubljenih funkcij.

1.1 Nadzor pokonc¢ne drze

Stoja - vzdrzevanje pokoncne drze - je tako obic¢ajna clovekova funkcija, da je pogosto
privzeta kot kriterij normalnosti [4]. Sposobnost vzdrzevanja pokonéne drze je izje-

mnega pomena za opravljanje Stevilnih funkcij, hkrati pa je tudi pogoj za prehod v
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hojo. Proces stoje je sam po sebi zelo kompleksen in ni odvisen le od ustrezne trans-
formacije senzornih signalov v motori¢ne odzive (naloga centralnega zivénega sistema),
temvec je predpogoj najprej neposkodovan skeletni sistem, zatem pravilno ozivcéene ter
dovolj moc¢ne misice. Vzdrzevanje pokoncne drze pri nevrolosko neposkodovani osebi
temelji na dveh obseznih zivénih poteh. Prva pot vodi od motori¢nega korteksa preko
zivcev skozi hrbtenjaco do miSic, ki izvedejo zZeleni posturalni gib. Druga pot vodi
od razli¢nih senzori¢nih organov navzgor do visjih centrov ter prenasa povratno sen-
zoricno informacijo. Nadzor drze zahteva koordinirano stabilizacijo stevilnih sklepov
veCsegmentnega sistema. Cilj nadzornega sistema pokoncne drze je vzdrzevanje tezisca
telesa znotraj podporne ploskve [5, 6, 7]. Sistem vkljucuje tako naprej kot tudi na-
zaj zakljuceno vodenje. Naucena interpretacija meja stabilnosti omogoca na podlagi
izkusenj izvajanje razli¢nih gibov ter socasne popravke v drzi telesa (naprej zaklju¢eno
vodenje), medtem ko Stevilni senzori¢ni signali omogocajo natancne gibe ter korekcije
zaradi zunanjih motenj (nazaj zakljuceno vodenje). Posturalni sistem nima enotnega
indikatorja o polozaju tezisca telesa. Informacija o polozaju tezisca je rezultat inte-
gracije Stevilnih senzori¢nih poti, vkljucujo¢ taktilne ter globoke pritiskovne senzorje
v stopalih, propriocepcijo v sklepih ter vestibularne in vidne signale. Ce je katera-
koli od senzori¢nih poti poskodovana, postane posturalni sistem moten in ne more vec

kompetentno opravljati svoje funkcije.

1.2 VzdrZevanje ravnotezja pri zdravih osebah

Telesa mnogo zemeljskih bitij so sestavljena iz togih segmentov, ki so povezani med
seboj s sklepi z eno ali vec prostostnimi stopnjami. Zaradi takSne mehanske strukture,
se misicne ter zunanje sile, ki delujejo na posamezen segment preko vztrajnostnih
sklopitvenih sil prenasajo na vse druge segmente strukture. Poleg tega posamezne
skeletne misice delujejo pogosto preko dveh ali celo treh sklepov. Tako enostavni
gibi enega samega segmenta zahtevajo globalno shemo vodenja aktivacije misic preko
celotnega telesa [8]. Senzori¢ne informacije, ki so potrebne za izvedbo vodenja izvirajo

iz razliénih centrov:
e vid podaja informacijo o polozaju ocesa glede na okolico,

e vestibularni organ podaja orientacijo glave v inercialnem ter gravitacijskem polju

ter

e proprioceptivna cutila podajajo informacijo o medsebojnem polozaju segmentov

telesa.
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Med aktivnostjo stoje je za pravilno interpretacijo vidnih signalov potrebno upostevati
gibanje glave ter oci. Te podatke pa dejejo vestibluarni organ ter proprioceptivna cutila.
Poleg tega je potrebno upostevati, da vsako cutilo daje informacijo glede na drugo re-
ferenco in da se medsebojni polozaj referenc neprestano spreminja. Zato je tudi za
interpretacijo senzoricnih informacij potrebna globalna shema. Nashner in McCollum

[8] sta pri Studiju mehanike gibanja v sagitalni ravnini prisla do zakljucka, da:

e vodenje posturalnih aktivnosti poteka tako, da zahteva uporabo minimalnega

Stevila misi¢nih skupin in

e gibi, ki se pogosto izvajajo, so tako organizirani, da zahtevajo minimalni psihi¢ni

napor za izvedbo vodenja.

Ti dve hipotezi vodita do predvidevanja, da so posturalni gibi, ki so generirani
s krcenjem razlicnih misi¢nih struktur, izbrani iz omejene mnozice razlicnih misi¢nih
vzorcev. Organizacija posturalnih gibov v kombinacije razli¢nih strategij hkrati poe-
nostavlja interpretacijo senzori¢nih informacij. Natancno izvedbo gibalnih strategij je
mogoce doseci z razstavitvijo kompleksnih senzoricnih mnozic v skalarne velicine, ki so

v neposredni povezavi z ustrezno gibalno strategijo.

1.2.1 Strategija gleznja, strategija trupa ter kombinirana stra-
tegija odziva

Pokoné¢na bipedalna popolnoma vzravnana stoja pomeni vzdrzevanje metastabilnega
ravnovesja glede na gravitacijo [8]. V taksni konfiguraciji ni potrebne nikakrsne aktivne
misSicne sile za vzdrzevanje ravnovesja. Naloga nadzornega sistema je tako omejena na
vzdrzevanje ravnovesja v primeru motenj. Biped se lahko nahaja v ravnotezju tudi v
primeru skljucene drze, ce se le tezisce telesa nahaja nad osjo gleznjev. V taksni drzi
mora biti medsebojni polozaj posameznih segmentov stabiliziran z aktivno miSi¢no
silo. V katerikoli od prej opisanih drz se lahko zgodi, da tezisce telesa ni ve¢ natanc¢no
nad osjo gleznjev. V tem primeru sila gravitacije povzroc¢i vrtilni moment okrog osi
gleznja in s tem dodatno poveca razdaljo med vertikalno projekcijo tezisca telesa ter
osjo gleznja. Odstopanje polozaja teziSca od zelene lege je mogoce popraviti s postural-
nim gibom, ki generira vertikalno silo (dominantna aktivnost misic gleznja - strategija
gleznja) na podlago, oziroma s kombinacijo momenta, vertikalne ter horizontalne sile
na podlago (dominantna aktivnost misic trupa - strategija trupa). Za zaustavitev pro-
stega padanja je potrebna aktivna sila miSic gleznja in trupa. Posledica aktivnosti

misic je nova smer gibanja telesa. Oseba, katere gibanje v sagitalni ravnini je omejeno
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na dve prostostni stopnji, lahko pri odzivih na motnje uporablja eno od sledecih stra-
tegij: strategijo gleznja, strategijo trupa ali katerokoli kombinacijo obeh. Med stojo
je velikost momenta nevrolosko ter fiziolosko neprizadetega gleznja normiranega na
maso telesa omejena z dolzino sticne ploskve med stopalom ter podporno ploskvijo.
Ta omejitev doloca zgornjo mejo dovoljene sile miSic gleznja med izvajanjem strategije
gleznja. Po drugi strani so strizne sile med podporno ploskvijo ter stopalom omejene
z maso osebe ter kolicnikom trenja med ploskvama. Ta omejitev doloca zgornjo mejo
miSicne sile, ki jo lahko generirajo miSice trupa pri uporabi strategije trupa. Omejitve
glede maksimalnih miSi¢nih sil pri uporabi strategije gleznja oziroma trupa, dolocene z
velikostjo podporne ploskve ter velikostjo koli¢nika trenja, silijo osebo k uporabi kombi-
niranih strategij s pravilnim razmerjem posameznih prispevkov misic gleznja ter misic

trupa.

1.2.2 Mirna stoja in nosilna togost gleznjev

Med fazo stoje, ki ni motena z nikakr$nimi zunanjimi motnjami, mirna stoja, je za
vzdrzevanje ravnotezja potrebna le aktivnost misic gleznja (strategija gleznja), saj so
potrebni momenti dovolj majhni. Ker je aktivnost v trupu mogocCe v tem primeru
zanemariti, je upraviceno celotno telo aproksimirati z enojnim invertiranim nihalom z
eno prostostno stopnjo v osi gleznjev [9]. Moment okrog osi rotacije, ki je posledica
delovanja sile gravitacije, je dolo¢en z enachbo 7 = mghsinf, pri ¢emer je 7 moment
zaradi delovanja sile teze, m masa telesa nad gleznji, h razdalja od osi rotacije v gleznjih
do tezisca telesa, ter # kot med daljico, ki povezuje os gleznjev s teziScem telesa, ter
vertikalno osjo. Ker je kot pri pokoncni drzi najve¢ nekaj stopinj anteriorno oziroma
posteriorno od vertikalne osi, je upravicena linearizacija enacbe v okolici delovne tocke,
kjer velja sin § ~ 6 za dovolj majhne kote. Po delitvi leve in desne strani enacbe s 0, je
rezultat razmerje med momentom ter kotom. Veli¢ina predstavlja togost. V primeru,
da je togost izraCunana za mirno stojo, le ta kompenzira le vpliv teznosti, ne pa tudi
motenj. V primeru, ko je kot 6 enak odklonu spodnjega dela telesa od vertikalne osi, s
cimer je dolocen kot gleznjev, je mogoce nosilno togost izenaciti s togostjo gleznjev, ki
predstavlja razmerje med momentom gleznjev ter ustreznim kotom gleznjev. Nosilna
togost v tem primeru doloca linearno zvezo med kotom v gleznju in momentom v gleznju
ter hkrati doloca minimalno glezenjsko togost, ki je potrebna za stojo ter odzive na

majhne nezaznavne motnje.
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1.2.3 Model z dvema prostostnima stopnjama

V primeru veé¢jih motenj v anteriorno/posteriorni smeri samo strategija gleznja ne
zadostuje za vrnitev telesa v ravnotezni polozaj. V tem primeru se aktivirajo miSice
trupa, ki generirajo moment v lumbosakralnem sklepu, ter tako preko vztrajnostne
sklopitve ter striznih sil na podlago sodelujejo pri vzpostavitvi ravnotezja. Rezultat
je strategija trupa oziroma kombinirana strategija [8]. Podobno strategijo je mogoce
razbrati iz eksperimentov z regulacijsko shemo predlagano v [10, 11], kjer samo pasivna
togost 8 Nm/° ni dovolj za u¢inkovite odzive na motnje, zato oseba aktivno uporablja

trupne misice.

1.2.4 Izbira strategije odziva na posturalne motnje

Kot je bilo ze razlozeno, strategija odziva na motnje v sagitalni ravnini temelji na kom-
binaciji odzivov gleznja ter trupa, kjer je razmerje med posameznimi prispevki doloceno
z vplivi razlicnih faktorjev. Na izbiro posturalne strategije vpliva poleg vrste motnje
tudi nagib osebe okrog osi gleznja pred nastopom motnje [12, 13, 14]. Osebe upora-
bljajo drugacno strategijo odziva, ¢e motnja nastopi v drzi, ki je v blizini anteriornih
oziroma posteriornih meja stabilnosti. Na ta nacin se spremeni posturalna koordina-
cija, tako da se minimizira misi¢na aktivnost glede na razlicne biomehanske omejitve.
V primeru da motnja povzroci gibanje v tisto smer, v katero je bila oseba predhodno
nagnjena, se posturalna strategija spremeni iz prevladujoce strategije gleznja v kom-
binirano strategijo, ki temelji na vecji uporabi horizontalni striznih sil ter manjSemu
momentu v gleznju, za premik tezisca telesa. Oseba poskusa na ta nacin ¢im hitreje po-
spesiti tezisce telesa pri pogoju, da ostanejo kolena iztegnjena ter pete in prsti stopala
na tleh.

Pomembna znacilnost posturalne dinamike je vpliv anteriornega nagiba, kar rezul-
tira v povecani toni¢ni komponenti momenta misic gleznja, zaradi potrebe po kom-
penzaciji povecanega momenta gravitacije. Kljub temu anteriorni nagib ne poveca
togosti same drze [15], ampak poveca stabilnost drze s poenostavitvijo odziva na mo-
tnjo. TeziSce telesa je postavljeno blizje anteriorni meji podporne ploskve, kar po-
enostavi uporabo strategije trupa. Nevarnost padca nazaj je posledicno zmanjSana
zaradi povecane razdalje med teziScem telesa ter posteriorno mejo podporne ploskve.
Posturalna dinamika gleznja je v tem primeru omejena le na eno glezenjsko miSi¢no
skupino - plantarne fleksorje gleznjev. Anteriorno drzo je opaziti predvsem v primerih,
ko oseba pricakuje motnjo, vendar sta izvor in smer motnje neznana, v primerih, ko

si motnje zvezno sledijo ter v primerih, ko oseba stoji z zavezanimi o¢mi. Posteriorna
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drza v nasprotju z anteriorno drzo zmanjsa stabilnost stoje zaradi blizine tezisca te-
lesa posteriorni meji podporne ploskve, kar glede na kratko razdaljo od osi gleznja do
iste meje podporne ploskve, onemogoca kakrsnokoli aktivnost v gleznjih pri odzivih na

posteriorne motnje.

1.3 Koristnost stoje za paraplegic¢ne osebe

Stoja v splosnem pomeni izboljsanje kakovosti zivljenja paraplegi¢nih bolnikov [16, 17].
Pogosta stoja prepreci kontrakture misic spodnjih okoncin z eliminacijo dolgotrajnega
sedenja, zmanjsa izlocanje mineralov iz kosti z vzdrzevanjem povecane obremenitve,
izboljsa krvni obtok, zmanjSa spasti¢nost ter izboljsa funkcije izlocanja. Poleg tega
pokon¢na drza izboljSa polozaj in delovanje notranjih organov ter preprecuje nasta-
nek prelezanin. Povecane funkcionalne sposobnosti lahko dodatno pripomorejo k iz-

boljSanju samosposStovanja ter ugleda v druzbi.

1.4 Metode za obnovitev stoje paraplegicnih oseb

Metode za obnovitev stoje oziroma hoje lahko glede na literaturo klasificiramo v pet
skupin: 1) ortoti¢ni pripomocki (mehanske ortoze)[18], 2) okvir za stojo, 3) posebej
prirejeni vozicki, 4) funkcionalna elektri¢na stimulacija ter 5) hibridni sistemi (razli¢ne
kombinacije prej opisanih metod). Osnovni na¢in zagotavljanja mobilnosti bolnikov s
popolno poskodbo hrbtenjace (paraplegikov oziroma tetraplegikov) temelji na uporabi
vozicka [2]. Medtem ko so tetraplegi¢ni bolniki (poskodba C-5 ali visje) odvisni pred-
vsem od elektri¢nih vozickov, se paraplegicne osebe lahko zanesejo tudi na moc¢ svojih
rok. Toda tudi uporaba vozicka ima Stevilne omejitve, ki se kazejo predvsem v narav-
nih ovirah, ki pa ne predstavljajo nikakrsne ovire za zdravega cloveka s funkcionalnimi
spodnjimi okonc¢inami. Funkcionalna elektri¢cna stimulacija v tem pogledu ponuja al-
ternativno moznost za rehabilitacijo. Funkcionalna elektri¢na stimulacija je sredstvo za
aktivacijo zivenega sistema za dosego bodisi terapevtskih ali funkcionalnih u¢inkov [19].
Nadzorovano ziveéno aktivacijo je mogoce doseci z uporabo Sibkega elektricnega toka.
Cilj funkcionalne elektricne stimulacije je odziv zivénega sistema, ki povzroc¢i gibanje
paralizirane okoné¢ine. Namen stimulacije je izsiliti motori¢ni odziv (kréenje misice)
z aktivacijo specificne skupine zivénih vlaken, kar je mogocCe doseci z aktivacijo mo-
toricnih zivcev oziroma z refleksnim lokom preko aktivacije senzoric¢nih zivénih vlaken.
Funkcionalna obnovitev gibanja lahko poveca manipulativno sposobnost zgornjih eks-

tremitet oziroma pripomore k vzpostavljanju ter vzdrzevanju pokoncne drze in k izvedbi
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lokomocije spodnjih ekstremitet. V primeru poskodovane hrbtenjace je mogoce elek-
tricno stimulacijo uporabiti za vzdrazenje motoricnih nevronov ter posledi¢no misi¢nih
vlaken, katerih povezava z vi§jimi zivénimi centri je bila prekinjena. Klini¢ne raziskave
se usmerjajo predvsem v dve smeri: 1) uporaba funkcionalne elektri¢ne stimulacije za
zgornje okoncine tetraplegi¢nih oseb ter 2) uporaba elektri¢ne stimulacije za omogocitev
vstajanja, stoje ter bipedalne hoje paraplegicnih oseb. Pricakovati je, da je v tem pri-
meru uporaba funkcionalne elektricne stimulacije aplikacija, ki bo uporabna v teku
celotnega zivljenja, saj je nevroloska poskodba v splosnem stabilna skozi dolgo ¢asovno
obdobje.

1.5 Stoja paraplegicnih oseb s funkcionalno elek-
tricno stimulacijo

Uporaba elektri¢nih naprav za premagovanje nevroloskih deficitov predstavlja osnovni
koncept nevroprotetike. Eno od prvih znanstvenih aplikacij elektricne stimulacije na
podro¢ju poskodb hrbtenjace je predstavil Kantrowitz leta 1960 [20]. S stimulacijo
misic quadriceps ter gluteus je uspel vzpostaviti pokoncéno drzo paraplegika s poskodbo
hrbtenjace T-3. Cas trajanja stoje je bil omejen predvsem zaradi utrujanja misic. Po
Kantrowitzu so Stevilne raziskovalne skupine potrdile ucinkovitost uporabe funkcio-
nalne elektricne stimulacije za dosego stoje in celo osnovnih oblik hoje pri paraplegic¢nih
bolnikih. Kljub tem Stevilnim dokazom o uspesnosti terapije z elektricno stimulacijo,
je uporaba le pocasi prodirala v rehabilitacijsko okolje predvsem zaradi medicinskih in
tehnoloskih tezav. Leta 1970 je Wilemon s sodelavci [21] v Rancho Los Amigos Hospital
bilateralno implantiral elektrode na femoralni zivec pacienta, s ¢imer je lahko dosegel
stojo in osnovne vzorce hoje. Kralj in Bajd [22, 23, 24] sta razvila povrsinsko tehniko
stimulacije, ki je Se danes pogosto uporabljena v stevilnih laboratorijih po svetu in jo
paraplegi¢ne osebe uporabljajo predvsem kot trening tudi doma [25]. Kliniéne Studije
so pokazale smiselnost in u¢inkovitost stoje s funkcionalno elektricno stimulacijo [26].
Relativno kratek cas stoje, ki je posledica utrujanja elektricno stimulirani misSic, je
mogoce znatno podaljsati s preklapljanjem med razlicnimi drzami, kar omogoca sti-
mulacija razli¢nih skupin misic [27]. Opisana oblika stimulacije je neinvazivna, saj ne
zahteva kirurskega posega, temelji pa na minimalnem stevilu stimulacijskih kanalov.
Pomanjkljivost sistema se kaze predvsem v dejstvu, da ne uposSteva povratnih infor-
macij iz prizadetih okoncin, saj je v osnovi povsem odprtozancni sistem. Nekateri
laboratorijski sistemi za funkcionalno elektricno stimulacijo so zaprtozancni sistemi,

ki samodejno popravljajo razliko med Zeleno in dosezeno aktivnostjo (polozaj sklepa
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oziroma sila dotika), ki je rezultat stimulacije [4]. Zaradi tega je mogoce dose¢i mnogo
bolj ponovljive gibe, saj obstaja notranja kompenzacija za spremembe, ki so posle-
dica sprememb v misi¢ni aktivaciji (posledica utrujenosti) oziroma zunanjih motenj
(gravitacija). Sistem vodenja, ki izvaja popravke mora delovati na Sirokem podrocju
razlicnih pogojev delovanja. Vodovnik at al. [28] so ze leta 1967 uspesno izvedli za-
prtozanéno vodenje polozaja komolca. Leta 1974 sta Stani¢ in Trnkoczy [29] pokazala
zaprtozancno vodenje polozaja gleznja na hemiplegic¢ni osebi.

V zaprtozancnih sistemih imajo pomembno vlogo tudi nadomestni sistemi za prenos
senzoricnih informacij o stanju v paraliziranem delu telesa preko senzorjev na nepri-
zadetem podrocju. Taksen sistem lahko obcutno izboljsa delovanje stimulacijskega
sistema, saj uporabnik navadno nima nobene informacije iz paraliziranih okoncin in
mora vloziti mnogo zavestnega truda za nadzor gibanja le teh [30].

Cloveka je v grobem mogoce obravnavati kot povezavo treh podsistemov [1]. Prvi
podsistem je centralni zivéni sistem, drugi podsistem je biomehanski sistem, tretji pod-
sistem pa so fizioloski senzorji. Biomehanski sistem sestavljajo okostje, miSice, kite,
ligamenti ter ostala tkiva. Izhod tega sistema so velic¢ine gibanja, kot so polozaji po-
sameznih sklepov, hitrosti v posameznih sklepih ter sile v dotiku z okolico. Zdrav
clovek lahko nadzira delovanje biomehanskega sistema nehoteno neposredno iz central-
nega zivcevja ob upostevanju signalov iz fizioloskih senzorjev. Tako motori¢ni ukazi
kot povratne informacije iz senzorjev se prenasajo preko zivcev v hrbtenjaci. Ce so te
poti poskodovane, bolnik nima ve¢ ne nadzora ne obcutka iz nekaterih delov biome-
hanskega sistema. V takem primeru lahko pomanjkljivost sistema deloma nadomesti
nevroloska proteza, ki mora zadostovati varnostnim, kozmeti¢nim zahtevam ter mora
biti dovolj ucinkovita glede na dane zahteve, kar implicira bolj ali manj kompleksen

sistem vodenja.

1.5.1 Regulacijske zahteve

Sistem vodenja predstavlja celotno racunsko in procesno moc, ki je potrebna za pre-
tvorbo bolnikovih ukazov ter povratnih informacij iz senzorjev v Casovno zaporedje
stimulacijskih impulzov. Sistem vodenja je mogoce v grobem razdeliti na del, ki pre-
tvori ukaze bolnika v Zelene biomehanske izhode ter del, ki generira potrebne krmilne
signale za dosego zelenega cilja. Konceptualno nadzor spodnjih okonc¢in zahteva dva
nivoja operacij: nizji nivo vkljucuje generiranje potrebnih signalov za dosego zelenih
biomehanskih trajektorij, medtem ko visji nivo koordinira delovanje sistema na nizjem

nivoju. Nadzorni sistem nevroloske proteze mora zadovoljiti Stevilnim zahtevam:
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e Vhodno/izhodne karakteristike elektri¢no stimulirane misice upoStevaje

nelinearnost in casovno spremenljivost

Elektri¢no stimulirana miSica je nelinearen in ¢asovno spremenljiv sistem. Am-
plituda sile, ki jo generira miSica ob krcenju je odvisna od Stevila misi¢nih vlaken,
ki so aktivirana. Krcenja misSicnih vlaken je mogoce spreminjati bodisi s spre-
minjanjem amplitude, frekvence ali Sirine pulza. Pri elektri¢no stimulirani misici
sta opazna prag, to je amplituda pulza, pri kateri kréenje misic Se ne nastopi, in

nasicenje, kjer misi¢na sila ne narasca vec, kljub vecanju nivoja stimulacije .

e Mnogovrstna ter deloma funkcionalno redundantna narava misic

Specifi¢na trajektorija polozaja in momenta v posameznem sklepu je lahko dosezena,
z vec¢ razlicnimi izbirami stimulacijskih vhodov. Obstoj vecjega Stevila misic, ki
lahko opravljajo priblizno iste naloge lahko zmanjsa obcutljivost misic na utru-

janje ob ciklicni aktivaciji le teh. Posledica tega pa je zapleten sistem vodenja.

e Nefizioloski vrstni red aktivacije stimuliranih misSic

V nasprotju z naravno aktivacijo miSic, kjer se prvotno aktivirajo pocasna misi¢na
vlakna, se pri aktivaciji miSic z elektricno stimulacijo najprej aktivirajo hitra
misicna vlakna, katerih utrujanje je znatno hitrejse od utrujanja pocasnih vlaken.

Posledica je hitro utrujanje elektri¢cno stimuliranih misic.

e Interakcija ve¢ segmentov preko povezav istih miSic preko razli¢nih

sklepov

Obstoj povezav posameznih sklepov preko istih misic neposredno izklju¢uje moznost
decentraliziranih regulacijskih shem pri umetnem vodenju vpeljanem v spodnje

okonéine

e Obstoj dodatnih med seboj izklju¢ujocih se regulatorjev (refleksi, ho-

teni gibi zgornjih okoncin in trupa)

Bolnikove akcije v zgornjih okoncinah oziroma trupu so pogosto navzkrizne z
delovanjem nadzornega sistema spodnjih ekstremitet. Delovanje obeh sistemov je
potrebno uskladiti, zaradi ¢esar je potrebno prilagoditi sistem vodenja razlicnim

bolnikovim akcijam.

e Razmerje med ceno in koristnostjo zaprtozancnih sistemov vodenja

Uporaba zaprtozancnih sistemov vodenja v nevroloskih protezah prinasa s seboj

tudi Stevilne tezave. Merjenje koli¢in gibanja je potrebno izvesti s pomocjo ume-
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tnih senzorjev pritrjenih na bolnika ali na sredstva za oporo oziroma so vgrajeni
v ortoti¢cne naprave. Dodajanje senzorjev povecuje kompleksnost in energijske
zahteve ter rezultira v vecjem stevilu sestavnih delov, ki so potencialni kandidati

za okvare in s tem povecujejo nevarnost za bolnika.

e Bolnika je potrebno oskrbeti z nadomestnimi senzori¢nimi informaci-
jami
Nadomestne senzori¢ne informacije so lahko podane v zvocni, v svetlobni obliki,
v obliki prikazovalnika oziroma z uporabo taktilne stimulacije. Enako je mogoce
posredovati tudi polozaj nevroloske proteze. Vse oblike nadomestnih informacij
pa zahtevajo od bolnika vsaj v zacetni fazi zavesten napor, zatorej je za spontano

reagiranje na informacije potrebno veliko ucenja.

e Ukazni signali bolnika sistemu vodenja elektri¢ne stimulacije morajo

biti enostavni ter verodostojno interpretirani

Ukazni signali so lahko podani s pomocjo rocne naprave, kot je tipka ali kontrolna
roCica pretvornika pritrjenega nekje drugje na telesu, EMG signala nevrolosko
neprizadetih miSic oziroma s pomocjo govora. Enostavnost uporabe je odvisna od
kompleksnosti naprave ter sposobnosti bolnika. [zdajanje krmilnih ukazov mora
od pacienta zahtevati kar se da majhen zavestni napor. Hitrost in zanesljivost
delovanja sistema za procesiranje ukazov je izrednega pomena pri funkcionalni

elektricni stimulaciji spodnjih okoncin.

1.5.2 Osnovni nac¢in zagotavljanja pokon¢ne drze z odprto-
zanc¢nim sistemom stimulacije

V sagitalni ravnini je ekstenzija v kolenu, kolku in trupu omejena z ligamenti, strukturo
sklepov ter pasivnim raztegom misic in pripadajocih kit. Te omejitve omogocajo notra-
njo pasivno stabilnost v nekaterih oblikah drze, kar je mogoce s pridom uporabiti pri
nacrtovanju sistemov umetnega vodenja. Osnovni nacin zagotavljanja pokoncne drze
pri bolnikih s poskodbo hrbtenjace z uporabo funkcionalne elektri¢ne stimulacije teme-
lji na aktivni zaklenitvi kolenskih sklepov v ekstenziji. Aktivna zaklenitev je izvedena
s tetanicno stimulacijo miSic quadriceps. Kol¢na sklepa morata biti v hiperekstenziji,
medtem ko ostaneta glezenjskega sklepa prosta. Zgornje okoncine imajo pomembno
vlogo pri zagotavljanju ravnotezja momenta v gleznju. Taksna drza zahteva minimalne
korekcijske sile, ki jih je potrebno generirati z rokama tao, da je vsota vseh momentov

v gleznju enaka nic. Skoraj celotna teza telesa obremenjuje le spodnji okoncini. Za-



15
UVOD STOJA PARAPLEGICNIH OSEB s FES

radi utrujanja lahko po dolo¢enem casu ekstenzorji kolena popustijo, kar lahko pomeni
izgubo hiperekstenzije v kolenu in s tem nevarnost padca. Za preprecitev prehitrega
utrujanje misic ter s tem podaljSanja casa stoje, je bil predlagan sistem preklapljanja
med razlicnimi drzami [27]. Razli¢ne drze zahtevajo aktivacijo razli¢nih misic, s ¢imer

je omogocena ciklicna funkcionalna elektricna stimulacija.

1.5.3 Zaprtozancni sistemi FES

Predstavljeni odprtozancni sistem brez neposredne povratne informacije o sili in polozaju
v posameznem sklepu omogoca le stabilizacijo kolenskih ter kol¢nih sklepov v ekstenziji.
Funkcionalne elektri¢ne stimulacije z uporabo odprtozancnega sistema ni mogoce upo-
rabiti za stabilizacijo polozaja glezenjskega sklepa, saj je le ta med stojo dale¢ od svoji
anatomskih meja ekstenzije oziroma fleksije. Zatorej, misSicni par, ki deluje v gleznju
ne more nikakor zagotoviti stabilnosti pri pogojih odprtozancne elektricne stimulacije.
Za zagotovitev umetnega vodenja v glezenjskem sklepu je torej nujno potrebna povra-
tna informacija o polozaju sklepa oziroma glezenjskem momentu. Vpeljava vodenja v
glezenjski sklep je eden od osnovnih pogojev za dosego funkcionalne stoje, ki naj bi
paraplegicnemu bolniku omogocila sprostitev vsaj ene zgornje okoncine z namenom, da
jo uporabi za opravljanje vsakodnevnih nalog. Med stojo mora oseba vzdrzevati rav-
notezje tako v sagitalni kot tudi v frontalni ravnini. Matjaci¢ at al. [31] so pokazali, da
je vzdrzevanje ravnotezja v posameznih ravninah med seboj neodvisno, zaradi ¢esar se
lahko nacrtovanje vodenja izvede loceno za posamezno smer. V nadaljevanju se bomo
omejili predvsem na sagitalno ravnino, s ¢imer zagotovimo zmanjsanje kompleksnosti
biomehanskega sistema. V glezenjskem, kolenskem in kolénem sklepu ostane tako le
po ena prostostna stopnja. Za trup je mogoce predpostaviti, da je funkcionalno pod
hotenim nadzorom, saj se bomo omejili le na paraplegi¢ne bolnike s taksno poskodbo
hrbtenjace, ki zagotavlja v vecji meri avtonomen nadzor zgornjega dela telesa. Glede
na dejstvo, da kolenska sklepa med fazo stoje ne opravljata pomembne funkcije pri
zagotavljanju ravnotezja, ju je za poenostavitev nadaljnje obravnave koristno zanema-
riti. Poenostavitev je mogoce upraviciti z dejstvom, da za zagotovitev hiperekstenzije
kolen zadostuje bodisi funkcionalna elektricna stimulacija miSic quadriceps oziroma
mehanske opornice. Na podoben nacin je mogoce zagotoviti tudi hiperekstenzijo kol-
kov. Taksna poenostavitev vodi do biomehanskega sistema z eno prostostno stopnjo v
gleznjih, ki nista pod nadzorom centralnega zivénega sistema, ter aktiven zgornji del
telesa s trupom, zgornjimi okoncinami ter glavo. Za izvedbo funkcionalne stoje, ki bi

paraplegicnemu bolniku omogocala stojo brez opore rok, je v glezenjski sklep potrebno
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vpeljati umetno vodenje. Kot je bilo ze prej nakazano, je v sistem umetnega vode-
nja potrebno vpeljati povratno informacijo najmanj o kotu glezenjskega sklepa, saj je

polozaj gleznjev med fazo stoje dale¢ od anatomskih meja gibanja.

