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INTRODUCCION

I. INTRODUCCION

[.1. TRIATLON

[.1.1. ANTECEDENTES E HISTORIA

El triatlon es un deporte que abarca las tres disciplinas de mayor
participacion deportiva en todo elmundo que son la natacion, elciclismoy la carrera
a pie (Vleck, Millet & Alves, 2013). Hizo su aparicion de forma espontanea en 1974
(Union Internacional de Triatlon, 2015; Team Usa, 2016) y desde entonces ha tenido
una aceptacion exponencial convirtiéndose en un deporte que actualmente mueve a
centenas de miles de participantes al afio, creando asi, un deporte de moda (Vleck y

col., 2013).

“El triatlon es un deporte combinado y de resistencia, en el cual el
deportista realiza tres disciplinas en tres segmentos. Estos son: natacion, ciclismoy
carrera a pie. El orden es el sennalado y el cronémetro no se para durante el tiempo

en que transcurra la competicion (Federacion Espanola de Triatlon, 2016).

Historicamente, el primer dato que da a conocer este deporte tiene lugar en
1895 cuando el Baron Pierre de Coubertain, conocido como padre del Olimpismo
moderno, hizo pablica la necesidad de contar con un deporte que combinara la
natacion, el ciclismoy el atletismo, tres de los deportes presentes en los Juegos
Olimpicos Modernos desde sus inicios alegando que “Necesitamos un deporte
moderno y dinamico que celebre el espiritu olimpico del juego limpio, resistencia,

fuerza, capacidad y pasiéon” (Comité Olimpico Internacional, 2016).

En 1920 aparece en Francia una carrera que combina las 3 modalidades
unidas, conocidas como “Les trois sports” en Joinville le Pont. En esta prueba se
comenzaba corriendo 3km, pasando por 12kms de ciclismoy finalizaba atravesando
elrio Marne a nado (Ruiz, 2006). También en Rochelle, Francia, en 1934, se disputé
la primera prueba con el mismo orden que la actual, cuyas distancias comprendian
200m de natacion cruzando un canal, 12 km de ciclismoy 1,2 km de carrera a pie

(Ruiz, 2006).

No existen indicios de otras pruebas de estas caracteristicas hasta 1974
donde encontramos la primera prueba del triatlon moderno, reconocido como tal. Se

celebré en Isla Fiesta, en Mission Bay en San Diego (Estados Unidos). La prueba
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reunio6 a 46 participantes que corrieron 6 millas sobre hierba y arena, 5 millas en
bicicletay S00 yardas de nataciéon. Ese dia en la linea de salida se encontraba, John
Collins, que fue elimpulsor de la version mas extrema y conocida del triatlén (Tinley

1998).

La verdadera leyenda de este deporte, su popularizacion y organizacion de
orden de segmentosy distancias, se inicié con el nacimiento del Ironman. Durante
la ceremonia de la “Oahu Perimeter Relay” en Hawaii, los participantes de las
distintas pruebas de ultraresistencia discutian sobre quienes eran mejores; Collins
sugirio que el debate debia resolverse con una carrera que combinase las tres

carreras existentes mas largas de la isla:

e La Waikiki Rough Water Swim: 2,4 millas de natacién (3800 metros

aproximadamente).

e La Around Oahu Bike Race de ciclismo de 120 millas (180 kilometros

aproximadamente).
e Marathon de Honolulu (42,195 kiléometros).

Antes de la competicion cada deportista recibiolas reglas y la descripcion
del evento que a partir de ese momento se haria llamar “Ironman” (hombre de hierro)

(Tinley, 1998).

El 18 de febrero de 1978, 18 triatletas tomaron linea de salida en Waikiki,
12 acabaron la prueba y elvencedor fue Gordon Haller que tardé en hacerelrecorrido
11 horas y 46 minutos. La primera mujer que compitié en esta prueba fue Lyn

Lemaire un ano después en 12 horas y 55 minutos (Tinley, 1998).

El ntmerode participantes aumenté anualmente, obligando el traslado de
la prueba a Kona por seruna zona con menor densidad de trafico, donde continua

actualmente.

Con el principal objetivo de desarrollar el triatlon, el 1 de abril de 1989, se
constituye en Avingon (Francia)la Unién Internacionalde Triatlon (ITU) como érgano
rector internacional y cuya funcion esla regularizacion de este deporte (Team USA,

2016).

En el mismo ano y lugar de creacion de la ITU, se celebra el primer
Campeonato del Mundo de Triatlon en distancia olimpica (1500 metros de natacion,

40 kilémetros de ciclismo y 10 kilémetros de carrera a pie). La denominacion

18
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“Olimpica” se adquiere al ser las distancias de mayor recorrido de cada modalidad
en los Juegos Olimpicos en el momento de su aparicion (Comité Olimpico

internacional, 2016).

En 1991, elComité Olimpico Internacional (COI), reconoce a la International
Triathlon Union (ITU) como tinico cuerpo dirigente del deporte del Triatlén. En 1994
el COl incorpora al triatlén en los Juegos Olimpicos de Veranoy debuta enlos Juegos

Olimpicos en Sidney 2000. (ITU, 2016).

El organismo regulador de este deporte a nivel internacional, es la ITU. Bajo
sus ordenes se encuentra la federacion europea de triatlén (ETU) y, a menor escala,
las nacionales. Actualmente hay mas de 120 federaciones nacionales afiliadas a la

ITU (ITU,2016).

[.1.2. TRIATLON EN ESPANA:

El primer dato conocido en Espana relacionado con el triatlon se dio en
Castro-Urdiales (Cantabria), con una prueba de ciclo-nata-cross en 1963. En 1984
se organizo la primera prueba con el orden secuencial actual, y tuvo lugar en

Guadalajara, Castillala Mancha. (Federacion Espanola de Triatlon, 2016).

En 1989, se crea la Comision Nacional de Triatlon, respaldada por la
Federacién Espanola de Pentatlon moderno. Actualmente, la regulacién depende de
la Federacion Espafiola de Triatlon (FETRI) y del Consejo Superior de Deportes (CSD).
La Federacion de Triatlon de la Comunidad Valenciana se encarga de la gestion

autonoémica.

El crecimiento que ha experimentado el triatlén queda evidenciado por la

exponencial expansion tanto en el ambito nacional como internacional.

Analizando los datos cuantitativos del Triatlon en Espafia del ano 2015,
encontramos que las licencias federativas alcanzaron el maximo histérico con
29.739. En los ultimos 10 anos el triatlon ha pasado de tener 7.061 a aumentar mas
de un 400% sus afiliados oficiales a este deporte. En cuanto al ranking de licencias
deportivas por comunidades, la Valenciana se sittia en el tercer puesto con 3.834,
superada Ginicamente por Madrid con 4.003 y Catalunacon 5.386. Respecto a clubes
federados, este deporte ha ascendido hasta alcanzar el puesto nimero 10 de 66
deportes censados en territorio espanol (CSD, 2016). Estos datos resaltan la
relevancia que ha tomado este deporte convirtiéndolo en mas que un deporte, en un

estilode vida (Vlecky cols., 2013). La Comunidad Valenciana ocupa también eltercer
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puesto de clubes asociados al triatléon (164 clubes), por detras de Cataluna con 198,

y superado también por Andalucia por Ginicamente 4 clubes mas (CSD, 2016).

1.1.3. CARACTERISTICAS GENERALES Y MODALIDADES DEL
TRIATLON:

La diversidad de distancias de competicién hace que eltriatléon encaje en el
perfil de gran variedad de deportistas de todas las edades. A continuacién, se

explican las distancias de las competiciones reguladas por la ITU (tabla 1).

DISTANCIA NATACION CICLISMO CARRERA A PIE
Sprint 750m 20km Skm

Olimpico 1500m 40km 10km

Media distancia 1900m a 3000m 80km a 90km 20km a 21km
Larga distancia 3800m a 4000m 120km a 180km 30km a 42,2km

Tabla 1 Distancias de competicion reguladas por la ITU (ITU, 2015)

La prueba de Triatlon de distancia Sprint (0,75 Km, 20 km, 5 km) es la mas
corta de las pruebas que se disputan en este deporte, pero la mas desarrollada a
nivel popular y categorias inferiores como cadetes (15-17 anos) y junior (18-19 anos)

(FETRI, reglamento 2016).

CARACTERISTICAS DE CADA SEGMENTO:

Segmentode Natacion:

La natacién se realiza en aguas abiertas (mares, océanos, pantanos, lagos o
rios). Unas boyas delimitan el recorrido establecido, habitualmente de 750 metros a
completar en 2 vueltas. El estilo es de eleccion libre. La utilizacion del traje de
neopreno dependera de la temperatura del agua. El reglamento de competiciéon de la
FETRI (FETRI, reglamento2016) establece que entre 14y 20°C sera de libre eleccion
su uso y por debajo de 14°C sera obligatorio
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Segmentode ciclismo:

El circuito esta delimitado y protegido de otros vehiculos. Se suele realizar
en forma de circuito alrededor de una zona denominada area de transicién a la que
s6lo pueden acceder los participantes. El perfil orografico del segmento es diferente
en funcion de la organizacion de la prueba, puede tener o no dificultades
montanosas, pero nunca suele haber puertos largos de montana. Esto diferencia

completamente la preparacion y disputa de las pruebas (FETRI, reglamento2016).

El “drafting” o “ir a rueda” se aplica en el segmento de ciclismoy se
caracteriza por circular en una posicién justo detras sin apenas espacio entre la
rueda trasera de triatleta que circula delante y la rueda delantera del que le sigue.
Esta posicién es muy ventajosa porque supone un gran ahorro energéticodebido a
la disminucién de la resistencia al avance que provoca la succion generada por el
triatleta colocado delante (McCole, Claney, Conte, Anderson & Hagberg, 1990). En
las pruebas de corta distancia (Sprint y Olimpico) estd permitido el “drafting”,
mientras que las de Larga Distancia (Doble Olimpico, Larga Distanciay el Ironman)
no, para evitar esta ventaja tacticay poder centrarse en las cualidades fisicas como

principal estrategia competitiva.

Segmento de carrera a pie:

Es un circuito delimitado, y por norma general cerrado al transito de
viandantes. Se suele disputar normalmente sobre asfalto y con varios puntos de

avituallamiento para que los triatletas puedan tomar alguna bebida en su transito.

Transiciones:

El area de transicién o box es un espacio cerrado donde tienen lugar las
transiciones, pudiendo existir una o dos areas de transicion, de natacion a ciclismo
(también llamada T1) y de ciclismoa carreraa pie (o T2). Por orden cronolégico el
triatleta sale del agua y se dirige a la T1 descalzo por una alfombra, hasta el puesto
asignado con su numero donde estan sus objetos deportivos personales. En ese
momento se desprende del gorro de natacién, las gafas y el neopreno, si lo lleva.
Seguidamente debe ponerse el casco como materialobligatorio dentro del box y todos
los objetos que vaya a necesitar durante el segmento ciclista. Debe salir de la zona
de transicién con la bicicleta a su lado y montar en ella en la linea de salida donde
se encuentre el juez que le permita subirse en ella y poder comenzar el circuito.

Durante la T2, se desmonta de la bicicleta en la linea de entrada al area, la deja en
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elsoporte habilitado, se quita elcasco y se coloca las zapatillas de correr, enel menor
tiempo posible. Los triatletas profesionales son capaces de realizar la transicion en

tiempos menores a 8 segundos (Sleivert & Rowlands, 1996).

