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El disefio y desarrollo de exotrajes adaptativos para extremidades inferiores presenta
oportunidades significativas para el avance de las tecnologias de rehabilitacion y asistencia a la
marcha. A diferencia de los exoesqueletos tradicionales, los exotrajes se caracterizan por su
estructura flexible y ligera que utiliza el propio cuerpo como soporte estructural, transmitiendo
fuerzas y movimientos a través de cables y materiales adaptables al suijeto en lugar de componentes
rigidos.

Este estudio se centra en la creacién de un prototipo de exotraje monoarticular como primera
aproximacion a un exotraje multiarticular que permita la asistencia a la marcha en pacientes con
patologia neuroldgica (mielomeningocele o sindrome Charcot-Marie-Tooth). El dimensionado del
actuador se basa en los requisitos de potencia y par obtenidos de los datos de simulacion, obtenidos
previamente mediante modelos musculoesqueléticos, de manera que los actuadores garanticen una
transmision de fuerza éptimas de los cables tipo Bowden durante el movimiento. Una polea en el
eje del motor junto con un alimentador garantiza el guiado correcto del cable, evitando
desenrollamientos y destensados del cable en la polea en la polea. El extremo que asiste el
movimiento del segmento corporal se puede acoplar en diferentes puntos de anclaje tejidos sobre
una muslera deportiva para evaluar diferentes contribuciones de la actuacién a la marcha del
sujeto.

En cuanto a la sensorizacién, se emplean unidades de medicion inercial (IMUs) y células de carga,
para identificar la combinacion més efectiva en la deteccién de intencion de movimiento y
monitorizacién en tiempo real de la fase de la marcha. Esta configuracion de sensores, junto con
un enfoque de control adaptativo, se empled para compensar el destensado de los cables, mejorando
la precision general de la actuacién. EI modelo de rigidez de la interfaz cable-sujeto se ajusta
experimentalmente, considerando la relacion entre los cambios en la longitud del cable y la fuerza
resultante en varias pruebas.

Una vez obtenido el prototipo funcional, el siguiente paso seré la implementacion de un proceso de
optimizacion bayesiana en el prototipo para identificar los parametros de actuacion y variables de
disefio Optimas para minimizar eficientemente funciones objetivo especificas, como el coste
metabolico, la trayectoria del centro de masas o la asimetria de la marcha. La optimizacion
bayesiana posibilitard que el exotraje se adapte al comportamiento dinamico real del sistema
sujeto-exotraje, considerando factores como destensado de cables, contacto con la piel, patologia
del sujeto y adaptaciéon al uso del exoesqueleto y particularidades biomecénicas dificilmente
cuantificables o medibles durante el funcionamiento.
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1. Informacién general del articulo

La investigacién en exoesqueletos se divide tradicionalmente en dos grandes areas: exoesqueletos de aumento de
capacidades (utilizados en aplicaciones industriales [1] y militares [2]) y exoesqueletos disefiados para apoyar y
asistir la marcha en personas con discapacidades relacionadas con la movilidad (como pacientes con lesiones en
la médula espinal o que han sufrido un accidente cerebrovascular, entre otros). Este Gltimo campo es especialmente
desafiante, ya que, segun la Organizacién Mundial de la Salud (OMS), mas de mil millones de personas padecen
problemas de marcha y equilibrio debido a enfermedades neurolégicas que condicionan su independenciay calidad
de vida [3]. Ademas, esta cifra aumentara en la proxima década debido al envejecimiento de la poblacion. En
Europa Occidental, segun las Perspectivas de la Poblacién Mundial de las Naciones Unidas (2019), el nimero de
personas mayores de 65 afios crecera de 55 a 65 millones, y se espera que la esperanza de vida aumente cuatro
afios (de 81 a 86 afios). Los desafios para promover la independencia en las actividades de la vida diaria estan
contemplados en las metas de la OMS para la proxima década y la estrategia Europa 2030 para un crecimiento
inteligente y sostenible.

Estudios recientes sugieren que los pacientes con enfermedades neurologicas han mejorado su capacidad de
caminar [4, 5], velocidad de marcha, coste metabélico [6], longitud de paso y simetria de la marcha [7] mediante
la rehabilitacion con exoesqueletos robdticos u Ortesis activas. Los exotrajes, también conocidos como
exoesqueletos portatiles o blandos, han surgido en los ultimos afios como la evolucion natural de los exoesqueletos
tradicionales [8]. En lugar de utilizar partes estructurales rigidas, como tutores, los exotrajes emplean los huesos
como elementos estructurales y cables que funcionan como unidades musculo-tendon capaces de aplicar fuerzas a
puntos concretos de las piernas. La restriccion para sostener el peso del paciente durante la fase de apoyo ha
limitado su aplicacion en patologias severas; sin embargo, tienen un amplio rango de aplicaciones en diversas
enfermedades que afectan la movilidad reducida de las extremidades inferiores, como el accidente cerebrovascular
y/o en personas mayores al asistir en la fase de oscilacion [9].