Sistem z eno prostostno stopnjo

Pri stoji paraplegicnih bolnikov je smiselno lociti tri vplive, ki skupaj dolocajo gibanje
v sklepih: 1) vpliv funkcionalne elektricne stimulacije na misice spodnjih okonéin,
2) vec¢inoma nepredvidljiva spasti¢nost, ki rezultira v misi¢nih kréih in predstavlja
nepredvidljivo motnjo v sistemu ter 3) nevrolosko neprizadeti zgornji del trupa. V
slednjem segmentu se nahajajo cutila, ki omogocajo vzdrzevanje ravnotezja, kot so oci,
vestibularni organ ter proprioceptivni in mehanoreceptivni senzorji v trupu.

Pri nacrtovanju sistema umetnega vodenja je potrebno upostevati zavestno aktiv-
nost cloveka v zgornjem delu telesa, saj v nasprotnem primeru le ta predstavlja vecjo
motnjo v sistemu. Da bi se bilo mogoce vsaj deloma izogniti kompleksnosti sistema
vodenja zaradi vpliva zavestne aktivnosti, je smiselno v prvi fazi omejiti gibanje nepriza-
detega dela telesa z opornico. Na ta nacin se kompleksen biomehanski sistem z velikim
Stevilom prostostnih stopenj poenostavi v sistem le s po eno samo prostostno stopnjo v
vsakem glezenjskem sklepu. Vse kar se nahaja nad osjo gleznjev je mogoce obravnavati
kot enojno invertirano nihalo in cilj vodenja je doloc¢itev taksnih glezenjskih momen-
tov, ki bodo invertirano nihalo stabilizirali v vertikalni legi. Donaldson at al. [32, 33|,
Hunt at al. [34, 35, 36, 37, 38] ter Munih at al. [39], so tako na zdravi kot tudi na
prizadeti osebi pokazali izvedljivost taksnega pristopa. Osnovni sistem vodenja temelji
na linearnem kvadraticnem Gaussovem optimalnem regulatorju. Stimulirane so bile
miSice glezenjskih plantarnih fleksorjev. Za potrebe vodenja je bila najprej izvedena
identifikacija misic s psevdonakljuénim binarnim signalom (PRBS) ali periodiénimi si-
nusnimi signali. Model misSice je bil izdelan na osnovi Hammerstainovega pristopa [40],
ki predstavlja miSico kot zaporedno vezavo staticne krcitvene nelinearnosti ter linearne
prenosne funkcije. Regulator je bil izveden v obliki kaskadne regulacije, kjer je no-
tranja zanka zagotavljala zeleni moment v gleznjih, zunanja zanka pa je nadzorovala
naklon telesa. Prednost kaskadne strukture regulatorja je predvsem v robustnosti, ki
kljub spremembam misi¢nih lastnosti (utrujanje) ter vplivom spasti¢nosti zagotavlja
vzdrzevanje ravnotezja. Uspesnost predlaganega regulacijskega sistema je predvsem
omejena z utrujanjem misic in spasticnostjo, ki bi v normalnih razmerah povzrocila
padce. Kljub temu je takSen sistem vodenja lahko Se vedno uspeSen v primeru, da
je cilj kratkotrajna funkcionalna raba zgornje okoncine v fazi stoje brez zunanjih mo-

tenj ter spasticnosti. Ucinkovitost predlagane krmilne sheme je omejena predvsem z
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dejstvom, da regulirne signale, ki so potrebni za vodenje avtonomno generira sistem
vodenja, medtem ko ni nikakrsne aktivnosti v nevrolosko neprizadetem delu telesa.
Izboljsavo regulacijske sheme v smislu robustnosti, s ¢imer se podaljsa cas stoje pa-
raplegicne osebe, je mogoce doseci z zamenjavo linearnega kvadraticnega Gaussovega

regulatorja z regulatorjem nacrtanim s polaganjem polov [41].

Sistem z dvema prostostnima stopnjama

Izboljsana krmilna shema bi morala poleg umetnega vodenja vpeljanega v glezenjski
sklep, upostevati tudi hoteno aktivnost neprizadetega dela telesa, ki lahko znatno pri-
pomore k vzdrzevanju zelene drze. Zavestni gibi zgornjega dela telesa lahko preko
dinamicne sklopitve vplivajo tudi na gibanje v gleznjih in tako dodatno prispevajo k
momentom proizvedenim z elektricno stimulacijo miSic. Regulacijsko strategijo za ne-
podprto stojo paraplegi¢nih bolnikov, ki uposteva ta dejstva, sta predlagala Matjaci¢
in Bajd [10, 11]. Strategija temelji na koristni uporabi preostalih zaznavnih in mo-
toricnih sposobnosti paraplegi¢cnega bolnika. Regulacijska shema temelji izklju¢no na
hoteni ter refleksni aktivnosti v trupu paraplegi¢nega bolnika ter umetni pasivni togosti
vpeljani v glezenjska sklepa. Kolenska ter kol¢na sklepa sta v eksperimentalne namene
fiksirana v ekstenziji s pomocjo opornic. Oseba je tako omejena v sistem dvojnega in-
vertiranega nihala z eno prostostno stopnjo v glezenjskih sklepih ter drugo prostostno
stopnjo v trupu. Zgornji okoncini sta zaradi poenostavitve sistema skrceni tesno ob
trupu. Iz rezultatov meritev je mogoce sklepati, da sta tako nevrolosko neprizadeta kot
tudi paraplegi¢na oseba sposobni vzdrzevati ravnotezje na osnovi tako izvedene regu-
lacijske sheme. Potrebna umetno generirana togost v glezenjskih sklepih, ki omogoca
vzdrzevanje pokon¢ne drze brez velikih zavestnih naporov je priblizno 8 Nm/° za oba
gleznja skupaj. Pri tako doloceni vrednosti pasivne togosti sta tako neprizadeta kot
tudi paraplegicna oseba bili sposobni generirati taksne hotene odzive na motnje, ki so
v relativno kratkem casu stabilizirali celotno telo. Podoben eksperiment kot Matjacic
in Bajd so ponovili tudi Hunt at al. [42] in Jaime at al. [43], le da so za zagota-
vljanje umetne togosti namesto hidravlicnega motorja uporabili elektricno stimulacijo

antagonisticnih misic gleznjev.

1.6 Hipoteza

Cilj doktorske disertacije je razvoj originalnega algoritma za dinamicno, zaprtozancno
vodenje elektricne stimulacije antagonisti¢cnih misic gleznjev za povrnitev izgubljene

funkcije stoje brez opore rok pri bolnikih s poskodbo hrbtenjace. Telo obravnavamo kot
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dvojno invertirano nihalo. Razviti algoritem mora znati integrirati motoric¢ne funkcije
zgornjega neprizadetega dela telesa (posturalno in funkcionalno aktivnost) in zagotoviti
stabilno stojo, medtem ko oseba stoji v aktivni rotacijski opornici [11, 13], ki omeji
gibanje telesa v sagitalno ravnino. Tako nacrtano vodenje Se ne zagotavlja avtonomne
stoje brez opore rok, omogoca pa stabilizacijo telesa v eni ravnini, kar je pogoj za

dosego koncnega cilja.

1.7 Utemeljitev

Funkcionalna stoja, ki naj omogoci paraplegic¢ni osebi opravljanje vsakdanjih aktivno-
sti, zahteva prosti zgornji okoncini, ki posledi¢no ne moreta prispevati k vzdrzevanju
ravnotezja. Zato mora biti nadzor pokoncne drze robusten ne glede na delovanje mo-
tenj. Zaradi kompleksnega biomehanskega sistema [1], katerega osnovne karakteristike
so veliko Stevilo prostostnih stopenj, nelinearna in ¢asovno spremenljiva narava elek-
tricno stimuliranih misic, funkcionalno redundantno delovanje misSic, interakcije bio-
mehanskega sistema preko medsebojnih povezav razli¢nih sklepov ter obstoj dodatnih
med seboj izkljucujocih se mehanizmov (refleksi, hoteni gibi neprizadetega dela telesa),
se Studija omejuje le na gibanje v sagitalni ravnini. Zdrava oseba se odziva na motnje v
sagitalni ravnini bodisi s povec¢ano aktivnostjo v gleznjih (strategija gleznjev [8] - gleznji
imajo vodilno vlogo pri odzivu), bodisi s povecano aktivnostjo v kolkih (strategija kol-
kov [8] - kolki imajo odlo¢ilno vlogo pri odzivu), oziroma s kombinacijo obeh strategij
[44, 45, 9, 46, 12, 47, 48, 14, 15]. Paraplegi¢ni bolnik lahko v nasprotju z zdravimi
osebami izvaja hotene gibe le z zgornjim delom telesa, medtem ko so gleznji, kolena in
kolki paralizirani [49, 50]. Ker je aktivnost kolen med stojo zanemarljiva je mogoce brez
izgube funkcionalnosti privzeti, da so ves Cas v iztegnjenem polozaju, kar je mogoce
zagotoviti s FES ekstenzorjev kolena. Gibanje v kolkih je za vzdrzevanje ravnotezja
pomembno predvsem pri odzivih na motnje (strategija kolkov). Podoben uéinek je
mogoce doseci tudi z gibanjem trupa [10, 11, 13, 14]. Nedvomno pa je za vzdrzevanje
ravnotezja potrebno stabilizirati sklepe gleznjev, saj je sistem z dvema prostostnima
stopnjama (glezenj in trup) in le enim 'motorjem’ v trupu (ang. underactuated system
[51]) nestabilen [10]. Za fiksiranje kolenskih in kolénih sklepov zadostuje enostaven
odprtozancni sistem FES brez neposredne povratne informacije o sili in polozaju, saj
so sklepi fiksirani v skrajni legi podrocja gibanja. Odprtozanc¢nega sistema FES pa ni
mogoce uporabiti za stabilizacijo polozaja gleznja, saj je med stojo dale¢ od svojih ana-
tomskih omejitev gibanja. Pri zasnovi vodenja sklepov gleznjev prav tako ni smiselno

uporabljati lokalnih regulacijskih shem, saj ne upostevajo vplivov zaradi hotenega gi-
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banja zgornjega dela telesa, kar je pomembno za uspesnost predlaganega regulacijskega
sistema.

Pomemben razlog za nadaljnje raziskave na podrocju stoje paraplegicnih oseb je
nevrolosko neprizadeti zgornji dela telesa. Analiza kaze, da je Stevilo ohranjenih pro-
stostnih stopenj telesa paraplegi¢ne osebe toliksno, da je lahko drza brez opore rok se
vedno vodljiva ob pravilni organizaciji hotenih gibov in hkrati pravilno nac¢rtanih ume-
tnih regulacijskih sistemih funkcionalne elektricne stimulacije. Ti naj bodo nacrtani
glede na zahteve funkcionalne stoje in ocenjevani glede na ucinkovitost pri podpori upo-
rabnika med stojo. Rezultat nacrtovanja je sistem dveh paralelnih regulatorjev, prvi
je fizioloski sistem, ki predstavlja hoteni nadzor, drugi je regulator FES misic gleznjev.
Paralelno delovanje dveh regulatorjev postavlja vprasanja o medsebojnih povezavah

sistema umetne podpore s fizioloskim sistemom:

e Kako zagotoviti uporabniku ves cas nadzor nad stojo?

e Kaksne senzorne informacije posredovati uporabniku in umetnemu sistemu vode-

nja?

e Ali naj umetno vodenje tezi k minimalni potrebni hoteni aktivnosti trupa ali mi-
nimalnemu utrujanju stimuliranih misic? Zahtevi sta namre¢ povsem v naspro-
tju, saj je potrebno za zmanjSevanje hotene aktivnosti trupa (strategija trupa),

znatno ve¢ napora v misicah gleznja (strategija gleznja).

Nadzor uporabnika nad stojo je eden klju¢nih problemov. V aplikacijah FES se za
prozenje sistemov stimulacije pogosto uporabljajo ukazi preko neprizadetih misSic. Me-
tode za integracijo umetnega vodenja z naravnim gibanjem trupa med stojo so relativno
neraziskane. Paralelno delovanje dveh sistemov z istim ciljem zagotavljanja pokoncne
drze, omogoca povezave na Stevilnih nivojih [52]. Oba sistema je mogoce razdeliti
na regulator, mehanski misicno-skeletni sistem ter senzorni sistem, ki daje povratno
informacijo regulatorju. Nevrolosko neprizadeti osrednji ziveni sistem je regulator za
ohranjeni zgornji del telesa in dobiva informacije neposredno iz fizioloskih senzorjev ne-
prizadetega dela telesa. Namen uporabnika sistema se mora prenesti z zgornjega dela
telesa do umetnega sistema vodenja bodisi z eksplicitnimi ukazi uporabnika ali z im-
plicitno detekcijo namena uporabnika. Umetni sistem deluje na mehaniko telesa preko
elektricne stimulacije miSic. Umetni senzorji oziroma umetno zajeti signali fizioloSkih
senzorjev prizadetega dela telesa zaznavajo gibanje in posredujejo sile. Pomanjkanje
senzornih informacij v osrednjem zivénem sistemu zaradi prekinjenih aferentnih sen-

zornih poti iz paraliziranih delov telesa bi bilo mogoce deloma nadomestiti s kognitivno
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povratno zanko senzornih signalov izmerjenih s fizioloskimi ali umetnimi senzorji [19].
Najpomembnejsa interakcija med paraliziranim in neprizadetim delom telesa je pove-
zava preko mehanske dinamicne sklopitve, kar je potrebni pogoj za dosego funkcionalne
stoje [10].

1.8 Metodologija

Za raziskave bo uporabljena aktivna rotacijska opornica [11, 13, 14], ki je opremljena
s pritiskovnimi plos¢ami [53] ter brezkontaktnim merilnim sistemom pozicije OPTO-
TRAK. Opornica je tako zgrajena, da mehansko zaklene kolenska in kol¢na sklepa
in omogoca prosto gibanje zgornjega dela telesa ter gleznjev v anteriorno-posteriorni
smeri. Gibanje v frontalni ravnini je zaradi same konstrukcije opornice onemogoceno.
Os rotacije opornice je poravnana z osjo vrtenja gleznjev. V osi rotacijske opornice je
vgrajen hidravliéni motor, ki omogoca generiranje motenj za analizo robustnosti stoje

ter dinamicnih odzivov osebe v opornici.

1.8.1 Nacrtovanje regulacije momenta

Potrebno je nacrtati regulator momenta gleznjev, ki bo robusten na casovne spre-
membe parametrov sistema, misic, zaradi utrujanja, in kolikor mogoce na motnje, ki
so posledica nezanesljivih senzornih informacij.

Elektricno stimulirana miSica bo obravnavana kot sistem s spremenljivo strukturo
(ang. Variable Structure System). Model misice potreben za nacrtovanje regulatorja
bo dolocen na podlagi identifikacije. Vodenje momenta elektri¢cno stimuliranih antago-
nisticnih misic gleznja bo nac¢rtano v obliki diskretnega regulatorja v drsnem rezimu
(ang. Sliding Mode Control). Delovanje regulatorja bo najprej verificirano na zdravih

prostovoljcih ter v konc¢ni fazi na paraplegicni osebi.

1.8.2 Nacrtovanje vodenja nepodprte stoje

Potrebno je nacrtati vodenje za paralizirane spodnje okoncine, tako da bo regulator de-
loval usklajeno s hoteno aktivnostjo osebe v trupu (dolo¢itev hierarhi¢nega odnosa med
obema paralelnima sistemoma vodenja ter doloc¢itev metodologije generiranja reference
za regulator momenta gleznjev na podlagi implicitno detektiranega hotenja osebe).
Izvedena bo biomehanska analiza posturalne dinamike, ki vkljucuje hotene gibe v
trupu in funkcionalno elektri¢no stimulacijo antagonisti¢nih misic gleznjev. Analizirane

bodo stabilnostne razmere taksne konfiguracije. Rezultat bo poenostavljen dinamicen
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model stoje v sagitalni ravnini. Predpostavljena bo bilateralna simetrija ¢loveskega
telesa. Model bo sestavljen iz treh segmentov (stopala, spodnje okoncine, zgornji del
telesa). Segmentu 'spodnje okoné¢ine’ bo dodan nelinearni model elektri¢no stimuliranih
misic. Parametri dinamic¢nega modela, ki so odvisni od posamezne osebe, bodo doloceni
na podlagi kombinacije fizioloskih meritev in antropometri¢nih izra¢unov (dolzine se-
gmentov, polozaji sklepov, mase in vztrajnostni momenti segmentov) ter identifikacije
(parametri elektri¢no stimulirane misice). Model bo verificiran s primerjavo simulira-
nih rezultatov z rezultati studije odzivov zdravih oseb na motnje v sagitalni ravnini
[13, 14]. Nacrtovanje vodenja, ki vkljucuje hotene funkcionalne in posturalne gibe
trupa ter elektricno stimulacijo antagonisticnih misic gleznja, bo izvedeno v obliki si-
mulacijske studije na prej opisanem modelu.

Vodenje bo nacrtano v obliki kaskadne regulacije, kjer bo zunanja oziroma pozicij-
ska zanka izvedena v obliki optimalnega regulatorja, ki minimizira dolo¢no kriterijsko
funkcijo in notranja oziroma momentna zanka nacrtana v skladu z zahtevami podanimi

v podpoglavju 1.8.1.

1.8.3 Verifikacija sistema vodenja

Celoten sistem vodenja bo verificiran na zdravih prostovoljcih ter paraplegicni osebi.
Verifikacija bo izvedena z analizo mirne stoje ter sledenjem hotene aktivnosti osebe.
S spreminjanjem nivoja umetne podpore bo mogoce analizirati kvaliteto stoje z opa-
zovanjem hotene aktivnosti trupa potrebne za vzdrzevanje ravnotezja glede na napor
misic gleznjev. Najkvalitetnejsa stoja pomeni najmanjSo hoteno aktivnost trupa, ki je

potrebna za vzdrzevanje ravnotezja, ob hkratnem najmanjSem naporu misic gleznjev.
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Regulacija momenta

2.1 Modeliranje misSice

Koncept vodenja stoje brez opore rok temelji na kaskadnem regulatorju. Taksno vo-
denje omogoca bolj robustno stojo, saj notranja oziroma momentna zanka s hitrejso
dinamiko kompenzira ve¢ino motenj, medtem ko zunanja oziroma pozicijska zanka vodi
drzo osebe. Zunanja regulacijska zanka vodi optimalno drzo v smislu minimizacije mo-
menta v gleznju oziroma miSicnega napora in generira referenco momenta gleznjev
za notranjo momentno zanko. Regulacija momenta mora biti robustna na ¢asovne
spremembe parametrov sistema, misic, zaradi utrujanja ter na motnje, ki so posledica
refleksne aktivnosti ali nezanesljivih senzornih informacij. Osnovo za nacrtanje vode-
nja momenta stimuliranih misic predstavlja model elektri¢no stimulirane misice [54].
Misica je nelinearen ter casovno spremenljiv sistem s kompleksnim notranjim ustro-
jem. Za potrebe proucevanja delovanja miSic so bili razviti Stevilni miSicni modeli,
ki ve¢inoma temeljijo na fizioloskih izhodisc¢ih. Modeli opisujejo predvsem dinamiko
generiranja sil aktiviranih misic. Hillov miSi¢ni model temelji na zaporedni vezavi
kréitvenega (aktivnega) elementa in elasti¢nosti in Gez oba elementa vzporedni vezavi
pasivnega elementa. Hatze [55] je izdelal natancnejsi model, ki zajema fizioloske para-
metre aktivacije misic kot so stimulacija ter krcitvene karakteristike misi¢cnih vlaken.
Podrobnejsi pregled lastnosti ter fizioloskih modelov miSic in tetiv ter njihove uporabe
pri $tudiju biomehanike in vodenja je zajet v [56]. Modeli, ki izhajajo iz fizioloskih
karakteristik misice so relativno neugodni za uporabo v regulacijske namene zaradi nji-
hove kompleksnosti in Stevilnih nelinearnih parametrov, katere je potrebno vendar zelo
tezko natan¢éno doloéiti [57, 58]. Dodatno je njihova uporaba omejena zaradi dejstva,
da opisujejo le posamezno misicno skupino, ne pa njene funkcionalnosti v povezavi s
sklepom. Prednost fizioloskih modelov je predvsem relativno natancen opis dogaja-

nja v misici, zaradi cesar jih lahko uporabimo za analizo identifikacijskih metod in

22
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regulacijskih algoritmov.

Funkcionalno povezavo miSice in sklepa je mogoce modelirati z mehanskim siste-
mom vkljuCujo¢ parametre staticnega in viskoznega trenja, vztrajnostnih ter elasticnih
komponent [59, 60]. Model je namenjen predvsem za biomehanske raziskave.

Za potrebe nacrtovanja regulacijskih algoritmov je bil razvit Hammersteinov mo-
del [40] funkcionalne povezave miSice in sklepa. Model temelji na zaporedni vezavi

nelinearne staticne krcitvene karakteristike f, ter linearne prenosne funkcije:
Al ) 7(k) = ¢ " Bu(g alk) + e, (k) (2.1)

kjer je

Al =1+ + -+ aneg ™  imenovalec prenosne funkcije,

Bn(q™Y) = Bo+ g7+ + Bupg™™  Stevec prenosne funkcije,

7(k) moment misice,

a(k) mnivo aktivacije misic ter

e-(k)  signal Ssuma.

Model temelji na predpostavki, da je dinamika miSice neodvisna od nivoja aktiva-
cije. Parametre modela je mogoce dolociti z identifikacijo, pri Cemer se kot signali za
identifikacijo uporabljajo predvsem posamezni pulzi elektricne stimulacije ali psevdo-
nakljucni-binarni signali. Glavna pomanjkljivost modela je predpostavka, da je dina-
mika miSice neodvisna od aktivacije, kar pa ne drzi. Dinamika miSicnega odziva se
namrec z veCanjem aktivacije upocasnjuje. Poenostavitev misSicne dinamike, ki jo vpe-
lje Hammerstainov model, je mogoce odpraviti z modeliranjem misice v ve¢ delovnih
tockah porazdeljenih po celotnem obmocju aktivacije misic. V okolici delovne tocke se
misSica obnasa kot linearen sistem drugega reda [40]. Celoten nelinearen model misice
je mogoce predstaviti z mrezo lokalnih modelov za razli¢ne aktivacije misic [61, 62, 63].
V nadaljevanju si poglejmo zapis identificiranega lokalnega modela miSice v diskretnem
casovnem prostoru.

Nelinearen dinamicen sistem naj ima obliko
(k)= f(r(k=1),...,7(k —ng);alk — ng),...,alk — ng —np)) + e-(k) (2.2)
Definirajmo informacijski vektor ¢ kot

PIk—=1) =[r(k=1),...,7(k —ng);alk — ng),...,alk — ng — ny)] (2.3)
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in sistem (2.2) zapisimo v obliki

(k) = f(¥(k = 1)) + e, (k) - (2.4)
Za sistem (2.2) definirajmo fiksno delovno tocko 97, kjer je ¢ indeks tocke, kot

* L o~k ~ % * *

T
* * _ * . _
Y = |:7'Z~,1, e Tinay Qs ai,nﬁnb] Til =Tig = o =Tip - (2.5)

Sistem (2.2) je mogoce linearizirati v okolici delovnih tock ¥ za podrocja aktivacije

misic a;_; < a < a;, 1 <1 <mn,s cimer dobimo n linearnih modelov:
An(q7(k) = ¢ By (g7 )a(k) + du(k) + e-(k), a0 < a <,
(2.6)
Anlg (k) = ¢ " Br (a7 )a(k) + du(k) + e-(k), @1 <@ < an,

kjer je d;(k) clen, ki doloc¢a premik odvisen od delovne tocke
T ng
di=) aigr =) Biga;, =1 (2.7)
Jj=0 j=0

ter n Stevilo lokalnih modelov, vsi ostali parametri pa so definirani enako kot pri linearni
prenosni funkciji drugega reda. V okolici delovne tocke 1)} se torej sistem obnasa kot to
doloca linearna prenosna funkcija B! /A! s konstantnim ¢lenom premika d;. Lokalni

linearni model (2.6) je smiselno predstaviti v regresijski obliki
7(k) = v (k — 1)0; + e (k) (2.8)
kjer je regresijski vektor v, dolocen z
Yr(k—1)=[-1(k=1),...,—7(k — ny);alk — ng),...,a(k — ng — ny); 1] (2.9)
ter vektor lokalnih parametrov

0F = [cit, - Qing; Bios - - - s Bignys di] - (2.10)

2.2 Odprtozan¢na kompenzacija

Naloga regulacijskega sistema funkcionalne elektricne stimulacije je dolocitev vrednosti
spreminjajocega se parametra elektricne stimulacije za aktivacijo paraliziranih misic.
Vecina danes uporabljenih sistemov elektri¢ne stimulacije deluje v odprti zanki, kar

pomeni, da je izhod stimulatorja prednastavljen in odvisen le od zelje uporabnika.
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Toda taksni sistemi so za namene regulacije momenta v sklepih povem neuporabni,
zaradi zelje po spreminjanju parametrov na vhodu v reguliran sistem.

Vecini zahtevam pri regulaciji momenta je mogoce zadostiti s povratnozanénim vo-
denjem, ki zagotavlja ustrezno aktivacijo misic neglede na nepricakovane situacije s
stalnim nadziranjem stanja vodenega sistema in ustreznim popravljanjem stimulacij-
skih parametrov. Toda ucinkovitost povratnozancnega sistema je obcutno zmanjsana
zaradi pocasnih odzivov stimuliranih misSic. Zatorej bi bilo smiselno poleg povratno-
zancnega vodenja v regulacijski sistem vpeljati Se odprtozancno kompenzacijo, ki za-
gotavlja hiter odziv na spremembo reference momenta.

Najvecji izziv pri regulaciji momenta misic predstavlja nelinearna ter ¢asovno spre-
menljiva narava misic. Poleg tega pa je pri paraplegi¢cnih osebah potrebno dodatno
racunati na motnje, ki so posledica spasti¢nosti zaradi aktivnosti lokalnih refleksnih
zank, ki se zakljucijo v hrbtenjaci pod poskodbo. Umetna aktivacija miSice je izvedena
s pomocjo elektriéne stimulacije, s karakteristicno frekvenco 20 Hz, ki je dovolj visoka
frekvenca za zagotavljanje tetani¢ne misicne aktivnosti, hkrati pa povzroca zmerno
utrujanje. Z doloceno stimulacijsko frekvenco 20 Hz je dolocen tudi ¢as spreminjanja
parametrov stimulacije in posledi¢no tudi vzorcni cas regulatorja. Upostevaje nastete
zahteve in omejitve je potrebno nacrtati primeren sistem vodenja stimulacije miSic.

Povratnozancni sistemi vodenja s fiksnimi parametri so bili le delno uspesni zaradi
specificnih karakteristik misic [64]. Hunt at al. [36, 65] so uporabili linearni kvadrati¢ni
Gaussov regulator, ki je temljil na Hammerstainovem modelu misSice. Pogosta je tudi
uporaba nevronskih mrez [66], ki pa zahteva dolgotrajno uc¢enje mreze in je zaradi tega
za uporabo pri vodenju stoje brez opore rok neprimerna. Skupna znacilnost nekaterih
regulacijskih sistemov je uporaba odprtozancne kompenzacije, ki je namenjena pred-
vsem kompenzaciji nelinearnosti ter hitremu odzivu na spremembo reference. Hunt
at al. so uporabili odprtozancni filter. Nevronske mreze se predvsem uporabljajo
za identifikacijo inverznega modela miSice, ki je kasneje uporabljen kot odprtozancni
kompenzator [66]. Nadaljni poskusi so bili izvedeni tudi z adaptivnimi regulatorji [67],
pri Cemer se je za najvecjo tezavo izkazal relativno kompleksen algoritem ter problem
konvergence estimiranih parametrov [68]. Adaptivni regulatorji so se tako pokazali pri-
merni le za primere, ko je zaprtozancna pasovna Sirina bila omejena s primerno izbiro
referencnega signala [66].

Za potrebe regulacije stoje brez opore rok je regulacija momenta gleznjev izvedena
s kombinacijo odprtozancne kompenzacije in zaprtozancnega vodenja. Odprtozancna
kompenzacija temelji na vodenju s predhodno dolo¢enimi lokalnimi kompenzatorji za

posamezne delovne tocke [69, 70, 71] nacrtanimi za n identificiranih lokalnih mode-
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lov misice. Povratnozanc¢no vodenje temelji na regulatorju v drsnem rezimu delovanja
(ang. Sliding Mode Control). Taksna odlocitev sledi iz zahteve za vnaprej$njo na-
stavitev parametrov regulatorja s Cimer se je mogoce ogniti sprotni identifikaciji in
posledicno problemom konvergence parametrov. Kljub temu pa regulator Se vedno
zagotavlja kompenzacijo motenj, ki izvirajo iz napak v modelu oziroma so posledica
casovnih sprememb reguliranega sistema [72]. Najprej je v nadaljevanju predstavljeno
nacrtovanje odprtozancne kompenzacije.

