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Resumen

La propulsién que ejerce el tobillo es esencial para la ejecuciéon de una marcha humana eficiente. En los dltimos afios, se han
venido aplicando diversos principios de funcionamiento a las ortesis de tobillo y pie (AFO), con el fin de mejorar el trabajo de los
musculos flexores plantares y lograr asi una propulsién adecuada durante la marcha. Es dificil comparar la ejecucion y eficacia de
los diferentes disenos debido a que los investigadores no siguen un conjunto estandarizado de criterios y procedimientos comunes.
Esto lleva a la realizacion de una amplia gama de pruebas, con variaciones en factores importantes como la velocidad de marcha y
la asistencia proporcionada, lo que afecta en gran medida a la cinemaética y la cinética de los usuarios.

Este trabajo estd enfocado a comprender las posibilidades y los potenciales beneficios de dos importantes principios de disefio
para asistir la propulsién del tobillo con una AFO no actuada. Para ello, presentamos y evaluamos dos prototipos de AFO con resorte
paralelo al tendén de Aquiles, basados en: (i) un resorte de compresion lineal, y (ii) una transmision no lineal y personalizada de
leva con resorte de ballesta. Se presentan los efectos de ambas AFOs para un estudio de caso con un usuario sano usando ambos
prototipos a dos velocidades de marcha bajo las mismas condiciones experimentales. Se encontraron grandes reducciones en la
actividad muscular cuando el usuario recibi6 asistencia, y la cinemaética del tobillo estuvo influenciada por los diferentes principios
de dicha asistencia. Este estudio de caso fue pensado como un primer intento para proporcionar informacién sobre cémo dos
principios prometedores pueden asistir de forma pasiva la propulsién de tobillo durante la marcha.

Palabras clave: Ortesis de tobillo, Propulsién, Disefo, Assistencia

Abstract

Ankle propulsion is essential for efficient human walking. In recent years, several working principles have been investigated
and applied to ankle-foot orthoses (AFOs) to enhance the work of the plantarflexor muscles and achieve proper propulsion during
gait. Comparing the performance and effectiveness of different designs is difficult because researchers do not have a standardized
set of criteria and procedures to follow. This leads to a wide range of tests being conducted, with variations in important factors
such as walking speed and assistance provided, which greatly affect users’ kinematics and kinetics.

In this work, we try to better understand the possibilities and potential benefits of two of the most important design principles
for supporting ankle propulsion with unpowered AFOs. To do so, we present and evaluate two AFO prototypes with springs parallel
to the Achilles tendon based on: (i) a linear compression spring, and (ii) a customized leaf spring-cam transmission with a non-
linear ankle torque—angle curve. The effects of both AFOs are reported for a case study with one healthy user using both prototypes
at two walking speeds under the same experimental conditions. Large reductions in muscular activity were found when the user
received assistance, and ankle kinematics were influenced by the different assistance principles. This case study was intended as a
first attempt to provide insights on how two promising principles can passively support push-off during gait.

Keywords: Ankle-Foot Orthosis, Push-off, Design, Assistance
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1. Introduccion

Las ortesis de tobillo-pie (AFO) son soluciones tecnoldgi-
cas utilizadas con frecuencia para ayudar al movimiento del to-
billo en los seres humanos, ya sea para reforzar la movilidad en
sujetos sanos (Collins et al., 2015; Yandell et al., 2019; Wang
et al., 2020; Slade et al., 2022) o para apoyar las funciones per-
didas en personas con trastornos motores (Lerner et al., 2019;
Conner et al., 2022; Ward et al., 2011; Bayoén et al., 2023). Pa-
ra que las AFO sean précticas en la vida diaria, es importante
que sean ligeras y faciles de usar y que, al mismo tiempo, pro-
porcionen la asistencia necesaria al usuario (Baydn, 2023). En
este sentido, se han producido avances en las AFO no actuadas,
entendidas como dispositivos que se basan en elementos pasi-
vos para almacenar y liberar energia durante la marcha (Lora-
Millan et al., 2023).