Asbeck et al. [8] propusieron un nuevo concepto de exotraje inspirado biolégicamente, en el que los actuadores
neumaticos fueron reemplazados por cables Bowden que actian en pares agonista-antagonista, siendo accionados
por actuadores electromecénicos. Este grupo desarrollé también la idea de un exotraje multiarticular para asistencia
de la marcha para el aumento de capacidades [2]. Panizzolo et al.[10], utilizando un exotraje de cadera,
demostraron que solo se necesitan dos sesiones de entrenamiento de 20 minutos para maximizar la reduccién en
el coste metabdlico durante la marcha asistida. De Rosi et al. (2015) estudiaron la viabilidad del exotraje para
pacientes con accidente cerebrovascular, concluyendo que un exotraje podria mejorar la simetria de la marcha del
paciente y la progresion del miembro parético. Posteriormente se demostro que el uso de actuadores basados en
cables Bowden para una marcha parética mejora la propulsion hacia adelante del miembro parético y la cinemética
del tobillo afectado durante la fase de oscilacién [9, 12].

El disefio de estos dispositivos debe considerar varios factores clave. Entre ellos, la caracterizacién de la
transferencia de fuerzas de los textiles que componen el exotraje y la interaccién fisica entre el exotraje y el usuario,
ya que en los puntos de contacto pueden surgir fuerzas y presiones que provoquen abrasiones o lesiones en los
tejidos blandos. También es fundamental abordar la compensacion de las holguras, deformaciones y
deslizamientos, es decir, el retraso en el actuador debido a la elasticidad del material [13]. Ademas, el controlador
del dispositivo debe ser adecuado, pudiendo emplear sensorizacion basada en sefiales de electromiografia de
superficie (SEMG) [14], en unidades de medicién inercial (IMU) [15] o en células de carga [16].

La dificultad de disefiar estos dispositivos de manera que no interfieran con la actuacién musculo-esquelética
radica en determinar como asistir al usuario y como este se adapta al dispositivo [17]. Estudios recientes subrayan
que uno de los aspectos fundamentales a considerar en el disefio de exotrajes es la influencia del disefio en la
variacion del coste metabélico [18]. Por lo tanto, al disefiar un exotraje accionado por cables, entre todas las
variables, uno de los aspectos mas importantes es identificar cual es el mejor punto de anclaje para el sistema de
actuacion por cable que no interfiera con la cinematica y dindmica de la locomocién. Por otra parte, mediante
simulaciones biomecanicas que incluyan la contribucion musculoesquelética, es posible evaluar variables que son
complejas de medir experimentalmente, como las fuerzas musculares o el coste metabdlico [19,20]. Ademas, este
enfoque elimina la necesidad de construir un prototipo fisico, lo que resulta en resultados mas rapidos y repetibles
[17].

La plataforma de codigo abierto OpenSim [21] permite a los investigadores implementar simulaciones
musculoesqueléticas. Las simulaciones computacionales y la modelizacién, en combinacién con datos
experimentales, contribuyen a comprender diversos factores e interacciones relacionados con la marcha [22]. Este
recurso proporciona un marco robusto para investigar y optimizar el disefio de exotrajes, mejorando tanto su
funcionalidad como su adaptabilidad a las necesidades individuales de los usuarios.

En este trabajo, se implementara un enfoque de desarrollo de un exotraje de cadera basado en modelos, utilizando
simulaciones de un modelo biomecanico del sistema humano-exotraje. Este enfoque busca guiar el proceso de
generacion de una solucién de movilidad adecuada reduciendo el tiempo necesario para alcanzar soluciones
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optimas. La integracion de simulaciones en el proceso de disefio y desarrollo proporciona una ventaja clave al
ofrecer un marco estructurado que permite explorar eficientemente el espacio de disefio y parametrizacion del
dispositivo, mientras se aborda la personalizacion necesaria para adaptarse a las necesidades especificas de cada
usuario.