Cilj nac¢rtovanja odprtozancne kompenzacije je sistem, ki bo zagotovil, da bo od-
prtozancna prenosna funkcija od referencnega vhoda do izhoda reguliranega sistema

enaka zakasnitvi misice ¢~"*, kar lahko zapiSsemo sledece

- (xM 1( )75 k)ak)
(@ar (), agr(k), k)
MY (@ s (), E(k), k) M (e (K), agy (), k) ~ g
)

B (@ yes (R), E(R), ) 2 g " M (aaa(R), g (k). )

agf (
) (2.11)

kjer je
M~ (zy 1 (k),€(k), k)  odprtozancna kompenzacija,
M (xp(k),az(k), k)  model misice,
&(k)  referenca momenta,

agr(k) aktivacija misice (pulzna Sirina stimulacije) ter

7(k) moment misice.

2.2.1 Nacrtovanje lokalnega kompenzatorja

Odprtozancno vodenje je torej potrebno nacrtati tako, da bo odprtozancni kompenzator
enak inverznemu modelu miSice. Glede na dejstvo, da je miSica modelirana kot mnozica

lokalnih modelov, si najprej poglejmo inverzni model ¢ — tega lokalnega modela

q_nk (571,0 + ﬁi,lq_l + e+ ﬁi,an_nb) a (I{I) + dl
Ltapgt+- +ain,g™ n L+aiig !+ + Qi g™
(2.12)

Z zanemaritvijo zakasnitve ¢~™* v prenosni funkciji (2.12) torej upostevaje model (2.13)

T(k) =

o+ B o+ B b d:
5z,0 Bz,lq Bz,an aff(k)+ i

: : . (2.13)
L+ oing™ 4+ ayp, g7 L+ oing™ 4+ ayp, g7

#(k) =
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je za fazno minimalne sisteme inverzni sistem stabilen in ni tezav z nacrtovanjem

odprtozancnega kompenzatorja. Vnaprej izraCunani prispevek aktivacije misic asy je

= a1 —1 Qng (—Ta
+ Bttt g £k
1_|_51 —1+...+ﬂ6ﬂq—nb
. 0 (2.14)

- L ;= fo#0, (k) v okolici 7
1+%q*1+- Sl

—~
~—

agr(k) =

kjer je £(k) referenca momenta misice.

Zaradi lastnosti identificiranega sistema, oziroma numeri¢no pogojenih napak pri
identifikaciji pa je lahko lokalni model fazno neminimalen in posledi¢no inverzni model
nestabilen. Potrebno ga je ustrezno popraviti, za kar je na voljo ve¢ moznih reSitev.
Tomizuka [73] je predlagal aproksimacijo inverznega sistema brez vpeljave faznih napak
z metodo ZPETC (ang. Zero Phase Error Tracking Control), kar pa povzro¢a napake
v ojaCenju, ki se s frekvenco vecajo. Metoda temelji na razdelitvi Stevca prenosne
funkcije modela na del, ki vsebuje nicle, ki so znotraj enotinega kroga, B%(q), ter nicle,

ki so zunaj enotinega kroga B“(q) : B(q) = B“(q)B*(q). Potem pa je potrebno izvesti

1 B*(q)
T P

prtozancne kompenzacue, ki odpravita pomanjkljivost ZPETC metode. Prva metoda
EBZPETC (ang. Extended Bandwidth Zero Phase Tracking Control) temelji na do-

dajanju dodatnih odprtozancnih clenov za kompenzacijo napake ojacenja, medtem ko

zamenjavo Torfs at al. [74] so predlagali dve metodi za nacértovanje od-

druga metoda temelji na iterativnem procesu: inverznemu modelu je potrebno dodati
toliko zakasnitev, da je mogoce zakasnjeni frekvencni odziv aproksimirati s stabilnim
predfiltrom. Vse metode povecajo red prenosne funkcije odprtozancnega kompenza-
torja, kar posledi¢no pomeni zakasnitev odprtozanéne komponente regulirnega signala
glede na referenco. Vsak kvant zakasnitve, ki je enak vzoré¢nemu casu regulatorja
predstavlja nezanemarljivo zakasnitev, zaradi relativno nizke frekvence delovanja regu-
latorja pogojene s frekvenco stimulacije. Potrebno je torej najti resitev, ki ne bo vnesla
dodatnih zakasnitev v odprtozan¢no vejo regulatorja. Slotine [75] predlaga zamenjavo
polinoma $tevca B(q~!) prenosne funkcije modela s polinomom B;(¢!), ki ima vse
nicle znotraj enotinega kroga, njegova frekvencna karakteristika pa se pri nizkih fre-
kvencah ujema s karakteristiko originalnega sistema. TakSen sistem najbolje ustreza
zahtevam odprtozancne kompenzacije, saj ne vnasa dodatnih zakasnitev v regulacij-
sko zanko, hkrati pa so fazne in amplitudne napake v uporabnem frekvencénem pasu
zanemarljive. Polinom B(q™') je potrebno torej zamenjati s polinomom z ustreznimi
niclami, nato pa prilagoditi ojacenje enosmernih signalov nove prenosne funkcije tako,

da bo enako ojacenju originalne prenosne funkcije modela. Pole inverznega modela je
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mogoce poljubno postaviti, s ¢cimer lahko spreminjamo hitrost odziva odprtozancnega
vodenja. Izracun vodenja za prenosno funkcijo i-tega lokalnega modela je dolocen z
enacbo (2.15), kjer elementi ; ; omogocajo poljubno postavitev polov prenosne funk-

cije.

Na ny
. Z Q5 Z%’,j
i (k) _ 1+ Q;1q  +--+ Oéi,naq_na - §=0 ) j=0 é.(I{;)
o L+yiagt + o+ %im, g™ & e
Z ﬂz‘,j Z Qi
Jj=0 Jj=0

Ng ny
j=0 Jj=0 * ~
J— . . oG T, — s (L
L4 91q7  + o A Vi, g™ Na Z ijTi Z%,y i

np

. .. J=0 Jj=0
§ :Bw § :am
j=0 7=0

np
_ Tt @iagm - i, g =0 £(k)
1 + fyiqufl 4+ -4 f)/z,’anfnb ngy
> B
§=0

np

1 j=0 R ~
— . . oy AT — C (s
1 + fyiqufl 4+ -4 fyiyanfnb ngy JZO 2V ) — ’}/Z;] 7
> Bij
Jj=0
_ Qo+ di,lq_l + -+ @i,naq_nag(k) 1 Ai

L4y~ + o+ Vi, g™ Ly e Yim g™
kjer velja ;9 = 1,70 =1, &(k) v okolici 7}
(2.15)

Faktor d; v enacbi (2.15) predstavlja popravek vnaprejsnje kompenzacije premika d;
zaradi popravka odprtozanc¢nega kompenzatorja glede na inverzni lokalni model 7. Od-

prtozanéni kompenzator (2.15) lahko zapisemo v regresijski obliki
agr(k) = e (k= 1)b, , (2.16)
kjer je regresijski vektor 1. dolocen z
Yo (b —1) = [—ag(k—1),...,—ag(k —m);§(k), ..., &k —m); —1] (2.17)

ter vektor lokalnih parametrov

~

T A ~ .
HCZ,: 72',07---aﬁ)/z',nb;ai,la---aai,na;di . (218)
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S tem je dolocCen priblizek inverznega lokalnega modela miSice za dolocen nivo ak-
tivacije. V nadaljevanju je potrebno vse lokalne odprtozancne kompenzatorje povezati

v nelinearno odprtozanéno vodenje za celotno podrocje delovanja misice [70, 71].

2.2.2 Izracun nelinearnega kompenzatorja z interpolacijo lo-
kalnih kompenzatorjev

Nelinearni kompenzator bo izveden z mrezo lokalnih kompenzatorjev [70]. Ta je v moé¢ni
povezavi s sistemi z mehkim preklapjanjem. Pod dolocenimi pogoji je Takagi-Sugenov
model mehkega preklapljanja [77] ekvivalenten mrezi lokalnih modelov, oziroma v kon-
kretnem primeru kompenzatorjev. Funkcionalna enakost sistemov je predstavljena v
[76].

Ce obstaja mnozica funkcij {p; : = — [0,1]}Y,* potem je sledeca enacha trivialno
resni¢na [71]:
N-1
> F©m(E)
f(€) =S5 (2.19)
pi(§)
1=0

ce za vsak £ € = niso vsi p; enaki ni¢. Funkcijo p; izberemo tako, da je lokalizirana v
podmnozici =Z; € =. To pomeni, da je p; mnogo vec¢ja od ni¢ za £ € =; in je priblizno
ni¢ za & ¢ Z;. Ker je p; priblizno ni¢ za £ ¢ =Z;, lahko na desni strani enacbe (2.19)

zamenjamo f z fi, ki je dobra aproksimacija f znotraj =;, torej

> fi©m(©)
f§) = S (2.20)
> w9

ai(e) = 28 (221
;(€)
=0
je mogoce enacbo (2.20) zapisati kot
N—-1
f©) = fi(¢yii(e). (2:22)
1=0

V enacbi (2.22) je mogoce w; interpretirati kot funkcijo z vrednostjo blizu 1 v tistem

podrocju =, kjer predstavlja funkcija fl dobro aproksimacijo funkcije f, in ni¢ drugje.
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Iz definicije w; sledi, da je Z?;Bl w;(§) = 1 za vse £ € =. Funkcije @; imenujemo
interpolacijske funkcije, ker so namenjene interpolaciji lokalnih modelov oziroma kom-
penzatorjev f, Predpostavljamo, da je lokalni model oziroma kompenzator dober
priblizek pravega f v lokalnem podrocju, kjer p; ni blizu ni¢. Mnozica vseh funkcij
oblike (2.22) 7 lokalnimi modeli reda p in gladko interpolacijo je dolo¢ena z

N-1

f&) = fi(f)wi(f)} . (2.23)

1=0

ffp:{fzz—m

Poglejmo nekaj lastnosti aproksimacije. Aproksimacija je lahko poljubno natanc¢na
z izbiro zadostnega Stevila lokalnih modelov. Kot merilo natan¢nosti aproksimacije je

mogoce privzeti sledeco normo:
1f = Fllo =s§1€1:p||f(€)—f(£)l|z, (2.24)

kjer || - ||2 oznacuje evklidsko normo.

Naj bo (p+1) odvod vektorske funkcije f v tocki £ oznacen z VP! f(£). Predposta-
vimo, da je f zvezno odvedljiva (p + 1) krat in so {f;}5" lokalni modeli enaki prvim
p elementom Taylorjeve vrste funkcije f v okolici tocke &, ki ustreza delovni tocki ;.
Za vsak £ € = velja

N-1

1) - F© =3 (£ - fuom(©) - (2:25)
i=0
Ob predpostavki da je [|[VPTLf(€)]] < M za vse £ € Z, kjer || - || oznacuje inducirano

operatorsko normo, dobimo Taylorjev teorem [71]

1F(&) = F(©)l2 < Z ||5 &1 wi(€) - (2.26)

Zato, da bo norma (2.26) manjsa od poljubnega £ > 0, je potrebno zagotoviti, da za

vsak £ € = velja slede¢ pogoj [71]:

N-1 N-1
. - (p+1)! -
D llE= &I A < e > #(©) (227)
i=0 1=0
Z definiranjem mnozice funkcij {g; : 2 — R} ' z
. p+1)!
a(©) = e — gl - LT (2.28)

in vstavitvijo v pogoj (2.27) dobimo pogoj, ki velja za vse £ € =

> () <0, (2:29)
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oziroma v normirani obliki
N-1

> gil€)wi(§) < 0. (2.30)

i=0
Potrebno je torej poiskati pogoj za N ter funkcije {p;}~', ki bodo zagotavljali da
pogoj (2.29) velja za vsak € > 0. Neenacba zagotovo velja, e negativni prispevek
enega Clena g;(€)p;(€) prevlada nad vsemi mogoce pozitivnimi prispevki ostalih ¢lenov.
Potrebni pogoj za to je g;(£)pi(€) — 0, ko gre ||£]] — oo. Pogoj bo vedno izpolnjen, ¢e
za p; izberemo eksponentne ali Gaussove funkcije. Z izbiro oblike funkcij p; je dolo¢ena
oblika funkcij g;. Poljubno pa je Se vedno mogoce dolociti Stevilo lokalnih modelov, N,

ter njihov polozaj. Slika (2.1) prikazuje Gaussove funkcije
VAN
ﬁi —e 2( i )

za N = 4 lokalne modele ter pripadajoce w; funkcije.

0.8

0.6 |

pi(€), wi(€)

0.4H

0.2

30 35 40

Slika 2.1: Interpolacijske funkcije.

V nadaljevanju definiramo mnozico delovnih tock = ter obratovalni rezim kot pod-
mnozico =. Obratovalni rezim naj bo mnozica delovnih tock =; C =, kjer se sistem
obnasa priblizno linearno. Utezna funkcija modela {p; : = — [0, 1]} je gladka funkcija
in zadostuje pogoju p;(§) ~ 1 za vsak £ € Z; in gre proti ni¢ izven =Z;. Interpolacijska
funkcija w;(€) je definirana z enac¢bo (2.21) ob predpostavki, da za vsako delovno tocko
& € = ne vse uteznostne funkcije p;(£) postanejo ni¢. S tako dolo¢eno interpolacij-

sko funkcijo w;(§) je mogoce izvesti interpolacijo lokalnih kompenzatorjev dolocenih z
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regresijskim vektorjem (2.17)

Yk —1) = [—ag(k —1),...,—ag(k —np); E(K), ..., E(k —np); —1]

ter vektorjem lokalnih parametrov (2.18)

02: = ’V’L’,OJ"'J’yi,nb;d’i,la"-7&i7na;di
Mreza lokalnih odprtozancnih kompenzatorjev, ki gladko zdruzi izhode posameznih

lokalnih kompenzatorjev je dolo¢ena z enacbo

ag(k) = e (k—1) Z Oc, i (§) - (2.31)

2.3 Zaprtozancna regulacija

Lokalna mreza odprtozancnih kompenzatorjev je nac¢rtana tako, da zagotavlja regulirni
signal, ki povzroci verno sledenje miSi¢nega momenta predpisani referenci v primeru, da
se misica obnasa kot njen ¢asovno nespremenljiv model in ni vplivov zunanjih motenj.

Pri nacrtovanju sistema vodenja se pojavijo tipicna odstopanja med dejanskim sis-
temom ter matematicnim modelom, na osnovi katerega je nacrtan regulacijski sistem.
Vzroki odstopanj so predvsem v nemodelirani dinamiki, spreminjanju parametrov sis-
tema ali aproksimaciji kompleksnega sistema z enostavnim modelom. Navkljub na-
pakam modela in delovanju motenj v reguliranem sistemu pa mora regulacijski sistem
zagotoviti stabilno delovanje sistema. Za izpolnitev zahtev povezanih s stojo brez opore
rok je potrebno nacrtati sistem vodenja, ki bo robusten tako na napake parametrov
modela kot tudi na delovanje zunanjih moten. Vzdrzevanje ravnotezja namrec zahteva
natancno sledenje misicnega momenta predpisani referenci, saj je potrebno telo osebe
ves cas stoje vzdrzevati znotraj zelo ozkih meja stabilnosti. Regulacija v drsnem rezimu
(Sliding Mode Control — SMC) predstavlja primerno metodo iz nabora robustnih sis-
temov vodenja. Drsni rezim ima pomembno vlogo v teoriji sistemov s spremenljivo
strukturo [78, 79, 80]. Sistemi vodenja s spremenljivo strukturo so okarakterizirani
z nizom zaprtozancnih regulacijskih zakonov ter odlocitvenim pravilom. Odlocitveno
pravilo oziroma preklopna funkcija ima kot vhod merilo trenutnega vedenja regulacij-
skega sistema in kot izhod izbiro zaprtozancnega regulacijskega zakona, ki naj bo v
danem trenutku uporabljen. V drsnem rezimu je sistem vodenja s spremenljivko struk-
turo nacrtan tako, da omeji stanja sistema v blizino preklopne funkcije, kar pomeni, da
je mogoce dinamicno obnasanje sistema dolociti z izbiro preklopne funkcije, posledi¢no

pa postane odziv zaprtozancnega sistema neobc¢utlijv na dolocen razred negotovosti.
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2.3.1 Teorija vodenja v drsnem rezimu

Nacrtovanje regulatorja v drsnem rezimu je mogoce razdeliti v dva dela. Prvi del
zajema nacrtovanje preklopne funkcije [81], tako da drsenje ustreza dolo¢enim speci-
fikacijam, drugi del pa predstavlja nacrtovanje regulacijskega zakona, ki bo zagotovil,
da bo preklopna funkcija privlacna za stanja sistema.

Teorija vodenja v drsnem rezimu je bila v osnovi razvita za zvezne sisteme kon¢nih
dimenzij, ki jih je mogoce opisati z navadnimi diferencialnimi enacbami. Nelinearni

model misice lahko v zveznem casovnem prostoru zapiSemo kot
m(t) = f(m(t),t) + B(m(t), t)a(t), (2.32)

kjer je m(¢t) € R*, a(¢t) € R™, f: R*™! — R", B(m(¢),t) : R*"' — R*™™. Ideja

drsnega rezima zahteva, da so regulirne velicine podvrzene nezveznostim na povrsini

si(m(t)) =0,(: =1,...,m) v prostoru stanj:
i.(m _ al(m(t),t) ceje s;(m(t)) > 0,
i(m(t), %) {di(m(t),t) ce je s;(m(t)) <0 (2:33)

Funkciji @ ter a; naj bosta zvezni in funkcije s;(m(t)) = 0,(i = 1,...,m) naj bodo
odvedljive. 7 zacetkom ob casu ty, vsaka trajektorija stanja pripada mnogoterosti
s(m(t)) = 0, s = [s1,...,5,] in delovanje v drsnem rezimu je opisano s sistemom
reda (n —m). Enacbo drsnega rezima dobimo z zamenjavo originalnega vodenja s
tako imenovanim ekvivalentnim vodenjem, a4, ki je doloceno z resitvijo enacbe s = 0.
Regulacija zahteva hitre nezvezne preklope za vodenje stanj sistema v drsni rezim ter
vzdrzevanje drsenja v taksSnem rezimu. V regulacijskih sistemih izvedenih na digitalnih
racunalnikih se posledi¢no pojavi problem podrhtavanja, saj frekvenca preklapljanja
ne more preseci vzorcne frekvence sistema. Kot rezultat se pojavijo oscilacije omejenih
amplitud, ki pa so nedopustne iz staliSca stabilnosti in natancnosti vodenja. To je
vodilo v razvoj diskretnih regulatorjev v drsnem rezimu [82, 83, 84, 85, 86], ki vecinoma
odpravljajo problem drhtenja. Lineariziran zvezni sistem z enim vhodom in enim

izhodom opisujeta sledeci enacbi:

m(t) = Am(t) + B&ff(t) + B&fb(t) + Edm(t) (2.34)

7(t) = Hm(t) , (2.35)

kjer je m(t) n - dimenzionalni vektor stanj, as(t) € R je izhod odprtozancnega kom-

penzatorja, as(t) € R je izhod zaprtozanénega regulatorja, as(t) + as(t) je vhod
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sistema, 7(t) € R je izhod sistema in d,,(t) je signal motnje, ki predstavlja zunanje
motnje in negotovosti parametrov sistema. A, B, E in H so konstantne matrike ustre-
znih dimenzij. Predpostavljamo, da velja dolocljivostni pogoj za zvezni sistem E = BA,
[86].

Diskretni model istega sistema z vzorcnim c¢asom 7' je dolocen z

7(k) = Hm(k), (2.37)
kjer je m(k) = m(kT), ay(k) = ap(kT), ap(k) = ap(kT) dp(k) = dw(kT) in
7(k) = 7(kT) in matrike so dolocene z

F=erT; G=IB;

2.
D=TE; I= [ erdr. (2.38)

V zgornjem diskretnem modelu naj bo par (F, G) vodljiv in par (F,H) spoznaven [86].
Dolocljivostni pogoj za diskretni sistem je dolocen z D = GA,. Od tod sledi

kjer je fim (k) = Agd, (k) [87, 88].

Da bi se izognili drhtenju, ki je posledica koncne frekvence preklapljanja regulirne
velicine, je potrebno diskretni sistem vodenja v drsnem rezimu nekoliko spremeniti v
primerjavi z zveznim vzornikom. Za odpravljanje signala motnje, kar je v zveznem
drsnem rezimu mogoce doseci z visoko frekvenco preklopov, je v diskretnem drsnem
rezimu uporabljen estimator motnje formuliran na konceptu regulacije s casovno zaka-
snitvijo. Z dodanim signalom kompenzacije motnje k regulirni veli¢ini, je mogoce vpliv

motnje potlaciti [89].

2.3.2 Regulator v drsnem rezimu

Predpostavimo, da je cilj sistema vodenja sledenje ¢asovno spremenljivi referenci £(k),
ki je generirana z dolocenim regulacijskim namenom. Definirajmo Se Zeleni vektor stanj
[74]: mq(k) je zeleni vektor stanj, ¢e obstaja natan¢no ujemanje med izhodom sistema
7(k) ter zeleno trajektorijo (k) ali drugace
my(k + 1) = Fmy(k) + Gag(k) 240
§(k) = 7(k) = Hmy(k) .
Vnaprej izracunani regulirni signal azs(k) povzroci sledenje zeleni trajektoriji, ce se

dejanski sistem vede natanko tako kot matematiéni model in je signal motnje f,, (k) = 0.
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Povrsina drsenja oziroma funkcija drsenja je za primer sledenja trajektoriji defini-
rana kot:
s‘(k) = Cm(k), m(k)=my(k)— m(k) (2.41)

kjer je my(k) = [(mi(k))T m2(k)]¥, mi(k) € R* ! in mi(k) € R signal reference,
m(k) = [(m! (k)T m?(k)]F, m'(k) € R"! ter m?(k) € R napaka sledenja in C vrsti¢ni
vektor dimenzije n tako da velja CG # 0

Z uporabo nominalnega modela (2.39) je mogoce dolo¢iti diskretno ekvivalentno
vodenje kot resitev enacbe s¢(k + 1) = 0, kar ustreza $ = 0 v zveznem prostoru (ne-
kateri avtorji dolo¢ajo pogoj za diskretni sistem kot s°(k + 1) — s¢(k) = 0). Taksno
ekvivalentno vodenje vodi pogresek od katerekoli vrednosti, ki je manjsa od neskoncno,
na povrsino drsenja v enem samem koraku, kar pa zahteva poljubno velike regulirne
signale. Da bi se izognili prevelikim regulirnim signalom, ki so izven podrocja delova-
nja misic [amin, Gmaz), je smiselno signal napake eksponencialno pripeljati na povrsino
drsenja [90]. Prehodni pojav je mogoce oblikovati z vpeljavo dodatnega parametra v

zeleno dinamiko funkcije drsenja, tako da velja s(k+1) = Bs°(k), 0 < f < 1, oziroma
s(k+1) =ps(k) =Cm(k+1) = C(my(k+ 1) — m(k+ 1)) (2.42)
= Cmy(k + 1) — CFm(k) — CGayy(k) — CGagy(k) — CGfyn(k) '

Od tod sledi izraz za ekvivalentno vodenje z upostevanjem motnje
&%(k) = (CG) ' [Cmy(k + 1) — CFm(k) — CGays (k) — CGf,n(k) — Bs(k)] . (2.43)

Z upostevanjem m(k) = mgy(k)—m(k) ter my(k+1) = Fm,(k)+Gays (k) je ekvivalentno

vodenje z upostevanjem motnje doloceno z enacho
&;%(k) = (CG)"'CFm(k) — fn(k) — (CG)™'Bs (k). (2.44)

V enacbi (2.44) predstavlja parameter f,,(k) vpliv neznane motnje, zato ga je potrebno
nadomestiti z oceno motnje. Definirajmo v (k) kot oceno motnje — f,,,(k), torej velja
v(k) = —fm(k), kjer je fm(k) ocena motnje f,,(k). Za motnjo zahtevamo, da je njena
zgornja frekvencéna meja znatno nizja od frekvence vzorcenja f, = 1/T. Ce to velja,
potem je razlika med f,,(k) in f,,(k — 1) zanemarljiva [88], torej je mogoce f,(k — 1)
uporabiti kot oceno vrednosti fp,(k) in velja v(k) = —f,,(k — 1). Predno dolo¢imo
fm(k — 1), zapisimo s°(k 4 1) nekoliko drugace. Z zamenjavo v(k) = — f,,(k) v enacbi
(2.44), vstavitvijo enacbe (2.44) v izraz (2.42) ter upoStevanjem my(k+1) = Fmy(k) +
Gayy(k) je
s¢(k+1) = C[Fmy(k) + Gagr (k)] — C[Fm(k) + Ga (k)

) (2.45)
+G(CG) LCFm(k) + Gu(k) — G(CG) 'Bs(k) + Gfm(k)] -
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Ob upostevanju enakosti m(k) = my(k) — m(k) ter iznicenju nekaterih ¢lenov je izraz
enak

s(k+1) = —CG (v(k) + fm(k)) + BsC(k). (2.46)

Clen v(k) zagotavlja stabilnost in robustnost zaprtozanénega sistema pri nastopu mo-

tenj. S premikom ¢lenov v enacbi (2.46) en vzorcni ¢as nazaj

s(k) =—-CG(v(k—1)+ fu(k—1)) + 8s(k - 1), (2.47)
ter upostevaje v(k) = —f,(k — 1) je ocena motnje dolocena s sledeco enacbo
v(k) =v(k — 1)+ (CG)™' (s°(k) — Bs(k — 1)) . (2.48)

Pomemben del nacrtovanja zaprtozanc¢nega regulatorja predstavlja dolocitev povrsine
drsenja, oziroma matrike C. Za zacetek si poglejmo dinamiko napake sledenja, z
uposStevanjem enacb (2.39), (2.40) in (2.41)

mk+1)=myk+1)—m(k+1)=

= Fmy(k) + Gagy (k) — [Fm(k) + Gayy (k) + Glagp(k) + fm(K))]  (2.49)
= Fm(k) — G(as(k) + fm(k)) -

V naslednjem koraku definirajmo linearno transformacijo T, € R**", tako da velja

T,G = m . (2.50)

Transformirane spremenljivke stanj so posledi¢no definirane kot z(k) = Tym(k) oziroma

z(k) = Tym(k) in transformirana dinamika napake je dolocena s sledeco enacho

Z(k+1) = T,FT'2(k) — T,G(as (k) + fn(k))

0

_Fak) - M (@8 + fn () (251)

kjer je z(k) = [(z'(k))T 22(k)]T, z' (k) € R*! in 22(k) € R transformirana napaka. Z

upostevanjem

o i ] 25
f21 f22
se enacba napake spremeni v
7'k +1) = fLuz' (k) + f22%(k) (2.53)
Pk + 1) = fuz' (k) + fo2 22 (k) — agp(k) — f(k) . (2.54)

Funkcija drsenja je s pomocjo transformiranih koordinat definirana kot

s“(k) = Cm(k) = (CT, Hz(k) = [C Co 2(k) =0, (2.55)
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kjer je C; vrsticni vektor dimenzij (n — 1) ter Cy je realno $tevilo razliéno od ni¢. Ko
stanja sistema dosezejo povrsino drsenja, se red sistema zmanjsa. Dolo¢imo dinamiko

napake sledenja znizanega reda. Iz enacbe (2.55) sledi

(k) = —&zl(k). (2.56)

2

Z vstavitvijo zgornje enacbe v enacbo (2.53) dobimo izraz za dinamiko napake sledenja

znizanega reda

z'(k+1) = (Fn — F12%> 7' (k). (2.57)

2

Iz enacbe (2.57) sledi, da je dinamika napake neobc¢utljiva na neznane motnje, ko
se sistem nahaja na povrsini drsenja. Ker je par (F,G) vodljiv, je tudi par (f,y, fi2)
vodljiv. To pomeni, da je mogoce vektor C; ter skalar C, dolociti tako, da so lastne

vrednosti sistema (2.57) poljubno postavljene [86].

2.3.3 Observator stanj v drsnem rezimu

Model sistema miSice, ki je uporabljen za nacrtovanje regulatorja, je bil dolocen z
uporabo parametri¢ne identifikacijske metode najmanjsih kvadratov [91]. Stanja sis-
tema nimajo nikakrsnega fizikalnega ozadja in so posledi¢no nemerljiva neposredno. Za
izvedbo zaprtozanénega regulatorja je nujno potrebno poznati napako stanj m(k) =
my(k) — m(k). V ta namen bomo v nadaljevanju nacrtali observator vektorja napake
stanj m(k). Za zacetek dolo¢imo observator stanj m(k). Tako kot regulator, naj bo
tudi observator stanj izveden v diskretnem drsnem rezimu, kar dosezemo s kompenza-
cijskim vhodom, ki ga dodamo v strukturo obicajnega linearnega observatorja. Drsni
rezim je mogoce dosecCi v enem samem koraku. Na povrsini drsenja je dinamika napake
ocene stanj enaka dinamiki pri Luenbergerjevem observatorju znizanega reda [86]. Za
ocenjevanje stanj je uporabljena ocena motnje iz regulatorja.

Glede na enacbo (2.37) je smiselno drsno povrsino definirati kot [86]
s°(k) = H(m(k) — m(k)) = He,, (k) , (2.58)

kjer je m(k) € R" ocena vektorja stanj m(k), e, (k) = [el, (k) (efn(k))T]T, el (k) €R
in e2,(k) € R* ! napaka ocene vektorja stanj in matrika H = [I 0] izhodna matrika
sistema iz enacbe (2.37).

Glede na zahteve ima predlagani observator stanj sledeco obliko [86]

m(k + 1) = Fi(k) + Gagr(k) + Gaygy (k) — Gu(k) + Kn(k+ 1) + Lu(k+ 1), (2.59)
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kjer je v(k + 1) kompenzacijski vhod in v(k) ocena motnje v(k) = —f,,(k) dolocena
pri nacrtovanju regulatorja. Ojacenja observatorja K = [kl K2T]T, kjer je k; € R in
Kye R !ter L= [l L2T]T, kjer je [; € Rin Ly € R*! je potrebno Se dolociti. Signal
n(k + 1) je definiran kot

nk+1)=7k+1)—7(k+1)

(2.60)
— Hm(k + 1) — H (Fiu(k) + Gagy(k) + Gag(k) — Gu(k))

kjer je 7(k + 1) ocena izhoda sistema v naslednjem koraku izraGunana na podlagi
ocenjenih stanj.