Durante toda la prueba no esta permitido que el deportista reciba cualquier
tipo de ayuda externa, obligando al participante a solventar €l mismo los problemas

técnicos que pudiera tener durante la prueba como cualquier pinchazo o averia.
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[.2. FACTORES DE RENDIMIENTO EN EL TRIATLON:

El rendimiento del deporte de triatlon se ha relacionado con factores
biomecanicos y fisiologicos (Garcia, Diez, Rodriguez, Larrazabal, Galceano & Villa
2009). Los componentes deportivos que intervienen en el éxito de una competicion
segun Ehlenz, Grosser & Zimmermann, son las condiciones fisicas basicas, técnicas,
psiquicas y las capacidades cognitivo-tacticas entrelazas sinérgicamente entre siy
con las condiciones externas (Ehlenz y cols., 1990). Las capacidades ergogénicas
individuales combinadas con la técnica que posea el atleta influyen de manera
significativa en el rendimiento del triatleta. Los componentes de carga interna mas
estudiados en este tipo de deportistas son la frecuencia cardiaca, el consumo de
oxigeno, el umbral anaerédbico y la producciéon de acido lactico. Anadidas a estas
variables, se encuentran los componentes de carga externa como la distancia
recorrida, y el tiempo invertido, ademas de la capacidad motora necesaria para

realizar adecuadamente el gesto deportivo (Cejuela, 2008).

El triatlén es un deporte predominantemente de resistencia, determinado
por la capacidad aerébica del organismo (Bentley, Millet, Vleck, McNaughton &

Lars, 2002). Los tipos de resistencia varian segiin el momento de la competicion;

e Laresistencia anaerdbica lactica, se emplea en momentos marcados como la
salida, los cambios de direccién y ritmo de todos los segmentos (salidas de
boya, rotondas y conos indicativos), transiciones,y llegada a meta (Cejuela,
Pérez, Villa, Cortell & Rodriguez, 2007).

e La resistencia aerobica, practicamente en los limites del umbral, se utiliza
durante el transcurso de la prueba en los tramos largos. El sistema motor
utiliza como sustrato energéticolas reservas de glucoégeno para movilizar el
70-80% de las fibras musculares rojas, y el 20-30% de las fibras blancas

(Cejuela y cols., 2007).

Ambas resistencias estan supeditadas al consumo maximo de oxigeno
(VO2max), documentado como un factor esencial en el rendimiento (Millet & Vleck,
2000; Sleivert & Rowlands, 1996; Dengel, Flynn, Costill & Kirwa,1989). El
incrementode la demanda de oxigeno muscular ha sido identificado como una causa
parcial del incremento del coste energético, siendo este un hecho predictivo de

aparicion temprana de fatiga.
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Para minimizar el coste energético durante la actividad fisica, el papel de la
técnica propia en cada deporte es fundamental, ya que este sincronismo muscular
interviene directamente sobre los otros factores deportivos, traducidos en una mejor
aerodinamica, una prevencion de lesiones y un refuerzo positivo psicolégico (Estela,
Garcia-Fojeda & Valios, 1997). A su vez, modificaciones mecanicas durante el
entrenamiento o la competiciéon podrian ser desencadenadas por medio de la fatiga

muscular (Candau, Belli, Millet, Georges, Barbier & Rouillon, 1998).

La mejora de los resultados cada vez esta mas condicionada a la mejora de
parametros antropométricos de los deportistas. Mejoras de tipo biologico sobre todo
relacionadas con la fuerza muscular y mejoras de tipo técnico. Ademas del control

de otras variables como las psicologicas (Estela y cols., 1997).

Una parte fundamental de la ciencia aplicada al deporte ha ido encaminada
al desarrollo de la técnica en los distintos segmentos ya que una buena eficiencia
energética, conocida como la relacién entre energia gastada y trabajo realizado,
supone una ventaja respecto al contrincante. Estudios realizados en ciclismo,
sugieren que al modificar el patron de movimiento puede haber un incrementoen la
potencia (Garcia y cols., 2009). Por otro lado, elestilocrol en el ambito de la natacion
ha experimentado a lo largo de los afios un descenso significativo en los tiempos de
competicion. Esto evidencia el incremento del rendimiento deportivo mediante al

analisis biomecanico del gesto técnico (Llana, Quesada, Soriano & Cuevas, 2016).

La eficiencia energética depende, ademas, de la aplicaciéon de la ventaja
biomecanica que supone la correcta técnica, y cuando existen fallos en su desarrollo
puede llevar a la pérdida de energia en competicion, y prolongado en el tiempo,

lesiones por sobrecarga o adaptativas.
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[.3. LESIONES RELACIONADAS CON LA BIOMECANICA

EN TRIATLON.

Las diferencias del entrenamiento fisico y psicologico entre modalidades
puede tener impacto en el alcance, distribucion y gravedad de las lesiones
relacionadas con estos grupos pero actualmente existe escasa evidencia que incluya
datos comparativos sobre la prevalencia de lesiones en triatlon analizados en
profundidad (Vleck y cols., 2013) y la evidencia existente presenta limitaciones
metodologicas como definicion de la lesién, diferenciacién inadecuada de los grupos
de estudio de sujetos por edad, sexo, capacidad, la experiencia, la especializaciéon o
la distancia (O’Toole, Miller & Hiller, 2001; McHardy, Pollard & Fernandez 2006;
Gosling, Gabbe & Forbes, 2008).

Pese a estas limitaciones, parece ser que en la distancia sprint y olimpica,
las contusiones y abrasiones son las mas comunes durante la competicion (Gosling,
Forbes, McGivern & Gabbe, 2010), siendo los calambres y la deshidratacion las mas
habituales en larga distancia (Rimmer & Coniglione, 2012; Vleck y cols., 2013;
Gosling y cols., 2008).

Respecto a las caracteristicas de las lesiones, las producidas por sobreuso
son mas comunes en entrenamiento en una proporcion de 3:1 respecto a las agudas
(Wilk, Fisher & Rangelli, 1995). Las lesiones por sobreuso se dan en mayor porcentaje
en la extremidad inferior (Egermann, Brocai, Lill & Schmitt, 2003; Korkia, Tunsall &
Maffulli,1994; Vleck y cols., 2013, Migliorini, 2011). La carrera, segun algunos
estudios (Bertola Sartori, Corréa, Zotz & Gomes, 2014), es donde mayor incidencia
de lesiones se encuentra con un 79% frente al 16% en ciclismoy 5% en natacion.
Dentro de la carrera, la rodilla parece ser la parte anatéomica mas afectada afectando
entre el 25% y 43% de los triatletas encuestados (Andersen, Clarsen, Johansen, &
Engebretsen, 2013 y Vleck y cols., 2013). Estos datos tomados como referencia se
recogen de distintas regiones, con condiciones climaticas distintas en cada estudio.

Actualmente no existen datos sobre laincidenciade lesionesen triatletas en Espana.

En el deporte en si, la continuidad de los segmentos tiene una repercusion
biomecanica funcional y se ha comprobado que puede haber alteraciones en la
cinematica de la carrera después del ciclismo asociandose con cambios en la
economia de la carrera (Bonacci, Green, Saunders, Blanch, Franettovich, Chapman
y cols., 2010), llevando a probables lesiones por sobreuso, si este patron alterado se

mantiene en el tiempo.
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Los mecanismos potenciales de desarrollo de las lesiones, incluyendo las
causas o exacerbaciones, podrian deberse a las exigencias delentrenamiento cruzado
(Spiker, Dixit & Cosgarea 2012; Bales & Bales, 2012a) pero la mayoria de articulos
son discusiones sin valoracion critica, basados en fisiologia teodrica o investigacion
en laboratorio. El entrenamiento cruzado, consiste en diferentes cargas de
entrenamiento aplicadas de distinta forma de trabajo muscular en diferente medioy
contribuyen a una mejora de la condicion fisicay perceptivo-motriz (Cejuela, 2008).
La mayoria de estudios relacionados con el entrenamiento cruzado se han realizado
en poblaciones de deportistas recreativos (Tanaka, 1994). Sin embargo, la mayor
probabilidad de lesion mediante lastransferencias se da en categoria elite, grupos de
edad jovenes y atletas que provienen de deportes como la natacion y ciclismo
(Migliorini, 2011; Spiker y cols., 2012; Bales & Bales, 2012b). Como observan
repetidos autores en sus respectivos estudios sobre la transicién ciclismo-carrera a
pie, tras un segmento de bici de intensidad submaxima en un periodo de tiempo
corto, al empezar la carrera se producen evidentes cambios de patrones de
movimiento en el plano sagital en el 33% de los triatletas, con una duracién de hasta
5 minutos (Bonnaci, y cols., 2010). Otros autores observan que en triatletas élite las
transferencias cruzadas se producen entre elciclismoyla carreraapie, pero no entre

la nataciéony elciclismo. (Millet, Candau, Barbier, Busso, Rouillon & Chatard, 2002).

Aunque segun la evidencia, la carrera es el segmento mas lesivo en el
triatleta (Bertola y cols., 2014), existen escasos estudios sobre las posibles causas de
lesion desde el punto de vista biomecanico durante este segmento, ya que la mayoria
de los estudios han sido descriptivos, mediante cuestionarios pasados a los triatletas.
No se ha encontrado bibliografia que analice causas biomecanicas de las lesiones
encontradas tras los resultados obtenidos mediante los cuestionarios. Tampoco
existen estudios donde se investigue la cronologia y el alcance real de las lesiones

relacionadas con el triatlon.

Actualmente, y por el numero creciente de lesiones en la gente que practica
deportes de fondo, el estudio de la técnica o gesto técnico para detectar las posibles
alteraciones en los patrones biomecanicos es una herramienta utilizada en centros

de tecnificacion o clinicas especializadas.
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1.4. BIOMECANICA DEL GESTO TECNICO.

Para llegar a conseguir una optimizacion de la técnica una herramienta de
evaluacion util es la biomecanica. Ademas, su utilidad se amplia en el campo de la
motricidad humana para el estudio y prevencion de los mecanismos lesionales, asi
como de la optimizacion del rendimiento de los deportistas. El analisis biomecanico
esta encaminado a detectar patrones erroneos de movimiento, a reeducarlos para
conseguir una correcta técnica, y a la vez corregir de forma consciente el movimiento

erroneolesivo o que pueda suponer una desventaja energética (Estela y cols.,1997).

Su clasificacion en el ambito deportivo se podria distinguir en biomecanica
interna, que estudia las solicitaciones mecanicas a que se ven sometidos los
diferentes tejidos, y sus consecuencias; y biomecanica externa que analiza los
cambios en las posiciones espaciales de los diferentes segmentos corporales en el
tiempo. Ambas tienen una incidencia directa sobre el gesto deportivo y, por tanto,

sobre su patologia, prevencién y su tratamiento (Estela y cols., 1997).

Debido al aumento de participacion recreacional o competitivaeneltriatlon,
también ha ido asociado un aumentode lesiones (Shaw, Howat, Trainor & Maycock
cols., 2004). La literatura sugiere una relaciéon lineal entre los patrones de
entrenamiento y las lesiones, sobretodo en triatletas amateur debido al nivel bajo de
entrenamientos o demasiado alto no adaptado o planificado de forma individualizada
(Shaw y cols., 2004). La necesidad de un plan de entrenamiento adecuado a sus
caracteristicas y supervisando la correcta biomecanica del gesto deportivo,
especialmente en bicicleta y carrera a pie, puede prevenir las lesiones por sobreuso
producidas por un gesto incorrectoy/o un aumento de carga que el cuerpo no es

capaz de asimilar (Shawy cols., 2004).