2. Metodologia y resultados

2.1. Disefio basado en simulacion

En el proceso de desarrollo del exotraje se emplearon varias fases (figura 1 izquierda para la simulacion y derecha
para el prototipo). En la primera de ellas se realiza un analisis dinamico inverso (ID) en OpenSim para examinar
el impacto de la asistencia a la extension de cadera durante la marcha, esto es, se analiza la evolucién de las
activaciones musculares y el coste metabdlico al modificar la posicion del punto de anclaje del sistema de actuacion
por cables. Esto permite fijar una posicion 6ptima del punto de anclaje del cable al muslo para realizar la asistencia
a la extension de cadera. Se asume que la actuacion del cable proporciona un minimo del 30% del par articular
bioldgico total para cada posicién de punto de anclaje correspondiente. Este valor esta en linea con lo establecido
por [8], quienes fijaron el porcentaje maximo de actuacion del exotraje en un 30% del par resultante de la cadera.
Como la direccidn de actuacion del cable es conocida para cada punto de anclaje, el calculo de la fuerza
proporcionada por este componente es directo. Posteriormente, se resolvio el problema de distribucion de fuerzas
para calcular los esfuerzos musculares, considerando conocida la fuerza del cable. Las fuerzas musculares se
utilizaron luego para obtener las activaciones y evaluar el coste metabdlico. Se realiz6 un analisis estadistico para
determinar variaciones significativas entre cada configuracion del exotraje y la marcha sin asistencia.

Fcable
Punto de

anclaje

Figura 1. Modelo en Opensim del exotraje con el actuador definido en rojo y prototipo del exotraje con
variacion del punto de anclaje del cable Bowden.

Para estas simulaciones se utilizé un conjunto de datos compuesto por 10 sujetos del estudio de Fukuchi y Duarte
[23] para realizar una simulacion de marcha asistida impulsada por masculos en OpenSim. De la base de datos, se
extrajeron las posiciones de los marcadores y los datos de las fuerzas de reaccion del suelo (GRF) para los
participantes mayores durante una velocidad de marcha comoda, que se refiere a la velocidad de marcha auto-
seleccionada por cada sujeto. Se siguié el protocolo propuesto por Leardini et al. (2007) para colocar 26
marcadores que permitieran la identificacion de los segmentos.
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Figura 2.
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participantes en la flexoextension de cadera con posibilidad de medicidn de sefial de EMG superficial.

Una vez identificado el valor 6ptimo, que corresponde en este caso a un 80% de la longitud femoral desde el
extremo proximal (Figuras 3 y 4), el siguiente paso es realizar un analisis dindmico inverso considerando la
actuacion por cable para obtener el perfil de actuacion que permitiria llevar una marcha normativa, entendida esta
como dentro de las curvas de media mas menos desviacién tipica de las marchas analizadas. Para ello se llevo a
cabo un andlisis dindmico inverso en Opensim. El flujo de trabajo comienza con una fase de escalado entre el
modelo y los datos de la captura de movimiento. El siguiente paso fue utilizar la herramienta de Cinematica Inversa
(Inverse Kinematics - IK Tool) para calcular el histérico de angulos articulares. Este procedimiento minimiza la
suma de los errores cuadrados ponderados de los marcadores para ajustar el modelo a una postura que mejor
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represente los datos experimentales. Para obtener resultados precisos en los siguientes pasos, se asignaron mayores
pesos de seguimiento a los marcadores anatémicos en comparacion con los marcadores de seguimiento:

2
mqin Z wi”xiexp - xi(Q)“Z + Z wj(‘?;xp - qj) ‘ (1)

i € marcadores j€coord

donde g es el vector de coordenadas que se esta resolviendo, x;** corresponde a la posicion del i-ésimo marcador
experimental, x;(g) es la posicion del i-ésimo marcador en el modelo, y qf"pes el valor experimental para la
coordenada j. Los pesos w; y w; corresponden a los marcadores y coordenadas, respectivamente. Para reducir la
fuerza residual aplicada a la pelvis, derivada de las inconsistencias entre las fuerzas de reaccion del suelo
calculadas y medidas, las trayectorias de los marcadores y el modelo, se utiliz6 la herramienta Residual Reduction
Algorithm (RRA). En este paso, el RRA se ejecutd dos veces para cada ensayo: la primera vez para crear un
modelo ajustado y, posteriormente, para generar una cinematica ajustada. Finalmente, para generar simulaciones
basadas en activacion muscular, se empled la herramienta Computed Muscle Control (CMC) para resolver el
problema de reparto muscular compatible con la cinematica obtenida del RRA para cada sujeto. El objetivo del
CMC es calcular las excitaciones musculares que pueden reproducir el patrén experimental de la marcha,
minimizando la siguiente expresion:

J@ o = ia? +) (Z)—’])Z @

donde n'y m representan el nimero de actuadores de reservay el nimero total de muasculos, respectivamente (n =

16, m = 92). Lavariable a; denota la activacion instantanea del masculo i, restringida dentro del rango 0 < «;
< 1, mientras que t; corresponde al momento instantaneo generado por el j-ésimo actuador de reserva. Ademas,
w; es un factor de ponderacion constante, definido en OpenSim como la propiedad de "Fuerza Optima", que regula
la penalizacion asociada al uso de los actuadores de reserva [27].

En situaciones donde el modelo muscular no es capaz de generar la fuerza suficiente para ejecutar el movimiento
de manera auténoma, los actuadores de reserva aportan pares adicionales en las articulaciones, complementando
asi la accion de los masculos y garantizando la correcta ejecucion de la simulacién. Con el objetivo de evaluar la
precision de la simulacién y minimizar posibles desviaciones, tras cada ejecucion se analizaron los errores
residuales siguiendo las recomendaciones establecidas por Hicks et al. [25].

Se incorporé un cable como un nuevo actuador dentro del modelo musculoesquelético para replicar la actuacion
del exotraje. Las fuerzas del cable necesarias para la marcha asistida fueron calculadas con el objetivo de alcanzar
el 30% del par articular resultante maximo durante la fase de actuacién [8]. Una vez determinado el par de
flexion/extensién deseada en un instante dado a partir del andlisis de dindmica inversa, la relacion existente entre
dicho par y la fuerza del cable necesaria para generarlo se describe mediante la siguiente ecuacién;

—Iup Xf, si T1,,>0
Tmz =

0 Si Tm,<0 )

donde t,, , representa el par aplicado por la unidad de actuacion a la articulacion de la cadera en la componente z;
r,p €S el vector desde el centro de la articulacion de la cadera hasta el punto de anclaje, y f, denota la fuerza del
cable. El subindice z indica la componente en el eje z del vector resultante. Cabe destacar que, si el cable esta
sometido a compresion, el valor asignado a la fuerza es cero. A partir de esta expresion, el par se obtiene como un
porcentaje del par estandar de la cadera durante la marcha.

Para replicar la actuacion del exotraje en OpenSim, el cable se ubicé a 0.32 m del centro de la articulacion de la
cadera (Fig. 1 1zq.), siguiendo el estudio previo de Asbeck et al. [8] y el modelo publicado por Rodriguez Jorge et
al. [26]. Para simplificar los efectos de la actuacion mediante cables, el cable se consider6 como una linea recta
desde la unidad de actuacién hasta el punto de anclaje. En el modelo, esta actuacién se implementé la clase
PathActuator, de Opensim, la cual permite aplicar fuerza en los segmentos a los que estan anclados. Esta clase no
tiene estados y controla la tension prescrita previamente calculada a lo largo de una trayectoria geométrica (Figura
1). A través de la Control Linear Class se regul6 la sefial hacia el actuador de trayectoria para generar la tensién
deseada. Esta clase incorpora un conjunto de pardmetros, incluyendo la fuerza del cable previamente calculada en
cada instante de tiempo especificado. En los intervalos de tiempo donde el cable no actua, el valor de la fuerza se
anula.
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Todo ello permitié obtener una comparativa entre el par neto a nivel articular sin actuacion y empleando la
actuacion mediante un cable de Bowden. Estos resultados se muestran en la figura 4 y constituyen la actuacion a
proporcionar durante la marcha para asistir el 30% durante la extension de cadera.
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Figura 4. Momento de flexo-extensién en la cadera sin actuacion (linea roja) y en marcha asistida (linea azul).

2.2. Desarrollo del exotraje

Los resultados de la fase anterior permiten dimensionar el motor a emplear para la actuacion y a definir el perfil
de actuacion. El prototipo desarrollado cuenta con una unidad de actuacién compuesta por un Gnico motor, capaz
de accionar la articulacion de la cadera en una pierna, con la posibilidad de extenderse a la actuacion de la rodilla
y el tobillo si se emplearan sinergias [26]. El sistema de transmision emplea cables Bowden y poleas disefiadas
para dirigir y ajustar con precision el desplazamiento del cable para un movimiento natural durante la marcha.
Como sensorizacion se emplea una unidad de medicion inercial (IMU) por piernay sensores de presion en la planta
del pie (FSRs) para la deteccion de las fases de la marcha. La unidad de actuacion pesa aproximadamente 3 kg y
se encuentra ubicada en una mochila. El sistema proporciona entre un 15% y un 30% del par articular total,
centrandose en las fases mas exigentes de la marcha sin interferir en la cinematica natural del usuario.