Z upostevanjem enacbe modela (2.39), enacb observatorja (2.59) in (2.60) ter na-
pake ocene stanj e, (k) = m(k)—m(k), je enacba dinamike napake ocene stanj dolocena
kot

en(k+1)=m(k+1) —m(k+1)

= Fe, (k) — KHFe(k) + G [fn (k) + v(k)] — KHG [fn (k) + (k)] — Lu(k + 1). (2.61)

Z enakostjo fm(k) = fm(k) + v(k) dobi enacba dinamike napake ocene stanj sledeco
obliko
en(k+1) = (I—KH) [Fe(k) + G/ (k)| — Lo(k+1). (2.62)

Glede na definicijo povrsine drsenja (2.58) je mogoce iz pogoja s°(k+ 1) = 0 enako kot
ekvivalentno vodenje za regulator, dolociti tudi ekvivalentni kompenzacijski vhod za
observator. Medtem, ko je bilo potrebno pri regulatorju paziti, da regulirni signal za-
radi fizioloskih omejitev v misicah ne preseze obmocja [@min, Gmaez] Pa pri observatorju
naceloma to ni potrebno, saj ne obstajajo nikakrsne fizikalne omejitve glede velikosti
signalov. Na ta nacin lahko dosezemo drsni rezim delovanja observatorja po enem sa-
mem vzorénem intervalu. Poglejmo si izracun ekvivalentnega kompenzacijskega vhoda.

Iz pogoja s°(k + 1) = He,,(k + 1) = 0 ter enacbe (2.62) dobimo
v(k+1) = (HL) 'H (I — KH) |Fe(k) + G/ (k)| - (2.63)

Z upostevanjem fp,(k) = fyn(k) + v(k) ter enacb modela (2.39) in (2.37) je po kratkem
izracunu konc¢na oblika ekvivalentnega kompenzacijskega vhoda
vk +1) = (HL)™' (1 = HK) [7(k + 1)

(2.64)
—H (Fi(k) + G (agr (k) + ap(k) — v(k)))] -

Z doloéitvijo v®(k + 1) so vse veli¢ine, ki so potrebne za oceno vektorja stanj, razen

matrik ojacenj K in L, glede na enacbo observatorja (2.59) dolocene. Matrike ojacenj
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bomo doloécili iz enacbe dinamike napake ocene stanj (2.62), v kateri upostevamo ek-

vivalentni kompenzacijski vhod (2.63). Dinamika napake ocene stanj je tako dolocena

z
em(h +1) = [1 = L(HL)"'H] (1 = KH) (Fe(k) + Gfn(h))
B S PL JO  RC F
for = Kifir foo — Kifpp| ™" go — Kegi |’
Lo - 1—ky _ | fie] . _ N
kjer je Ky = Ky + L, F = [fﬂ f22] in G= [gJ.

Ker je el (k+ 1) = 0, je mogoce zapisati enacbo dinamike zniZanega reda napake

ocene stanj kot
e, (k+1) = (f2r — Kifin)el, (k) + (82 — Kogr) fn (k) - (2.66)

Ojacenja observatorja K in L je mogoce dolociti tako, da lezijo lastne vrednosti izraza
foo — K, fi2 znotraj enotinega kroga. Iz enacbe 2.66 sledi, da bo napaka ocene stanj
e, (k) ob pravilni izbiri vektorjev K ter L konvergirala proti 0, ce je fm(k) =0. Ce je

fm (k) omejena, bo tudi e,,(k) omejena.

2.3.4 Izracun vektorja zelenih stanj

Za izracun napake sledenja m(k) pa je potrebo dolociti se vektor zelenih stanj my
iz znane reference (k). Za dolocitev zelenih stanj lahko uporabimo model (2.40), ki
povezuje zelena stanja sistema z referenco. Za oceno zelenih stanj uporabimo diskretni
observator v drsnem rezimu, enako kot smo to storili za oceno stanj sistema, vendar
sedaj signala motnje ne upostevamo.

Drsno povrsino definiramo kot
sq(k) = H(mgy(k) — my(k)) = Hey,, (k) , (2.67)

kjer je thy(k) € R ocena zelenega vektorja stanj my(k), en, (k) = [el, (k) (€2 (k))T]T,

mq mq
1

en, (k) € Rin ey, (k) € R*" napaka ocene zelenega vektorja stanj in matrika H =

[1 0] izhodna matrika sistema iz (2.40).

Glede na zahteve ima sedaj predlagani observator zelenih stanj sledeco obliko
my(k + 1) = Fing(k) + Gagr(k) + Kng(k + 1) + Log(k + 1), (2.68)

kjer je vqg(k + 1) kompenzacijski vhod. Ojacenja observatorja K in L so enaka kot pri

observatorju stanj, saj so kot bo pokazano v nadaljevanju odvisna le od nominalnega



40
REGULACIJA MOMENTA Z APRTOZANCNA REGULACIJA

modela. Signal n4(k + 1) je sedaj definiran kot

~

na(k+1) = &(k+1) = &(k +1)

(2.69)
= Hmy(k + 1) — H (Frig(k) + Gy (k))

kjer je é(k +1) ocena referen¢nega signala v naslednjem koraku, izra¢unana na podlagi
ocenjenih zelenih stanj.

Z upostevanjem enacbe modela (2.40), enacb observatorja (2.68) in (2.69) ter na-
pake ocene zelenih stanj e, (k) = mgy(k) — my(k), je enacba dinamike napake ocene

zelenih stanj dolocena kot
en,(k+1)=(1—KH)Fe,,, (k) — Lug(k +1). (2.70)

Glede na definicijo povrsine drsenja (2.67) je mogoce iz pogoja s%(k + 1) = 0 dolociti
ekvivalentni kompenzacijski vhod za observator zelenih stanj, s cimer lahko dosezemo
drsni rezim delovanja observatorja po enem samem vzorc¢nem intervalu. Poglejmo si
izracun ekvivalentnega kompenzacijskega vhoda. Iz pogoja sg(k+1) = Hep,, (k+1) =0
ter enacbe (2.70) dobimo

viI(k +1) = (HL) "H (I — KH) Fe,,, (k) . (2.71)

Z upostevanjem enacb modela (2.40) je po kratkem izra¢unu konéna oblika ekvivalen-

tnega kompenzacijskega vhoda
vk +1) = (HL) ' (1 — HK) [€(k + 1) — H (Fiag(k) + Gayy (k)] - (2.72)

Preverimo Se ojacenja K in L. Matrike ojacenj bomo ponovno dolocili iz enacbe
dinamike napake ocene zelenih stanj (2.70), v kateri upoStevamo ekvivalentni kompen-
zacijski vhod (2.71). Dinamika napake ocene zelenih stanj je tako dolocena z

en,(k+1)= [I — L(HL)_IH] (I — KH) Feq(k)
2.73
= 0 0 e, (k). (2.73)
for — Ko fi1 fa2 — Kifpo
Ker je e,lﬂd(k + 1) = 0, je mogoce zapisati enacbo dinamike znizanega reda napake

ocene zelenih stanj kot
efnd (I{I + ].) == (f22 - Krf12)efnd (I{I) . (274)

Clen fys — K, f12, ki doloc¢a konvergenco napake ocene zelenih stanj em, (k) proti 0
je enak kot v enacbi (2.66), kar pomeni, da so ojacenja K in L za observator stanj ter
observator zelenih stanj enaka. Iz enacbe (2.74) sledi, da bo napaka ocene zelenih stanj

em, (k) ob pravilni izbiri vektorjev K ter L vedno konvergirala proti 0.
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2.3.5 Sinteza regulatorja momenta

[z ocenjenih stanj sistema ter ocenjenih zelenih stanj lahko dolo¢imo oceno r:h(k') napake
sledenja m(k), ki je

m(k) = thy(k) — (k). (2.75)
Z upostevanjem enacbe observatorja stanj (2.59) ter enacbe observatorja zelenih stanj

(2.68) in ocene napake sledenja (2.75), je dinamika ocene napake sledenja dolocena z

m(k + 1) = my(k + 1) — m(k + 1)
= Fin(k) + K (ng(k +1) — n(k + 1)) (2.76)
+L(vg(k+1) —vk+1)+G(v(k) —ap(k+1)) .
Konc¢na enacba dinamike ocene napake sledenja, v kateri so upostevane enacbe signalov

n(k + 1) (2.60) ter ng(k + 1) (2.69) in ekvivalentnih kompenzacijskih vhodov v(k + 1)
(2.64) ter vy(k + 1) (2.72) je sledeca

m(k + 1) = [F — KHF — L(HL)"!(1 — HK)HF] f(k)

+ [K+ LHL) ™1 = HK)] (€(k +1) = 7(k + 1)) (2.77)
+ [G — KHG — L(HL) (1 — HK)HG] (v(k) — (k)

= Agpst0ly + Bops(Eppr — Thr1) — Cobs (@po e — Vi) -

Enacba observatorja stanj je s tem dolocena.

Na koncu si poglejmo Se zgradbo celotnega zaprtozancnega sistema, ki ga sestavljata
regulator ter observator stanj. Zavedati se moramo, da regulator nima na razpolago
natancnih vrednosti stanj, ampak le priblizke. Povrsina drsenja je v tem primeru
definirana kot

§°(k) = C(my(k) — m(k)) = s°(k) + C(em(k) — em, (k)) . (2.78)

Na podlagi te ocene je izhod povratnozanénega regulatorja glede na enac¢bo (2.44)

dolocen kot
as(k) = (CG)ICFm(k) + v(k) — (CG)~'Bs°(k) 2.79)
= agy(k) + fn(k) + (CG)'[CF — 5C] (em(k) — em, (k) .

Z upostevanjem enacbe modela (2.39), kjer zaprtozancni vhod as,(k) zamenjamo
z njegovim priblizkom fob, dolocenim v prvi vrstici enacbe (2.79), ter upostevanjem
enacbe (2.78), enacbe

m(k + 1) = Fm(k) + Gags (k) + Gagy(k) + Gfo (k) (2.80)
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ter enacbe m(k) = my; — m, je dinamika napake sledenja dolocena z
m(k +1) = [F — G(CG) (CF — C)] m(k) ) (2.81)
— G(CG) *(CF — BC) (em(k) — em,(k)) — Gfm(k).
Ce definiramo C = [C} Cy], C1 € Rin C; € R*™ ter F' = [f]} ], — Bl], je
mogoce dinamiko prehajanja stanj zapisati tudi kot
m(k+1) = [F — G(CG) ' (CF — 5C)] m(k) ] (2.8
— G(CG) 'CF'(e;, (k) — ey, (k) — Gfin(k)

Analizirajmo Se dinamiko napake ocene motnje fo,(k +1) = fo(k +1) + v(k + 1).
Z upostevanjem enacb (2.48) ter (2.78), je dinamika dolocena kot
fn(k +1) = fo(k+ 1) + v(k) + (CG) ! (8°(k + 1) — Bs°(k))

= fu(k+1) = fu(k) + (CG) 'Clen(k + 1) — Fe(k) — (e, (k + 1) — Feq(k))] ,
(2.83)

kar lahko ob upostevanju enacb (2.65) in (2.73) zapisemo kot
fn(k +1) = =(CG) " H(Cy + CoK,)fia(e2, (k) — €2, (k)
Preverimo Se lastne vrednosti zaprtozancnega sistema, ki dolocajo njegovo stabil-

nost. Lastne vrednosti izraza F — G(CG) ! (CF — 8C) v enacbi (2.82) so kar f3 ter lastne

vrednosti izraza fi; — fIQ%. Dinamika napake ocene motnje f,,(k) je sklopljena z di-

(2.84)

namiko napake ocene stanj doloceno z enacbama (2.66) in (2.74). Ojacenja K ter L

Odprtozancéni kompenzator (en. 2.31)

il [ i N o | sy G
' > affak:/l/)cT,k—lzgc,iwi(’W) ’ =@—>

i=0

Gppk — Uk

My = Agpsmy + Bops (Ep1 — Thr1)

—Cops (@gp e — Vi)

Observator stanj (en. 2.77)

Vi = vg_1 + (CG)™" (5 — Bs§_y) }—

Estimator motnje (en. 2.48)

Slika 2.2: Regulator glezenjskega momenta.
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je potrebno dolociti tako, da so lastne vrednosti celotnega procesa ocenjevanja, ki je
dolocen z enacbami (2.84), (2.66) ter (2.74) znotraj enotinega kroga. Ob upostevanju
lo¢itvenega nacela so torej lastne vrednosti zaprtozancnega sistema enake lastnim vre-
dnostim izraza F — G(CG)!(CF — C) ter lastnim vrednostim procesa ocenjevanja.
Zatorej je mogoce s pravilno izbiro ojacenj 3, C ter K, nacrtati stabilen zaprtozancni
sistem.

Regulacijski sistem, ki zdruzuje tako odprtozanéno kompenzacijo, kot tudi zaprto-

zancno vodenje je prikazan na sliki 2.2.



3

Vodenje stoje brez opore rok

Nadzor drze zahteva koordinirano stabilizacijo sklepov vecsegmentnega sistema. Cilj
naravnega oziroma umetnega nadzornega sistema pokoncne drze je vzdrzevanje pro-
jekcije centra mas (COM) znotraj podporne ploskve, ki je doloc¢ena s polozajem in
velikostjo stopal. Za izvedbo stoje pri kateri je oseba omejena v obliko enojnega in-
vertiranega nihala [32, 33, 34, 35, 36, 37, 38, 39], je za izpolnitev zahteve potrebno
predpisati le pravilen kot gleznjev, s Cimer je mogoce zagotoviti, da se COM vedno
nahaja nad podporno ploskvijo. Umetni nadzorni sistem stoje je v tem primeru po-
polnoma neodvisen od hotene aktivnosti osebe, saj ta nikakor ne more vplivati na
vzdrzevanje ravnotezja. Razmere se obcutno spremenijo v pogojih, ko oseba lahko iz-
vaja hoteno gibanje s trupom. V teh pogojih je nemogoce vnapre]j predpisati zeleni kot
gleznjev brez upostevanja trenutnega polozaja trupa, saj lahko v tem primeru oseba
le z gibanjem trupa premakne projekcijo COM izven podporne ploskve, kar rezultira
v izgubi ravnotezja. Poleg tega pa aktivnost v trupu preko dinamicne sklopitve po-
sredno vpliva tudi na spreminjanje kota v gleznjih. Zatorej je v procesu nacrtovanja
umetnega sistema vodenja stoje brez opore rok nujno potrebno upostevati tudi giba-
nje trupa. To pa je v regulacijskem sistemu gleznja mogoce obravnavati kot motnjo
oziroma kot spreminjajoco se vhodno referenco.

Kot je bilo ze v uvodnem poglavju omenjeno, je ena bistvenih zahtev v postopku
nacrtovanje vodenja dolo¢itev hierarhi¢nega odnosa med naravnim (hoteno aktivno-
stjo) in umetnim sistemom vodenja (regulator). So¢asno pa je potrebno osebi omogo¢iti
ucinkovit nadzor nad stojo, kar je mogoce izvesti s podreditvijo umetnega sistema vo-
denja hotenim gibom osebe. Ceprav taksna resitev izgleda trivialna pa bistveno tezavo
predstavlja izdelava in implementacija taksnega algoritma. V eksperimentalno pre-
izkuSenih sistemih stoje brez opore rok sta do sedaj veljali dve naceli. V primeru stoje
v obliki enojnega invertiranega nihala, je celotno vlogo vzdrzevanja ravnotezja prevzel

umetni sistem vodenja, ki ni uposteval oziroma dovoljeval hotene aktivnosti cloveka.

44



45
VODENJE STOJE BREZ OPORE ROK MODELIRANJE STOJE

V primeru stoje v obliki dvojnega invertiranega nihala s pasivno togostjo v gleznjih
sta naravni in umetni sistem vodenja neodvisna v smislu upostevanja hotene aktivno-
sti osebe. Sele podreditev umetnega sistema vodenja omogoéa osebi, da popolnoma
prevzame nadzor nad stojo.

V nadaljevanju si poglejmo kako dolociti kriterij za nacrtovanje sistema vodenja,
z upoStevanjem postavljenih zahtev. Relevantne literature, ki bi koristila pri obrav-
navi problema, je relativno malo, velja pa omeniti slede¢e avtorje. Hemami [92] je
izdelal model trupa c¢loveka v katerem je uposteval delovanje ter omejitve reakcijskih
sil podlage in je bil namenjen Studiju posturalne stabilnosti pokon¢ne drze z uporabo
Lyapunove funkcije. Khang in Zajac [93, 94, 95| sta izdelala dinamic¢ni model s tremi
segmenti (golena, stegnenica in trup) in pripadajo¢imi misi¢nimi strukturami ter za
kriterij vodenja stoje uporabila minimizacijo energijske porabe pri odzivih na motnje.
Analizo odzivov na motnje sta izvedla v simulacijski studiji. Na enakem modelu je
Kuo [96] analiziral optimalno vodenje drze. Rezultate je primerjal z merjenimi odzivi
zdravih oseb na motnje, da bi ugotovil ali optimalno vodenje ustreza izbiri regulacijskih
strategij odzivov na motnje.

Rezultati slednje studije kazejo, da optimalno vodenje dovolj natancno aproksimira
strategije zdravih oseb pri stoji, saj osebe dejansko optimizirajo stojo glede na dolocen
kriterij. Analiza meritev odzivov zdravih oseb na motnje pri stoji kaze [13], da polozaj
reakcijske sile podlage predstavlja kakovosten pokazatelj optimalnosti stoje. V polozaju
reakcijske sile se odraza tako vpliv gravitacije, ki deluje na telo, kot tudi pospeskov pri
gibanju telesa. Polozaj reakcijske sile podlage glede na gleznje je odlicen indikator tako
energijske porabe, kot tudi stabilnosti stoje, zaradi ¢esar bo v nadaljevanju uporabljen

kot kriterij za nacrtovanje optimalnega vodenja.

3.1 Modeliranje stoje brez opore rok

Nacrtovanje vodenja stoje brez opore rok bomo zaceli s preprostim modelom nepodprte
stoje, ki temelji na dvosegmentnem invertiranem nihalu. Ker bomo v nadaljevanju
potrebovali tudi reakcijske sile in ne le momente v sklepih, je za modeliranje primerna

Newton-Eulerjeva metoda modeliranja dinami¢nih sistemov [97].

3.1.1 Rekurzivna Newton-Eulerjeva inverzna dinamic¢na ana-
liza
Metoda temelji na Newtonovih zakonih mehanike:

e vsaka akcija ima za posledico reakcijo,
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e sprememba gibalne koliCine telesa po ¢asu je enaka vsoti vseh zunanjih sil na telo

in

e sprememba vrtilne kolicine telesa po casu je enaka vsoti vseh zunanjih momentov

na telo.

Os sklepa i

Os sklepa i+ 1

Slika 3.1: Prosti segment.

Iz zakona o ohranitvi gibalne koli¢ine velja enakost
fi — fi1 + migo = miPc, (3.1)
in iz zakona o ohranitvi vrtilne kolicine izhaja sledeca enacba

d
T + fz XTi—1,c; — Ti+l — fi+1 XTIy, = E (Tzwz) . (32)

3.1.2 Dinamic¢ni model dvojnega invertiranega nihala

Slika 3.2 prikazuje model dvojnega invertiranega nihala na podporni ploskvi konénih
dimenzij.

Enacbe modela dvojnega invertiranega nihala, ki doloc¢ajo momente v sklepih telesa
ter reakcijske sile, ki delujejo v gleznju in ustrezajo razmeram na sliki 3.2 so rezultat
modeliranja:

nlin

m""(t) = g (=sin(qi(t)) ro,c, ma — sin(q1(2)) ro, m2 — sin(q1 (¢) + ¢2(t)) r1,c, Mm2)
+ Koy, ¢1(t) — 2 sin(ga(t)) ro,1 1,05 2 G2 (£) G2 () — sin(ga(t)) ro,1 m1,c, 2 G5 (1)
+ (I_l + 1, + rﬁya my + T%yl may + 2 cos(qa(t)) ro 1,0, Mo + ri@ mg) ¢ (t)

+ (jg + COS((]Q (t)) 70,1 T1,C, M2 + T%,Cg mg) (jg (t)
(3.3)
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Yy

Slika 3.2: Model dvojnega invertiranega nihala.

7 () = = (g sin(q1 (1) + q2(t)) 1.0, m2) + sin(ga(t)) 0.1 710 M2 G (F) + Koy o)

+ (L2 4 cos(qa(t)) roa r1,co 2 + 75 ¢, m2) Gu(t) + (L2 + 75 ¢y m2) Ga(t)
(3.4)
£ (8) = (sin(qu(8)) 70,0, ma + sin(qi (t)) mo ma + sin(qu(t) + ga () 71,0, m2) ¢7(1)
+2 sin(qu(t) + ¢2(t)) 11,0 M2 q1(8) Go(t) + sin(qi (t) + g2(t)) 71,0, M2 65 (1)
+ (= cos(q1(t)) ro,c, ma — cos(qi(t)) ro,1 ma — cos(gi(t) + g2(t)) r1,c, m2) G1(¢)

—cos(q1(t) + q2(t)) r1.0, M2 G ()
(3.5)

FEm(t) = g (my +my)
+ (= cos(qi(t)) ro,c, m1 — cos(qi(t)) roq ma — cos(qi(t) + qa(t)) 11,0, ma2) G (2)
— 2 cos(qu(t) + qa(t)) rie, M2 1 (1) Go(t) — cos(qu(t) + ga(t)) 1,0, 2 5 (1)
+ (—sin(qu(t)) ro,c; m1 — sin(q1(t)) ro1 Mo — sin(q1(t) + q2(t)) 71,0, M2) G1(2)
—sin(q1(t) + q2(1)) ri,c, ma Ga(t)
(3.6)
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Z zamenjavo sin(q;(t)) — qi(t), sin(gz(t)) — ¢(t), cos(qi(t)) — 1,
cos(qz(t)) — 1, sin(q1(t) + ¢2(t)) = @1 (t) + q2(t), cos(qi(t) + q2(t)) — 1,
¢ (t) — 0, ¢2(t) — 0 ter ¢1(t)ga2(t) — 0 izvedemo linearizacijo enacb (3.3), (3.4) in (3.5)
ter delno linearizacijo enacbe (3.6) v okolici delovne tocke, ki je dolocena z iztegnje-
nim vertikalnim polozajem dvojnega invertiranega nihala ter dobimo sledece enacbe

inverznega dinamicnega modela:

T1(t) = — g (roc, m1 + 101 m2 + 11,0, M2) Q1(t) — 9710, M2 qa(t) + Ky, ¢1(2)

+ (L + L+ TaCl my + Tal mao + 27,1 71,0 M2 + 7{02 ms) ¢i(t) (3.7)
+ (L + 1o, 71,0, M2 + T%,Cz ms) Ga(t)
Ta(t) = —grie, meqi(t) — gric, M2 ga(t) + Ko, Gu(2) (3.8)
+ (I + rog rie, ma + 13 g, ma) G (8) + (B + 13 o, ) Ga(t) '
fe(t) = (ro,c, M1 — 101 My — 11,0, M2) Gu(t) — 11,0 M2 Ga(2) (3.9)
fy(®) =g (m1 4+ ma) + qa(t) (—r1,0, M2 Gi(t) — 11,0, M2 G2(t)) (3.10)

+q1 (=700, m1 — 10,1 M2 — 71,0 M2) G1(t) — T1.0 M2 Go(2))

V enachbi (3.10) vsaj za pogoje stoje velja, da je prispevek sile teze znatno vecji
od ¢lenov s pospeski, kar je potrjeno z eksperimenti [13]. Nadalje je obi¢ajno trup
pospesen v nasprotni smeri kot spodnje okoncine, s ¢cimer se ohranja tezisce telesa nad
relativno majhno podporno povrsino, hkrati pa se uc¢inki pospeskov v enacbi (3.10)

izniCujejo. Zato je enacbo smiselno zapisati v poenostavljeni linearizirani obliki:

fy(@) =g (m1+ms) (3.11)

Na osnovi enac¢b (3.7) ter (3.8) je mogoce zapisati enacbe lineariziranega direktnega

dinamicnega modela za delovno tocko iztegnjene vertikalne lege.

ap'q1 (1) + 061 (1) + a (1) + 0 Go(t) + 0571 () + V37 (1)

N7 (3.12)

Gi(t) =

oAt () + alP () + aff g (t) + affda(t) + bIPT(2) + b o (2)
QZ(t) - Adip

Direktni dinami¢ni model sistema dvojnega invertiranega nihala je mogoce zapisati

(3.13)

v matri¢ni obliki z ena¢bo (3.14)

. 0 1 0 0 0 0
t : . : : . i
DOl e atr ae atr | |D0) e
q1 (t) _ | Adin  Adp  Adip  Adip 1( ) Adip  Adip T (t) (3 14)
@:(1) 0o 0 0 1 |e) o 0 =O] |
. ip p p p . p p
GO)] w4 de ol Al | [e@)] Ny b
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kjer so
agip = (9 (7"0,01 7"%,02 myms + I (ro,c, M1+ 7o, m2))) )
dip

Ayy = Ky, (fz + 7"%,02 m2) )

aggp =4gToa 7"%,(12 ms?,

agff’ = —I(v2 (I_Q + 0,1 71,00 M2 + T%,C’z mg) ,

a%p =g (7“1,02 (—j1 + 10,0, (Tog — 70,00 +71,05) m1) my + I (ro,c, M1+ 701 mz)) )
aZ?}’ =-K, (1_2 + 7ro,1 71,0, Mo + 7”%,02 m2) )

CLZ? = —gric, M2 (1_1 + 7"3,(;1 my + 1,1 (Tog + 11,05) m2) )

CLZZP = sz (il + jg + Tg,Cl my + Tg,l my + 2 To,1 T1,Co T2 + 7”%702 mg) R

bgzlp = —jg + 7"%702 ma,

dip _ T 2
b22 = IQ + 7"0,1 7"1,02 mo + 7"1,02 mao,

bﬁp =L+ To,1 71,05 M2 + 7“%,02 ms,
by = — (I + L+ 15 o, mu + 15, Mo + 2701 11,0, Mo + 110, ma)
AYP — _ (Tg,Cl 7{02 my m2) — I (rg,cl my + rg,l m2) -1 (I_g + 7{02 m2) )
(3.15)
Sistem je mogoce krajSe zapisati kot
q(t) = “PAq(t) + “PB 7 (t) (3.16)

Ce kot izhod sistema dolo¢imo vektor stanj sistema q(t), potem je izhod dolocen z

enacho
q(t) = lq(t)+07(t), (3.17)

oziroma
a(t) = “Cq(t) + “’Dr(t). (3.18)

3.1.3 Izracun polozaja reakcijske sile podlage

Za model dvojnega invertiranega nihala, ki je pritrjeno na podporno ploskev konénih
dimenzij z obliko stopala, je mogoce dolo¢iti polozaj reakcijske sile podlage “?CoP,

glede na sliko (3.3) iz enacbe

—ni(t) = dfy(O) +hL(t)

dip = —d—
CoP(?) 7,0 - mrg

(3.19)
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Yo
I ffy = _fy
ff F _fm
k @
\/ > >
X
Tf= =T 0
hs
By = fy —myyg Y
| A
s h
oo 4T
‘ fla flp

Slika 3.3: Polozaj reakcijske sile podlage.

Z zdruzitvijo enacb (3.19), (3.7), (3.9) ter (3.11) je polozaj reakcijske sile podlage

mogoce dolociti kot funkcijo stanj in vhodov modela dvojnega invertiranega nihala.

; 1 . oP = o oP =
“CoP(t) N (a$°Pq(t) + K, d1(t) + aS°C G (t) + aSF qa (t) + a6 (1))

=8 K S olam+ o E5 0 Hn]aw

=7 alt) + 5 (Aa(t) + B (1) (3:20)
= (COBT 4 CORTAIN) 1) + OB 0B 7 (1)

=CFaq(t) + B r(t),

kjer so
CoP __
aq =g (TO,C1 my + (TO,I + Tl,Cz) m2) )
CoP T T 2 2
Gy == Il +IQ —|—th701 my +T0,Cl my —|—th71 mso —|—7"0,1 ma,
+h +2 + 7]
1,0, T2 70,1 71,00 M2 T T ¢, T2,
CoP __
ag - = —gnri,c, M2,

CoP T
a; " =L +rc, (h+101+71,05) Mo,

(3.21)
ACOP =g (m1 + mg) R
COEYT _ |:afop Koy, a§°P 0]
1 ACoP ACoP ACoP ?

CoP. T aOoP aCoP

72 - |:0 A2CDP 0 A4(”0P )
CoP_. _ CoRT CoP. T dip

a=""7 + "7 A,

COP/B _ COE)/T dipB
= 2 .
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3.2 Nacrtovanje linearnega kvadrati¢cnega regula-
torja

3.2.1 Dolocitev kriterijske funkcije za nac¢rtovanje optimal-
nega regulatorja

Glede na dejstvo, da se vse aktivnosti med stojo neposredno odrazajo na spreminja-
nju polozaja reakcijske sile podlage in da je podrocje znotraj katerega se reakcijska sila
podlage lahko nahaja omejeno z velikostjo ter polozajem stopal, je smiselno regulacijski
algoritem za glezenj, ki naj zagotavlja pokonc¢no stojo, nacrtati tako, da minimizira raz-
daljo reakcijske sile podlage od osi gleznjev. Polozaj reakcijske sile podlage odraza tako
pospeske posameznih segmentov telesa in s tem momente v sklepih, kot tudi polozaj
tezisca telesa glede na os gleznjev predvsem med mirno stojo. Zahteve je mogoce iz-
polniti z linearnim kvadrati¢nim regulatorjem, pri ¢emer je kvadraticna funkcija cene
dolocena z enacbo

J(q(t),7(t)) = / N (“PCoP" (t) " CoP(t) + 7" (t)RT(t)) dt . (3.22)

0

Prvi ¢len znotraj integrala doloca prispevek k ceni zaradi razdalje reakcijske sile
podlage do osi gleznja, medtem ko drugi ¢len doloca prispevek k ceni zaradi momentov
v sklepih. Ceprav se obe ceni deloma prekrivata pa je taksna izbira smiselna, saj je s
pravilno izbiro matrike R mogoce dolociti razmerje med posameznimi prispevki, kakor
tudi razmerje regulacijskih akcij v posameznih sklepih. Z upostevanjem enacbe (3.20)

je kvadratiéna funkcija cene enaka
a0 r(0) = [ (15 + <58 ) a(t) + 57 B r(o]”
[(CBT -+ BT WA) q () + BT B ()] + 7 (DR (1) ) de
_ / - ( [ () e + 7 (£) ©FB) [CFaq(t) + OB (1)]
(R (1) ) dt (3.23)
/ (qT ) CoPR T CoFyy () + 2 o (#) P CoPB 7 (1)
(1) (COFBT 15 + R) 7(1) ) dt
- / (a” () Raq a(t) + 207 (6) Ry () + 77 (1) Ror 7(1)) s

0

Enacba kvadrati¢ne funkcije cene predstavlja krizno-utezeni linearno kvadratic¢ni

problem [98]. Stanja sistema so utezena glede na velikost regulacijskih akcij preko
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uteznostne matrike stanj Rgq, uteznostne matrike regulacijskih akcij R, ter krizne
uteznostne matriko Rq,.