Una clasificacion relevante de las AFOs sin actuacion pue-
de hacerse en funcién de su principio de funcionamiento y de
la configuracién mecdnica utilizada para proporcionar la asis-
tencia (Lora-Millan et al., 2023). En este sentido, cabe destacar
dos grandes grupos: (i) las que utilizan un resorte lineal inter-
cambiable que trabaja en paralelo al tendén de Aquiles (e.j.,
(Collins et al., 2015; Yandell et al., 2019; Wang et al., 2020)), y
(ii) las que utilizan una transmisién de resorte-leva para perso-
nalizar el par del tobillo en funcién del 4ngulo de la articulacién
(e.j., (Sekiguchi et al., 2020; Yamamoto et al., 2005; Rodriguez
et al., 2018)). Realizar comparaciones cuantitativas de la eje-
cucion y la eficacia de los principios de disefilo mencionados
es extremadamente dificil (Lora-Millan et al., 2023). La razon
principal es la falta de un conjunto estandarizado de criterios
y procedimientos comunes utilizados por los investigadores, lo
que da lugar a una gran divergencia en las pruebas que se reali-
zan. Especialmente, la velocidad de marcha y la asistencia pro-
porcionada son factores que suelen diferir entre los estudios, lo
que dificulta la comparacién, ya que estos factores tienen gran-
des efectos sobre la cinemadtica y la cinética de los usuarios.

En esta contribucién nuestro objetivo es comprender me-
jor la ejecucion de estos dos importantes principios de diseno
cuando estdn destinados a asistir en la propulsioén del pie. Los
resultados de este estudio muestran las potenciales ventajas y
desventajas de estas dos soluciones, las cuales pueden ser in-
teresantes para la toma de futuras decisiones sobre como deben
utilizarse estos dispositivos con el fin de asistir la marcha.

2. Disefio de las ortesis de tobillo inGAIT

Se fabricaron dos prototipos de AFOs sin actuacion (Fig.1)
siguiendo cada uno de los principios de funcionamiento men-
cionados (resorte lineal y resorte-leva). Los disefios cumplian
con los requisitos del proyecto inGAIT para la asistencia a la
propulsion de la marcha en poblacién pedidtrica con trastornos
motores (Bayon, 2021).

2.1.

Prototipo inGAIT ;o resorte de compresion

El disefio de inGAIT,,,, (Fig.1-(a)) estd inspirado en la li-
teratura (Collins et al., 2015; Yandell et al., 2019; Wang et al.,
2020), pero en este caso utilizamos un resorte de compresién
(en lugar de uno de extension) para trabajar en paralelo con el
tendon de Aquiles. Este elemento pasivo se destind a asistir la
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fuerza que normalmente generan los musculos de la pantorrilla.
El resorte almacena energia durante la fase de apoyo de la mar-
cha (con la dorsiflexiéon provocada por la progresion de la tibia)
y libera esta energia en el momento de la propulsién. El resor-
te de compresion esta situado dentro de un soporte (Fig.1-(a)),
el cual se fij6 detrds de la pantorrilla a través de una estructura
impresa en 3D y personalizada segtin la morfologia de la pierna
del usuario. Esta estructura queda fijada a la pierna con correas
de Velcro, y su finalidad es proporcionar un mejor ajuste para
reducir la incomodidad. El resorte se conectd también a una es-
tructura rigida al calzado a través de una cuerda de Kevlar. Esta
estructura del calzado incluy6 una placa metélica que cruzaba
la suela del zapato.

El disefio es ligero (la talla adulta pesa 0.5 kg), tiene un
grado de libertad - DOF (dorsi- y plantaflexion), y es modular y
ajustable: (i) el brazo de palanca sobre la articulacion del tobillo
puede modificarse; (ii) varios resortes de compresion con dife-
rentes rigideces pueden intercambiarse; (iii) el dngulo neutro
del tobillo en el que se descomprime el resorte puede adaptar-
se para cada usuario; y (iv) la dorsi- y plantaflexién maximas
pueden ajustarse con topes mecanicos.