La estimacion del angulo relativo entre segmentos se realiza mediando un cédigo programado en Python que
recoge los datos de las IMUs involucradas y devuelve el angulo relativo. Ambas IMUs estdn conectadas a un
microcontrolador ESP32 a través del puerto 12C. Para conseguir que ambas IMUs tengan direcciones diferentes,
la conexion Vcce se une al pin ADD que permite modificar la direccion de la IMU. En la figura 5 se muestra un
ejemplo de angulo relativo estimado a partir de dos IMUs.
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Figura 5. Ejemplo de estimacion de angulo relativo a partir de dos IMUs.
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\ / \ / adaptada

Figura 6. Componentes del exoesqueleto desarrollado e interaccién entre elementos.

Polea

En este prototipo, la unidad de actuacion estd basada en un motor BLDC (Brushless DC Motor), especificamente
un Maxon EC 4-Pole de 24 V y 200 W (Maxon Motor, Sachsein, Suiza). Los motores BLDC son generalmente
maés eficientes y potentes en comparacién con los motores de corriente continua con escobillas de tamafio similar.
Este motor en particular fue seleccionado por su alta relacion potencia-peso, proporcionando mayor potencia en
comparacion con otros motores de su misma categoria de peso y tamafio.

Para generar el par necesario en la aplicacion, se incorpor6 un reductor planetario de 156:1, con el fin de lograr un
equilibrio entre velocidad y par, facilitando el disefio del sistema de transmision. Como resultado, el sistema
entrega un par nominal a la salida de 14.82 Nm, suficiente para esta aplicacién. Para la retroalimentacion en el
control de velocidad del motor, se afiadi6 un encoder absoluto 16 EASY, que cuenta con 3 canales y 1024 pulsos
por vuelta.

Los cables utilizados son cables Bowden de 1.5 mm con sus respectivas cubiertas, disefiados para soportar y
transmitir los esfuerzos dentro del exotraje. Se realizaron pruebas de resistencia que confirmaron su capacidad de
soportar hasta 20 kg de peso. Estos cables son similares a los empleados en sistemas de frenos de bicicleta. En el
sistema de transmisién, los cables Bowden estan conectados a la polea del motor, donde se enrollan durante la fase
de actuacion y posteriormente son desenrollados por el usuario durante la fase no actuada. La figura 6 muestra un
esquema de las relaciones de todos estos elementos.

El control del exotraje recibe la informacion de los IMUs y de los FSR para detectar la fase de la marcha en la que
se encuentra y emitir la correspondiente sefial de actuacién al motor. EI motor cuenta con un algoritmo de control
de la posicidn a través del encoder basado en un control por PID clésico (figura 7).

II IMU II

II FSR II

Detector fase de Algoritmo de control
marcha de posicion

)

Motor

Encoder

Figura 7. Esquema de control del exoesqueleto desarrollado.

3. Discusion

Los resultados obtenidos en este estudio proporcionan una primera aproximacion al disefio y validacién de un
exotraje adaptativo monoarticular basado en simulaciones biomecénicas. La principal ventaja de esta metodologia
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radica en la posibilidad de evaluar el impacto de la actuacién del exotraje en la marcha antes de la construccion
del prototipo, optimizando asi el disefio y reduciendo los tiempos y costos asociados al desarrollo del dispositivo.
Sin embargo, a pesar de los resultados positivos en la simulacion, persiste la incertidumbre sobre la efectividad de
esta aproximacion en pacientes reales con patologias neurolégicas como el mielomeningocele y el sindrome de
Charcot-Marie-Tooth. La validacion clinica en sujetos patoldgicos sera necesaria para confirmar los hallazgos y
determinar la viabilidad del exotraje en escenarios de rehabilitacion real. La literatura existente respalda la utilidad
de los exotrajes en la reduccion del coste metabodlico durante la marcha asistida. En el presente estudio, la
simulacion permiti6 identificar un punto de anclaje éptimo en el muslo (80% de la longitud femoral desde el
extremo proximal), lo que concuerda con la literatura sobre ubicacion de actuadores en dispositivos de asistencia
a lamarcha [8].