Ce veljajo sledece predpostavke :

1. Celotni vektor stanj q(¢) je dolocljiv,

2. Rgq =Rl >0,R, =Rl >0in [Fé%q I;qT] ~o.
qT TT

3. Sistem [di”A dipB] je vodljiv in sistem [diPA ,/qu] je spoznaven — matri¢ni

— CoPaT Co

kvadratni koren matrike Rqq P vedno obstaja za pozitivno

semidefinitne matrike in je /Rqq = %0,

potem velja

1. Linearni kvadraticni regulator je edini, optimalni, zaprtozancni regulacijski
zakon polnega reda
r(t) = ~"Ka(t

. (3.24)
LQk — R;Tl (RZ;T + dipg S) ,

ki minimizira kvadrati¢no funkcijo cene J (q(t), 7(t)) doloceno z enacbo (3.23),
ki ustreza dinamic¢nim omejitvam dolo¢enim z odprtozancno dinamiko dolo¢eno

z enacbo (3.16).

2. Upostevaje “PA, = (“PA — “?BR_IRY ), je S edina, simetri¢na, pozitivno

semidefinitna resitev algebrajske Riccatijeve enacbe

SUA, + WAT'S + (Rgq — Rqr R7RE,) = SPBR.! “PBTS = 0. (3.25)

3. Zaprtozan¢na dinamika dobljena z zamenjavo enacbe (3.24) v enacbo (3.16) je

asimptoticno stabilna.
Za predpostavke 1 — 3 velja, da so vedno izpolnjene.

1. Predpostavka 1 je vedno izpolnjena, saj je celoten vektor stanj q(¢) mogoce

neposredno meriti.

2. Matrika Rg3* je simetri¢na in pozitivno definitna za poljubne vrednosti

elementov.
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Dokaz 1. Matrika Rqq je simetricna, ker je rezultat produkta dveh vektorjev.
Realna simetricna matrika Rqq je pozitivno definitna, ce in samo ce je produkt
xTRgqx >0 V x#0.

Naj bo x stolpni vektor dimenzij (4 x 1) in “°Fav je vrsticni vektor dimenzij

(1 x 4), potem je

x Ryqx = x7 (COPaT Copa) x = (111 + oy + azxs + a4x4)2 >0. (3.26)

Matrika R2*? je simetri¢na in pozitivno definitna za poljubne vrednosti

R2><2

elementov, ¢e je matrika realna diagonalna matrika s pozitivnimi

diagonalnimi elementi (r; >0 V i=1...2) A (ry=r;=0 V j#1i)

Dokaz 2. Matrika R, je simetricna, ker je rezultat razlike produkta dveh
vektorjev in diagonalne matrike R. Realna simetricna matrika R, je pozitivno
definitna, ée in samo ¢e je produkt x'R.,x >0 V x#0.

Naj bo x stolpni vektor dimenzij (2 x 1) ter “°FB je vrsticni vektor dimenzij

(1 x 2), potem je

3.27
= (B + ﬂ2$2)2 + 7"1115'% + 7”221’% >0.

R2><2

Matrika {R Rar realna diagonalna

qq
RET R+
matrika s pozitivnimi diagonalnimi elementi

} je pozitivno definitna, ¢e je matrika

Dokaz 3. Realna simetricna matrika [EqTq I;“T
qT TT
Ragq Rqr

RE. R,

qTr
Naj bo x stolpni vektor dimenzij (6 x 1), “Fa je vrsticni vektor dimenzij (1 x 4)

} je pozitivno definitna, c¢e in

:|X>0 vV x#0.

samo ce je produkt xT [

ter ©°FB je vrsticni vektor dimenzij (1 x 2), potem je

XT |:R%q RqT:| e XT |: [CoPa CoPaT]T [CoPa COPBT]]
Rar Rer [Corg CopgT ]! [Cobg Copgl] -
= (o 2y + s + 33 + uxy + fras + ﬂﬂﬁ)z (3:28)

+ 7"11.’17% + TQQ.’E?S Z 0
3. Sistem [#PA  4PB] je vodljiv.

Dokaz 4.
rank [dipB dipA dipB dipA2 dipB dipA3 dipB] —) (329)
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Sistem [#PA |/Rqq] je spoznaven.

Dokaz 5.

C oPa

CoPa dipA

CoPa dipA3

Izpis matrik pri dokazih (3.29) in (3.30) je izpuséen, zaradi preobseznosti

matrik.

3.2.2 Vkljucitev dinamike vodenja in aktivacije miSic v model
stoje

Model predstavljen z ena¢bo (3.16) zajema samo dinamic¢ne parametre segmentov dvoj-
nega invertiranega nihala. Clovek, ki je sistem v obravnavi pa poleg dinami¢nih pa-
rametrov mehanskega sistema vsebuje tudi zakasnitve, ki so posledica procesiranja
senzornih signalov ter potovanja motoricnih ukazov, kakor tudi aktivacijskih karakte-
ristik posameznih misic. Pri nacrtovanju regulatorja je te lastnosti sistema potrebno
upostevati, e naj sistem vodenja ucinkovito deluje. Ker je za regulacijo momenta
potrebna Se notranja regulacijska zanka, je njeno dinamiko nujno potrebno upostevati
pri nacrtovanju zunanje regulacijske zanke, ki doloca referenco momenta za notranjo
zanko. Dinamiko momentnega regulatorja je mogoce priblizno opisati s ¢isto zakasni-
tvijo, podobno kot to velja tudi za odzivni ¢as pri fizioloSko neprizadetih osebah, ki je
posledica zaznavanja, procesiranja signalov v mozganih ter prenosa aktivacijskih signa-
lov do miSic. Ker umetni sistem vodenja deluje samo na misice gleznjev, medtem ko je
nadzor gibanja trupa prepuscen hoteni aktivnosti osebe, je pri nadaljnjem nacrtovanju
potrebno loceno upostevati dinamiko osrednjega zivénega sistema ter dinamiko mo-
mentne zanke. Poenostavljen model dinamike osrednjega zivénega sistema predstavlja
Cista zakasnitev

_gTENS

GCNS(S) =e 7D . (331)
oziroma v matricéni obliki

xons(t) = Acvsxons(t) + Bonsuons(t) (3.32)
yons(t) = Consxens(t) + Donsucns(t),
kjer je prenosna funkcija (3.31) aproksimirana s Padejevo enacbo ¢etrtega reda. Poe-
nostavljen model dinamike momentne zanke je prav tako mogoce aproksimirati s Cisto

zakasnitvijo
Grp(s) = e*15" (3.33)
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oziroma v matricéni obliki
xpp(t) = Appxpr(t) + Brr&(t)

(3.34)
yrr(t) = Corxrr(t) + Drré(t) ,

kjer je prenosna funkcija (3.33) aproksimirana s Padejevo enacbo ¢etrtega reda.
Poenostavljen dinami¢ni model obnasanja ekstenzorjev in fleksorjev trupa je dolocen

z enacbo
1

ZSZWT—FI7

kjer je Tr eksperimentalno doloc¢ena ¢asovna konstanta. Enacbo (3.35) je mogoce v

Gr(s) (3.35)

matri¢ni obliki zapisati kot
}'(T(t) = ATXT(t) + BTyCNS (t)

(3.36)
7o(t) = Crxr(t) + Dryons(t) -

Poenostavljen dinamicni model obnasanja ekstenzorjev in fleksorjev gleznjev je

dolocen z enacbo
1

:!37144-17

kjer je Ty eksperimentalno dolo¢ena ¢asovna konstanta. Enacbo (3.37) je mogoce v

G a(s) (3.37)

matri¢ni obliki zapisati kot
Xa(t) = Aaxa(t) + Bayr(t)

(3.38)
71(t) = Caxa(t) + Dayro(t) .

Vse elemente dinamike procesiranja, aktivacije miSic ter mehanskega sistema in
linearni kvadratiéni regulator prikazuje slika 3.4. Signal ucygs(t) dejansko generira
osrednji zivéni sistem osebe in ne umetni sistem vodenja. Za potrebe nacrtovanja
vodenja in simulacijskih studij pa je bil signal ucys(t) privzet kot izhod optimalnega
regulatorja.

Celotno odprtozanéno dinamiko, ki zajema zakasnitve v Zivénem sistemu 75V in
momentni zanki 727, dinamiko obnasanja misic trupa Ty in gleznja T4 ter dinamiko

mehanske strukture, je mogoce zapisati v prostoru stanj kot
Xu(t) = Auxp(t) + Buuy(t)

(3.39)
pu(t) = Cuxu(t) + Dyuy(t)

kjer je x,(t) vektor stanj

x,(t) = {fot;] : (3.40)
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_______________________ .I
| %, (t) = Aux,(t) + Buuy(t) |
| 1(t) = Cuxu(t) + Duuy(t) |
| |
(t ] . T
| uens(t Gens(s) = o—sT§S |Yens t Gr(s) = sTTﬁ ER |
Regulator | |
i Zakasnitev CNS Dinamika misic trupa | 14 (f)
—Lekg | uu(t) | £
— |
3 yrr(t T
| 6( ) GTL(S) _ e,sTgL ( ) GA(S) = 75Tj+1 L p| :
| S
Din. dvojnega inv. nihala |
| Zakasnitev momentne zanke Dinamika misic gleznja
b - |
u,(t) ¢
%00 | ]

l Observator stanj

Slika 3.4: Dinamika stoje in vodenje.

u,(t) vhodni vektor

£(t) ]
t) = 3.41
w(t = |, 50, (3.41)
ter u(t) izhodni vektor oziroma vektor neposredno merjenih veli¢in
71(t)
(1)
pu(t) = |d:(t) (3.42)
q2(t)
G2(t)
A, je sistemska matrika odprtozancnega sistema
- A 0 -
0 0
0 ACNS]
_ Ba 0| |Cr O Ay 0
A= {0 BT} { : cm] {0 AT] o |, (W
o | D 01]]C 0 o 1Ca O .
dip A TL dip A dip
R G | RO e Cet )
B, je vhodna matrika
_ B, 0 ] -
0 Benws
o BA 0 DTL 0
o= | [ O] 0] | s
dipB DA 0 DTL 0
i 0 DT 0 DCNS |




57
VODENJE STOJE BREZ OPORE ROK OPTIMALNI REGULATOR

C, je izhodna matrika

[DaCrp 0] [C4 O] 0
CN — dipD |:DA 0 :| |:CTL 0 :| dipD |:CA 0 :| dipC
0 DT 0 CCNS 0 CT (345)
o [Ca 0] 0O
10 0 dip C
ter D, je vhodno-izhodna matrika odprtozancnega sistema
[DADTL 0] 0
D,= ainp Dy 0| |Drg 0 = {0} . (3.46)

Glede na to, da je mehanski sistem dolocen z enacbama (3.14) in (3.16) sedaj
razSirjen z modelom zakasnitev ter modelom aktivacije miSic, je potrebno ustrezno
prilagoditi tudi izracun polozaja reakcijske sile podlage “?CoP(t). Izhajajo¢ iz enacbe
3.20 dobimo

CoP(t) =R alt) + R ()

1x10 CoR,T 1x10 CoR/T1 « (3.47)
= [0 N ] X, (t) + [0 72] Xu(t) -
Upostevaje model 3.39 in definiciji
CoB, T 1x10  CoR,T
,Yl,emt = [0 ’yl]
CoRT  _ [glx10 CoRT (3.48)
72,emt - [ 72] )
je polozaj reakcijske sile podlage dolocen z
dipcfop(t) = (Coeyfea:t + Coeyg:ea:t AH) XH (t) + Coeygjemt BN uu (t) . (349)

3.2.3 Razsirjena kriterijska funkcija za regulator

Enacba (3.49) za izracun “PCoP(t) sedaj povezuje polozaj reakcijske sile podlage ter
reference momenta za sklepe gleznjev ter trupa u,(t). Ker “?CoP(t) prispeva glavni
delez k cenilki za linearni kvadraticni regulator, bo pravilno nac¢rtani regulator generi-
ral taksne regulirne signale oziroma reference momenta, ki bodo minimizirali razdaljo

reakcijske sile podlage od osi gleznjev. Kriterijska funkcija dobi obliko

J (x,(t),u,(t) = /0 N (“PCoP™ (t) " CoP(t) + u,, (t)Ruy(t)) dt

=

_ /0 h (365 0) R 34 (1) + 27 (1) Roow (1) + (1) Ru (1))
(3.50)
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kjer so matrike

xx — (COBYEea:t + COB)/g:ea:tAH)T (COB)/Ee:L‘t + Coe)/g:ea:tAu)
fea:t + COB)/g:ea:tAH)T (Coe)/g:ea:t Bu) (351)
B,)" ("B +

2,ext

3.3 Nacrtovanje Kalmanovega observatorja stanj

Glede na dejstvo, da ima odprtozanéni sistem predstavljen z enacbo (3.39) 14 stanj, od
katerih je mogoce neposredno meriti le stiri, ki predstavljajo vektor q(t), je za ostala
stanja potrebno nacrtati ustrezni observator stanj [99]. Za observator stanj je bil izbran
Kalmanov observator, ki skupaj z linearni kvadrati¢nim regulatorjem tvori linearni
kvadraticni Gaussov regulator. Kalmanov filter predstavlja optimalni observator stanj
v smislu minimizacije srednje kvadraticne napake estimacije. Kot vhodne velicine za

Kalmanov observator so na voljo sledece veli¢ine:

1. vektor notranjih spremenljivk mehanskega sistema ter njihovih odvodov q(%),

2. vektor izhodov linearnega kvadraticnega regulatorja oziroma linearnega kvadraticnega

Gaussovega regulatorja in

3. moment v sklepih gleznjev, ki ga je tako kot vektor q(¢) mogoce neposredno me-
riti, predstavlja veli¢ino, ki je v bistvu izhod miSic gleznjev, torej nekje med izho-
dom linearnega kvadrati¢nega regulatorja in izhodom sistema q(t) in predstavlja
vhod v mehanski sistem predstavljen z enac¢bo (3.16) (moment v lumbosakralnem
sklepu je sicer mogoce preracunati na osnovi izmerjenih sil in momentov, vendar
je za to potrebno poznavanje antropometricnih parametrov spodnjih ekstremitet,
kar lahko pomeni precejsnje napake v izracunanem momentu, zato tega momenta

ni smiselno vkljuéiti kot vhodno veli¢ino v Kalmanov observator stanj).

Minimalna srednja kvadrati¢na ocena x,(q(t)) vektorja stanj x,(t), ob upostevanju
meritev {q(7),0 < 7 < t} je definirana kot ocena, ki minimizira srednjo kvadrati¢no

napako:
J = Ele, () e.(t)] = Ellle,(t)|I"] = Y _ El{ui(t) — 2,:(0)}7], (3.52)

kjer je e,(t) = x,(t) — %X,(q(t)) napaka ocene.
Kalmanov filter ocenjuje stanja sistema ob upostevanju znanih vhodov ter mnozice

izmerjenih signalov. Sistem, ki uposteva tudi signal Suma na vhodu sistema w(t) ter



59
VODENJE STOJE BREZ OPORE ROK KALMANOV OBSERVATOR

Sum senzorjev v(t) opisuje model stanj
Xu(t) = Auxu(t) + Buuy(t) + Bwwi(t)

(3.53)
pu(t) = Cuxy(t) +v(1),

kjer vektor p(t) predstavlja vektor vseh merjenih signalov, ki so na voljo za Kalmanov
observator. Predpostavimo, da sta Sum sistema ter merilni Sum bela Suma s spektral-
nima gostotama Sy, ter Sy

E[w(t)w(t +7)] = Swo(7)

(3.54)
E[v(t)v(t+7)] = Sy6(7).

Predpostavljamo, da sta sistemski Sum ter merilni Sum nekorelirana saj ju generirata
razlicna vzroka. Ker sta srednji vrednosti obeh Sumov enaki ni¢, sta Suma tudi orto-
gonalna

Evt)wl(t+7)]=0. (3.55)

Prav tako predpostavimo, da sta nekorelirana in zato tudi ortogonalna zacetno stanje

sistema ter sistemski Sum
Ex, (00w ()] =0 zavse t>0 (3.56)
in stanje sistema ter merilni Sum
Ex,t)v'(t+7)]=0 zavse t>0, (3.57)

zaradi razlicnih izvorov. Kalmanov filter generira oceno stanj sistema, ki minimizira

srednjo kvadraticno napako ocene
J = B[{xu(t) — %.(t)}" {xu(t) — %,(t)}]

n
A (3.58)
=Y El{zui(t) — 2,0}
k=1
Optimalni linearni observator stanj je dinamicni sistem, saj so tako merjeni izhodi kot

znani vhodi funkcije casa. Primeren model je mogoce zapisati v sledeci obliki
X, (1) = Frear ()%, (1) + Grear (1) () + Hcar (1), (1), (3.59)

kjer so vse matrike v splosnem c¢asovno spremenljive. Stanja v tem modelu pred-
stavljajo ocene stanj procesa, s cimer je dolocen tudi red Kalmanovega observatorja.
Matrike observatorja so dolocene z upostevanjem ocene odvodov stanj. Podatki so

razdeljeni na stare podatke od ¢asa 0 pa do ¢asa (t — ¢), kjer je € majhno pozitivno
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Stevilo, ter nove podatke, to so meritve izhodov ob casu t. Optimalno oceno stanj
doloca enacba

Xu(t) = %o () + Grea (1) [1(t) — f1c(t)] (3.60)
kjer indeks e oznacuje ocene, ki temeljijo na podatkih do ¢asa (t—¢). Odvod ocene sta-
nja je tako popolnoma dolocen z iu(t), fi-(t) ter Kalmanovo matriko ojacenja Gpq(t).
Oceno ﬁu(t) je mogoce dolociti iz optimalne ocene stanja. Z upoStevanjem optimalne

ocene X, (t) je smiselno oceniti odvod stanja kot
x,(t) = Aux,(t) + Bu,(t). (3.61)

Znani vhod je vkljuc¢en v enacbo in procesni Sum je postavljen na pricakovano vrednost
ni¢, saj je ta Sum popolnoma nepredvidljiv. Ocena (3.61) je dejansko optimalna, kar

je mogoce pokazati z uporabo nacela ortogonalnosti

E[{5,,(t) = %, (8) " (7)]
= B[{Aux,u(t) + Buu,(t) + Buw(t) — AuX,.(t) + Bu, () fu' ()] (3.62)
= A E[{x,(t) = X () 1" (7)] + Bw E[w(t)u' (1)) = 0,
kjer je 7 € [0,t—¢]. Prvi ¢len v zgornji enacbi je enak ni¢ zaradi nacela ortogonalnosti,
ki ga je mogocCe uporabiti, ker je X, .(¢) optimalna linearna ocena x,(t). Drugi clen
je enak ni¢ ker sta procesni Sum ob casu ¢ ter merilni Sum ob zgodnejSem casu 7
nekorelirana in je pricakovana vrednost Suma procesa enaka nic.
Predvideni izmerjeni signal fi.(t) je ocena signala pu(t) glede na podatke do ¢asa

(t —€). Oceno je mogoce zapisati v odvisnosti od ocene vektorja stanj x,,.(¢) kot
(1) = Cusuc (1), (3.63)

kjer predpostavimo, da je neznani merilni Sum enak pricakovani vrednosti ni¢. Enacba
(3.63) predstavlja optimalno oceno, kar lahko pokazemo z upostevanjem nacela orto-

gonalnosti
El{u(t) — fc(t)}p' (1)) =
CuB[{x,u(t) = X ()" (1)) + Elv(t)u” (1) = 0,

kjer je 7 € [0,t—¢]. Prvi ¢len v zgornji enacbi je enak ni¢ zaradi nacela ortogonalnosti,

(3.64)

ki ga je mogoce uporabiti, ker je x,, .(¢) optimalna linearna ocena x,(¢). Drugi ¢len je
enak nic ker sta merilni Sum ob ¢asu ¢ ter merilni Sum ob zgodnejSem casu 7 nekorelirana
in je pricakovana vrednost merilnega Suma enaka nic.

Konéno obliko Kalmanovega observatorja (prediktor/korektorska oblika) dobimo z

zdruzitvijo enacb (3.60), (3.61) ter (3.63), kjer upostevamo, da gre ¢ v limiti proti ni¢

X, (1) = AuX,(t) 4 Buuy, (t) + Grea(8)[u(t) — Cuxu(t)]. (3.65)
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Observatorsko obliko Kalmanovega observatorja stanj doloca sledeca enacha
;{u(t) = [Au — Gra (t)cu]ﬁu(t) + Buuu(t) + Gkl (t),u(t)
= Frea(t)X,(t) + Buuyu(t) + Gra(t)ult)

kjer je Frq(t) = Ay — Gra(t)C,. Enacba (3.66) ima obliko ¢asovno spremenljivega

(3.66)

Luenbergerjevega observatorja, kjer je potrebno dolociti Kalmanovo matriko ojacen;j
Gra(t), ki v splosnem najprej dozivi prehodni pojav, nato pa doseze ustaljeno stanje,
ko gre cas proti neskoncnosti. V aplikacijah, kjer pa je observator na¢rtan za delovanje
v casu, ki je precej daljsi od ¢asa prehodnega pojava Kalmanovih ojacenj, je smiselno
zanemariti prehodni pojav ter upoStevati le ojacenje v stacionarnem stanju. Tako
nacrtan filter je suboptimalen oziroma skoraj optimalen pri ocenjevanju stanj dale¢ od
zaCetnega ¢asa. Enacba observatorja je v tem primeru enaka enacbi (3.65) oziroma
enacbi (3.66), pri ¢cemer postane matrika Gy (t) oziroma matrika F g (t) ¢asovno ne-

spremenljiva. Kalmanovo matriko ojacenj Gg,; dolo¢imo z enacbo

Gga = XCLSS! (3.67)

po v

kjer je matrika S, simetri¢na in pozitivno definitna matrika jakosti Suma senzorjev ter
matrika ¥ simetri¢na ter vsaj pozitivno semidefinitna, ¥ = ¥ > 0, resitev filterske

algebrajske Riccatijeve enacbe
AL+ XAT +BySyBj, —XCS,'C, X =0, (3.68)

ob upostevanju, da je Sy, simetricna in pozitivno definitna matrika jakosti signala
w(t). Matrika Fg, v observatorski obliki Kalmanovega filtra je dolocena s Fr, =
A, — ZCZS;ICM.

3.4 Zdruzitev regulatorja in observatorja

Z resitvijo algebrajske Riccatijeve enacbe (3.25) ter izracunom matrike ojacenja li-
nearnega kvadrati¢nega regulatorja (3.24) in resitvijo algebrajske Riccatijeve enacbe
(3.68) ter izracunom Kalmanove matrike ojacenja (3.67) je linearni kvadrati¢ni Gaus-
sov regulator povsem dolocen. ReSitev problema linearnega kvadraticnega Gaussovega
optimalnega vodenja je tako razdeljena v dva dela (stohasti¢no nacelo loc¢itve): (1)
dolocitev povratnozancnih ojacenj linearnega kvadraticnega regulatorja, ki minimizi-
rajo funkcijo cene (3.23) ob predpostavki poznavanja vseh stanj sistema; (2) izra¢un
Kalmanovega filtra za estimacijo stanj. Taksna razdelitev zelo poenostavi nacrtovanje
ter preverjenje, saj je mogoce linearni kvadraticni regulator ter Kalmanov filter nacrtati

ter preveriti loc¢eno.
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3.4.1 Dolocitev pogojev za izbiro drze

Za nacrtani linearni kvadraticni Gaussov regulator zahtevamo delovanje v delovni tocki,
ki predstavlja nekoliko anteriorno drzo. Zato postavimo zahtevo, da moment v gleznju
ni enak ni¢, ampak zavzame majhne negativne vrednosti, kar pomeni aktivnost plan-
tarnih fleksorjev. Zahteva je povezana z biomehanskimi lastnostmi strukture gleznja in
stopala. Medtem ko v smeri anteriorno od osi gleznjev podporna ploskev sega relativno
dalec, je v posteriorni smeri ta zelo kratka in sega le nekaj centimetrov za os gleznjev.
Za dosego stabilne stoje, bi bilo najugodnejSe, ce bi vertikalna projekcija tezisca te-
lesa lezala ¢im blizje sredini podporne ploskve. Ker pa bi bila taksna stoja precej
anteriorna, bi zahtevala zelo velike momente v sklepih gleznjev, kar bi rezultiralo v
slabi ucinkovitosti stoje zaradi pretiranega utrujanja misic. Da bi se ¢im bolj priblizali
ucinkoviti, neutrujajoci stoji predpisemo delovno tocko regulatorja v anteriorni drzi, z
minimalnimi momenti v gleznjih, reda velikosti -10 Nm. Tako lahko zagotovimo zado-
stne stabilnostne meje za primer delovanja posteriornih motenj in minimalno utrujanje

misic.

7o(t) n u,(t) j x,(t) = Ay, (t) + Byuuy(t)
CH { () = Cxu(t)

Model stoje

(1) = Frear ()%, (1) )
+B,u,(t) + Gra(t)m(t) <

Kalmanov observator

Xp1,0(t)

Slika 3.5: Dolocitev delovne tocke momenta gleznjev.

Teoreticno analizirajmo pogoje za izbiro drze. Glede na sliko 3.5, ki prikazuje model

vodenja nepodprte stoje, lahko zapisemo sledeco enacho

u,(t) =unga(t) + (), (3.69)
kjer je N
Waoa(t) = ~HOK (%,(1) — %u0(1) = ~" 2K, (1 (3.70)

ob upostevanju transformacije koordinat x,,(t) = x,(t) — X,,.0(t).

Odprtozancni sistem opisuje enacba

Xu(t) = Auxu(t) + Buuy(t) (3.71)
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oziroma v stacionarnem stanju

x,(t)=0
g » (3.72)
x,(t) = —A, 'Buu,(t).
Izhod sistema v stacionarnem stanju je enak
p(t) = Cuxu(t) = _CuAllBuuu(t) (3.73)
Kalmanov observator opisuje enacba 3.66
%u(1) = Frcat (8)%,(8) + Bw, (1) + Grear (8) (1) (3.74)

oziroma v stacionarnem stanju s transformacijo koordinat x,,(t) = %,(t) — X,.0(t) ter

upostevanjem enacbe (3.73)
0 = FraXu(t) + FraXuo(t) + (By — GraCuA,'B,) u,(t) (3.75)

Z zamenjavo enacb (3.69), (3.70) v enacbi (3.75) ter upostevaje, da je x,(t) = 0, ko se

sistem (3.71) nahaja v zeleni delovni tocki, dobimo sledeco enacbo

0 = Frun(t) + Frea%yo(t) + (1 = GruC,uA, ') B, (—LQKfcu(t) v Tg(t))

(3.76)
= FraXuo(t) + (I = GkuCuA, ") Bumo(t),
oziroma zeleno stanje sistema doloca enacba
X,0(t) = —Ff_(lal (I — GKalCuAljl) B.mo(t), (3.77)

kjer je 7o(t) predpisana delovna to¢ka momentov gleznjev in trupa. Ker momenta trupa
nocemo vnaprej predpisati, lahko za oceno stanj x,,((¢) uporabimo trenutno ocenjeno

vrednost tega momenta.

3.4.2 Simulacijska Studija sistema vodenja

Da bi preverili delovanje polozajne regulacijske zanke, sta bili izvedeni dve analizi.
Prva analiza temelji na simulacijski studiji, katera je osnovana na modelu prikazanem
na sliki 3.6. Uporabljen je bil sklopljen dinamicni dvosegmentni model stoje ¢loveka z
vsemi znanimi zakasnitvami ter dinamiko misic. Delovanje zavestnega vodenja gibanja
trupa je bilo simulirano z lokalnim PD regulatorjem, ki je na podlagi razlike med
nakljucno generirano referenco kota trupa ter dejansko vrednostjo kota trupa generiral
referenco momenta v trupu. Umetni sistem vodenja stoje je na osnovi merjenih kotov

ter momentov v obeh sklepih dolocil referenco momenta za misice gleznjev. Delovanje
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regulacijskega sistema smo preverili v dveh delovnih tockah, to je pri-10 Nm ter -40 Nm.
Za oba primera smo izvedli Studijo brez delovanja ter z delovanjem naklju¢nih motenj v
gleznjih. Parametri, ki smo jih uporabili za nacrtovanje umetnega sistema vodenja stoje

so naklju¢no odstopali od parametrov dinamicnega dvosegmentnega modela cloveka do

30 %.

= . ; .
i Naravni mehanizem ¢loveka

Kot LS sklepa

Skloplien dinamiéni
dvosegmentni model
stoje ¢loveka (en. 3.3,
3.4) z zakasnitvami (en.|
3.32, 3.34) in dinamiko
misic (en. 3.36, 3.38)

Ref. moment LS sklepa

edapys §7103

eluze|b ;ueumy\n—‘
fuz .

eluzs|b joy
edspys S JusWopn

Ref. moment gleznja

Umetni sistem
vodenja stoje
(en. 3.66, 3.69,
3.70)

IE

Slika 3.6: Simulacija nepodprte stoje.

Sliki 3.7 ter 3.8 prikazujeta delovanje nacrtanega sistema v delovnih tockah mo-
menta gleznjev -10 Nm oziroma -40 Nm brez delovanja motenj. Iz casovnih potekov
kotov v obeh sklepih je razvidno protifazno spreminjanje kotov obeh sklepov. Na ta
nacin je zagotovljeno relativno konstantna vrednost momenta v gleznjih, neglede na
nihanje momenta v trupu. Ker predstavlja dvosegmentno invertirano nihalo sklopljen
sistem, kjer moment generiran v trupu preko dinamicne sklopitve vpliva tudi na gibanje
spodnjih okonéin (v nasprotni smeri gibanja trupa), morajo misice gleznjev zagotoviti
le majhne spremembe momenta glede na delovno tocko, kar zagotavlja vzdrzevanje
pokonc¢ne drze dvojnega invertiranega nihala. Ob tem velja poudariti, da je mo-
ment gleznjev regulirna velic¢ina, zato so vec¢ja odstopanja od predpisane delovne tocke
upravicena.