El prototipo es pasivo (sin actuacidén), pero incorpora un po-
tenciémetro y una plantilla instrumentada para medir la ampli-
tud de movimiento (ROM) del tobillo en el plano sagital y los
eventos de la marcha (golpe de talén y despegue de la punta del
pie).

@) inGAIT,, inGAIT

leaf

v/ J
~
ﬁI ¥ Resorte

Y ballesta
y leva
Cubierta
personalizada

Resortede ¥

compresién Potenciémetro

Potenciémetro
Plantilla
Plantilla instrumentada

instrumentada

Figura 1: (a) Ortesis no actuadas inGAIT comp and inGAIT}eqp, indicando sus
componentes principales y un esquema del elemento pasivo utilizado para pro-
porcionar asistencia a la propulsion; (b) Ilustracién del principio de funciona-
miento y la curva par-dngulo para cada uno de los disefios. La rigidez del resorte
de compresion para inGAIT comp y la posicion del deslizador para inGAIT .4 se
utilizan para definir dichas curvas de asistencia para un usuario concreto.

2.1.1.

Para inGAIT ., €l par de asistencia, 7, alrededor del tobi-
llo depende tanto de la rigidez del resorte, k, como del brazo
de palanca, r, desde la articulacion (Fig.1-(b)). La posicion del
soporte del resorte con respecto a la palanca, asi como la ci-

Modelado del elemento pasivo
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nematica, pueden diferir sustancialmente entre distintos usua-
rios (por ejemplo, un adulto frente a un nifio). Para tener estos
factores en cuenta, creamos un modelo de simulacién en Matlab
2018b (Mathworks, Natick, MA, EE. UU.) que estima la com-
presion del resorte (Ax) en cada situacion concreta. A partir de
la compresion, podemos obtener la k necesaria para alcanzar un
maéximo 7 en el tobillo deseado para un determinado nivel de
rotacion de la articulacién.

FllSS
— 1
A x ey

donde F, es la fuerza de asistencia (tension en la cuerda) que
genera el par.

k=

T

Fugs = — (2)
r

2.2. Prototipo inGAIT .y resorte de ballesta y leva

El disefio de inGAIT},; es una versién modificada de la
ortesis de rigidez variable desarrollada por Van Crey et al.
(Van Crey et al., 2023), la cual adaptamos para ajustarla a los re-
quisitos del proyecto inGAIT (Bayon, 2021). El elemento pasi-
vo utilizado para almacenar y liberar la energia estd compuesto
por una transmisién resorte de ballesta-leva (Fig.1-(a)). Cuando
el tobillo gira, el perfil de la leva deforma el resorte de ballesta
y asi realiza el almacenamiento de energia, proporcionando par
de restauracion en la articulacion del tobillo. Una de las venta-
jas de este disefio con respecto al inGAIT ), es que la rigidez
del resorte de ballesta puede modularse sin la necesidad de in-
tercambiar componentes. Esto se consigue moviendo manual-
mente el deslizador (Fig.1-(b)) cuando la AFO esta descargada.
Ademés, el efecto de esta rigidez actiia tanto en la fase de ba-
lanceo como en la de apoyo, siendo menor durante el balanceo
debido al disefio especifico de la leva.

La estructura de la AFO se fija a la pierna del usuario con
una correa de Velcro alrededor de la pantorrilla. La fijacion al
calzado se compone en este caso de una placa rigida colocada
debajo del zapato, la cual se mantiene en fija con correas de
Velcro ajustadas. El dispositivo puede adaptarse a las medidas
antropométricas del usuario, ya que se han desarrollado tres ta-
mafios diferentes de fijacion, incluyendo un médulo para la ali-
neacién de la altura del tobillo. El rango de usuarios a los que
puede adaptarse abarca de 1.1 a 1.75 m de altura. Ademas, el
dispositivo tiene dos DOF y el ROM en el tobillo puede ajustar-
se para dorsi- plantaflexion e inversién-eversién mediante topes
mecanicos. El peso de la versién mds grande (tamafio adulto) de
inGAIT .. es de 1 kg. Aligual que en inGAIT ), aqui también
se incorpora un potenciémetro y una plantilla instrumentada pa-
ra medir el ROM del tobillo en el plano sagital y los eventos de
la marcha.