Sin embargo, una limitacién clave de estos estudios previos es que la mayoria se han centrado en sujetos sanos o
con patologias diferentes a las consideradas en este trabajo. No se dispone de suficiente informacion sobre la
efectividad de exotrajes en pacientes con mielomeningocele o Charcot-Marie-Tooth, por lo que es esencial realizar
pruebas clinicas para evaluar si los beneficios observados en simulacion se traducen en mejoras funcionales en
estos pacientes

Uno de los principales desafios del presente trabajo radica en la adaptabilidad de los modelos musculoesqueléticos
utilizados en la simulacion. Aunque herramientas como OpenSim permiten evaluar el impacto de diferentes
configuraciones de actuacion, estos modelos presentan limitaciones en la representacion de sujetos con patologias
neuromusculares. La variabilidad en la estructura muscular, la presencia de espasticidad y otros factores
biomecanicos pueden influir significativamente en la respuesta del paciente al exotraje, lo que dificulta la
extrapolacion de los resultados de la simulacidn a la practica clinica. Ademas, la calidad de los datos de entrada
es crucial para la precisién del modelo, y la recoleccidn de datos cinematicos y dindmicos en sujetos patologicos
presenta dificultades adicionales.

Otro aspecto limitante es la naturaleza monoarticular del exotraje en esta fase inicial. Estudios como el de De Rossi
et al. [11] sugieren que la asistencia multiarticular puede proporcionar beneficios adicionales en la rehabilitacion
de la marcha, al distribuir la actuacion en varias articulaciones de manera més natural y eficiente. En futuras
iteraciones del disefio, se planea extender la actuacion a la cadera y el tobillo, lo que podria mejorar la
funcionalidad y la aceptacion del dispositivo por parte de los pacientes.

La siguiente fase del estudio consistira en la realizacién de ensayos con sujetos patolégicos para evaluar la eficacia
del exotraje en condiciones reales. Ademas, se analizara la asistencia en la cadera y el tobillo, comparando sus
efectos en la reduccidn del coste metabolico y la mejora de la marcha. Aunque no se ha establecido una hipotesis
especifica sobre la eficiencia relativa de cada tipo de actuacion, se espera que estas pruebas aporten informacion
valiosa para la optimizacion del disefio del exotraje.

Un aspecto clave en esta optimizacién sera el uso de técnicas de optimizacién bayesiana para la adaptacion en
tiempo real del perfil de actuacién. Este enfoque permitird ajustar dindAmicamente la asistencia del exotraje en
funcion de la evolucién de la sesion de entrenamiento, considerando factores como la fatiga muscular y la
adaptacion del usuario a la actuacion. Estudios previos, como el de Ding et al. [15], han demostrado que la
optimizacion bayesiana puede reducir el coste metabdlico sin necesidad de modelos predefinidos, lo que representa
una ventaja significativa para la personalizacion de la asistencia

4. Conclusiones

Este estudio muestra que las simulaciones biomecénicas pueden ser una herramienta Gtil para el disefio y validacion
preliminar de exotrajes adaptativos. La identificacion de un punto de anclaje éptimo en la cadera y la evaluacion
del impacto en el costo metabdlico proporcionan informacion clave para el desarrollo del prototipo. Sin embargo,
la transicion de la simulacion a la aplicacion clinica sigue siendo un reto, especialmente por las limitaciones de los
modelos musculoesqueléticos y la falta de validacion en pacientes. Los principales desafios en este tipo de
dispositivos estan relacionados con la adaptacion especifica de la actuacion a diferentes sujetos y patologias, el
nimero de actuadores, y la complejidad inherente al sistema de actuacion mediante cables. Este Ultimo presenta
fendmenos no lineales como friccién, histéresis, deformacion de cables y juego mecénico, lo que afiade
complicaciones al disefio y operacion. Ademas, el nimero de sefiales que se deben monitorear para realizar un
control en tiempo real incrementa la complejidad del sistema. Aunque el controlador puede implementarse de
manera relativamente sencilla con solo un par de sensores, los perfiles de actuaciéon no son adaptativos. Como
lineas futras de trabajo, el proyecto se enfocara en ampliar la asistencia a maltiples articulaciones, realizar pruebas
con pacientes con mielomeningocele y Charcot-Marie-Tooth, y aplicar optimizacién bayesiana para personalizar
el control del exotraje en tiempo real. Estos avances permitiran determinar si los beneficios observados en
simulaciones pueden traducirse en mejoras funcionales en la rehabilitacion de la marcha en personas con movilidad
reducida.
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