Sliki 3.9 ter 3.10 prikazujeta delovanje sistema v delovnih tockah momenta gleznjev
-10 Nm oziroma -40 Nm in delovanju naklju¢nih motenj. Podobno kot pri vzdrzevanju
ravnotezja brez motenj, je tudi v tem primeru mogoce opaziti protifazno usmerjenost
gibanja sklepov trupa in gleznjev. Moment gleznjev je, ko ni motenj, v blizini pred-
pisane delovne tocke, v trenutku nastopa motnje pa se moment poveca v nasprotno

smer delovanja motnje, s ¢cimer kompenzira delovanje motnje. Cas trajanja odziva na
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Kot (°)
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— Glezenj
1 — Trup
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10 20 30 40 50 60
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[ [ —— Trup

Slika 3.7: Simulacija mirne stoje; delovna tocka momenta gleznjev -10 Nm.

30
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— Glezenj
— Trup
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40
— Glezenj
20 ~ = Del. tocka H
a [\ — Trup

Moment (Nm)
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Slika 3.8: Simulacija mirne stoje; delovna tocka momenta gleznjev -40 Nm.

motnjo znasa priblizno 1 sekundo, kar je enako odzivu zdravih oseb na motnje [13].
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Slika 3.9: Simulacija stoje z motnjami; delovna tocka momenta gleznjev -10 Nm.
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Slika 3.10: Simulacija stoje z motnjami; delovna tocka momenta gleznjev -40 Nm.

Poleg analize rezultatov simulacije je ustreznost delovanja regulacijskega sistema

mogoce preveriti s Studijo, ki temelji na primerjavi delovanja nacrtanega sistema vo-
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denja z odzivi zdravih oseb na motnje. Primerjava je bila izvedena z zdravo osebo
zaklenjeno v mehansko rotacijsko opornico (poglavje 4.1). Hidravliéni motor pritrjen v
osi rotacijske opornice je bil uporabljen za generiranje naklju¢nih motenj v anteriorni
oziroma posteriorni smeri. Izmerjeni momenti gleznjev ter polozaji spodnjih okonéin in
trupa osebe so sluzili kot vhod v nacrtan regulacijski sistem, katerega izhod je bila re-
ferenca momenta gleznjev. Parametri regulacijskega sistema so bili dolo¢eni na podlagi
izmerjenih antropometri¢nih podatkov osebe [5]. Slika 3.11 prikazuje primerjavo izmer-
jenih momentov pri odzivih zdrave osebe na motnje ter reference momenta kot izhoda
nacrtanega regulacijskega sistema. Iz casovnih potekov obeh veli¢in je razvidno na-
tancno ujemanje med obema momentoma. Podrobnejsa analiza rezultatov pokaze, da
referenca momenta generirana z nacrtanim regulatorjem prehiteva dejanski izmerjeni
moment zdrave osebe od 100 do 150 ms. Hitrejsi odziv regulacijskega sistema je razu-
mljiv, saj potrebuje clovek, da zazna motnjo ter se nanjo ustrezno odzove vsaj 100 ms.
Ugotovljeno prediktorsko delovanje polozajnega regulatorja je dobrodoslo, saj izhod
tega regulatorja doloca referenco regulatorju momenta gleznjev, katerega zakasnitev
pa znasa najmanj 100 ms. V idealnem primeru bi bil torej odziv celotnega regula-
cijskega sistema za vzdrzevanje ravnotezja casovno popolnoma usklajen z delovanjem

naravnega regulacijskega sistema osebe. Slednja ugotovitev je zelo pomembna, saj

I T I a

— Glezenj

10 20 30 40 50 60
50
— Clovek
:5 0 — Ld@lE H
Z “V
=
g _50 — V —
S
S -1oor E
~150 I I I I I
10 20 30 40 50 60

t(s)

Slika 3.11: Primerjava odzivov zdrave osebe in optimalnega regulatorja na motnje.
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vsaka dodatna zakasnitev, ki bi jo vpeljala regulacijska zanka, zelo poslabsa moznosti

ucinkovitega vzdrzevanja ravnotezja.
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Empiricna analiza stoje

4.1 Merilno okolje

Merilno okolje mora zagotoviti pogoje za izvedbo eksperimentov stoje brez opore rok.
Zgrajeno mora biti tako, da ¢im manj vpliva na rezultate meritev, hkrati pa mora
zagotavljati varnost in udobje sodelujo¢im osebam. Elementi merilnega okolja so pred-

stavljeni v nadaljevanju.

4.1.1 Aktivna rotacijska opornica

Eksperimentalno delo te raziskave temelji na uporabi aktivne mehanske opornice [11,

13]. Osnovne lastnosti opornice je mogoce strniti v sledece tocke:

e opornica zaklene kolenska ter kol¢na sklepa v iztegnjenem polozaju ter omeji

gibanje poskusne osebe na sagitalno ravnino,
e opornica omogoca aktivno izvedbo anteriornih oziroma posteriornih motenj,

e merilni sistemi in pogoni povezani z opornico omogocajo analizo in sintezo stoje

v sagitalni ravnini.

Slika 4.1 prikazuje aktivno rotacijsko opornico. Naprava sestoji iz podstavka ter
rotirajoGe opornice. Podstavek je sestavljen iz jeklene plosce (dimenzije: 500 mm x
550 mm x 10 mm) ter lezajev (SKF 431 700A, AKF AB, Goeteborg, Svedska), na
katere je pritrjena opornica. Masa celotnega podstavka je 30 kg. V sredini nosilne
ploste podstavka je odprtina (dimenzije: 350 mm x 300 mm) skozi katero stopala
osebe dosezejo neposreden stik s pritiskovnima plos¢ama pritrjenima pod podstavek.
Opornica je zgrajena iz aluminijastih palic (BOSCH 30 mm x 30 mm). Dve verti-
kalni palici (visina: 1100 mm) sta paralelni z nogama osebe. Tri horizontalne palice

(dolzina: 450 mm), dve sta postavljeni pred osebo ter ena postavljena za osebo, drzijo

69
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Zgornja anteriorna precka

/

Odstranljiva posteriorna precka

Opornica Precka za kolena

\

Hidravliéni motor

.-
D
-

Os rotacije -

Inkrementalni dajalnik
Desna pritiskovna plosca

Leva pritiskovne plosca

Slika 4.1: Aktivna rotacijska opornica.

kolenska ter kol¢na sklepa v popolni ekstenziji. Spodnja anteriorna precka je posta-
vljena pod koleni osebe, zgornja anteriorna precka je postavljena v visini medenice,
prav tako tudi posteriorna precka. Vse tri horizontalne palice so zascitene s penastim
materialom, kar preprecuje poskodbe poskusne osebe. Cetrta precka je postavljena
na tleh za petami poskusne osebe, kar preprecuje gibanje stopal v smeri nazaj. Pove-
zovalni okvir povezuje segmente opornice med seboj ter s tem povecuje kompaktnost
celotnega sistema. Vstop v rotacijsko opornico je omogocen s tem, da je posteriorna
precka v visini medenice odstranljiva. Vse horizontalne precke so nastavljive po visini
ter oddaljenosti od vertikalnih nosilcev, s ¢imer je zagotovljena prilagodljivost osebam z
razlicnimi postavami. Naklon rotacijske opornice je merjen z opticnim inkrementalnim
dajalnikom (IRD 5810, PMS d.o.0., Ljubljana, Slovenija) z lo¢ljivostjo 0.018 stopinje.
Hidravli¢ni sistem zagotavlja potrebni moment za podporo stoje ali izvedbo motenj.

Sistem je zgrajen iz Stirih sklopov. Hidravlicna ¢rpalka zagotavlja stalni oljni tlak 50
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barov. Iz ¢rpalke so dovodne cevi speljane do servo ventila (MOOG 76-100 Gmbh,
Boblingen, Nem¢ija), ki doloca razliko tlakov na vhodih v hidravliéni motor. Hidra-
vliéni motor (ROTAC D 10, Knapp Mikrohydraulik Gmbh, Neutraubling, Nem¢ija)
zagotavlja potreben rotacijski moment (najve¢ 50 Nm). Tlak na vhodih v hidravli¢ni
motor je merjen z dvema merilnikoma tlaka (VDO 3349.080.001, VDO INDUSTRIE
MESSTECHNIK, Gmbh, Frankfurt, Nem¢ija) z merilnim obmoc¢jem od 0 do 60 barov
ter merilno toc¢nostjo 0.5 %, kar je ekvivalentno momentu 0.3 Nm. Razlika tlakov na
vhodih ter ustrezni moment motorja sta povezana preko diferencialne enacbe drugega
reda. Ker pa je mejna frekvenca sistema masa-vzmet (masa ter elasti¢nost olja v sekun-
darnem hidravli¢nem tokokrogu) priblizno 1 kHz, je upravi¢ena ocena, da je moment

motorja linearno proporcionalen razliki tlakov na vhodih.

Regulacija gibanja opornice

Regulacijski algoritem za vodenje aktivne opornice, ki omogoca bodisi podporo stoje
ali izvedbo motenj, je izveden na osebnem racunalniku (PC Intel 486,66, MHz), ki je
dodatno opremljen z enoto za zajemanje podatkov (Burr-Brown PCI-20001C). Enota
zagotavlja podporo za A/D ter D/A pretvorbo signalov ter nadzor vhodno/izhodnih
operacij. Med osebnim racunalnikom ter aktivno rotacijsko opornico je dodana strojna
oprema, ki skrbi za prilagoditev signalov med dvema razlicnima sistemoma. Regula-
cijske velicine iz osebnega racunalnika se tu pretvorijo v signale potrebne za vodenje
ventila, medtem ko se senzorne velic¢ine iz opornice pretvorijo v signale primerne za ob-
delavo na osebnem racunalniku. Posebej zgrajen vmesnik pretvori signale iz opticnega
dajalnika pozicije v absolutno vrednost pozicije, ki je dolocena z locljivostjo 12 bitov.

Regulacijski algoritem je napisan v programskem jeziku C++ v okolju DOS.

Vpliv aktivne rotacijske opornice na gibanje poskusne osebe

Mehanska opornica popolnoma onemogoca gibanje v kolenskih ter kol¢nih sklepih. Os
vrtenja opornice je poravnana z osjo vrtenja v gleznjih. Regulacijski sistem zagotavlja
pri nepodprti mirni stoji prosto vrtenje opornice okrog svoje osi, zato je gibanje osebe
v gleznjih neovirano. Celotna masa rotacijskega dela opornice znasa priblizno 15 kg.
Tezisce se nahaja priblizno 0.2 m nad osjo rotacije, vztrajnostni moment opornice okrog
osi rotacije je priblizno 3 kgm?. Celotna masa spodnjega dela telesa znasa priblizno 40
kg, teziSce se nahaja priblizno 0.67 m nad osjo gleznja ter vztrajnostni moment okrog
gleznja znaSa priblizno 18 kgm?. Torej vztrajnostni moment opornice ne prispeva
obcutnega deleza k celotnemu vztrajnostnemu momentu spodnjega dela telesa. Poleg

tega sklopitveni ucinek med segmenti ni obcutljiv na parametre vztrajnosti, zaradi
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Cesar je vpliv opornice Se manjsi [10]. Precne letve opornice so tako postavljene, da
ne ovirajo krc¢enja misic, ki sodelujejo pri posturalni aktivnosti. Gibanje trupa od

medenice navzgor je povsem neovirano.

Zagotavljanje varnosti poskusne osebe v aktivni rotacijski opornici

Zagotovitev varnosti poskusne osebe v aktivni rotacijski opornici je pomembna pred-

vsem iz dveh razlogov:
e najpomembnejSe je prepreciti morebitne poskodbe poskusne osebe,

e 7 zagotovitvijo varnosti se poskusna oseba sprosti in usmeri pozornost na izvajanje

eksperimentov.

Gibanje aktivne rotacijske opornice je mehansko omejeno na £10°, s ¢imer je pre-
preceno preveliko gibanje v glezenjskih sklepih, kar bi lahko vodilo do poskodb. Posku-
sna oseba nosi varnostni pas, ki je z vrvema vpet v strop, s ¢imer je omejeno gibanje
zgornjega dela telesa in s tem so preprecene morebitne poskodbe hrbtenice. Tlak na
izhodu hidravli¢ne ¢rpalke je omejen na 50 barov, s ¢imer je zagotovljeno, da najvecji
moment v hidravlicnem motorju ne preseze 50 Nm. V primeru napake v programski
oziroma strojni opremi, ki je del regulacijske zanke, je delovanje hidravlicnega sistema
mogoce zaustaviti s pritiskom na tipko za nevarnost, s Cimer se prekine krmilni signal

ventilu in tako zaustavi delovanje hidravlicnega motorja.

4.1.2 Merjenje kinematicnih ter dinami¢nih parametrov stoje

Merjenje kinemati¢nih in dinami¢nih parametrov stoje predstavlja eno najbolj kriti¢nih
operacij v sistemu vodenja. Neglede na samo zgradbo regulacijskega sistema, vodenje
stoje brez opore rok ne more biti uspesno brez natancnih meritev vhodnih velicin.
Najbolj problematicno se je izkazalo merjenje kinematic¢nih velic¢in, predvsem kotov v
sklepih. Napake v izmerjenih kotih povzrocajo znatno vecje tezave kot napake v oce-
njenih antropometri¢nih parametrih, Se zlasti zato, ker hoteno gibanje osebe s trupom
predstavlja krmilne signale za vodenje drze. Koti sklepov, kot vhodi, ki jih zahteva
model stoje brez opore rok, so doloceni glede na premico, ki povezuje sklep s tezisCem
segmenta. Pri merjenju kotov na cloveku je tezko dolociti ze samo vrtisce sklepa, sko-
raj nemogoce pa je pravilno dolociti polozaj tezisca segmenta. Posledica je nenatancna
meritev kota, kar je predvsem motece pri meritvah na trupu, ki je ze v osnovi zgrajen

iz Stevilnih majhnih sklepov, med seboj povezanih v hrbtenico. Pomembno je, da se
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teh napak zavedamo in poskusamo njihov vpliv med meritvijo s pravilno postavitvijo
markerjev merilnega sistema kar se da zmanjsati.

Kinematika gibanja je bila merjena s pomocjo opticnega merilnega sistema OP-
TOTRAK (Northern Digital Inc.). Za meritve je bilo uporabljenih pet infrardecih
markerjev. Dva markerja sta zadoscala za natancno dolocitev kota gleznjev. Prvi mar-
ker je bil postavljen v os rotacije aktivne rotacijske opornice, ki je hkrati tudi os vrtenja
sklepov gleznjev, medtem ko je bil drugi marker postavljen na vertikalni nosilec mehan-
ske opornice. Za merjenje naklona trupa so bili uporabljeni trije markerji prilepljeni
na plasticno letev, ki je bila nato z elasticnimi trakovi pritrjena na trup osebe. Tretji
marker je zagotavljal potrebno redundanco v primeru, da oseba enega od ostalih dveh
markerjev zakrije z roko. Polozaji markerjev so bili doloceni sledece: prvi marker je
bil postavljen priblizno v os lumbosakralnega sklepa, drugi je bil postavljen na sredino
med kol¢ni greben ter ramenski sklep, redundantni marker pa je bil postavljen priblizno
pet centimetrov pod drugim markerjem. Kljub uporabi treh markerjev, je dolocitev
naklona trupa Se vedno relativno nenatancna v primerjavi z dolocitvijo kota v gleznju,
zaradi poenostavitve celotne hrbtenice z enim samim sklepom ter zaradi nezanesljivega
polozaja markerjev pritrjenih na trup. Koti v posameznih sklepih so bili doloceni glede
na sliko 3.2 in iz meritev polozaja Stirih vidnih markerjev. Pozitivne vrednosti kotov
ustrezajo dorzalni fleksiji gleznja oziroma fleksiji trupa.

Za zajem reakcijskih sil podlage sta bili uporabljeni dve pritiskovni ploséi (AMTI
OR6-5-1, Advanced Mechanical Technology Inc.), ki omogocata merjenje treh kom-
ponent sil ter treh momentov. Obmocje merjenja sil znasa +5.3 kN za horizontalni
komponenti sile ter £9.8 kN za vertikalno komponento. Nelinearnost izmerjenih sil je
manjsa od 0.4 % in histereza je prav tako manjsa od 0.4 % merilnega obmocja pri-
tiskovnih plosc. Pritiskovni plosci sta bili pritrjeni pod nosilni podstavek opornice.
Momenta v gleznju ter trupu sta bila dolocena na podlagi meritev reakcijskih sil na
podlago z uporabo pritiskovne plosce ter kinemati¢nih parametrov izmerjenih z me-
rilnim sistemom pozicije OPTOTRAK. Pozitivni momenti gleznja povzrocijo gibanje
okrog osi gleznja proti dorzalni fleksiji. Pozitivni momenti trupa povzrocajo gibanje

okrog osi lumbosakralnega sklepa proti ekstenziji trupa.

4.1.3 Elektri¢éni stimulator

Za stimulacijo je bil uporabljen Stirikanalni elektricni stimulator s tokovno izhodno
stopnjo [100]. Krmiljenje stimulacije izvaja osebni ra¢unalnik preko RS-232 povezave

s hitrostjo 9600 bit/s. Stimulatorju je mogo¢e spreminjati $irino in amplitudo po-
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sameznega pulza elektricne stimulacije. Frekvenco pulzov doloca osebni racunalnik
neposredno s posiljanjem parametrov stimulacije v natanc¢no dolocenih casovnih raz-
makih.

Celotno merilno okolje z osebo v aktivni rotacijski opornici (ob opornici je razvi-
den hidravli¢ni sistem z motorjem, servo ventilom ter merilnikoma tlaka), merilnim
sistemom OPTOTRAK, pritiskovnima plos¢ama, stimulatorjem ter krmilnim osebnim

racunalnikom prikazuje slika 4.2. Na fotografiji ni prikazan sistem za varovanje osebe.

Slika 4.2: Merilno okolje.

4.1.4 Testne osebe

Za izvajanje meritev na osebah je bilo pridobljeno mnenje Komisije za medicinsko etiko
pri Ministrstvu za zdravstvo Republike Slovenije. Komisija je v sklepu izdanem dne
12. decembra 2000 ugotovila, da nima ugovorov eticne narave.

V raziskavi so sodelovale Stiri gibalno neprizadete osebe in ena paraplegicna oseba.
Sodelovanje zdravih oseb v raziskavi je bilo namenjeno predvsem pripravi merilnega
okolja ter testiranju algoritmov pred izvedbo meritev na paraplegicni osebi. Rezultati

meritev na zdravih osebah ne morejo pokazati uspesnosti delovanja sistema vodenja,
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saj je nemogoce lociti u¢inke umetnega vodenja od hotene aktivnosti osebe. Zaradi tega
smo se pri prikazu rezultatov meritev na zdravih osebah omejili le na tiste rezultate,
ki so nedvoumno posledica delovanja umetnega sistema vodenja. Tu gre predvsem za
regulacijo momenta gleznjev ter regulacijo togosti gleznjev.

Celoten sistem vodenja je bil preizkusan na paraplegicni osebi s poskodbo hrbtenjace
T6. Oseba je visoka 1.89 m in tezka 73 kg. Meritve so bile izvedene 9 mesecev po
poskodbi. Pred meritvijo so bile miSice dorzalnih in plantarnih fleksorjev ojacane
v enomesec¢nem treningu s pomocjo elektricne stimulacije. Oseba pred meritvijo ni

trenirala stoje brez opore rok.

4.2 Regulacija momenta

4.2.1 Identifikacija stimuliranih miSic

Osnova za nacrtanje regulatorja momenta stimuliranih miSic je poznavanje relacije med
elektricno stimulacijo ter ustreznim momentom, ki ga misice kot posledico stimulacije
generirajo. V ta namen je potrebno najprej identificirati parametre misic. Ti so posre-
dno odvisni od pogojev med meritvijo. Identifikacija misic je bila izvedena v pogojno
izometricnih razmerah predstavljenih na sliki 4.3. Oseba je med meritvijo zaklenjena v
mehansko opornico. [zometri¢ne razmere so zagotovljene z vpetjem opornice s pomocjo
vrvi v strop, kar onemogoca njeno rotacijo. Izraz pogojno izometri¢ne razmere pomeni,
da so spodnje okoncine nepremicne, kar pa ne velja za stopala, ki se lahko nemoteno
dvigajo in spuscajo, kot posledica delovanja stimulacije in gravitacije.

Pri elektri¢ni stimulaciji miSic so bile uporabljene povrsinske elektrode. Po en par
elektrod je bil postavljen na dorzalne ter na plantarne fleksorje gleznjev. Elektrode
so bile simetri¢no postavljene na levo in desno nogo. Natancen polozaj stimulacijskih
elektrod je bil na paraplegicni osebi dolocen tako, da so miSice generirale najvecji mozen
moment. Osnovni kriterij postavitve elektrod na zdravo osebo pa je bil zmanjSanje
neugodnega obcutenja stimulacije. Postavitev elektrod na misice paraplegi¢ne osebe je
prikazana na sliki 4.4.

Stimulacija miSic se je ponavljala s konstantno frekvenco 20 Hz. Ta frekvenca
je dovolj visoka, da je miSi¢éni odziv tetani¢ni brez nihanja momenta. Ceprav visje
stimulacijske frekvence zagotavljajo visje miSicne momente in omogocajo visje vzorcne
frekvence regulacijskega sistema, pa je frekvenca 20 Hz Se tista, ki zagotavlja zmerno
utrujanje misic, kar je v pogojih stoje brez opore rok bistvenega pomena. Ceprav je v
zaprtozancnih sistemih funkcionalne elektri¢ne stimulacije mogoce hkrati spreminjati

pulzno sirino in amplitudo elektri¢ne stimulacije [101], smo zaradi poenostavitve dolo¢ili
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Slika 4.4: Paraplegicna oseba - postavitev stimulacijskih elektrod.

konstantno amplitudo pulzov elektricne stimulacije, vendar prilagojeno za vsako osebo
posebej. Sirina pulzov elektri¢ne stimulacije je edina spremenljiva veli¢ina s katero je
mogoce poljubno spreminjati aktivacijo misic.

Glede na zahteve za nacrtovanje regulacijskega sistema momenta gleznjev, ki so
bile podane v drugem poglavju, je bil model miSice dolocen z vnaprejsnjo identifikacijo
lokalnih prenosnih funkcij v razlicnih delovnih tockah. Prednost taksnega modeliranja

je natancnejsi opis spreminjanja dinamike misic pri razli¢nih aktivacijah, kar ob uporabi
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staticne nelinearne karakteristike ter ene same prenosne funkcije ni mogoce.

Doloc¢itev praga in nasicenja

Misice so bile identificirane posamicno, s ¢imer so bili izlo¢eni medsebojni vplivi. Da
bi se izognili tezavam pri nacrtovanju regulatorja momenta, je identifikacija misic za-
jemala le tisto podrocje delovanja, v katerem je absolutna vrednost ojacenja misSice
veCja od ni¢. Predpogoj za to je dolocitev praga in nasicenja za vsako od stimulira-
nih misic. Za zdrave osebe je bil prag stimulacije doloCen z nivojem, ki je povzrocil
cutno zaznavo stimulacije, medtem ko je bilo nasicenje doloc¢eno tako, da stimulacija
ni povzrocala neprijetne bolecine. Ker paraplegicne osebe ne cutijo ne stimulacije in
tudi ne bolecine, sta bila prag in nasiCenje doloCena iz staticne nelinearne krcitvene
karakteristike dolocene s poCasnim vecanjem nivoja stimulacije od pulzne Sirine 0 ps
do pulzne Sirine pri kateri se izmerjeni moment misice ni ve¢ poveceval [102]. Primer

taksne dolocitve praga in nasicenja je prikazan na sliki 4.5.

10 .

0 100 200 300 400 500 600
prag a(ps) nasicenje

Slika 4.5: Dolocitev praga in nasicenja elektricno stimulirane miSice.

Misica je bila nato identificirana v ve¢ delovnih tockah znotraj tega delovnega po-
drocja. Stevilo delovnih tock je bilo doloceno glede na zahteve za na¢rtanje regulacij-
skega sistema momenta gleznjev. Eksperimentalno je bilo ugotovljeno, da je najpri-

mernejSe Stevilo lokalnih modelov za misSice plantarnih fleksorjev gleznjev §tiri ter za
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miSice dorzalnih fleksorjev gleznjev tri, zaradi manjSega obsega momentov, ki jih te
lahko generirajo. Po dolocitvi praga in nasicenja elektri¢cno stimuliranih misic, je bilo
podrocje pulznih Sirin med tema karakteristicnima tockama razdeljeno na toliko enot, v
kolikor delovnih tockah je bila miSica identificirana. Okolice delovnih tock so zajemale
enako podrocje elektri¢nih stimulacij. Med dvema sosednjima okolicama delovnih tock
je bilo dolo¢eno prekrivanje nivoja stimulacije v velikosti 10 % velikosti okolice delovne

tocke.

Signal za identifikacijo

Za identifikacijo misic je bil uporabljen psevdo-naklju¢ni-binarni signal (PRBS), zno-
traj katerega je pulzna Sirina stimulacije lahko zavzela eno od robnih vrednosti okolice
delovne tocke, za katero je bila identifikacija izvedena. Primer uporabljenih PRB si-
gnalov za identifikacijo misic plantarnih fleksorjev v stirih delovnih tockah prikazuje
slika 4.6. Vsak signal za identifikacijo se zacne s stopnico dolzine trajanja 1 sekunde

ter visine delovne tocke v kateri se izvaja identifikacija miSice.
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Slika 4.6: Primer vhodnih signalov za identifikacijo miSic plantarnih fleksorjev v §tirih
delovnih tockah.

V nadaljevanju so prikazani rezultati identifikacije misSic plantarnih fleksorjev ter
dorzalnih fleksorjev pri zdravi in paraplegicni osebi. Za vsako misi¢no skupino so podani

casovni poteki momenta kot posledica vzbujanja s PRB signalom, Bodejevi diagrami
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ter polozaji polov in nicel. Odzive skeletnih miSic na elektricno stimulacijo za potrebe
nacrtovanje regulacijskih sistemov, dovolj natanéno opisujejo modeli drugega reda [40].
Poleg misicnega modela drugega reda, ki je sluzil za izhodisce nacrtovanja regulatorja,
smo misice predstavili tudi z lokalnimi modeli ¢etrtega reda. Iz lokalnih modelov misic
cetrtega reda je bil z uporabo Gaussove interpolacije zgrajen nelinearni misi¢ni model,
na podlagi katerega so bili v postopku nacrtovanja regulatorja optimirani parametri
odprtozancnega ter zaprtozancnega vodenja. Identifikacija misic je bila izvedena z

metodo najmanjsih kvadratov.

Identifikacija miSic zdrave osebe

Plantarni fleksorji Slika 4.7 prikazuje karakteristi¢ne casovne poteke momenta misic
plantarnih fleksorjev gibalno neprizadete osebe za identifikacijo stirih lokalnih modelov.
Na diagramu so prikazani izmerjeni momenti miSic stimuliranih s PRB signalom pri-
kazanim na sliki 4.6 ter izhodi linearnih lokalnih modelov drugega reda pri vzbujanju z
istim signalom. Negativni izmerjeni moment je posledica aktivacije plantarnih fleksor-
jev. Prenosne funkcije diskretnih lokalnih modelov drugega reda ter njihova ojacenja,

ki ustrezajo casovnim potekom na sliki 4.7 so prikazana v tabeli 4.1.
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Slika 4.7: Identifikacija miSic plantarnih fleksorjev zdrave osebe - ¢asovni poteki.

Poli in nicle, ki ustrezajo identificiranim prenosnim funkcijam, so prikazani na sliki
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Tabela 4.1: Prenosne funkcije in enosmerna ojacenja lokalnih modelov plantarnih fle-

ksorjev zdrave osebe.

Model  Prenosna funkcija  Ojacenje
I e ot -0.0638
2 %:11(.25%?)30—01106.75503283qq_—12) -0.0844
e
4 ¢~ 1(0.2914—0.1614¢~ 1) -0.0499

1-1.5890¢—1+0.2051g—2

4.8. Iz polozaja kompleksnih polov je razvidno, da se z vecanjem aktivacije miSic poli

premikajo proti realni osi.

Imag

Slika 4.8:
nicel.
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Identifikacija miSic plantarnih fleksorjev zdrave osebe - diagram polov in

Frekvencna karakteristika identificiranih prenosnih funkcij je predstavljena z Bo-

dejevimi diagrami na sliki 4.9. Iz diagramov je razvidno, da se mejna frekvenca sti-

muliranih misic od priblizno 10 rad/s, oziroma 1.6 Hz, zniza do 7 rad/s, oziroma 1.1

Hz pri prehajanju od najnizje pa do najvisje aktivacije. Ojacenja prenosnih funkcij

lokalnih modelov so naceloma najmanjSa za prvi in zadnji model, vec¢ja pa za vmesne

modele. Slednja ugotovitev je seveda neposredno odvisna od dolocitve vrednosti praga

in nasicenja miSic. V primeru, da je prag dovolj visoko postavljen oziroma nasicenje
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dovolj nizko, potem zgornja ugotovitev ni ve¢ nujno veljavna.

-100 |-

-150 |-

200 - ; ; ; ; ; ; ; ; |
10° 10

w (rad s71)

Slika 4.9: Identifikacija miSic plantarnih fleksorjev zdrave osebe - Bodejev diagram
prenosne funkcije in Fourierova analiza.