2.2.1.

Para inGAIT,.., el perfil de la leva gobierna la curva par-
angulo en el tobillo, y la posicion del deslizador bajo el resorte
de ballesta puede alterar esta curva aportando una rigidez va-
riable (Fig.1-(b)). El disefio del resorte junto con el perfil de la
leva se modeld siguiendo el método expuesto en (Shepherd and
Rouse, 2017), teniendo en cuenta las restricciones del proyecto
inGAIT (Bayoén, 2021). Posteriormente, se realizé un anélisis
iterativo por método de elementos finitos para garantizar la re-
sistencia adecuada en toda la gama de posiciones del deslizador.

Modelado del elemento pasivo:
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Para la condicién mds rigida (deslizador mas cercano a la leva),
el resorte-leva puede generar hasta 35 Nm.

3. Procedimiento experimental

3.1. Protocolo

Un adulto sano (mujer, 59 kg de peso, 1.76 m de altura 'y 32
afios de edad) participd en la prueba piloto con ambos dispo-
sitivos. Aunque cada prototipo funcionaba siguiendo un prin-
cipio de funcionamiento diferente, las caracteristicas tanto de
inGAIT o, como del inGAIT.4r fueron configuradas para pro-
porcionar un par maximo en el tobillo de 0.3 Nm/kg (17.7 Nm
para este participante) con una dorsiflexion de 12 grados. Este
nivel de dorsiflexion fue seleccionado ya que se correspondia
con la dorsiflexién normal alcanzada por el usuario al caminar
sin AFO. Del mismo modo, la posicién neutra (par igual a cero)
para ambos disefios se fij6 para el dngulo cero del tobillo (po-
sicion totalmente vertical de la pierna con el pie apoyado en el
suelo).

El experimento consistié en dos sesiones, una de familia-
rizacién con ambos dispositivos y otra de mediciéon. Cada se-
sién tuvo lugar un dia diferente (no consecutivo). Durante am-
bas sesiones, los dispositivos se colocaron unilateralmente en
la pierna derecha del usuario. Para la sesién de familiarizacion,
se pidi6 al usuario que caminara en una cinta a una velocidad
constante de 4 km/h durante un periodo de 20 minutos con cada
prototipo, con suficiente tiempo de descanso entre las medidas.

La sesién de medicién se dividié en cinco condiciones de
5 minutos cada una, las cuales se realizaron para una veloci-
dad baja y una alta de 2.5 y 5 km/h respectivamente (Tabla 1).
La condicién sin AFO (No AFO) se realiz6 dos veces, una al
principio de la sesién y otra al final de la sesién completa, con
el fin de comprobar que los tiempos de descanso entre las dis-
tintas condiciones fueron suficientes para evitar la fatiga mus-
cular. Las condiciones con AFO incluyeron dos modalidades:
AFO on, configurada para proporcionar la asistencia requerida;
y AFO off, donde el elemento pasivo (resorte) fue desacoplado
y el usuario no recibid ninguna asistencia. Estas condiciones se
ejecutaron en un orden aleatorio entre las dos condiciones sin
AFO (Tabla 1).

3.2.  Adgquisicion de datos

El 4dngulo de la articulacion del tobillo derecho se registrd
con los potenciémetros de ambos disefios de AFO a 18 Hz. Los
eventos de la marcha (golpe de talén y despegue de la punta del
pie) se detectaron para la pierna derecha utilizando las plantillas
instrumentadas de cada prototipo también a 18 Hz.

Se midio la actividad muscular (EMG) utilizando EMG de
superficie en el tibial anterior (TA), s6leo (SOL), gastrocnemio
medial (GM) y gastrocnemio lateral (GL). Los datos EMG se
registraron unilateralmente (lado derecho) mediante 4 electro-
dos bipolares (Trigno Delsys, Natick, MA, EE.UU.) muestrea-
dos a 1926 Hz.