Actualmente gran parte de los estudios referentes al triatlén se centran en
laincidenciade lesiones causadasen su practica, las implicaciones que pueden tener
los habitos de entrenamiento, la nutricion o el componente psicolégico (Houston,
Dolan & Martin, 2011), pero se desconocen los patrones biomecanicos de los
triatletas. Se han investigado estos gestos técnicos de forma aislada en cada uno de
los deportes que lo componen asociados a los atletas que lo practican, pero se
desconoce como estos patrones varian en los triatletas. Bonacci y cols. demostraron
que los patrones de movimientoenlatransicion del segmentode ciclismoa la carrera
a pie quedan alterados a nivel neuromuscular (Bonacci y cols. 2010). En triatlén,
existe evidencia de la influencia que tiene la natacién sobre el ciclismo (Laursen,

Rhodes & Langill, 2000), sin embargo, la consecuencia fisiolégica mas estudiada es
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el efecto directo que tiene el ciclismo sobre el control neuromuscular en la carrera,
independientemente de la fatiga (Chapman, Vicenzino, Blanch, Dowlan, Hodges,
2008). Incluso en triatletas veteranos y altamente entrenados existe un
reclutamiento muscular alterado tras el ciclismo, a pesar de los anos de practica. Se
han documentado fracturas de estrés tibial por sobreuso posiblemente asociadas al
aumento de carga de hueso relacionadas por un control neuromuscular alterado
(Chapman, Vicenzino, Blanch, Knox, Dowlan y cols., 2008). Por tanto, no debe
considerarse la biomecanica del gesto deportivo en triatlén de forma aislada o en
deportistas que practican exclusivamente cada deporte. Para identificar los patrones
motores o alterados hay que conocer antes los gestos considerados como norm ales
en cada segmentodeportivo y observar como varian de los adquiridos mediante el

triatlon.

1.4.1. NATACION Y CINEMATICA

La natacién es un tipo de locomocion ontogenético, que ha experimentado
constantes mejoras a lo largo de los afios para aumentar su velocidad (Llanay cols.,
2013). La natacién implica un patrén de movimientos coordinados dentro de una
tarea motriz y ademas una habilidad motora que permita maximizar la fuerza
propulsiva a la vez de minimizar las fuerzas de resistenciaque ejerce el agua sobre

elnadador (Pink, Edelman, Mark & Rodeo, 2011).

Pese a que en triatlon en este segmento se puede utilizar el estilo que elija
el triatleta, normalmente se utiliza el estilo crol, ya que es el que mayor velocidad

proporciona.

El gesto técnico busca una posicién horizontal para reducir la resistencia
del agua al avance. La posicion del cuerpo debe estar coordinada dentro del agua

mediante la patada, la brazada y la respiracion.

El ciclo de brazada esta formado por 2 fases: El momento de traccion,
considerada la fase subacuatica del gesto (Pink y cols., 2011), donde se producen las
fuerzas propulsivas mediante la aduccién y rotacién interna del hombro junto con la
flexo-extension de codo; y la fase de recuperacion o recobro, que se limita a posicionar

el brazo en el punto partida, con los movimientos de abduccién y rotacion externa

del hombro, flexo-extensién de codo (Llanay cols., 2013).
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Al ser un deporte ciclico, se asumira que el punto de partida o entrada al
agua coincide con el finaldel recobro taly como se muestraenlafigura 1 (Schleihauf,

1974).

La fase subacuatica, comienza con la tracciéon en sentido curvilineo con
velocidad ascendente, aprovechando la inercia del brazo que ha entrado en el agua.
La manorealiza una flexién palmar y desviacién cubital de mufieca con el brazo atin
en extension, contribuyendo a la propulsiéon anterior del cuerpo mientras el brazo
contralateral termina su fase de traccién subacuatica (Maglischo, 2003). El codo se
flexiona gradualmente hasta llegar a 90° de flexion con una rotacion interna de
hombro, mientras la mano acompana en la misma direccion. El otro brazo se

encuentra en fase de recobro (Maglischo, 2003).

A partir de entonces comienza la fase de propulsion en sentido diagonal. La
mano realiza extensién palmar y una desviacién cubital con el brazo en pronacion,
combinado con la extension de codo y de hombro, en direcciéon a la superficie,
alcanzando su maxima aceleracion. Esta fase es la de mayor fuerza propulsiva en la

brazada. El final de la propulsion finaliza con los dedos a la rozando del muslo.
La fase de reciclaje, sitia al brazo en posicién adecuada para iniciar la

siguiente brazada. Puede ser con el codo elevado para potenciar la fuerza y evitar la

desalineacion con el cuerpo (Pink y cols., 2011).

PLANOD SAGITAL

E rt :’/’
PLANO PLAND
FRONTAL < \V HORZONTAL
X,

8 C

.
.l-

Figura 2. Grdfica de la proyeccion en los tres planos de la trayectoria de
la mano en el estilo crol siendo 1) la entrada de la manoen el agua y 2)
el punto de salida (segun Schleihauf, 1974).

El recobro se realiza con elbrazo dentro del agua. El codo en extension desde

la superficie comienza de nuevo la flexién, de forma relajada, combinando con
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extension de hombro hasta el momentoen el que ambas articulaciones se sitian en
el mismo plano, horizontal, situando la articulacion del codo sobre del hombro. En
este punto se iniciara el movimientoinverso, con flexién de hombro y extension de
codo y pronacién de muneca con ligera flexion palmar para prepararse para la
entrada al agua. El movimiento debe ser lo mas lineal posible para disminuir las
fuerzas laterales y verticales que puedan perturbar la alineacion corporal (Toussaint

Hollander, Van den Berg & Vorontsov, 2000).

En cada ciclo de brazada se realizan entre 6y 8 patadas en un plano vertical con un
pequenio componente oblicuo (Arellano, 1992), dotandolas de wuna funcion
estabilizadora del cuerpo ademas de ayudar a la propulsiéon disminuyendo, por tanto,

la resistencia del agua (Counsilman,1968).

La respiracion coordina la brazada del miembro superior y la patada del
miembroinferior. Se produce antesde la entrada del brazo, la hemicara contralateral
esta sumergida en el agua, eliminando asi una resistencia adicional en el avance; la
cabeza y el cuerpo giran hacia un mismo lado. El punto maximo de inspiracion
coincide con el punto mas alto del hombro que recobra. Cuando el contacto de la
mano se adentra en el agua al final del recobro, el cuerpo retorna a una posicion

ventral neutra, mientras el otro hemicuerpo comienza este movimiento.

1.4.2. CICLISMO Y CINEMATICA

El ciclismo es un deporte complejo de caracter ciclico cuyas condiciones
biomecanicas dependen en gran medida del binomio ciclista-bicicleta (Burke &
Pruitt, 2003). La accién muscular es predominantemente concéntrica (Kautz &
Neptune, 2002) en cadena cinética cerrada (Bini & Diefenthaeler, 2009), aunque
también se ha evidenciado un componente excéntricoque demuestra la existencia
del almacenamientoelasticode energia (Hull & Hawkins, 1990; Bini & Diefenthaeler,

2009).

Debido a que el gesto biomecanico en el plano sagital se realiza de forma
automatizada, una posicién incorrecta del triatleta o un cambio de unos pocos
milimetros en alguna medida individual de la bicicleta puede alterar el rendimiento
del deportista, o bien se puede traducir en una lesién crénica (Bini, Tamborindeguy
& Mota 2010; Olivito, 1986). La altura del sillin ha sido una variable muy estudiada,
observando que una modificacion enla posiciéon y angulo del mismo puede repercutir

en aplicacion de fuerzas combinadas con la cadenciay llevar a una alteracién en el
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rendimiento y favorecer la aparicion de lesiones (Bailey, Maillardet & Messenger,

2003; Bini & Diefenthaeler, 2009; Miller & Berry, 2010; Mellion, 1991).

El ciclo de pedalada clasica (Gregor, Broker & Ryan, 1991) esta dividido en
2 fases, la de propulsién o potencia y la de recuperaciéon, aundque otros autores,
distinguen 4 fases (Zani, 1998), o incluso 6 (Algarra & Gorrotxategi, 1996). Entre
cada fase hay descritos 2 momentos denominados “Vertical Superior” (VS) a 0°, y el

otro a 180° o “Vertical inferior” (VI) (Calvo, 2009).

En la fase de propulsion se produce una triple extensién del miembro inferior
mediante la transmision de las fuerzas en el plano frontal, siendo éste el eje de
movimiento de la biela. La cadera generara un rango de movimiento entre 43°y 45°.
Pasa de una flexién maxima de 62°-80° segun los diferentes estudios en la VS, a una
ligera flexion entre 17° y 35° en posiciéon de 180° de la biela en la VI (Calvo 2009;
Rivero, Ferrer, Ogueta, Rodriguez y Garcia, 2013; Garcia y cols., 2009). La rodilla es
la articulacién que proporciona mayor rango articular en la pedalada, entre 73.8°-
76.8°. Pasa de una flexién maxima de 69.2°-70° enla VS a una extension de 143°-
147° en la VI (Calvo 2009 & Riveroy cols., 2013; Garcia y cols., 2009). La maxima
extension registrada es de 155° de (Zani, 1998). El tobillo se situa entre 15°y 18.4°
de rango dinamico (Calvo 2009 & Riveroy cols., 2013; Garcia y cols., 2009). Realiza
una flexion dorsal situandolo entre los 90° y 118° (Calvo 2009) y una flexion plantar

maxima de 136.8° (Riveroy cols., 2013; Garcia y cols., 2009).

En la recuperacion, la pierna se prepara para la siguiente fase de potencia,
en la que se asume un descanso relativo para los musculos agonistas de la

propulsion (Riveroy cols., 2013).

En los ejes transversoy frontal también se producen movimientos, aunque
de mucho menor calibre. La extension de rodilla durante la propulsiéon, aumentara el
angulo Q, debido a la accion de los aductores desvia hacia medial la rodilla, dado
que la cadera ylos pies permanecenendistanciasfijasrespectoa la bicicleta (Sanner

& O'Halloran, 2000).

En ciclismo, al igual que en la carrera, el miembro inferior es el ejecutor
principal del gesto deportivo. Sin embargo, en ambos gestos deportivos, el resto del
aparato locomotor genera movimientos importantes para el equilibro de la cadena

ascendente (Calvo, 2009).

Los movimientos de tronco limitan el balanceo de desestabilizacion

producido en la pelvis por las fuerzas generadas a nivelinferior (Zani, 1998).
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El cuello y la cabeza no ejercen movimientos propulsivos, pero si tienen un
papel estabilizador; Se han descrito movimientos de flexo-extension de la columna
cervical, movimientos oscilantes respecto al plano longitudinal del cuadro y

movimientos de balanceo de la nuca y de la cabeza (Calvo, 2009).

Las extremidades superiores tienen la principal funcién de evitar la caida
del cuerpo hacia delante, direccién del manillar, amortiguacién de las vibraciones
transmitidas, asicomo movimientos de tracciony empuje alternandoy sincronizando

las fases de pedalada, principalmente en desniveles positivos (Calvo, 2009).