Dorzalni fleksorji V nadaljevanju bo prikazan primer identifikacije misic dorzalnih
fleksorjev zdrave osebe. Identifikacija teh miSic je v primerjavi z identifikacijo miSic
plantarnih fleksorjev precej tezavnejsa. Vzroka sta predvsem dva. MiSice dorzalnih fle-
ksorjev so v splosnem obcutno Sibkejse od misSic plantarnih fleksorjev, saj imajo slednje
odlocilno vlogo pri odrivu, medtem ko prve predvsem delujejo pri dviganju stopala. To
dejstvo pa ze vodi do drugega od prej omenjenih vzrokov. Medtem ko pri stimulaciji
plantarnih fleksorjev nasprotuje stimulaciji celotna teza telesa in torej zlahka zagoto-
vimo izometri¢ne pogoje, se pri stimulaciji dorzalnih fleksorjev pojavi dviganje stopala,
ki se zaradi relativno majhne teze ter viskoznega in staticnega trenja v sklepu, tudi
po znizanju nivoja stimulacije relativno pocasi vraca v izhodis¢no lego. Posledica so
predvsem neustrezni rezultati identifikacije modelov v visjih podrocji aktivacije misic.
Primer casovnega poteka momentov pri uspesni identifikaciji dorzalnih fleksorjev je
prikazan na sliki 4.10. Zaradi prej omenjenih tezav pri identifikaciji te miSi¢ne skupine,
smo se v tem primeru omejili le na tri lokalne modele, ki zadovoljivo opisujejo celotno
misSico. Iz casovnih potekov je razvidno, da je najvecji moment, ki ga te miSice generi-

rajo po absolutni vrednosti priblizno tri krat manjsi do momenta plantarnih fleksorjev.
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Prenosne funkcije ter ojacenja lokalnih modelov, ki ustrezajo razmeram na sliki 4.10

so predstavljeni v tabeli 4.2
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Slika 4.10: Identifikacija miSic dorzalnih fleksorjev zdrave osebe - casovni poteki
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Tabela 4.2: Prenosne funkcije in enosmerna ojacenja lokalnih modelov dorzalnih fle-

ksorjev zdrave osebe.
Model Prenosna funkcija Ojacenje

—1 o -1
=TI

1 _ —1
) o g oo

—1 _ -1
s rlsmmcommny o

Poli in nic¢le prenosnih funkcij so prikazani na sliki 4.11. Podobno kot za miSice

plantarnih fleksorjev, tudi za dorzalne fleksorje velja, da se z viSanjem aktivacije misic

poli premikajo proti realni osi
Frekvencne karakteristike identificiranih modelov so prikazane z Bodejevimi dia-
grami na sliki 4.12. Frekvencni spekter prenosnih funkcij za posamezne modele ne

odstopa opazno od spektrov ugotovljenih za misSice plantarnih fleksorjev
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Slika 4.11: Identifikacija miSic dorzalnih fleksorjev zdrave osebe - diagram polov in
nicel.
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Slika 4.12: Identifikacija miSic dorzalnih fleksorjev zdrave osebe - Bodejev diagram
prenosne funkcije in Fourierova analiza.
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Identifikacija miSic paraplegi¢ne osebe

Za primerjavo bodo v nadaljevanju prikazani rezultati identifikacije misic plantarnih
in dorzalnih fleksorjev paraplegicne osebe. Najprej analizirajmo rezultate identifikacije

plantarnih fleksorjev.

Plantarni fleksorji Iz casovnih potekov izmerjenih momentov je razvidno, da je
zaradi atrofije glezenjskih miSic mogoce s stimulacijo doseci obcutno manjse momente
kot pri zdravi osebi (slika 4.13). Najvecji izmerjeni moment je znasal le nekoliko ve¢
od 20 Nm, medtem ko lahko pri zdravi osebi brez tezav dosezemo momente vecje od 40
Nm, ceprav se zaradi neugodnega obcutenja stimulacije raje omejimo na nizje vrednosti.
Prenosne funkcije identificiranih lokalni modelov ter njihova ojacenja so prikazana v
tabeli 4.3. Primerjava ojacenj identificiranih modelov pri nizkih frekvencah pokaze
znatno nizja ojacenja pri paraplegicni osebi, pri ¢emer je potrebno dodati, da so bile
tudi amplitude pulzov elektricne stimulacije plantarnih fleksorjev paraplegicne osebe

znatno visje (55 mA pri zdravi osebi, 80 mA pri paraplegi¢ni osebi).

5

I
PRBS
Misica
— Model

Slika 4.13: Identifikacija miSic plantarnih fleksorjev paraplegic¢ne osebe - ¢asovni poteki.

Slika 4.14 prikazuje lego polov in nicel identificiranih modelov. Tako kot pri miSicah
zdrave osebe, tudi v tem primeru velja, da se z vecanjem nivoja stimulacije poli od

kompleksnih vrednosti premikajo proti realnim vrednostim.
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Tabela 4.3: Prenosne funkcije in enosmerna ojacenja lokalnih modelov plantarnih fle-
ksorjev paraplegicne osebe.

Model  Prenosna funkcija  Ojacenje

7= 1(=0.0206+0.0097¢1)
1 1-1.3911¢ 1 +0.5501¢ 2 -0.0687

g~ *(—0.0160+0.0083¢— 1)
2 1-1.4392¢~1+0.5566¢—2 -0.0654

g~ 1(—0.0118+0.0059¢ 1)
3 T12008g-T705163g=2  ~0-0999

—1 1
¢~ 1(=0.0076+0.0042¢ )
4 1—1.3174¢ 1 +0.4076g 2 -0.0379
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Slika 4.14: Identifikacija miSic plantarnih fleksorjev paraplegi¢ne osebe - diagram polov
in nicel.

Dinamiko miSic v razli¢nih podro¢jih delovanja najbolje prikazuje Bodejev diagram,
prikazan na sliki 4.14. Mejna frekvenca stimuliranih misic se od najnizje do najvisje ak-
tivacije spreminja od priblizno 10 rad/s do 4 rad /s, oziroma od 1.5 Hz do 0.6 Hz. Ceprav
je glede na majhno stevilo identificiranih misic paraplegicnih oseb tezko posplosevati, je
iz konkretnega primera razvidno, da so ojacenja paraliziranih miSic manjSa ter njihova

dinamika pocasnejsa od neprizadetih misic.

Dorzalni fleksorji Analizirajmo razmere pri stimulaciji dorzalnih fleksorjev para-
plegicne osebe. Enako kot za plantarne fleksorje, velja tudi pri dorzalnih fleksorjih

ugotovitev, da so najvecje amplitude izmerjenih momentov znatno nizje kot pri zdra-
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Slika 4.15: Identifikacija miSic plantarnih fleksorjev paraplegi¢ne osebe - Bodejev dia-
gram prenosne funkcije in Fourierova analiza.

vih osebah (slika 4.16). Prav tako so tudi enosmerna ojacenja misic v posameznih
delovnih tockah znatno nizja kot pri zdravih osebah, navkljub vi§ji amplitudi elek-
tricne stimulacije (45 mA pri zdravih osebah ter 65 mA pri paraplegi¢nih osebah).
Prenosne funkcije identificiranih modelov ter njihova enosmerna ojacenja so prikazana

v tabeli 4.4.

Tabela 4.4: Prenosne funkcije in enosmerna ojacenja lokalnih modelov dorzalnih fle-
ksorjev paraplegicne osebe.

Model Prenosna funkcija Ojacenje

—1 _1
¢~ *(0.0798—0.0089¢~ 1)
1 1-1.2212¢~ 1 +0.8744¢—2 0.0463

g +(0.0868—0.0128¢*)
2 1-0.9495¢~ 1 +0.1520¢—2 0.0150

¢~ 1(0.0479—0.0096¢ 1)
3 1-0.7848¢—1+0.0226¢9—2 0.0091

Poli in nicle, ki ustrezajo prenosnim funkcijam, so prikazani na diagramu 4.17. V
splosnem velja ugotovitev, da se z vecanjem aktivacije misic poli selijo iz kompleksnih
vrednosti na realno os. Natanc¢nejsi vpogled v dinamiko misSic prikazuje Bodejev dia-
gram na sliki 4.18. Tako kot pri ostalih identificiranih misicah, je tudi tokrat ocitno, da
se dinamika miSic s spreminjanjem delovne tocke znatno spreminja. Mejna frekvenca

se znizuje od 10 rad/s pri najnizji aktivaciji do priblizno 6 rad/s pri najvecji aktivaciji.
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Slika 4.16: Identifikacija miSic dorzalnih fleksorjev paraplegi¢ne osebe - casovni poteki.

Empiri¢no ugotovljeno spreminjanje dinamike misic potrjuje upravicenost modeliranja

misic v ve¢ delovnih tockah.

4.2.2 Nacrtovanje regulatorja momenta

Prikazani rezultati identifikacije miSic so osnova za nacrtovanje regulatorja momenta
elektricno stimuliranih misic gleznjev. Za posamezno misi¢no skupino je bil nacrtan
regulator v skladu s teoreticnimi osnovami predstavljenimi v drugem poglavju. Glede
na to, da je bil regulator ze izcrpno predstavljen, se bomo tokrat omejili na probleme
preklapljanja med plantarnimi in dorzalnimi fleksorji ter nastavitve parametrov regu-

latorjev.

Preklopi med plantarnimi in dorzalnimi fleksorji

Za izvedbo zveznih prehodov med plantarnim in dorzalnim momentom je odlocilnega
pomena natancno predvideti prehod reference momenta preko vrednosti ni¢ z zadostno
¢asovno rezervo. Casovni interval mora biti vsaj toliko dolg, kolikor je zakasnitev v
aktivaciji misice. Analiza preklapljanja plantarnih in dorzalnih fleksorjev zdravih oseb
je pokazala, da samo predikcija prehoda nicle ne zagotavlja zveznosti glezenjskega mo-

menta. Za izboljSavo preklopov med misicami, je bilo potrebno vpeljati koaktivacijo
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Slika 4.17: Identifikacija misic dorzalnih fleksorjev paraplegi¢ne osebe - diagram polov
in nicel.
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Slika 4.18: Identifikacija miSic dorzalnih fleksorjev paraplegi¢ne osebe - Bodejev dia-
gram prenosne funkcije in Fourierova analiza.
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antagonisticnih miSic v okolici referencne vrednosti momenta nic. Ker sta tako regula-
tor kot tudi misSica vselej aktivna, ko je referenca momenta v blizini vrednosti nic, je s
tem izlocen vpliv zakasnitev zaradi aktivacije regulatorja in miSice, s ¢imer je mogoce
doseci zvezne prehode momente ¢ez niclo.

Zdrav clovek lahko v normalnih okolis¢inah neodvisno nadzira posamezne misicne
skupine in lahko socasno aktivira antagonisticne miSice gleznjev. Problem socasne akti-
vacije misic z elektri¢no stimulacijo izvira iz nezmoznosti neodvisnega merjenja sile, ki
jo generira posamezna misica (plantarni oziroma dorzalni fleksor). Pritiskovne plosce
omogocajo le merjenje skupnega ucinka delovanja vseh stimuliranih misic, torej veli-
kosti in tocke delovanja vektorja reakcijske sile na podlago. Izvedbo koaktivacije je
potrebno temu prilagoditi. Slika 4.19 prikazuje razmere pri koaktivaciji za primer, ko
se referenca momenta spreminja od negativne proti pozitivni, torej od plantarfleksije
k dorzifleksiji in ob ¢casu 2.5 sekunde seka abscisno os. Izvedba koaktivacije temelji na
zahtevi, da so pri absolutnih vrednostih reference momenta, ki je manjsa od dolocenega
praga, antagonisticne misice hkrati aktivirane. Ker nimamo instrumentov za merjenje
aktivnosti posameznih misic, temvec lahko opazujemo le skupni ucinek, pri koaktivaciji
ne moremo uporabljati zaprtozancne regulacije momenta na obeh misi¢nih skupinah
socasno. To bi lahko privedlo do visokih aktivacij posameznih miSic, pri cemer bi bila

rezultanta momenta Se vedno ni¢. V izogib tezavam, je regulacija momenta v koakti-
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Slika 4.19: Izvedba koaktivacije misic.
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vaciji nacrtana tako, da je ena misSi¢na skupina vodena odprtozanéno (vkljucuje samo
odprtozanéni kompenzator), druga pa zaprtozanéno. Zaprtozancéna regulacija je vedno
izvedena na tisti misSicni skupini, katere aktivacijo dejansko zahteva podana referenca
momenta. S tako izvedeno aktivacijo miSic je mogoce dosec¢i zvezne trajektorije mo-

menta, brez vnaprejSnjega natancnega poznavanja trenutka prehoda nicle.

Nastavitve parametrov regulatorjev

V nadaljevanju si poglejmo Se nastavitev parametrov odprtozancne kompenzacije in
zaprtozancnega vodenja. Narava eksperimentov ne omogoca spreminjanja parametrov
s poskusi in napakami, ker je to neugodno za pocutje osebe, hkrati pa tudi povzroca
pretirano utrujanje miSic. V ta namen je bilo potrebno nacrtati sistem za avtomat-
sko nastavitev parametrov regulatorja. Odprtozan¢ni kompenzator in zaprtozancni
regulator sta relativno neodvisna eden od drugega v smislu zahtev za njuno delovanje.
Medtem ko od odprtozancnega kompenzatorja zahtevamo ¢im hitrejse odzive na spre-
membo reference pa so osnovne zahteve za zaprtozancno vodenje stabilno delovanje ter
kompenzacija napak in odpravljanje motenj.

Parametri obeh podsistemov so bili doloc¢eni z optimizacijo. Ker je za nastavitev
parametrov potrebno poznati dovolj natanc¢en model miSice, smo v ta namen upora-
bili nelinearni model misSice zgrajen z Gaussovo interpolacijo identificiranih lokalnih
modelov cCetrtega reda. TakSen model se je izkazal kot dovolj obcutljiv za Ze majhne
spremembe parametrov regulatorja. Najprej se posvetimo doloc¢itvi parametrov odpr-
tozancne kompenzacije. Kot smo ze uvodoma opozorili, je bistvo tega dela ¢im hitrejsi
odziv na spremembo reference. Za potrebe optimizacije je bil generiran nakljucen signal
z mejno frekvenco 2 Hz doloceno na podlagi analize odzivov zdravih oseb na motnje
[13]. Optimizacija temelji na minimizaciji vsote kvadratov dveh napak, kot je doloceno

z enacbo 4.1.

Jpp = Z (Kl((fk — Tk)f'k)2 + Kzafcf,keiKg‘ék‘) (4.1)
k

Clen ((&, — 71)&)? predstavlja zahtevo po minimalni napaki v trenutku spremembe
reference, medtem ko clen &%fyke*K""ék' predstavlja zahtevo po konstantni aktivaciji
miSice v primeru konstantne reference. Faktorji K, K5 ter K3 predstavljajo pozitivne
utezne vrednosti za posamezne prispevke. Optimizacijska cenilka torej predstavlja zah-
tevo po ¢im hitrejSem odzivu misSice na spremembo reference momenta ob minimalnem

prenihaju.
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Poglejmo Se optimizacijo parametrov zaprtozancnega dela regulatorja. Optimiza-
cijski postopek je bil izveden z zdruzenima odprtozantnim kompenzatorjem in zaprto-
zancnim regulatorjem. Uporabljeni so bili parametri odprtozan¢nega kompenzatorja
doloceni v prvi fazi optimizacije. Kot smo ze omenili mora zaprtozancni regulator zago-
tavljati ¢im manjSo napako ter uspesno odpravljati motnje. Poleg tega pa mora ostati
delovanje sistema stabilno. Za optimizacijo regulatorja je bil uporabljen nakljucen si-
gnal reference z mejno frekvenco 1.2 Hz. Referencni signal predstavlja osnovo na katero
so bile superponirane naklju¢ne motnje z mejno frekvenco 2 Hz, s ¢imer je bilo mogoce
optimizirati parametre regulacijskega sistema za celotno podrocje delovanja. Cenilka

za optimizacijo je bila dolocena z enacbo 4.2.

Iy = Z <K4(fk —7)? + K5é?cb,k€_(K6‘é"’HKﬂ%”e””"D) (4.2)
k

Clen (&, — 7;,)? zagotavlja minimalno napako med referenco in izmerjenim momen-
tom, ¢len éfcb’ke*(K‘ﬁ'ékHK“T'P”UC‘), kjer je Tpert, moment motnje, pa zagotavlja konstan-
ten izhod zaprtozancnega sistema, ko je referenca konstantna in ni nastopila motnja.
Drugi clen torej zagotavlja stabilno delovanje regulatorja brez prenihajev. Faktorji Ky,
K5, K¢ ter K7 predstavljajo pozitivne utezne vrednosti za posamezne prispevke.

Tako nacrtana optimizacija parametrov regulatorja zagotavlja ucinkovito in stabilno

delovanje regulatorja v vseh pogojih.

4.2.3 Analiza regulacije momenta

Vodenje momenta gleznjev smo preverili na zdravi in paraplegic¢ni osebi v izometri¢nih
ter neizometricnih pogojih. V izometricnih pogojih smo uporabili dva tipa testnih
referencnih signalov. Prvi testni signal predstavlja sinusni val s spremenljivo frekvenco
od 0.1 Hz do 1.5 Hz oziroma do 3 Hz, kar omogoca analizo delovanja sistema pri
razlicnih frekvencah. Predvsem nas zanimajo odzivi v visjem frekven¢nem obmocju,
kjer zakasnitve v regulacijski zanki pomenijo obcutno fazno zaostajanje in misice same
ne morejo vec slediti hitrim spremembam reference. Najprej si poglejmo rezultate za
zdrave osebe.

Slika 4.20 prikazuje odziv miSic zdrave osebe na sinusni signal s spreminjajoco fre-
kvenco od 0.1 Hz do 1.5 Hz. Predpisana referenca zahteva tako aktivacijo plantarnih
kot dorzalnih fleksorjev. Natancnost sledenja momenta gleznjev predpisani referenci
je zadovoljiva. Izmerjeno zaostajanje dejanskega momenta za referenco znasa od 100
do 150 ms. Velikost zakasnitve je dolocena s ¢asom potrebnim za zajemanje, procesi-

ranje ter izdajo signalov regulatorja (50 ms) in lastno zakasnitvijo misic aktiviranih z
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elektri¢no stimulacijo (50 ms). Casovni poteki aktivacije plantarnih fleksorjev kazejo
znatno povecevanje aktivacije z viSanjem frekvence referencnega signala, kar je pove-
zano z zahtevami za hitrejso aktivacijo misic. Podoben trend je mogoce opaziti tudi pri
miSicah dorzalnih fleksorjev, le da ta ni tako izrazit. Nivo aktivacije se v tem primeru
ne povecuje toliko, ker je relativno hitro dosezeno nasicenje stimuliranih misic. Velja
poudariti, da povecevanje aktivacije miSic v tem primeru ni povezano z utrujanjem
misic, saj je sekvenca merjenja relativno kratka, poleg tega pa so miSice zdravih oseb

dobro natrenirane.
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Slika 4.20: Zdrava oseba - regulacija izometricnega momenta (sinusni signal).

Na sliki 4.21 so prikazani ¢asovni poteki signalov pri vodenju momenta s podobno
referenco kot na sliki 4.20, vendar z manjSo amplitudo. Bistvo diagrama je prikaz de-
lovanja regulacijskega sistema v okolici referen¢ne vrednosti momenta ni¢. Pred ana-
lizo meritev velja poudariti, da so amplitude izmerjenega momenta na meji tocnosti
uporabljenih pritiskovnih plosc, zato je vprasljiva natancnost prikazanih rezultatov.
NatancnejSe sledenje momenta predpisani referenci onemogoca tudi uporabljeni stimu-
lator, katerega inkrement pulzne Sirine znasa 10us, kar v konkretnem primeru predsta-
vlja priblizno 10 % obmo¢ja znotraj katerega se spreminja aktivacija misic. Casovni
poteki aktivacije miSic leve in desne noge se znatno razlikujejo. Moznih vzrokov za

razliko je vec, najverjetnejSa pa sta nesimetricna stoja osebe ter zavestna aktivnost, ki
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predstavlja motnjo. Casovni poteki aktivacije migic leve noge predstavljajo lep primer
koaktvacije misicnih skupin. Razvidna je dokaj konstantna aktivacija miSic dorzalnih
fleksorjev, ki le malo naraste, ko referenca dobi pozitiven predznak. Znatno vecje so
spremembe aktivacije plantarnih fleksorjev, ki ob relativno konstantni aktivaciji dor-
zalnih fleksorjev skrbijo za sledenje momenta predpisani referenci. Ker pri identifika-
ciji koaktivacija misic ni bila upostevana in torej odprtozancni kompenzator ne more
predvideti potrebne aktivacije, dobi v tem primeru pomembnejso vlogo zaprtozancna
regulacija. Posledica tega dejstva so daljse zakasnitve v regulacijski zanki pri regulaciji
zelo majhnih momentov. Pozitiven ucinek takSnega vodenja pa je dosezeno zvezno

preklapljanje misic razvidno iz casovnih potekov na sliki 4.20.
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Slika 4.21: Zdrava oseba - regulacija izometri¢cnega momenta (majhen sinusni signal).

Pomemben faktor pri izvajanju meritev na zdravih osebah je hitro prilagajanje ho-
tenih odzivov referencnemu signalu, ce je ta deterministicen. V izogib vplivom hotene
aktivnosti osebe na rezultate vodenja, smo delovanje regulacijskega sistema preverili
z nakljucnim signalom. Ker iz analize meritev potrebnih za identifikacijo miSic sledi,
da je najvisja mejna frekvenca stimuliranih misic priblizno 1.6 Hz (slika 4.9), smo
mejno frekvenco testnega nakljucnega signala omejili na 1.7 Hz. Iz ¢asovnih potekov
referencnega signala ter izmerjenega momenta je mogoce ugotoviti zadovoljivo sledilno

delovanje regulacijskega sistema. Casovni poteki aktivacije misic kazejo prenihaj ak-
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tivacije pri spremembi reference. Opozoriti velja, da je prenihaj deloma posledica
prenihaja referencnega signala dobljenega s filtriranjem pravokotnih pulzov, deloma pa
je prenihaj posledica zahteve po hitri spremembi momenta misic. Izmerjeni momenti

vsebujejo le majhne prenihaje, ki se pokrivajo s prenihaji pri spremembi reference.
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Slika 4.22: Zdrava oseba - regulacija izometricnega momenta (nakljuéni signal, f,, =
1.7Hz).

V nadaljevanju si poglejmo Se dva primera regulacije izometricnega momenta gleznja
paraplegicne osebe. V nasprotju z zdravo osebo, pri paraplegicni osebi ne nastopa zave-
stna aktivnost, temve¢ predvsem refleksna dejavnost misic, ki jo lahko sprozi tudi hitra
sprememba nivoja aktivacije. Slika 4.23 prikazuje regulacijo momenta z referen¢nim
signalom sinusne oblike, ki se zac¢ne s stopnico in katerega frekvenca se spreminja od
0.1 Hz do 3 Hz. Pri odzivu na stopnico ne pride ne do prenihaja aktivacije niti ne do
prenihaja izmerjenega momenta. Sledenje sinusnemu signalu spremenljive frekvence
je podobno kot pri zdravi osebi. Razvidno je povecevanje aktivacije miSic z veCanjem
frekvence sinusnega vala. Priblizno na polovici trajanja sinusnega signala, to je pri
frekvenci 1.5 Hz, so pojavi upadanje izmerjenih amplitud reguliranega momenta. Ker
so v tem podroc¢ju nivoji aktivacije miSic ze znotraj obmocja nasicenja, to ocitno kaze
na dejstvo, da miSice ne morejo slediti tako hitrim spremembam reference.

Za primerjavo z zdravo osebo, si v nadaljevanju poglejmo Se odziv stimuliranih

miSic paraplegicne osebe pri sledenju naklju¢nemu signalu mejne frekvence 1.7 Hz.
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Slika 4.23: Paraplegi¢na oseba - regulacija izometricnega momenta (sinusni signal).

Enako kot pri zdravi osebi, je tudi tokrat ujemanje med predpisanim in izmerjenim
signalom zadovoljivo, kar pomeni, da ustreza zahtevam, ki morajo biti izpolnjene za
nacrtovanje stoje brez opore rok: 1) dovolj hiter odziv regulatorja, 2) natanc¢no sledenje
predpisanemu momentu ter 3) stabilno delovanje.

Vsi do sedaj analizirani rezultati, so bili izmerjeni v pogojno izometri¢nih razmerah.
Ceprav stoja ne zahteva velikih sprememb kotov gleznja, pa to vseeno predstavlja ne-
izometricne razmere, ki regulacijski sistem momenta postavijo na tezjo preizkusnjo, saj
so karakteristike miSic pri razli¢cnih dolzinah razlicne, poleg tega pa spreminjanje kota
sklepa predstavlja dodatno motnjo. Zaradi razlicnih pogojev potrebnih za izvedbo ne-
izometricnih meritev na zdravih ter paraplegi¢nih osebah, so bile te meritve izvedene z
razlicnimi zahtevami. Rezultati vodenja momenta gleznjev paraplegi¢ne osebe v neizo-
metri¢cnih pogojih bodo prikazani v okviru podpoglavja o vodenju stoje brez opore rok
(slike 4.29, 4.30, 4.32). V nasprotju s paraplegi¢no osebo pa je na zdravi osebi izvajanje
meritev med prosto stojo brez opore rok nesmiselno, saj je nemogoce lociti zavestno
aktivnost osebe od delovanja regulacijskega sistema. Posledi¢no smo za izvedbo ne-
izometricnih meritev na zdravi osebi nacrtali eksperiment regulacije togosti gleznjev.
Togost gleznjev je definirana kot razmerje med momentom ter kotom gleznja [11, 13].

Eksperiment je bil izveden tako, da je bila oseba zaklenjena v rotacijski opornici. S
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hidravli¢nim motorjem je bilo vsiljeno zibanje opornice v anteriorno/posteriorni smeri s
cimer je bilo vsiljeno tudi spreminjanje kota gleznjev. Rezultati meritev so prikazani na
sliki 4.25. Frekvenca vsiljenega zibanja znasa 0.2 Hz, amplituda pa 10° okrog vrednosti
kota 1°. Prvi diagram na sliki prikazuje vsiljeno spreminjanje kota gleznja. Zeleni mo-
ment v gleznjih je bil izracunan ob upostevanju zahteve za konstantno togost gleznjev
10 Nm/°. Zeleni in dosezeni moment prikazuje drugi diagram. Iz ¢asovnih potekov
aktivacije miSic na tretjem in cetrtem diagramu je mogoce ugotoviti sStevilne manjse
popravke aktivacije misic, ki so posledica kompenzacij motenj povezanih z neizome-
tricnimi pogoji. Ocitna je nesimetricnost aktivacije med levo in desno nogo. Neglede
na spremenjene pogoje delovanja, je rezultat vodenja v okviru predpisanih zahtev, saj

dejanski moment verno sledi predpisani referenci.

4.3 Vodenje stoje

4.3.1 Zdruzitev momentne in polozajne regulacije

Vse do sedaj, smo loceno obravnavali regulacijski sistem momenta gleznjev ter sistem
vodenja ravnotezja brez opore rok. Za potrebe stoje brez opore rok je potrebno oba
bloka zdruziti v enoten sistem. Regulator momenta sedaj predstavlja notranjo regu-
lacijsko zanko sistema vodenja. Referenco potrebno za regulacijo momenta definira
podsistem vodenja drze. Celoten sistem je shemati¢no prikazan na sliki 4.26.
Osrednjo vlogo v celotnem sistemu ima oseba s svojo hoteno aktivnostjo zgornjega
dela telesa. Sistem vodenja drze na podlagi izmerjenih polozajev ter hitrosti segmentov
telesa, izmerjenega momenta v gleznjih in izracunanega momenta v trupu, doloci po-
treben moment v gleznjih, ki zagotavlja pokonc¢no ravnotezje ob minimalnem utrujanju
stimuliranih misic. Referenca momenta se na odloc¢itvenem podsistemu porazdeli med
regulatorje stimulacije posameznih misic. Iz ene skupne reference nastanejo stiri zelene
vrednosti momenta za posamezne regulatorje aktivacije misic. Glede na dejstvo, da
ni mogoce meriti sile, posameznih stimuliranih misSic, je v povratnih zankah regulator-
jev aktivacije miSic uporabljen izmerjeni moment, ki je vsota prispevkov stimuliranih
plantarnih in dorzalnih fleksorjev gleznja. Moment, ki ga generirajo stimulirane misice
gleznjev, skupaj z momentom zavestne aktivnosti v trupu, deluje na biomehansko
strukturo telesa. Vsota delovanja momentov rezultira v vzdrzevanju metastabilnega

ravnovesja telesa paraplegicne osebe.
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Slika 4.26: Regulacijski sistem

4.3.2 Implementacija regulacijskega algoritma

Regulacijski algoritem je bil implementiran v okolju Matlab/Simulink (Mathworks Inc.)
[100]. Izveden je bil v diskretni obliki s konstantno frekvenco vzorcenja 20 Hz. Skupna
zakasnitev, ki je posledica zajemanja in obdelave podatkov ter krmiljenja stimulatorja
znasa en vzorcni interval, oziroma 50 ms. Implementacija algoritma vodenja je v okr-
njeni obliki prikazana na sliki 4.27. Svetli bloki na levi strani predstavljajo zajemanje
merjenih velicin. Te so osnova za izracun kotov in momentov sklepov. Sledi izracun
reference momenta v sklepih gleznjev, kar predstavlja vhodni signal momentnega re-
gulatorja. Zadnja dva bloka v glavni veji predstavljata prilagoditev nivojev stimulacije

ter posiljanje izracunanih aktivacij misic v krmilni sistem stimulatorja.

4.3.3 Merilni protokol stoje

Meritve so bile izvedene z osebo vpeto v mehansko opornico. Kolena in kolki so bili
zaklenjeni, gleznji pa prosto gibljivi. Elektrode za elektricno stimulacijo so bile posta-

vljene, kot je prikazano na sliki 4.4. Polozaji spodnjih okoncin ter trupa so bili merjeni
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Slika 4.27: Izvedba regulacijskega algoritma v okolju Simulink.

z opti¢cnim merilnim sistemom OPTOTRAK. Osebo med nepodprto stojo prikazuje
slika 4.28. Ceprav je na sliki razvidno, da oseba med stojo uporablja tudi roke pa
takSna opora ne pripomore k vzdrzevanju ravnotezja, saj se oseba opira le na mahan-
sko opornico, ki se vrti skupaj s spodnjimi okon¢inami. Prikazana opora je za doticno
osebo nujno potrebna zaradi relativno visoke poskodbe hrbtenjace, ki rezultira v po-
manjkanju nadzora nad misicami v spodnjem delu trupa. Na trupu merjene osebe je
vidna letev, na kateri so pritrjeni trije markerji za merjenje polozaja trupa.

Ucinkovitost delovanja nacrtanega sistema vodenja je zelo teZko, ce Ze ne nemogoce
dokazati na zdravih ljudeh, saj ti nehote vzdrzujejo pokoncéno ravnovesje in se ob more-
bitni nevarnosti padca nehote odzovejo. Ceprav so bile meritve nepodprte stoje izvedene
tudi na zdravih osebah pa je prikaz rezultatov omejen le na paraplegicne osebe, saj je
mogoce le v tem primeru nedvoumno pokazati uspesnost sistema vodenja.