3.3.  Procesamiento y andlisis

Los datos se procesaron con Matlab 2018b (Mathworks,
Natick, MA, EE. UU.).

Los datos brutos de EMG se preprocesaron para obtener
envolventes lineales eliminando los efectos del ruido y los ar-
tefactos. En particular, utilizamos un filtro de paso de banda
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(frecuencia de corte 30-300 Hz), rectificacién de onda comple-
ta y un filtro de paso bajo (frecuencia de corte 3 Hz). Todos los
filtros fueron filtros Butterworth de orden 2"? y lag cero. Para
normalizar las envolventes lineales de cada musculo se utiliza-
ron las activaciones maximas encontradas en la condicién Sin
AFO a5 km/h.

Los datos cineméticos y EMG se remuestrearon a la misma
frecuencia y se sincronizaron. Posteriormente, los datos sincro-
nizados se dividieron en ciclos de marcha basandonos en la de-
teccién del golpe de taldon. Cada ciclo de marcha se interpold
linealmente a 100 puntos. Los 20 primeros y los 10 ltimos ci-
clos de cada condicion se descartaron para el andlisis posterior.

Se calculé la media y la desviacién estandar (SD) de los per-
files en funcién del ciclo de marcha para cada condicion y velo-
cidad. La cinematica del tobillo se utiliz6 para evaluar los efec-
tos por la presencia de las diferentes AFOs y la correspondiente
asistencia del tobillo proporcionada. La duracién del ciclo se es-
timé como la diferencia de tiempo entre pisadas consecutivas.
Se calcularon las integrales de la actividad EMG normalizada
de cada musculo a lo largo de los ciclos de marcha individuales
para evaluar el esfuerzo muscular de los participantes al cami-
nar en las diferentes condiciones.

Tabla 1: Condiciones realizadas durante el experimento. El usuario caminé du-
rante 5 minutos en cada condicién/velocidad, con suficiente tiempo de descanso
entre ellas. El orden de las condiciones con AFOs fue aleatorio.

Condition Velocity (km/h)
No AFO 25
5
inGAIT ¢ 0N 255
inGAIT comp off 255
inGAIT e On 255
inGAIT o4 off 255

4. Resultados

4.1. Actividad electromiogrdfica

En general, se observaron reducciones de EMG de los plan-
taflexores (SOL, GM y GL) tanto a velocidades de marcha ba-
jas como a altas, cuando las AFOs proporcionaban asistencia en
comparacion con las condiciones No AFO y AFO(s) off (Fig. 2).
De media, para ambas velocidades de marcha, las reducciones
(en comparacién con No AFO) fueron de SOL-24.,9 %, GM—
19,9 %, GL-17,2 % con inGAIT ;oynp—on, y SOL-17,9 %, GM—
12,7 %, GL-1,4 % con inGAIT o4r—on.

La actividad de los dorsiflexores (TA) también disminuyé
(en comparacién con No AFO) cuando ambos disefios propor-
cionaron asistencia a una velocidad de marcha baja (-21,2 %
para inGAIT copp y -7,7 % para inGAIT .4, Fig. 2). Sin embar-
go, cuando la velocidad de marcha se incrementd, la masa de
inGAIT ., gan6 importancia y provoco un ligero aumento de la
actividad en el TA (+7,1 %).

4.2. Cinemdtica articular y pardmetros espaciotemporales
La cinematica del tobillo se vio afectada por la asistencia
proporcionada con ambos disefios (Fig. 3). Como era de espe-
rar, debido al efecto del resorte de compresién de inGAIT qop—
on, la dorsiflexion del tobillo se vid reducida durante las eta-
pas media y final de la fase de apoyo (en comparacién con
inGAIT ¢ p—0ff ). Con inGAIT,.4—0n, el ROM del tobillo se re-
dujo tanto en dorsiflexién como en plantarflexién (en compara-
cién con inGAIT ..s—off ) debido a la forma de leva, que actuaba
en ambas direcciones. Estos efectos fueron visibles principal-
mente desde la mitad de la fase de apoyo hasta la mitad de la
fase de propulsion (Fig. 3).