1.4.3. CARRERA A PIE

[.4.3.1 CICLO DE CARRERA:

El ciclode carrera eslaunidad basica de medida de la carrera.

La forma de interpretarlomas extendida se realiza tomando como referencia

las divisiones de las fases de la marcha y adaptarlos a la carrera (Novacheck, 1998).

El ciclo de la carrera esta compuesto por 2 fases relacionadas: La fase de
apoyo y la fase de oscilaciéon. El apoyo terminara con el despegue de dedos
coincidiendo con elinicio del periodo oscilacién,y este terminara con el contacto del
pie comenzando asi la fase de apoyo. Cada fase, a su vez, esta dividida en subfases
para poder describir mejor la cinematica articular de forma separada (Novacheck,

1998).

Al tomar de referencia un ciclo completo de carrera como el 100%, la fase de
apoyo tendra una duracion del 40% aproximadamente del ciclo (Novacheck, 1998),
aunque este porcentaje puede variar. A medida que la velocidad aumenta el tiempo

de apoyo sera menory, por tanto, aumentaran la oscilacion y el vuelo (figura 2).
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Figura 2. Ciclo de zancada en la carrera a pie. La imagen superior se correlaciona con el esquemainferior. La fase de
apoyo consta de un periodo de absorcion de la energia hasta el apoyo medioy una segunda fase de propulsion que
concluye con el despegue de dedos.

Fase de apoyo:

Al igual que en la marcha, el ciclo de carrera comienza con el contacto del
pie en el suelo. Este instante es conocido como contacto inicial,y segun la técnica
del corredor se realiza con el mediopié o con el retropié. Aproximadamente el 80% de
los corredores de fondo contactan con el retropié. El 20% restante utilizara el
mediopié (Kerr, Beauchamp, Fisher & Neil, 1983). Las implicaciones cinéticas y

cinematicas se veran en los apartados correspondientes.

Entre el contacto inicialy el despegue de los dedos al final de la fase de
apoyo existe una subfase denominada como apoyo medio, que se da mientras el
cuerpo avanza con el pie en el suelo. La pierna contralateral estara en fase de

oscilacion.
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Fase de oscilacion:

El momento en que los pies abandonan el contacto con el suelo se denomina
despegue de dedos, y se sitia alrededor del 40% del ciclo dando paso al primer
momento de vuelo de la oscilacion, donde ningtn pie esta en contacto con el suelo,
y durara el 15% del total del ciclo (Novacheck, 1998). Este periodo se da 2 veces por
ciclo, una al principio y otra al final de oscilacion (Ounpuu, 1980). Siendo
caracteristica mas significativa de este ciclorespecto a la marcha, ya que dicha fase

de vuelo es sustituida por un apoyo bipodal en el suelo.

A mayor velocidad, mayor tiempo de vuelo y menor tiempo de apoyo.
Ademas, al aumentar la velocidad, los cambios de contacto inicial se trasladan del
retropié al mediopié, por el ahorro energético que supone (Novacheck, 1998).
Normalmente, esto marca la diferencia entre correr y esprintar, los velocistas de élite
realizan un contacto inicial con la parte delantera del pie, siendo muy dificil el apoyo

talonar o incluso del mediopié.

La fase de oscilacion concluye en el momento donde la extremidad contacta

de nuevo con el suelo, iniciando la fase de apoyo.

En la carrera a pie, desde un punto de vista energético, el rendimiento

depende de:

e La producciéon energética del triatleta, que esta ligada al perfil fisiolégico
individual como el volumen del corazéon, masa muscular o composiciéon de
fibras (Cala-Mejias,2009).

e La eficacia con la que estos elementos transforman la energia en movimiento.
El perfil biomecanicoadquiere importanciaen este punto, y estadeterminado
por las caracteristicas antropomeétricas (Cavanagh &Kram, 1989), flexibilidad
(Nelson, Kokkonen, Eldredge, Cornwell & Glickman-Weiss, 2001), la funcién
neuromuscular (Paavolainen Nummela & Rusko, 1999), la distribucion de
las fibras musculares (Kyrélainen, Finni, Avela & Komi, 2003), desarrollo de
determinados patrones de movimiento (Anderson, 1996), por el aprendizaje,
adaptaciones al entrenamiento e historial de lesiones (Slawinski & Billat,

2004).

El rendimiento en triatletas con un buen patrén técnico biomecanico, se

puede ver influido por el nivel de fatiga metabodlica (Cala-Mejias, 2009), sin embargo,
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la economia de carrera se vera afectada si el desarrollo motor esta alterado, ya que

esta intimamente relacionada con los patrones cinéticos y cinematicos del individuo.

Una buena técnica tiene un efecto positivo sobre la eficiencia de la carrera,
mediante la adquisicion de una longitud de zancada libre mejorada (Cavanagh 1982;
Kyrolainen y cols., 1999; Kyréldinen, Belli & Komi, 2001). También se observan
factores de economia energética como una menor oscilacién vertical del centro de
masas (COM) (Williams & Cavanagh, 1987) y una mayor flexion de rodilla. El pico de
fuerzas de reaccién disminuira asociado a un mejor aprovechamiento de energia

elastica (Anderson, 1996).

La técnica también ha demostrado un cambio biomecanico en el pie,
confiriéndole menor rango de movimiento y, por tanto, mayor velocidad angular de
flexiéon plantar enel despegue (Cavanagh, 1986 & 1987), y menortiempo de contacto
en el suelo (Paavolainen, Hakkinen, Hamalainen, Nummela & Rusko, 1999). La
economia energética esta asociada a una menor amplitud de braceo (Williams &

Cavanagh., 1987; Arellano & Kram, 2011).

Entre los factores que afectan a la economia de carrera se encuentran el
género, la edad, nivel de entrenamiento, la realizaciéon de la prueba en pista o en

tapiz rodante, la variabilidad individual y la temperatura (Cala-Mejias, 2009).

Se encuentrandiferenciasrelativas al coste energéticoy longitud de zancada
segun el género. En mujeres el coste energético es mayor (Bhambhani & Singh,
1985). La literatura demuestra que los factores biomecanicos responsables
relacionados con el género femenino pueden ser un porcentaje de grasa mayor
(Cureton & Sparling, 1980), un aumento del desplazamiento vertical del cuerpo
(Nelson, Brooks & Pike, 1977) y menor capacidad de almacenamiento de energia
elastica (Aura & Komi, 1986). La mayor frecuencia de zancada se ha relacionado al
ensanchamiento del diametro pélvico, que aumenta la oblicuidad del fé mur creando
una menor longitud de pierna respecto al suelo y, por tanto, mayor frecuencia de

zancada y angulo de despegue (Nelson y cols., 1977).

La edad es otro factor a tener en cuenta, atribuyendo una peor economia de
zancada en nifos por su estatura, la longitud de zancada menor (Daniels, Oldridge,
Nagle & White, 1978) o la peor capacidad de los tendones a almacenar energia
elastica debido a su pleno desarrollo (Shadwick, 1990).

También a edad avanzada existen cambios en el sistema musculo-

esquelético, como una mayor rigidez en las articulaciones y reduccion de la funcion
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en la unién musculo-tendinosa del triceps sural y cuadriceps femoral (Karamanidis,
Arampatzis & Bruggemann, 2003). Se sabe relativamente poco sobre los patrones
movimiento en corredores de edad avanzada y los resultados no son concluyentes,
pero ha sido demostrada una mayor frecuencia de zancada y una menor longitud
(Fukuchi & Duarte, 2008), ademas de un menor rango de movimientode rodilla tanto
en flexion como en extension (Conoboy & Dyson, 2006; Karamanidis y cols., 2003).
Otros estudios sobre corredores de mas edad (55 a 65 afiios) no muestran diferencias
con respecto a los corredores adultos jovenesenla cinematicade la region del tobillo,
pero se encuentra una mayor flexién de rodilla en el contacto inicial, un mayor pico
de fuerza en el impacto, y una tasa de carga inicial mas alta (Bus, 2003). Otros
autores han encontrado en corredores de edad avanzada una dorsiflexion maxima de

tobillo en el contacto inicial un 10% antes que en jovenes (Fuckuchi y cols. 2008).

La realizacion de las pruebas en pista o en tapiz rodante también pueden
aportar resultados en las pruebas que no reproducen situaciones reales, como la
variable “resistencia del viento”. Esto puede suponer un problema sobretodo en test
relacionados con el coste energético de los deportistas (Pugh, 1970). Otras
comparaciones centradas en la cinematica en ambos escenarios observaron angulos
similares en el patrén de apoyo, con una disminucién de la dorsiflexion de tobillo en
tapiz rodante (Nigg, Boher & Fisher, 1995; Fellin, Manal & Davis 2010). Schache
examino el complejo lumbopélvico y encontré una menor flexion de cadera asociada

a un mayor pico de extension en tapizrodante (Schache,1999).

La aportacién cientifica sobre factores biomecanicos relacionados con la
economia de carrera es mucho menor en comparacion con los factores fisiologicos,
atribuido a la variacion individual de los sujetos. Williams & Cavanagh encontraron
diferencias en 21 variables cinéticas y cinematicas relacionadas con la fatiga
(Williams & Cavanagh, 1987), sin embargo, sigue siendo un tema dénde no hay un
consenso claro. Han sido investigadas la velocidad (Daniels, 1985) y su relacion con
la longitud y frecuencia de zancada (Mero & Komi 1992), y a su vez con la estructura

y elasticidad muscular (Mero & Komi, 1986).

La longitud de zancada ha demostrado ser mas econémica al elegir
libremente la velocidad, y provoca una mayor eficiencia mecanica (Williams &
Cavanagh, 1987; Squadrone & Gallozi, 2009). Con un estado de fatiga se produce un
descenso de la longitud de zancada (Verbitsky, Mizrahi, Voloshin, Treiger & Isakov,
1998).
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Se ha observado que una técnica con una ligera inclinacién anterior del

tronco en grupos de corredores, mejora la economia de carrera (Cavanagh, 1987).

Respecto al tiempo de contacto del pie existe una falta clara de evidencia,
hay estudios que sugieren que un mayor tiempo de contacto tiene relacién con una
economia de carrera pobre (Williams & Cavanagh, 1987). Pero si es cierto que un
menor tiempo de contacto y un aumento de la frecuencia de zancada estan
relacionados con la funcion neuromuscular (Dietz, Schmidtbleicher & Noth,
1979) ademas de un desplazamiento angular menor del tobillo y rodilla en la fase de

frenado (Kyrélainen y cols., 2001).

Las fuerzas aplicadas en la fase de apoyo condicionan los tiempos de
contacto y vuelo. Los corredores mas rapidos aplican una mayor fuerza en cada

contacto con el suelo (Weyand, Sternlight, Bellizzi & Wright, 2000).

Respecto al braceo, los corredores mas eficientes presentan un movimiento

de brazos de menor amplitud (Williams y cols., 1987).

1.4.3.2 CINEMATICA EN LA CARRERA A PIE:

Los graficos cinematicos consideran las curvas que describen el movimiento
angular. No se tienen en cuenta los valores maximos en grados de movimiento ya

que dependen del nivelde entrenamiento del atleta y su velocidad (Novacheck, 1998).