Pred analizo rezultatov je potrebno poudariti, da osebe pred preizkusom vodenja stoje
brez opore rok niso imele moznosti nikakrsnega treninga v razmerah, ki bi bile kakor-
koli podobne razmeram med eksperimenti. Poleg tega osebam tudi ni bila omogocena
kakrsnakoli dodatna informacija, ki bt nadomestila izqubo senzornih informacij iz spo-

dnjih okoncin. Ceprav je bila na zdravih osebah preizkusena kognitivna zvocéna povratna
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Slika 4.28: Paraplegi¢na oseba med nepodprto stojo.

informacija o momentu v gleZnji pa ta na paraplegicni osebi ni bila izvedena, saj bi bilo
zaradi casovno zelo omejenih eksperimentov vlogo kognitivne povratne informacije ne-

mogoce ovrednotiti.

4.3.4 Sledenje gibanju trupa

Najprej na sliki 4.29 analizirajmo osnovne karakteristike stoje paraplegicne osebe, pri
kateri smo preverili delovanje regulacijskega sistema. Oseba je pri meritvi lahko prosto
gibala s trupom, pri cemer je moral regulacijski sistem zagotavljati pokon¢no ravnotezje
ob minimalnem utrujanju misic gleznjev. Krivulji na prvem diagramu prikazujeta
casovna poteka kota trupa ter posledicno kota gleznjev. Iz potekov je razvidno protifa-
zno spreminjanje obeh kotov, pri cemer so amplitude spremembe kota gleznjev obcutno
manjse, kar je ob upoStevanju biomehanike telesa v skladu s pri¢akovanji. Cilj vodenja
je namrec vzdrzevanje polozaja reakcijske sile podlage, ki je vsaj v staticnih razme-
rah zelo blizu projekcije polozaja tezisca telesa na podlago, ¢im blizje osi glezenjskih
sklepov. Relativno velike spremembe kotov trupa, ki spreminjajo le polozaj tezisca
zgornjega segmenta, je mogoce kompenzirati z majhnimi spremembami v kotu gleznja,
ki pomenijo spremembo polozaja tezisca tako spodnjega kot tudi zgornjega segmenta.
Ucinkovitost delovanja regulacijskega sistema je razvidna iz ¢asovnih potekov momenta

v sklepih gleznjev. Za konkreten primer je bila predpisana referenca momenta -10 Nm.
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Iz casovnih potekov je razvidno, da se moment nikdar ne ustali na predpisani vredno-
sti, kar je posledica neprestanega spreminjanja reference s hotenim gibanjem trupa.
Srednja vrednost izmerjenega momenta tako znaSa priblizno 2 Nm, vendar pa so pri
tem pomembnejSe amplitude nihanj momenta, ki so za konkretni primer v podrocju
med -30 in 20 Nm. Majhen razpon izmerjenih momentov je zelo ugoden, saj pomeni
izpolnitev zastavljenih zahtev. Nekoliko bolj neugodne so razmere pri analizi casovnih
potekov stimulacije dorzalnih in plantarnih fleksorjev loceno. Iz casovnih potekov je
razvidno, da so pretezen del casa aktivirane miSice dorzalnih fleksorjev, kar je v skladu
z izmerjenim povprecnim momentom. Poleg dejstva, da so pretezno aktivirane le ene
miSice pa je tudi nivo njihove aktivacije relativno visok, saj predstavljajo dorzalni fle-
ksorji sibkejso misi¢no skupino glezenjskega sklepa. Vzrok za relativno visoko aktivacijo
dorzalnih fleksorjev gre iskati predvsem v izbiri drze paraplegicne osebe med stojo. V
veCini meritev, razen v izjemnih primerih, ko je referenca predpisanega momenta zah-
tevala zelo anteriorno drzo, je namrecC oseba tezila k posteriorni drzi, kar rezultira v
polozaju projekcije tezisca telesa za osjo gleznjev. Samo aktivacija miSic dorzalnih fle-
ksorjev ne zadostuje za prehod v anteriorno drzo, saj so te misice presibke. Poleg tega
pa delujejo tudi na zelo kratki rocici doloceni z razdaljo med osjo gleznjev ter skrajno

posteriorno tocko dotika stopala in podporne ploskve. V tem primeru je nujna aktivna
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Slika 4.29: Nepodprta stoja - sledenje referenci trupa.
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pomoc trupa, ki preko dinamicne sklopitve lahko pripomore k spremembi drze. Taksen
gib pa bi bila oseba verjetno sposobna izvesti le ob dolgotrajnejSem treningu stoje brez
opore rok. Ob upostevanju dejstva, da oseba predhodno ni trenirala stoje, so dosezeni
rezultati za dane razmere v skladu z zahtevami in pricakovanji. Teznjo osebe k stoji
v posteriorni drzi potrjujejo tudi eksperimenti s pasivno togostjo v gleznjih izvedeno s
pomocjo hidravlicnega motorja.

Regulacija momenta gleznjev v neizometri¢nih pogojih je zadovoljiva, kar potrjuje
uspesno izvedena stoja in ¢asovni poteki reference ter izmerjenega momenta gleznjev na
drugem diagramu. Iz potekov krivulj sledi, da moment dorzalnih fleksorjev v nasprotju

s plantarnimi fleksorji ne more slediti velikim vrednostim reference.

4.3.5 Mirna stoja s povecanim utrujanjem

V nadaljevanju si na sliki 4.30 poglejmo primer zelo stabilne a energijsko neucinkovite
anteriorne drze. V tem primeru je bila predpisana drza z referenco momenta gleznjev
-40 Nm. Po krajSsem zacetnem popravku drze, je regulator dosegel predpisano refe-
renco momenta. Iz ¢asovnih potekov kotov je razvidna zelo mirna stoja, skoraj brez
kakrsnihkoli nihanj, razen v intervalu med 40 in 50 sekundo. Temu primerno je tudi

moment v gleznjih relativno konstanten in natancno sledi predpisane referenci. Nika-
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kor pa konstantnost ne velja za nivo elektricne stimulacije misic. Iz ¢asovnih potekov
stimulacije je razvidno, da so ves ¢as meritve bile aktivirane le miSice plantarnih fleksor-
jev. Tudi nivo aktivacije je relativno visok, saj morajo miSice zagotoviti predpisanih
40 Nm momenta. Neugodna posledica taksne stoje je zelo hitro utrujanje misic, kar je
razvidno iz ve¢anja povprecne aktivacije misic. Ceprav taksna stoja zagotavlja stabilno
ravnotezje gledano predvsem iz perspektive delovanja motenj, pa je cas taksne stoje
zelo omejen, saj je zaradi utrujanja aktivacija misic dosegla vrednosti nasicenja ze po
80 sekundah stoje. Utrujanje misic rezultira primarno v zmanjSevanju ojacenja misic
pri nizkih frekvencah, upocasnjuje pa se tudi dinamika misic.

Podrobnejso analizo ucinkov utrujanja si poglejmo na sliki 4.31. Rezultati pri-
kazani na sliki so dobljeni z rekurzivno identifikacijo misic plantarnih fleksorjev leve
noge, torej z rekurzivnim dolo¢anjem parametrov modela miSice drugega reda [103].
Ceprav rezultati meritev niso idealni za identifikacijo zaradi majhne frekvencne vsebine
signalov, bomo vseeno poskusali poiskati osnovne znacilnosti. Pri analizi ni smiselno
upostevati podatkov za prvih 20 sekund, saj parametri modela v zacetnem delu Se ni-
majo pravih vrednosti. Prvi diagram prikazuje ¢asovni potek ojacenja misice pri nizkih
frekvencah. Kot je bilo pricakovano, se absolutna vrednost ojacenja s ¢asom opazno

zmanjsuje. Tako znasa ojacenje ob casu 80 sekund le Se polovico ojaCenja izmerjenega
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Slika 4.31: Analiza utrujanja.
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ob casu 20 sekund. Naslednji diagram prikazuje lastno frekvenco misic ocenjeno iz
identificiranih prenosnih funkcij. Zaradi relativno neugodnih signalov za identifikacijo,
je iz poteka lastne frekvence nemogoce karkoli sklepati o spreminjanju dinamike misic
zaradi utrujanja. Iz casovnega poteka lastne frekvence je ocitno, da je ta predvsem
odvisna od oblike signalov za identifikacijo. Kjer so signali nekoliko bolj frekvenc¢no
bogati, je lastna frekvenca precej nizja in tudi bolj pravilna, kot pa v ¢asovnih odsekih,
kjer so signali za identifikacijo relativno gladki. Zadnji diagram prikazuje dusilni koefi-
cient ocenjen iz identificiranih prenosnih funkcij. Prav tako, kakor za lastno frekvenco,
je tudi iz casovnega poteka dusSilnega koeficienta skoraj nemogoce karkoli sklepati o
spreminjanju dinamike utrujenih misic. Podrobnejsa analiza pokaze, da predstavljajo
stimulirane misice sistem z dusenjem, ki se spreminja od nekoliko podkriticnega s koe-
ficientom 0.9 do nadkriticnega s koeficientom 2. Te ugotovitve sicer niso zanesljive, so
pa v skladu z ugotovitvami dobljenimi pri identifikaciji misic. Casovni potek dusilnega
koeficienta tudi kaze na upocasnjevanje dinamike utrujenih misic, saj se je koeficient v
¢asu od 30 do 80 sekunde povecal od 0.9 do 1.8. Ceprav so ocenjene vrednosti lastne
frekvence in dusilnega koeficienta relativno nenatancne, pa potek ojacenja misic pri
nizkih frekvencah jasno kaze na tezave, ki se pojavijo pri zahtevah po dolgotrajnejsi

visoki aktivaciji misic.

4.3.6 Mirna stoja z minimalnim utrujanjem

V nadaljevanju si na sliki 4.32 poglejmo skoraj idealne razmere nepodprte stoje h kate-
rim dejansko tezimo. Casovni poteki prikazujejo karakteristi¢ne veli¢ine pri mirni stoji.
Iz casovnih potekov kotov gleznja in trupa je razvidno, da se po zacetnem prehodnem
pojavu vrednosti ustalijo in se potem do casa 170 s le minimalno spreminjajo. Izmer-
jeni moment v gleznjih sledi predpisani referenci, ki je ves cas stoje v blizini vrednosti
ni¢. Casovni poteki stimulacije misic kazejo na koaktivacijo plantarnih in dorzalnih
fleksorjev vse do 140 sekunde stoje. Aktivacija misic je minimalna. Za primerjavo
lahko povemo, da je prag za stimulacijo plantarnih fleksorjev znasal priblizno 150 us,
nasicenje pa 600 us. Nivo stimulacije skoraj nikoli ne preseze vrednosti 250 pus. Zaradi
neprestanega preklapljanja med plantarnimi in dorzalnimi fleksorji moment v gleznjih
ni c¢isto gladek, vendar so spremembe minimalne in jih tudi zdrava oseba komaj zazna.
Po 140 sekundah stoje je oseba presla v nekoliko posteriorno drzo, zaradi cesar se je
aktivacija dorzalnih fleksorjev povecala do maksimalne, vendar to vseeno ni zadosto-
valo za spremembo drze. Kot je bilo Ze prej omenjeno, oseba ni bila sposobna izvesti

korekcije drze s trupom. Neglede na to pa rezultati kazejo, da je ob ucinkovitem izra-
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Slika 4.32: Nepodprta stoja - mirna stoja z minimalnim utrujanjem.

bljanju tako dorzalnih kot plantarnih fleksorjev mogoce doseci dolgotrajno nepodprto

stojo z minimalnim utrujanjem. Pri tem velja Se omeniti, da cilj nepodprte stoje ni

zagotavljanje ravnotezja v dolgem casovnem obdobju, ampak le v relativno kratkih

casovnih intervalih, v katerih bi lahko paraplegi¢ne osebe uporabljale zgornje okoncine

za izvedbo minimalnih funkcionalnih operacij.



5
Zakljucek

V uvodu smo zapisali: Stoja - vzdrzevanje pokoncne drze - je tako obicajna clovekova
funkcija, da je pogosto privzeta kot kriterij normalnosti.

Predstavljena raziskava ni bila usmerjena v sintezo 'normalne’ stoje, saj za popolno
obnovitev funkcije stoje nimamo na voljo ne zadostnega poznavanja fizioloskih meha-
nizmov in niti ne tehni¢nih moznosti. Napredek predstavljen iz vidika funkcionalne
stoje paraplegicnih oseb je relativno majhen, toda uspeli smo pokazati, da je z ustre-
zno integracijo ohranjenih naravnih senzorjev in sistemov vodenja z umetno nacrtanimi
algoritmi aktivacije paraliziranih misic, mogoce doseci stojo brez opore rok v sagitalni
ravnini. S podreditvijo umetnega sistema vodenja hotenim aktivnostim oseba ohrani
nadzor nad stojo.

Raziskava se ukvarja z analizo in sintezo vzdrzevanja ravnotezja paraplegi¢nih oseb z
izvedbo umetnega vodenja paraliziranih misic gleznjev ter zavestne aktivnosti v trupu.
Temelj dosedanjih raziskav na podrocju stoje brez opore rok je bila neodvisna obrav-
nava zavestne aktivnosti osebe ter umetnega sistema vodenja. Tako z omejitvijo osebe
z mehansko opornico v obliko enojnega invertiranega nihala oseba izgubi kakrsenkoli
nadzor nad stojo, saj je kot gleznjev vnaprej predpisan in regulacijski sistem samo
zagotavlja predpisano vrednost. Korak naprej v smislu doseganja funkcionalne stoje
brez opore rok predstavlja sprostitev funkcionalno neprizadetega trupa osebe, ki je
torej obravnavana kot sistem dvojnega invertiranega nihala. Brez umetne aktivacije
gleznjev predstavlja taksna konfiguracija podkrmiljen sistem z dvema prostostnima
stopnjama in enim pogonom (misice trupa). Sistem je nestabilen. Z vpeljavo umetne
togosti v sklepa gleznjev ter zavestno aktivnostjo osebe v trupu, je mogoce zagotoviti
vzdrzevanje pokoncénega ravnotezja. Togost gleznjev, kot umetni sistem podpore, ter
zavestna aktivnost osebe sta locena sistema vodenja povezana le preko biomehanske
strukture telesa. Raziskava izvedena v okviru doktorske disertacije predstavlja korak

naprej v smislu integracije naravnega in umetnega sistema vodenja. Nacrtani sistem
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vodenja smo podredili zavestni aktivnosti ¢loveka, ki tako ohranja nadzor nad stojo.
Odlocanje o aktivaciji gleznjev je izvedeno z implicitno detektirano voljo osebe na pod-
lagi analize gibanja trupa. Kriterij vodenja doloca minimizacija napora stimuliranih
misic gleznjev, s ciljem podaljsanja stoje brez opore rok. Delovanje sistema je mogoce
ponazoriti s primerom: anteriornemu zavestnemu premiku trupa sledi anteriorni od-
mik vertikalne projekcije tezisca telesa ter reakcijske sile podlage od osi gleznjev, kar
zahteva vecji napor stimuliranih misic. Ker je umetno vodenje nacrtano tako, da
minimizira napor stimuliranih misic, posledi¢no aktivacija plantarnih fleksorjev toliko
naraste, da premakne celotno telo v posteriorno smer, zaradi cesar se ob naprej nagnje-
nem trupu reakcijska sila podlage vrne v blizino osi gleznjev in tako zmanjsa aktivacijo
gleznjev. Za primerjavo naj opozorimo, da v primeru enojnega invertiranega nihala
oseba ne more gibati s trupom in je torej utrujanje misic doloceno s predpisanim ko-
tom gleznjev, v primeru vodenja togosti gleznjev, pa nagibu trupa v anteriorno smer
sledi rotacija celotnega telesa v isti smeri do vzpostavitve ravnotezja med momentom
zaradi gravitacije in momentom togosti, kar ima za posledico povecano aktivacijo in
utrujanje stimuliranih misic.

Novo nacrtana shema vodenja torej zagotavlja osebi avtonomen nadzor nad stojo,
hkrati pa zagotavlja minimalno utrujanje misic. Za zagotovitev robustnosti vodenja
smo regulacijski sistem razdelili v dva podsistema ter ju povezali med seboj v obliki
kaskadne regulacije. Regulacija momenta elektri¢cno stimuliranih misic gleznjev je bi-
stvenega pomena za izvedbo robustne stoje, saj zagotavlja vodenje nelinearnega ter
casovno spremenljivega sistema v katerem lahko ohranjene naravne lokalne regulacij-
ske zanke povzrocajo problematicno spasticno aktivnost. V ta namen smo nacrtali
robustno vodenje momenta v obliki kombinacije povratnozanc¢nega regulatorja v dr-
snem rezimu delovanja in odprtozanc¢ne kompenzacije s predhodno doloc¢enimi lokal-
nimi kompenzatorji za posamezne delovne tocke. V nasprotju z regulacijo stoje v obliki
enojnega invertiranega nihala, kjer za vodenje stoje zadosca ze stimulacija plantar-
nih fleksorjev gleznjev, nova shema vodenja zahteva aktivacijo plantarnih in dorzalnih
fleksorjev. Potrebno je torej analizirati ter ustrezno izvesti preklope aktivacije med
misicnimi skupinami. Predlagana resSitev temelji na socasni aktivaciji antagonisticnih
misic gleznjev v okolici referen¢ne vrednosti momenta ni¢. Za potrebe nastavitve para-
metrov regulatorjev posameznih misic je bil izdelan sistem optimizacije, ki temelji na
nelinearnem identificiranem modelu miSice in zagotavlja obcutno skrajSanje ter poe-
nostavitev postopka nacrtovanja vodenja. Tako nac¢rtano vodenje momenta elektricno
stimuliranih misic je robustno tako v izometri¢nih kot tudi neizometri¢nih pogojih.

Regulator kompenzira spremembe misSi¢nih parametrov zaradi utrujanja in ohranja
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stabilno delovanje tudi takrat, ko utrujena misica ne generira vec zelenih sil. Nacrtan
sistem vodenja momenta ni primeren le za miSice gleznjev, temvec za katerekoli skele-
tne miSice, kjer je bodisi potrebno regulirati momente ali sile. Oviro pri na¢rtovanju
regulatorja predstavlja predvsem relativno dolgotrajen proces identifikacije miSic, saj
je potrebno vsako misico identificirati v ve¢ delovnih tockah. Na zdravih osebah je bilo
potrebno naceloma identifikacijo misic izvesti le enkrat, nato pa je nacrtan regulacijski
sistem uspesno deloval neglede na spremenjeno postavitev elektrod.

Ceprav je robustna regulacija momenta gleznjev nujno potrebna za uspesno izva-
janje stoje brez opore rok, pa osnovo integracije hotene in umetne aktivacije misic
predstavlja nacrtana pozicijska regulacijska zanka. Nacrtovanje le te izhaja iz em-
piricne ugotovitve, da je polozaj oziroma oddaljenost reakcijske sile podlage od osi
gleznjev odlicen pokazatelj energijske ucinkovitosti in stabilnosti stoje. Izdelali smo
dvosegmentni model stoje brez opore rok, na osnovi katerega smo iz pozicije, hitrosti
in pospeskov segmentov ter aktivnih momentov v sklepih dolocili oddaljenost reakcijske
sile podlage od osi gleznjev. Kvadratna vrednost oddaljenosti reakcijske sile podlage
od osi gleznjev doloca kriterij za nacrtovanje optimalnega vodenja. Kalmanov observa-
tor stanj je uporabljen za dolocitev vektorja stanj sistema. Sistem vodenja na podlagi
izmerjenih polozajev in hitrosti segmentov ter momentov v sklepih, doloc¢i zeleni mo-
ment gleznjev potreben za vzdrzevanje ravnotezja. Doloc¢anje kotov v sklepih vodenega
sistema predstavlja kriticno operacijo. Ker je kot sklepa dolocen z daljico, ki povezuje
sklep s tezisCem segmenta, je potrebno natanc¢no poznati tako polozaje sklepov, kot tudi
polozaje teziS¢ segmentov, kar pa je na cloveku zaradi kompleksne biomehanske struk-
ture s Stevilnimi prostostnimi stopnjami, ki jih je potrebno poenostaviti, nemogoce.
Tako je sklep v trupu rezultat poenostavitve Stevilnih sklepov hrbtenice in nikakor ne
more natancno opisati dejanskega stanja, temvec je le bolj ali manj dober priblizek.
Posledica nenatancnega merjenja kotov je energijsko neoptimalno vodenje stoje, pri ve-
likih napakah pa lahko tudi nestabilno delovanje sistema. Merjenje momentov gleznjev
je dovolj natancno, saj pri tem ni potrebno upostevati izmerjenih kotov in antropome-
tricnih podatkov osebe, kar pa ne velja za izracun momenta trupa. Za izracun slednjega
je potrebno poznati tako antropometricne kakor tudi kinemati¢ne parametre spodnjega
segmenta, kar bistveno poslabsa natancnost izracunanega momenta.

Analiza stoje paraplegi¢ne osebe brez opore rok dokazuje uspesnost integracije na-
ravnega in umetnega vodenja. Brez kakrsnegakoli predhodnega treninga stoje, je oseba
ob podpori nacrtanega sistema vodenja lahko vzdrzevala pokonc¢no ravnotezje. Sistem
vodenja temelji na implicitni detekciji Zelene drze na osnovi gibanja trupa. Ker pa

gibanje trupa preko dinamicne sklopitve hkrati sodeluje pri vzdrzevanju ravnotezja, bi
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daljsi trening stoje brez opore rok rezultate vodenja zagotovo izboljsal. Posebej je ak-
tivna vkljucitev dinamike trupa pomembna takrat, ko so miSice gleznjev ze maksimalno
aktivirane in njihov moment ne zadostuje za spremembo drze.

Analiza in sinteza stoje, ki je bila izvedena v $tudiji se omejuje na gibanje v sagitalni
ravnini. Oseba je bila fizicno omejena v obliko dvojnega invertiranega nihala, kjer so
bili sklepi kolen in kolkov iztegnjeni s pomocjo mehanske opornice. Ker med stojo
ti nimajo bistvene funkcije, je poenostavitev upravicena. Zavedati pa se je potrebno,
da bo nadomestitev mehanske opornice z elektricno stimulacijo ekstenzorjev kolen in
kolkov poslabsala pogoje stoje brez opore rok zaradi delovanja istih miSic preko vec
sklepov.

Za izvedbo funkcionalne stoje brez opore rok, je potrebno nacrtati tudi vodenje
stoje v frontalni ravnini. Raziskave odzivov zdravih oseb na motnje so pokazale ne-
sklopljenost vodenja v sagitalni in frontalni ravnini [31]. Upostevaje to ugotovitev je
mogoce umetno vodenje nacrtati neodvisno za posamezno ravnino, kar ustrezno poe-
nostavi nacrtovalni postopek. Ker analize odzivov zdravih oseb na motnje ustrezajo
optimalnemu vodenju, bi mogoce podobno nacrtano vodenje, kot je bilo izvedeno za
sagitalno ravnino, bilo uspesno tudi v frontalni ravnini. Bistveno razliko predstavlja
dejstvo, da je gibljivost trupa v frontalni ravnini precej manjsa kot v sagitalni ravnini,
zato lahko trup ustrezno manj prispeva k vzdrzevanju ravnotezja. Enako tudi miSice
gleznjev nimajo pomembnejse vloge pri vzdrzevanju ravnotezja v frontalni ravnini, kjer
odlocilno vlogo prevzamejo abduktorji in adduktorji kolkov. Ker pri stabilizaciji stoje v
frontalni ravnini leva in desna noga nista ves ¢as enako obremenjeni, je potrebno ustre-
zno porazdeliti tudi aktivacijo gleznjev potrebno za stabilizacijo v sagitalni ravnini.
Bolj obremenjena noga mora v ustreznem razmerju prevzeti tudi vecji del obremeni-
tve v sagitalni ravnini. Z vecanjem Stevila kanalov elektricne stimulacije pa se pojavi
nov problem, ki lahko ogrozi nac¢rtovano funkcionalno stojo. Zaradi slabe selektivnosti
elektricno stimuliranih misic s povrsinsko stimulacijo, je nemogoce doseci simetri¢no
aktivacijo miSic leve in desne noge, kar lahko rezultira v rotacijskem momentu okrog
vertikalne osi in brez ustreznih reSitev v nestabilnosti stoje.

Rezultati studije in navedeni predlogi nadaljnjih raziskav navajajo misli, da je do
resni¢ne funkcionalne stoje Se dolga pot. Poleg ustreznih algoritmov vodenja je za
izvedbo nepodprte stoje potrebno izvesti bolj selektivno aktivacijo misic, kar je mogoce
doseci z implantacijo stimulacijskih elektrod. Hkrati pa je nujna obcutna poenostavitev
merilnih sistemov, ki so potrebni za doloCanje stanj sistema. Pritiskovne plosce bi
bilo nadomestiti z dobrimi ¢eveljnimi vlozki, merilni sistem pozicije in hitrosti pa z

goniometri, ziroskopi ter pospeskometri. Idealen merilni sistem pa bi predstavljali
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naravni senzorji v prizadetih delih telesa. Nenazadnje pa je poleg umetnega vodenja
potrebno osebi zagotoviti nadomestne senzorne signale iz paraliziranih okonc¢in, ki bodo
omogocali uc¢inkovit hoten nadzor nad stojo.

Pokazali smo, da je zdruzitev naravnega in umetnega vodenja mogoca in smiselna,
vendar je prikazana stoja lahko zaenkrat le oblika treninga za paraplegi¢ne osebe ne

pa tudi dejansko funkcionalna.
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Uporabljeni simboli

MODEL MISICE

An(g™"), Bulg™)

polinoma linearne prenosne funkcije misice

Y
T moment misice
a aktivacija miSice
Y informacijski vektor
(I delovna tocka misice
U regresijski vektor modela miSice
O, vektor lokalnih parametrov modela misice
ODPRTOZANCNA KOMPENZACIJA
£ referenca momenta gleznjev
ayf izhod odprtozancnega kompenzatorja
Pi uteznostna funkcja
w; interpolacijska funkcija
=, 2 obratovalni rezim in podmnozica obratovalnega rezima
Ve regresijski vektor odprtozancnega kompenzatorja
0. vektor lokalnih parametrov odprtozancnega kompenza-
torja
ZAPRTOZANCNA REGULACIJA
m, my vektor stanj in vektor zelenih stanj miSice
m, my vektor ocene stanj in vektor ocene zelenih stanj miSice
m, m napaka sledenja in ocena napake sledenja
Z,Z transformirana stanja in transformirana napaka stanj
F,G,H diskretni model miSice v prostoru stanj
T matrika linearne transformacije stanj
s¢ povrsina drsenja regulatorja v drsnem rezimu
C vektor za definicijo povrSine drsenja
153 parameter oblike prehodnega pojava
agp izhod povratnozancnega regulatorja
Q% ekvivalentno vodenje
fm, fm neznana motnja in napaka ocene motnje
v ocena motnje
s° povrsina drsenja observatorja stanj v drsnem rezimu
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€m, €m, napaka ocene stanj in napaka ocene zelenih stanj misSice
K,L matrike ojacenj observatorja stanj
U, Ug kompenzacijska vhoda observatorja stanj ter observa-
torja zelenih stanj
v, vyl ekvivalentna kompenzacijska vhoda observatorja stanj
ter observatorja zelenih stanj
1, Tld napaka ocene izhoda miSice in napaka ocene reference
Abs, Bobss Cons matrike observatorja napake stanj

VELICINE MEHANSKEGA MODELA DVOJNEGA
INVERTIRANEGA NIHALA

f; sila v sklepu ¢ izrazena v koordinatnem sistemu ¢
T; moment v sklepu ¢ izrazen v koordinatnem sistemu
Tio1,c; polozaj tezisca segmenta ¢ glede na koordinatni sistem
1 —1
ric, polozaj teziSca segmenta ¢ izrazen v koordinatnem sis-
temu ¢
gi sila teznosti na segment ¢ izrazena v koordinatnem sis-
temu ¢
Pc, linearni pospesek tezisca segmenta ¢ izrazen v koordina-
tnem sistemu ¢
W kotna hitrost segmenta ¢ izrazena v koordinatnem sis-
temu ¢
I; vztrajnostni moment segmenta ¢ izrazen v koordinatnem
sistemu ¢
m; masa segmenta 7

q= [ql G Q2 q'g]T vektor stanj dvojnega invertiranega nihala (koti in kotne
hitrosti v sklepih)

dipp | dipg dinC  dirp matrike lineariziranega modela dvojnega invertiranega
nihala zapisanega v prostoru stanj
d tezisce stopala glede na os gleznja
h visina gleznja
divCoP polozaj reakcijske sile podlage glede na os gleznja
DINAMIKA VODENJA IN AKTIVACIJE MISIC
Gens prenosna funkcija osrednjega zivénega sistema
TENS zakasnitev osrednjega zivénega sistema

Acns, Bens, Cons, Dons | model zivénega sistema v prostoru stanj
XONS, YONSs UONS stanja, izhodi ter vhodi ziveénega sistema
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Grr, prenosna funkcija momentne zanke
ThE zakasnitev momentne zanke

Arr,Brr, Crr, Drg
X1L,YrL, UTL
Gr
Tr
Ar,Br,Cq, Dr
X7, T2, YCNS
Ga
Ty
Ay, By, Cy,Dy
XA, T1, Y7L

A, B, C, D,

Xy Uy

model momentne zanke prostoru stanj

stanja, izhodi ter vhodi momentne zanke

prenosna funkcija dinamike trupa

lastni cas dinamike trupa

model dinamike trupa v prostoru stanj

stanja, izhodi ter vhodi modela dinamike trupa
prenosna funkcija dinamike gleznjev

lastni cas dinamike gleznjev

model dinamike gleznjev v prostoru stanj

stanja, izhodi ter vhodi modela dinamike gleznjev
model dinamike vodenja, aktivacije in mehanskega mo-
dela nihala v prostoru stanj

stanja, izhodi ter vhodi modela dinamike vodenja, akti-
vacije in mehanskega modela nihala

OPTIMALNI REGULATOR STOJE

J(a(t), 7(t), J (xu(t), 7(t))

qu7 RTT) RqTa R

S
LQK
Sv, Sw
>

FKal; GKal
To

X41,0

kriterijska funkcija in razSirjena kriterijska funkcija za
nacrtovanje optimalnega regulatorja

uteznostna matrika stanj, uteznostna matrika regula-
cijskih akcij, krizna uteznostna matrika in dodatna
uteznostna matrika za dolocitev razmerja posameznih
prispevkov v kriterijski funkciji

resitev algebrajske Riccatijeve enacbe

matrika ojacenja optimalnega regulatorja

matriki jakosti sistemskega in merilnega Suma

reSitev filtrske algebrajske Riccatijeve enacbe

matriki Kalmanovega observatorja stanj

predpisana delovna tocka momentov gleznja in trupa
zeleno stanje sistema,
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