En general, el disefio de inGAIT ., permitié una mayor dor-
siflexion durante el apoyo y una menor plantarflexién durante
el balanceo que el disefio de inGAIT,,,,, tanto con asistencia
como sin ella. Comparando con los patrones de marcha norma-
les estimados para este usuario a ambas velocidades (Koopman
etal., 2014), el generado con inGAIT},,—on resultd ser mds cer-
cano (Fig. 3).
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Figura 3: Efectos de las AFO en la cinematica del tobillo. Media (lineas) + SD
(dreas sombreadas) para inGAIT omp (amarillo) e inGAIT e (azul) a dos velo-
cidades de marcha. Las lineas continuas indican las condiciones con asistencia
y las lineas de puntos las condiciones sin asistencia. Los patrones normales es-
timados sin AFO (gris oscuro) se representan para una comparacion (Koopman
etal., 2014).
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Figura 4: Duracion de los ciclos (media y SD) para cada condicién realizada.
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Figura 2: Efecto de los AFOs en el esfuerzo muscular. Promedio normalizado de la actividad muscular del tobillo a lo largo del ciclo de marcha, y media +£SD de las
integrales EMG a lo largo de los ciclos de la marcha (gréficos de barras) para TA, SOL, GM y GL. Las condiciones presentadas se refieren a No AFO (gris oscuro),
inGAIT comp (verde) y inGAITeqp (morado) a dos velocidades de marcha. Las lineas continuas indican las condiciones con asistencia y las punteadas las condiciones

sin asistencia.

La duracién de los ciclos de la marcha se mantuvo mas o
menos constante para las condiciones realizadas a la misma ve-
locidad de marcha, siendo ligeramente mayor para aquellas en
las que los AFOs proporcionaron asistencia (ver Fig. 4).

5. Discusion y Conclusion

En este articulo presentamos y evaluamos dos prototipos
de AFO no actuadas para asistir la propulsién de la marcha y
ser probadas bajo las mismas condiciones experimentales. Los
prototipos se diseflaron sobre la base de dos principios de di-
seflo prometedores para soluciones no actuadas: (i) un resor-
te de compresion lineal que funciona en paralelo al tendén de
Aquiles (Collins et al., 2015; Yandell et al., 2019; Wang et al.,
2020); y (ii) un mecanismo resorte-leva capaz de generar una
curva no lineal de par-dngulo en el tobillo (Van Crey et al.,
2023; Sekiguchi et al., 2020; Yamamoto et al., 2005; Rodriguez
et al., 2018). Hasta donde sabemos, este trabajo es el primero en
proporcionar una comparacion general y cuantitativa de estos
importantes principios de funcionamiento. Los conocimientos
aportados pueden ser de interés para futuros estudios y aplica-
ciones de este tipo de soluciones no actuadas, ya sea en sujetos
sanos o con limitaciones.
5.1. Resumen de los resultados y comparacion de los princi-
pios de disefio

Se encontraron grandes reducciones de EMG al utilizar las
AFOs (en comparacion con No AFO). Cabe destacar que, al
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comparar los resultados obtenidos con ambos disefios, las re-
ducciones de EMG alcanzadas en los musculos plantarflexores
fueron similares, a pesar de que el peso de inGAIT;.,; duplicaba
el de inGAIT,,,, (tallas adultas). Sin embargo, este peso extra
fue notable durante la fase de balanceo y para altas velocidades
de marcha, donde la actividad del TA con inGAIT}.qr aumento
con respecto a la condicién No AFO (Fig. 2). Por el contrario,
con inGAIT,,,,, aunque el resorte de compresion siempre es-
taba acoplado (no se utiliz6 embrague), la configuracién de la
posicion neutra a cero grados fue suficiente para no obstaculizar
la accién del TA durante el balanceo. Sin embargo, se necesitan
mads evaluaciones con un tamafio de muestra mayor para confir-
mar estos resultados.