Toda la bibliografia toma como referencia los movimientos angulares
producidos en los distintos planos con sistemas optoelectréonicos o visuales. La
mayor parte de literatura cientifica se centra en analizar la cinematica articular del
tobillo, rodilla y cadera (Kadaba, Ramakrishnan & Wootten, 1990; McClay & Manal,
1998; Williams & Cavanagh, 1985; Leskinen, Hakkinen, Virmavirta, Isolehto, &
Kyrélainen, 2009; Fukuchi y cols., 2008; Hanley, Smith & Bissas, 2011; Sinclair,
Richards, Taylor, Edmundson, Brooks, & Hobbs, 2013; Kyroéldinen y cols., 2005).
Son pocos estudios los que se centranenla pelvis (Bickham, Young, & Blanch, 2000;
Cairns, Burdett, Pisciotta, & Simon, 1986; Novacheck, 1995; Ounpuu, 1990;
Schache, Blanch, & Murphy, 2000) y el tronco (Carlson, Thorstensson, & Nilsson,
1988; Elliott & Blanksby, 1979; Thorstensson, Carlson, Zomlefer, & Nilsson, 1982;

Thorstensson, Nilsson, Carlson, & Zomlefer, 1984).
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Los principales movimientos durante la carrera se dan en el miemhbro
inferior y tronco. El vaivén en el miembro superior tiene una funcion estabilizadora
y compensadora de las reacciones de los apoyos del cuerpo (Lorente, 2004), y por

tanto la mayoria de la literatura se centra en las piernas.

También se han descrito estudios que analizan el complejo lumbopélvico
como unidad funcional debido a las relaciones muscularesy a la transmisién de
fuerzas que componen la carreray tanto en el rendimiento como en el desarrollo de
lesiones (Dalichau, Scheele, Reissdorf, & Huebner, 1998; Whittle, Levine, & Pharo,
2000; Schache, Blanch, Rath, Wrigley & Bennell, 2002). El aumento del movimiento
de balanceo antero-posterior de la pelvis (tilf) y la lordosis lumbar se han asociado a
una mayor tension en flexores de cadera y tension en isquiotibiales (Schache y cols.,
2000). Otros estudios han observado un menor rango de rodilla en corredores con
dolor de espalda (Hamill, Moses, & Seay, 2009); esto podria ser debido a que la
hipomovilidad de una articulacién se asocia con hipermovilidad de articulaciones
contiguas produciendo una sobresolicitacion de tejidos, que, prolongada en eltiempo

lleva a dolor y disfunciones funcionales o estructurales (Ricard & Salle, 2003).

Sistemas visuales e inerciales, han probado su fiabilidad en el analisis del
complejo lumbopélvico durante la marcha, sin embargo, en la carrera a pie,
unicamente Schache realizé un analisis de fiabilidad con sistemas de videografia
(Schache y cols., 2002). Todos los parametros angulares han sido determinados con
sistemas visuales otros autores (Novacheck, 1998; Dalichau y cols., 1999; Whittle y
cols., 2000), pero no constan estudios en los que se utilicen sistemas inerciales

aplicados a la cinematica de la carrera a pie.

En la cinematica articular del segmento lumbo-pélvico no se han estudiado
posibles diferencias entre mujeres y hombres. Ferber, McClay, Dorsey & Williams
publicaron contrastes en variables cinematicas de pie rodilla y cadera, segin el sexo
(Ferbery cols., 2003); sin embargo, estos datos en la pelvis no se conocen durante la

carrera a pie.

EL TRONCO:

PLANO SAGITAL: MOVIMIENTOS DE FLEXION-EXTENSION

La flexo-extension de tronco durante la carrera muestra un patron regular
de 2 oscilaciones completas por ciclo de carrera (Ounpuu, 1990; Kadaba, y cols.,
1990; Davis & DeLuca, 1996). Todos los estudios han realizado las mediciones

angulares respecto a una referencia externa (vertical) (Schache y cols.,1999). En los
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estudios realizados hasta el momento para el analisis del tronco durante la carrera
s6lo se han utilizado sistemas de medicién visual en 2D o 3D cuyo desarrollo se
realizara posteriormente; pero no existe evidencia cientifica de mediciones con

sistemas inerciales. El angulo medio de flexion de tronco se sittia entre 2,4 °y 13° a

velocidades de 2 a 7,4 m/s. (Schache y cols., 1999).

La maxima extension de tronco ocurre en o justo antes del contacto inicial,
el tronco, seguidamente, se flexiona con la respuesta a la carga y su minima
extension se sitia hacia el segundo tercio del apoyo (Carlson y cols., 1988; Elliott &
Blanksby, 1979). A continuacion, vuelve hacia la extension preparandose para el
despegue de dedos. A velocidad lenta la maxima extensién de tronco se produce en
el contacto inicial. Si la velocidad aumenta, dicho maximo ocurrira en el periodo
precedente al apoyo, y, por tanto, en contacto inicial el tronco ya habra comenzado

a flexionarse (Thorstensson y cols., 1984).

PLANO CORONAL: MOVIMIENTOS EN ABDUCCION Y ADUCCION.

En el contacto inicial, se produce un desplazamiento angular hacia ellado
del apoyo, o antes del apoyo inicial si la velocidad aumenta llegando a su maximo en
el apoyo medio. A partir de entonces comienza el movimiento contrario llegando su
posicién neutra en el despegue de dedos, e invirtiendo totalmente el desplazamiento
angular inicial en el periodo de oscilacion, alcanzando el maximo con la oscilacion

media (Schache y cols.,1999).

PLANO TRANSVERSAL: ROTACION INTERNA-ROTACION EXTERNA

Los estudios afirman que la columna rota hacia atras arrastrada con la
extension de la pierna posterior mientras la columna superior hacia delante en
sincronismocon el brazo para mantenerelequilibrio (Slocum & James, 1968; Uppal,
O'Toole & Dillin, 1996). Todavia no hay estudios que cuantifiquen la rotaciéon lumbar

en la carrera.

LA PELVIS:

PLANO SAGITAL: MOVIMIENTOS DE FLEXION-EXTENSION

El patron de movimientoen la inclinacién antero-posterior de pelvis o tilt
(Slocum & Bowerman, 1962) es similaren todas las velocidades, aunque puede haber
un leve incrementoangularal aumentarla velocidad (Novacheck, 1998). El centro de
masas baja y la fuerza horizontal producida en la fase de propulsiéon se maximiza

(Schache y cols., 1999).
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En la oscilacion, los movimientos sinusoidales de anteversion y retroversién
de la pelvis se deben a las fuerzas contralaterales de la fase de apoyo del miembro

inferior (Ounpuu, 1990; Novacheck, 1998; Schache y cols., 1999).

El movimientode la pelvis ha sido estudiando con sistemas optoelectrénicos,
en 2D y 3D (Schache y cols., 1999). El tilt muestra una curva bifasica por ciclo de
carrera, y el rango dinamico medio se sitia entre 5 y 7° con sistemas visuales
(Schache y cols., 1999). Sin embargo, no existe una unificacion del rango dinamico
en el tilt, asi como de la rotacién y la oblicuidad pélvica segun la velocidad. En los
trabajos publicados, distintos autores senalan rangos muy variados
independientemente que las velocidades coincidan o no, por tanto, no se puede

establecer una diferenciacion de los rangos dinamicos segun dicha variable.

El angulo medio de la pelvis en el ciclo de carrera se sitia entre los 15-20°
de tilt anterior, siendo un punto esencial en los movimientos de oscilacién (Schache
y cols., 1999). Esto es ligeramente mayor al tilt anterior en bipedestacion que es de
11° (Levine & Whittle,1996). Si la velocidad en carrera aumenta, el angulo medio se
desplaza hacia anterior, y el rango dinamico podria sufrir un aumento, pero debe ser

minimo para conservar la energiay mantener la eficiencia de la carrera (Schache,

Blanch & Murphy, 2000).

PLANO CORONAL: MOVIMIENTOS EN ABDUCCION Y ADUCCION.

La oblicuidad tiene la funcién de absorcién del golpe y el control suave del
ascenso y descenso del centro de gravedad del cuerpo al mismo tiempo (James &
Brubaker, 1973). La maxima oblicuidad hacia abajo ocurre en el despegue de dedos,
arrastrada por la extension de cadera (Schache y cols., 2002). Varios autores sefialan
rangos dinamicos distintos con velocidades similares. Novacheck determiné una
oblicuidad de entre 7° y 12° (Novacheck, 1998); en contraposicion Mann & Hagy,
reportaron amplitudes entre 16°y 22°, pero elabanico de velocidad eramayor (Mann
& Hagy, 1980). En trabajo de Cairns y cols. se muestra una media de 15° de
oblicuidad durante la carrera a pie a unas velocidades similares a la de los otros

autores (Cairns y cols., 1986).

PLANO TRANSVERSAL, ROTACION INTERNA-ROTACION EXTERNA

En elpatron de rotacion pélvico, la rotacion interna se describira cuando el
lado de referencia de la pelvis esté anterior. En el contacto inicial, la pelvis se sitaa
en ligera rotacion externa para ayudar en la disminucién del componente posterior

de las fuerzas de reaccion del suelo. Los patrones de rotacion pélvica son importantes
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para economizar la eficiencia energética (Novacheck, 1998). Al igual que en el tilty la

oblicuidad, existe una falta de unificaciéon en los rangos.

La pelvis, en este plano, ejerce de pivote entre la contrarrotacion de los

hombros y las piernas (Novacheck, 1998).

Los analisis cualitativos en 3D de han descrito el patron de la carrera en
este plano, opuesto al de la marcha (Ounpuu, 1990; Novacheck, 1998). En el
contacto inicial de la marcha, para aumentar la longitud de zancada la pelvis estara
en rotacion interna maxima, sin embargo, en la carrera esto no ocurre (Novacheck,
1998; Schache y cols., 1999). De esta forma se maximiza la fuerza de propulsion

horizontal y se evita la perdida de energia potencial (Novacheck, 1998).

En el rango dinamico hay una mayor unificacion de resultados, situandolo

entre 16°y 18° con los sistemas visuales (Schache, 1999; Novacheck, 1998).

LA CADERA:

PLANO SAGITAL: MOVIMIENTOS DE FLEXION-EXTENSION

El movimientode cadera en este plano ha sido profundamente estudiado,
sin embargo, debido a la amplia variedad de metodologias empleadas la

representacion grafica de la medicion angular puede variar.

La mayoria de estudios en 2D han utilizado el angulo de segmento para sus
mediciones, donde se mide el muslo respecto a la vertical (Elliot y Blanksby, 1979;
Williams y Cavanagh., 1986 y 1987; Cavanagh, 1987); o bien con el angulo articular
donde se mide el muslo respecto al segmento adyacente proximal que puede ser la
pelvis (Mann, & Hagy, 1980; Mann, Moran & Dougherty, 1986; Novacheck 1998) o el
tronco (Mann, Kotmel, Herman, Johnson & Schultz, 2008), obtenido en estudios 3D.
Hay estudios que utilizan ambas referencias anatéomicas tanto en 2D (Mann y cols.,
1986, Mann & Herman, 1985) como en 3D (Novacheck,1998; Pink, Perry, Houglum
& Devine, 1994). Al encontrarse el tronco en flexién respecto a la vertical, los
estudios que miden el angulo articular tienen mayor flexién y menor extension que
los que lomidenrespecto al angulo del segmento. Para la descripcion de la cinematica

articular se tomara como referencia el angulo articular.

El movimientode la cadera en el plano sagital es curvilineo. Y los valores
maximos se incrementan si la velocidad aumenta. Este hecho produce una mayor

longitud de paso (Williams, 1987). A diferenciade la marcha (Davis, 1996), la cadera
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comienza el movimiento de extensién durante la segunda mitad de la fase de
oscilacion para prepararse para el contacto inicial, evitando la excesiva deceleracion
que podria ocurriren elmomento del contacto inicialsielpie estuvieralejos del COM
del cuerpo dirigiendo el vector de fuerza de reaccion del suelo excesivamente a

posterior (Novacheck, 1998).

Los rangos dinamicos de cadera presentan resultados muy dispares,
variando entre 46° (Ounpuu, 1990) y 73° (Novacheck, 1998). La tendencia a este
aumento puede deberse al incremento de velocidad (Schache y cols., 1999), sin
embargo, estudios muestran un rango dinamicode 42° (Pinky cols., 1994), mientras

que otros registraron 73° de amplitud a una velocidad similar (Novacheck, 1998).

PLANO CORONAL: MOVIMIENTOS EN ABDUCCION Y ADUCCION.

El movimiento de aduccion de cadera en este plano refleja el movimiento de
la pelvis. Es un movimiento casi reciproco combinado con un ligero movimiento de
oblicuidad lumbopélvica que minimiza los movimientos de hombros y cabeza. Este
es considerado el mecanismo mas importante de desacoplamiento entre la intensa
actividad del miembroinferiory eltronco y la cabeza (Novacheck, 1998). El resultado
es el relativo leve movimiento en el tronco dorsal y cabeza permitiendo que se

mantenga el equilibrio (Schache y cols., 1999)

En el apoyo de la pierna, la cadera aduce relativamente hacia la pelvis como
mecanismo de absorcion. La pelvis se encontrara relativamente estacionada
(Schache y cols., 1999). En el segundo tercio del apoyo se inicia el movimiento
contrario, con el propésito de anadir espacio libre a la extremidad contralateral que
estaoscilando hasta eldespegue de dedos (Novacheck, 1998). Al rebasar la oscilacion
media, la cadera comienza la aduccion hasta pasar por la posicion neutra en el
segundo tercio de la fase de oscilacion, llegando a su maxima aduccién en su fase
terminal (Novacheck, 1998; Schache, 1999). La aduccién en la fase terminalde la
oscilacion posibilita la posicion exacta del miembro inferior para prepararlo a un

contacto inicial estable (Ounpuu, 1990).

PLANO TRANSVERSAL, ROTACION INTERNA-ROTACION EXTERNA

Respeto a las rotaciones de cadera no existe un consenso cientifico, teniendo
en cuenta las dos formas de medicion de la cadera. En el momento de apoyo se cree
que la cadera se encuentra en rotacién externa, y durante la absorcién de la fase de
apoyo va rotando internamente (Mann y cols., 1986). En la fase de propulsiéon
algunos autores defienden la continuidad de la rotacién interna (Slocum & James,

1968, Jame & Brubaker 1973), mientras que otros afirman una rotacion externa
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progresiva (Mann y cols.,1986). Sin embargo, los tinicos autores que realizaron su
estudio con sistemas 3D, encontraron una clara rotacién internaen el periodo de
absorcién de la fase de apoyo, seguido de una vuelta a la posicién neutra durante la
propulsion (Ounpuu, 1990). Posteriormente, se produce un aumento de la rotacion
interna a mediados de la oscilacién antes de volver a la posicion neutra en la
oscilacion final (Novacheck, 1998). El rango de movimientoencontrado varia entre 8°

y 10° de rotacién (Novacheck, 1998).

LA RODILLA:

PLANO SAGITAL: MOVIMIENTOS DE FLEXION-EXTENSION

El patron de la rodilla tanto en la marcha como la carrera o el sprint es muy
similar;lo que varia considerablemente son angulos maximos de movimiento. En la
fase de absorcién del apoyo durante la carrera, la rodilla flexiona hasta los 45°
aproximadamente. A esto le sigue la extension de rodilla a unos 25° durante la fase
de propulsion, considerada como la mayor extension delciclo. A medida que aumenta
la velocidad, el periodo de absorcion es mas corto y la rodilla extiende mas

(Novacheck,1998).

En la fase de oscilacion se produce la mayor flexion de rodilla, que va desde
los 90° de mediay aumenta hasta los 105° en el sprint, alcanzando un maximo de
130° en los atletas mas entrenados, a diferencia de los 60 de flexién en la marcha

(Novacheck,1999).

PLANO CORONAL Y PLANO TRANSVERSAL

En este plano los movimientos del tobillo y la rodilla estan limitados por los
ligamentos colaterales, centrando la movilidad en la cadera, y residual
compensatoria en la pelvis (Schache y cols., 2002). En el plano transversal tampoco
hay descritos movimientos activos en la literatura, debido a la limitacion del
movimientopor elencaje troclearde los condilos sobre las mesetastibiales (Kapandji
1982). Sinembargo, existe unarotacion “automatica” arrastrada por los movimientos
de flexo-extension. La flexién se acompana de una rotacion automatica medial que
varia entre 15 y 29° debido a la condicion asimétrica del comportamiento de los
condilos, extender la rodilla se asocia una rotacion externa tibial por la disposicion

de los condilos (Dufour & Pillu, 2006).
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EL TOBILLO:

PLANO SAGITAL: MOVIMIENTOS DE FLEXION-EXTENSION.

El contacto inicial en la carrera se produce con el talon o con el mediopié.
Si primero contacta el retropié, en la ultima fase de la oscilacion aumentara la
dorsiflexion de tobillo. Cuando el contacto inicial se realiza con el mediopié, la

posicién del tobillo durante el vuelo es neutra o en ligera dorsiflexion.

En la fase de generacion del apoyo se produce la mayor plantiflexién, que se

incrementa al aumentar la velocidad (Novacheck, 1998).

PLANO CORONAL Y TRANSVERSAL, INVERSION Y EVERSION

El pie realiza un movimiento de prono-supinacién, que ocurre en un plano
oblicuo. La proporcion del movimiento que ocurre en el plano transverso refleja
cambios en la progresion del angulo del pie en la fase de apoyo. En el plano sagital
la pronosupinacion se incorpora en el tobillo en la dorsi-plantiflexion. La pronacion
ocurre en la fase de absorcién cuando la pierna esta apoyada. El pie luego supina en
la fase de generacién de la absorcion dandole una palanca estable de empuje.
Ademas de los huesos y ligamentos, el tibial posterior ayuda en el control del
movimiento. Este movimiento es complejo y dificil de cuantificar biomecanicamente
porque los movimientos son de menor magnitud, y los segmentos corporales sobre

los que ocurren son pequefios y de localizacion exacta complicada (Novacheck, 1998).

1.4.3.3 CINETICA DE LA CARRERA A PIE

La cinética en biomecanica tiene en cuenta las fuerzas internas y externas
que actian sobre elindividuo. Durante la carrera a pie estas fuerzas dependen de la
contraccion muscular, la gravedad, la inerciay las mismas fuerzas de reaccién del
suelo (GRF) (Winter & Bishop, 1992). El trabajo se realiza en cadena cinética cerrada
de caracter predominantemente excéntrico. Las fuerzas generadas dependen del
patron biomecanico, de la morfologia y de la adaptabilidad del deportista. Por tanto,
las GRF y la tasa de carga pueden tener un impacto negativo en el individuo, al estar
asociadas a la producciéon de lesiones por sobreuso (Malisoux, Chambon, Delattre,
Guéguen, Urhausen, & Theisen,2015; Grabowski & Kram, 2008). Esto se debe a que
el gesto de carrera es repetitivoy necesita que los elementos de amortiguacion de la

carga estén en buenas condiciones para poder aguantar la carga producida por las
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fuerzas de reaccion del suelo, ademas de la inercia y la gravedad. También debe
soportar la velocidad de carga, implicada en la aparicién de lesiones (Hreljac,

Marshall & Hume, 2000),

Las principales tareas de la musculatura estan encaminadas a la absorciéon
del impacto, el control vertical en la aceptacion de peso, el equilibrio y control de la
postura del tronco y miembro superior. La musculatura también se encarga de la
generacion de energia propulsiva hacia adelante y hacia arriba, y del control de los
cambios de direccién del centro de masa del cuerpo. Ademas, de ella depende la

generacion de las fuerzas propulsivas.

Para evaluar estas variables en carrera, se utilizan plataformas de fuerza y

los resultados se expresan mediante graficas.

CENTRO DE GRAVERDAD

La trayectoria del centro de gravedad durante la carrera es sinusoidal,
moviéndose dos veces en direccion vertical, existiendo por tanto dos picos por cada
zancada. Al mismo tiempo, a medida que el centro de gravedad pierde altura, se
pierde velocidad horizontal y energia potencial. Con respecto a la energia cinética,
estase pierde al contactar elpie con elsuelo. La energia potencialycinéticaalcanzan
su pico maximo durante la mitad de la fase de oscilacion. Sin embargo, esa energia
no se disipa completamente, puesto que gran parte de ellase almacenaenlos tejidos,
tales como musculos y tendones en forma de energia potencial elastica. En la fase de
generacion de fuerzas, se libera dicha energia de las estructuras musculo-
tendinosas, junto con la generada por la contracciéon activa de los musculos,
aumentando la energia potencialy cinética, haciendo que se eleve de nuevo el centro

de gravedad (Novacheck, 1998)

FUERZAS DE REACCION DEL SUELO (GRF)

Las GRF a menudo constituyen uno de los componentes primarios para la
evaluacion de la fase de apoyo de la carrera. El impacto se cuantifica midiendo la
fuerza de reaccion del sueloyla velocidad de carga (Voloshin, Burger, Wosk, & Arcan,
1985; Clarke, Frederick, & Cooper, 1983). Investigaciones anteriores han sugerido
que las GRF, independientemente de su magnitudy duracion, son el factor principal
del cual depende la velocidad de carrera (Roy 1981; Hamill, Bates, Knutzen, &
Sawhill, 1983). El piey el sueloejercenunafuerzaigualentre ellos (fuerza de reaccion
del suelo). La posicion y aceleracion del centro de masas del corredor determina la

magnitudy direccién de la fuerza de reaccion del suelo.
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Durante el analisis cinético, para su correcta comprension, las GRF se
descomponen en sus 3 componentes: vertical, anteroposterior y mediolateral. Cada
una de las cualesvaria en magnitud, direccion y punto de aplicaciéon en el transcurso
del apoyo del pie en la carrera. Estudios cinéticos de la carrera se han realizado a
diferentes velocidades, la mayoria lentas, con un objetivo de analisis de patologias
(Cavanagh & Lafortune, 1980; Bates, James, Osternig, Sawhill & Hamill, 1981;
Bates, Osternig, Sawhill & James, 1983; Dickinson, Cook & Leinhardt, 1985, Nigg
1986, Nigg & Bahlsen, 1988; Munro, Miller & Fuglevand, 1987).

De las 3 componentes, las fuerzas verticales y anteroposteriores son de
mayor magnitud y por tanto se les asocia mayor potencial lesivo. Las fuerzas
anteroposteriores y mediolaterales presentan mas irregularidades al cambiar las

condiciones,y por tanto son menos repetibles (Nigg, 1983).