La cinemadtica del tobillo se vio influida por la presencia
de la asistencia, pero también por la presencia de las propias
AFOs (Fig. 3). La dorsiflexion del tobillo durante la fase me-
dia de apoyo conseguida con inGAIT . parecio suficiente para
almacenar la energia prevista (0.3 Nm/kg a 12 grados). Sin em-
bargo, la dorsiflexion con inGAIT ., no llegé a los 12 grados,
por lo que la asistencia proporcionada podria haber sido infe-
rior a la deseada. Sorprendentemente, en comparacién con un
patrén estimado de marcha normal (Koopman et al., 2014), la
plantarflexién del tobillo en la fase temprana de balanceo fue
alta para ambas AFOs, incluso cuando no se proporciond asis-
tencia. Esto podria deberse al patrén de marcha real y especifico
de este participante (que no coincide totalmente con el patrén
normal estimado). En cualquier caso, esta flexion plantar en el
balanceo se redujo con la rigidez de la AFO, lo que dio lugar a
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un patrén mas cercano a la normalidad estimada.

5.2.  Consideraciones para asistir la marcha patologica

Si el objetivo final de aplicacién de estas AFOs es asistir
la marcha patolégica, es importante tener en cuenta la falta de
control motor de los usuarios finales, no sélo para la propul-
sidén, sino también para realizar otras subtareas secundarias de
la marcha. Para ambos disefios es crucial que el usuario alcance
un rango de dorsiflexién suficiente durante la fase de apoyo para
almacenar la energia necesaria que serd liberada en el momento
la propulsién.

Los resultados de este estudio sugieren que inGAIT.qr pa-
rece ser una mejor solucién de asistencia de la marcha debido a
varias razones. En primer lugar, la asistencia de inGAIT}.. per-
mite un patrén de marcha mds estable, con accion tanto sobre
la dorsiflexién como sobre la plantarflexion maximas, mante-
niendo una forma reducida pero similar al patrén normal esti-
mado (Koopman et al., 2014). El control sobre la plantarflexién
podria funcionar como una ayuda adicional para sujetos con un
control motor limitado, ya que ayuda prevenir el arrastre del pie
durante la fase de balanceo. En segundo lugar, la posibilidad de
modulacién de la rigidez del muelle que ofrece este disefio, lo
convierte en una solucién adecuada para una facil adaptacion
a las capacidades y la progresion del usuario. Con inGAIT copp,
esta posibilidad se queda restringida a la sustitucién del resorte
para cada caso concreto. Por dltimo, cabe destacar que a pesar
del peso extra de inGAIT}.,s, la mayor dorsiflexion permitida
por este diseflo podria haber dado lugar a un mayor almacena-
miento de energia. Asi pues, las reducciones de EMG en los
musculos plantarflexores fueron similares a las obtenidas con
inGAIT cop)p, 10 que demuestra la capacidad de ambos principios
para asistir la propulsion durante la marcha.

5.3.  Limitaciones del estudio de caso y direcciones futuras

Este estudio de caso se llevé a cabo como un primer intento
de comparar dos principios de disefio para asistir de forma pa-
siva la propulsién durante la marcha. Una limitacién de nuestro
estudio es la inclusion de un tnico sujeto para el anélisis, lo que
nos limita a la hora de extraer conclusiones firmes. La razén
de ello fue la estructura 3D personalizada a la morfologia del
usuariode inGAIT ;op, 10 que impidid probar este prototipo con
otros participantes.

Para futuros estudios, es importante confirmar los resulta-
dos que se han presentado aqui con una muestra mas amplia de
usuarios (sanos y con limitaciones). Otras condiciones de prue-
ba (por ejemplo, escaleras o rampas) también podrian ser ttiles
para explorar si determinados disefios tienen efectos positivos
no sélo durante la marcha sobre suelo llano, sino también en
entornos mds dificiles o restrictivos.
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