FUERZA VERTICAL

Esta compuesta por 2 picos o crestas. El primer pico es conocido como el
impacto o frenado y el segundo como impulso o aceleracién (Hamill & Knutzen 1995).
A medida que aumenta la velocidad el pico de impacto se suaviza hasta desaparecer
(Aguado, 1993); este patron se repite en corredores que contactan con el mediopié en
lugar de con el retropié (Kluitenberg, Bredeweg, Zijlstra, Zijlstra & Buist, 2012). La
fuerza vertical varia por encimay por debajo del peso corporal, debido a la aceleracion
positiva y negativa que sufre el cuerpo. Durante el pico de impacto inicial, alos 20
milisegundos(ms) tras el impacto, la fuerza vertical puede llegar a duplicar el peso
corporal. Una vezalcanzado el segundo pico durante la fase de apoyo, puede llegar a
triplicarlo (a los 80 ms). El primer pico tiene una pendiente mas pronunciada y esta
asociado al golpe de talén y a corredores pronadores, y el segundo es mas gradual y

se asocia con la propulsion (Gavilanes, De Gandarias & Garcia, 2012).

Impact Peak

!

|
|
|
II % Slope of line =
| vertical loading rate

|

2xBW

1

Active Peak

Veritcal GRF

1xBW
S

~ L) T 1 L
Figura 3. Fuerza Vertical. Existen dos picos, el
primer pico o pico de impacto, y el segundo
pico o pico activo. La barra de abajo
corresponde al tiempo y la barra lateral a las
fuerzas Fuerza-peso (BW). (Novacheck, 1998)
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FUERZAS ANTERO-POSTERIORES:

Incluyen 2 picos de fuerza, denominados pico positivo o impacto y pico

negativo o de aceleracion.

Cuando el pie contacta con el suelo, es empujado hacia adelante, sufriendo
una fuerza de reaccién que lo frena, resultando en una fuerza negativa. En el
momento en el que el cuerpo pasa sobre el pie que esta apoyado sobre el suelo, el
componente horizontal es cero (Aguado, 1993). Cuando el cuerpo sobrepasa el pie en
apoyo, éste empuja contra el suelo propulsando, y el componente antero-posterior se
convierte en positivo. Su magnitud representa el 50% del peso corporal durante la

carrera (Gavilantes-Miranda y cols., 2012).

Anterior-posterior GRF

Figura 4. Fuerza antero-posterior. La barra de
abajo refleja el tiempo en ms. la barra lateral
representa la fuerza en newton. Al aumentar la
velocidad las curvas tenderdn a desplazarse
porcentualmente a la izquierda (Novacheck,
1998)

FUERZAS MEDIO-LATERALES:

Parametro discriminativo de corredores con apoyo inicial de talén, mediopié
y antepié. Se ha hallado una fuerza anteroposteriorirregularen corredores de antepié
y mediopié con la inestabilidad de tobillo (Turmo, 2000). Estas fuerzas son las que
presentan una mayor variabilidad (Munro y cols., 1987), ademas de ser el
componente mas pequeno de los tres. Tiene dos polaridades, la fuerza transmitida

por el pie en direccion medial y en direccién lateral. Esta polaridad siempre es
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opuesta a la de la pierna contralateral en todos los momentos (Gavilantes y cols.,

2012).

i Medial-lateral GRF

o

w

o

w
I

Body Weight, %

»

Figura 5. Representacion grdfica de las fuerzas medio-laterales
producidas durante la carrera a pie (Novacheck, 1998).

CENTRO DE PRESIONES:

Un método para evaluar la aplicacion de la fuerza del pie es la evaluacion
del centro de presionesy el mapeo de la distribucién de la presién. Se observan
diferencias significativas, sobre todo entre los corredores que apoyan el mediopié y el
retropié al contacto inicial (Cavanagh, 1987). El mapa de distribucién de la presion
plantar puede serrepresentado de multiples formas. Una de ellas esla seguida por
Cavanagh, que representa el tiempo desde el contacto inicial hasta el despegue
(Cavanagh, 1987). La presion generalmente se inicia centrada en el borde lateral del
talon, desplazandose bastante rapido haciamedialy seguidamente haciaelmediopie
donde 2 picos de presion casi iguales se sittian en torno a la cabeza del primery
segundo metatarsianos. Todos los mapeos de presiones se alteran con cualquier tipo
de zapato, ya que este puede variarla presion a diferentes estructuras anatémicas

del pie (Novacheck, 1997).

MOMENTOS Y ENERGIA DE LAS ARTICULACIONES

Los momentos resultantes de las articulaciones describen las fuerzas que
se producen en el movimiento humano, a diferencia de la cinematica articular, que
describe el movimientoy rangos angulares. Para calcular el momento resultante de
un segmento, es necesario conocer la velocidad linealy angular; la aceleracion, la
masa del segmentoy el momento de inercia (Vaughan, 1984). Se han calculado las
fuerzas y momentos tridimensionales en todas las articulaciones para la marcha
humana, la carrera a pie y el sprint (Aleshinsky & Zatsiorsky, 1978). Se resalta la

importancia de las fuerzas de la cadera en la carrera a pie, generando unos
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momentos mas altos durante la fase de apoyo (Vaughan, 1984). Al combinar la
cinéticacon la mocion de las GRF se pueden calcular los momentos articulares netos
y la fuerza mediante la dinamica inversa. Para describir los momentos articulares
con mayor precision, se puede dividir su analisisen los planos del movimientosagital
y coronal (Novacheck,1998). El plano sagital recibe la mayor actividad cinética. Los
extensores de cadera generan grandes momentos de fuerza tras el contacto inicial, y

los flexores tras el despegue de dedos.

Los periodos de absorcion van seguidos de periodos de generacion de fuerza
tanto andando como corriendo o durante el sprint (Novacheck,1998). La fuerza
generada proporciona energia para la siguiente propulsiéon. La magnitud de la
generacion de fuerza es directamente proporcional a la velocidad del atleta. En la
carrera, mientras la rodilla flexiona tras el contacto inicial, el cuadriceps se contrae
excéntricamente. Esta accion se ha definido como una fuerza de absorcién y refleja

su rol esencial en la amortiguacion del golpe (Novacheck, 1998).

El plano coronal tiene un papel estabilizador y por tanto las energias son
menores, sobretodo en rodilla y tobillo; sin embargo, en la cadera durante el apoyo
se genera un momento aductor debido a las GRF mientras el gliteo medio se contrae

excéntricamente para controlar el movimiento (Novacheck, 1998).
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I.5. SISTEMAS DE ANALISIS DE MOVIMIENTO EN EL
DEPORTE.

Con el paso del tiempo y gracias a los avances tecnolégicos, las
publicaciones cientificas han contribuido de forma notable a profundizar tanto en el
conocimiento en el deporte, como en la salud (Pérez & Llana, 2007). Los sistemas de
analisis de movimiento tienen como tarea principal servir como herramienta de
evaluacion objetiva. Su aplicacion clinica se centra en identificar patrones alterados

de movimiento, y evaluar los que ya se han adquirido.

Existen herramientas encaminadas al analisis cinematico de un
movimiento, donde se describe el movimiento sin tener en cuenta las causas que lo
producen, como son el tipo de desplazamiento, la velocidad y las aceleraciones
(Izquierdo, 2008); por otro lado, existen las herramientas de analisis cinético, que
describen las causas o cargas mecanicas que producen el movimiento. Se analizan
presiones, fuerzas y momentos (Izquierdo, 2008). Por ultimo, se encuentran las
herramientas combinadas, que son capaces de medir variables cinematicas y
cinéticas. Estos distintos sistemas pueden ser portatiles o no portatiles (Muro,

Garcia & Mendez, 2014).

Los sistemas mas utilizados en la biomecanica deportiva para analizar

variables cinéticas y cinematicas son:

1.5.1. MEDICION DE LA CINETICA:

- Transductores de deformacion: Las galgas isométricas se utilizan en
natacion, y los pedales instrumentados con galgas extensomeétricas o
piezoeléctricas en ciclismo. Estos ultimos permiten obtener las componentes
rectangulares de la fuerza y calcular la magnitud de la fuerza efectiva,
tangente a la biela y la fuerza no efectiva coincidente con la direccion de la
biela (Hull & Davis, 1981; Cavanagh & Sanderson, 1986; LaFortune, 1986).
Sin embargo, todavia falta por evidenciar los cambios que se producen en los
picos de fuerza al alterar variables como la altura del sillin, la longitud y

posicion de la biela o la cadencia.
- Plataformas dinamomeétricas o de fuerza: Permiten medir la fuerza

realizada durante una accion determinada. Actualmente existen captadores

de tension capaces de registrarla fuerza y los momentos de presiones que
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actian sobre el cuerpo humano en la interacciéon con el medio. Como
ejemplos: plantillas de fuerza, sensores de fuerza propulsional, pedales
instrumentados, etc... (Pérez& Llana 2007). En natacion evaluan la fuerza de

impulsion en las salidas y virajes.

En carrera a pie, las plataformas permiten el registro de las fuerzas de
reaccion del suelo en sus 3 ejes. Son sistemas no portatiles y pueden estar
formados por piezas piezoeléctricas o extensomeétricas (Pérez & Llana, 2007).
Son los sistemas mas utilizados para medir parametros cinéticos. Se colocan
3 transductores en una plataforma que captan fuerzas anteroposteriores,
medio-laterales y verticales. Muestran el comportamiento del pie frente a las
fuerzas de reaccién del suelo (Barrios, De Bernardo, Vera, Laiz & Hadala,
2011). En la carrera a pie existe una gran variedad en la metodologia de
estudios que analizan los torques, potenciasy cantidad de trabajo en carrera
a pie, pero la mayoria se centran en el plano sagital o a una velocidad
establecida (Belli, Kyrolainen & Komi, 2002; Swanson & Caldwell 2000). Pese
a correr en llano sin variar direccién y sentido, se producen torques en los 3

planos, aunque predominan en el frontal (McClay & Manal,1998).

Cicloergometros: Utilizados en ciclismo, miden la potencia de pedaleo (w),
incluyendo el torque maximo, minimo y efectivo. (Rivero y cols., 2013).
Muchos estudios analizan las distintas variables relacionadas con la cadencia
y la distribucion de presiones (Sanderson, Hennig & Black, 2000; Theurel,
Crepin, Foissac & Temprado, 2012), o con la activaciéon muscular y consumo
de oxigeno (Latasa, Cordova, Malanda, Navallas, Lavilla-Oiz & Rodriguez-

Falces, 2016).

Células de carga: Registran compresion y traccion. Se utilizan para medir
fuerzas de arrastre mediante un cinturén conectado a un cable o goma con
la célula de carga. Miden fuerzas propulsivas. Se registran variables como la

velocidad, y la potencia desarrollada por el nadador.

Guantes instrumentados: Incluyen unos transductores en la palma y dorso
de la mano, que registran el componente perpendicular de la fuerza
hidrodinamica, los resultados muestran que la mayor parte de la fuerza se da

al finalde la brazada (Takagi & Wilson, 1999).

51



FIABILIDAD DEL SISTEMA INERCIAL DURANTE EL ANALISIS BIOMECANICO DE LA
CARRERA A PIE EN TRIATLETAS: ESTABLECIMIENTO DEL PATRON NORMATIVO

Electrodinografia y presurometria: Es el estudio de cargas mecanicasy su
distribucién enla planta del pie, mediante transductores presurométricos o
piezoeléctricos (Hennig, Cavanagh & Macmillan, 1982). Su uso se centra en
el rendimiento deportivo y en la prevencion de lesiones. Actualmente estos
sistemas son superficies flexibles o son plantillas que permiten el registroy
analisis dinamico en la distribucion de presiones en la interacciéon calzado-
pie. Analizan la distribucion de la fuerza en relacion a un area de superficie
(De Bernardo, 2009) y variables relacionadas con la presion como la cadencia
o la potencia (Amoroso, Henning & Sanderson, 1993). También pueden estar
integrados dentro de plataformas rigidas con el sujeto en bipedestacion se
pueden realizar en estaticoo en dinamico. Se analiza la presion que recibe el

pie con calzado o sin calzado (Nigg, 1983).

1.5.2. MEDICION DE LA CINEMATICA

Medicion descriptiva del movimiento. Analiza eldesplazamiento, velocidades

y aceleraciones angulares y lineales.

Fotometria: También conocidos como sistemas visuales o de procesado de
imagenes (Muroy cols. 2014) son el sistema de referencia o Gold Standard en
el analisis cinematico; capturan los datos a través de sensores opticos,
extraen mediciones objetivas de distintos parametros a través del procesado
digital de imagenes. Las camaras digitalesy analogicas son las mas usadas
para aportar informacion de variables cinematicas comola posicién del centro
de gravedad, movimientos angulares, velocidad, etc. (Pérez & Llana 2007). Se
utilizan de forma sincronizada dos o mas camaras para realizar analisis en
2D o 3D integradas en laboratorios. Son capaces de capturar hasta 1500

imagenes por segundo y su digitalizacién es automatica.

En natacion permiten realizar un analisis tridimensional de los movimientos
técnicos subacuaticos y aéreos. Se ubican entre 70-90° entre si. Para su
medicion los segmentos articulares se delimitan con unas referencias
externas o marcadores, que una vez procesados podran crear un sistema de
coordenadas locales y conocer los angulos formados entre segmentos. Son
procesos laboriosos y se emplean algoritmos de transformacién lineal directa
(Abdel-aziz & Karara, 1971). Posteriormente las graficas se suavizan mediante

filtros para extraerlos parametros que se pretenden analizar. Existen graficas
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validas fiables y precisas de la técnica en los 4 estilos (Schleihauf, 1986) y de
las velocidades de traccién y avance (Maglischo,2003). Los sistemas de
videografia permiten analizar variables cinematicas como los momentos de
fuerza articulares, con picos exterioresy flexores articulares. Los momentos
de fuerza articulares también podrian ser analizados ya que son el producto
del momento y la velocidad angular. Los marcadores captados por el
programa de analisis se disponen siguiendo indicaciones de estudios de

fiabilidad (Pohl, Lloyd & Ferber, 2010).

En ciclismo permite realizar un analisis tridimensional del ciclo de pedaleo
del ciclista, y a la vez calibrar la bicicleta ajustandose a las medidas del
ciclista (Barratt, Korff, Elmer & Martin, 2011; Heil, Derrick, & Whittlesey,
1997). Se colocan marcadores reflectantes en las referencias anatémicas a
evaluar (Bailey & Messeger 1995), y miden los angulos en las distintas fases

del ciclo (Gregor y cols. 1991; Garcia y cols. 2009).

Las mediciones en la carrera a pie se pueden realizar en tapiz rodante o en
pista. Estudios previos no han encontrado diferencias significativas en la
cinética y cinematica en carrera a pie (Riley Dicharry, Franz, Croce, Wilder &
Kerrigan, 2008; Schache y cols., 2001; Nigg y cols., 1995) a excepcion de
pequenas diferencias en la flexién maxima de rodilla (Riley y cols., 2008)
durante elvuelo. También han reportado una longitud de zancada mas corta
y un aumento de frecuencia en cinta de correr respecto a pista (Riley, y cols.,

2008; Schache y cols., 2001; Elliot & Blansky, 1976)

Acelerometria: Son instrumentos portatiles (Muro y cols., 2014) que se fijan
a un elemento sobre la superficie de la piel y registran aceleraciones de un
segmento durante la practica de los deportes que tienen contacto de impacto
con el suelo como la carrera a pie. El indice de transmisién de impacto es
mesurable con la combinacién de acelerometros y plataformas

dinamomeétricas (Pérez & Llana 2007).

Electrogoniometria: Son sistemas portatiles (Muro y cols., 2014) que
transducen angulos para conocer el rango dinamico o la posicion angular en
el tiempo. Segin las coordenadas de la articulacién se utilizan

electrogoniometros uniaxiales, biaxiales o triaxiales (Pérez & Llana 2007).
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- Sensores inerciales: Estos sistemas portatiles estan formados por una
combinacién de acelerometros, giroscopios y magnetometros que miden
velocidad, aceleracion, orientacién y direccién del campo magnético de la
tierra (Novak, GorSic, Podobnik & Munih, 2014). Suelen instalarse en un
dispositivo de medida inercial. Su pequeno tamano permite localizarlos en
cualquier parte del cuerpo sin cables, o incluso integrarlos en plantillas
(Bamberg, Benbasat, Scarborough, Krebs & Paradiso., 2008). Su composicion

y utilidad se explica con mayor detalle en el punto 1.5.4.

1.5.3. ELECTROMIOGRAFIA:

Los electromiégrafos estanincluidos en los sistemas portatiles (Muroy cols.,
2014). Analizan los cambios eléctricos producidos antes o durante de la contraccion
en los musculos. El electromiografo es un instrumento que recoge las senales
eléctricas con un sistema de procesado que las traduce en senales visuales. La
actividad eléctrica se puede recoger de forma no invasiva, con electrodos de supe rficie
que se colocan en la piel, o de forma invasiva electrodos intramusculares (Pérez &
Llana, 2007). La electromiografia superficial (SEMG) es la suma de los potenciales de
accién generados por las unidades motoras (UM) activas registradas por los
electrodos colocados sobre la piel que recubre los musculos (Fratini, Bifulco,
Romano, Clemente, & Cesarelli, 2014). La sefnal de la sEMG depende de factores
como la tasa de estimulacion del musculo, el tamano de las unidades motoras
reclutadas y su morfologia; las propiedades eléctricas de los tejidos y la presencia de
cualquier sincronizacion de la actividad con otras UM. La tasa de estimulacion del
musculo y el tamafno de las unidades motoras activas dependen de la fuerza de
contraccion necesaria para ser producida por el musculo (Prilutsky & Gregor, 2000).
Su utilidad se aplica en enfermedades neurolégicas, como la paresia, Parkinson o
espasticidad (Frigo & Crenna, 2009). Actualmente su aplicacién en el deporte
contribuye de forma significativa en la ampliaciéon de conocimientoen la mecanica

del movimiento.

La EMG se ha utilizado en natacion para analizar parametros cinematicos
de amplitud y frecuencia (Figueiredo, Rouard, Vilas-Boas & Fernandes, 2013) y
ayudar a conocer como influye la fatiga con la actividad eléctrica muscular (Stirn,
Jarm, Kapus & Strojnik, 2013). Sin embargo, la literatura que trata sobre EMG en

natacion es escasa.
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En la marchay carrera a pie se han descrito diferencias en la activacién
muscular (Mann & Hagy, 1980), observando que al aumentar la velocidad aumenta
la activacién de cuadriceps e isquiotibiales. La utilidad de la sEMG en la carrera a
pie ha ido encaminada a identificar la pre-activacién muscular con el objetivo de
preparar al sistema locomotor para el aterrizaje (Hall y cols. 2013); la activacion al
inicio del movimiento, la activacién maxima y total (Baur, Mtuller, Hirschmtller,
Cassel, Weber & Mayer, 2011). Las amplitudes de la EMG han sido identificadas en
las fases del ciclo de carrera (Winter & Stephen, 1991). La sefial bruta se rectifica
(Winter & Yack, 1987) y se alisa (Kabada, Wootten, Gainey & Cochran, 1985). Se han
encontrados diferencias en la senal eléctrica muscular en pruebas de carrera a pie
hechas en tapiz rodante respecto a pista (Baur, Hirschmiller, Muller, Gollhofer &
Mayer,2007), al igualque con calzado y sin calzado. En este sentido, algunos autores
han encontrado una mayor pre-activacion de los flexores plantares sin el uso de
calzado, y una menor pre-activacion del tibial anterior (Von Tscharner &
Goepfert, 2003), sugiriendouna menor tasa de carga enla tibia. Este hecho podria

ser preventivo de fracturas por estrésy fascitis plantar (Baur y cols., 2007).

La sEMG en ciclismo se ha utilizado para analizar actividad eléctrica a
diferentes potencias, el estado funcional de la musculatura de la espalda durante el
pedaleo (Xiao, Gao, Wang & Yang, 2014). Se ha utilizado unida a parametros
cinematicos para analizar variables de economia de pedaleo (Sinclair, Hebron,
Atkinson, Hurst & Taylor, 2014), o con la técnica de pedaleo en triatletas
relacionados con patrones de activacion muscular (Bini, Diefenthaeler & Carpes,
2011). Se han realizado revisiones sistematicas donde se evidencia la relacién de la
actividad eléctrica muscular del miembro inferior con numerosos factores que
afectan a pedalear, como potencia de salida, frecuencia de pedaleo, la posicion del

cuerpo, los contactos del zapato con el pedal, el nivelde entrenamientoy la fatiga

(Hug & Dorel, 2009).

[.5.4. SENSORES INERCIALES

Los sensores inerciales son un campo tecnolégico relativamente reciente,
debido a la unidén de sus 3 componentes. Se han utilizado por separado acelerémetros
y giroscopios, pero unidos han demostrado un aumentode su precision en elanalisis

del movimiento humano (Cuesta, Galan & Williams, 2010).
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El acelerometrose fundamenta en las leyes del movimientode Newton. La
aceleracion de un objeto es directamente proporcional a la fuerza neta que actia
sobre él e inversamente proporcional a su masa. Si se conoce la masa del objeto, y
todas las fuerzas (medidas por el sensor), se puede calcular la aceleracién,
Acelerémetrosygiroscopios pueden seruniaxiales, biaxialesotriaxiales dependiendo
de la cantidad de ejes que analicen. Ademas, si ambos miden los 3 ejes, se puede
calcular la aceleracion y la velocidad angular. Tomando la integral de la aceleracion
se obtiene la velocidad, y mediante la integracion de la velocidad se obtiene la
posicion de referencia de los 3 ejes. Con la integracion de la velocidad angular se
obtiene el angulo de flexion. Al analizar, filtrar y clasificar los algoritmos de los
acelerémetros se pueden extraer los parametros espacio-temporales (Muro y cols.,

2014).

En la década de los 90 la aplicacion de los acelerémetros era costosa y se
asumian segmentos articulares como rigidos con angulos simples (Willemsen, Frigo,
& Boom, 1991; Heyn, Mayagoitia, Nene & Veltink, 1996). Actualmente estos sistemas
simplificados han sido desarrollados. Los datos de los acelerometrosy giroscopios

pueden utilizarse para estimar la orientacion relativa de una estructura.

Los giroscopios estan basados en otra propiedad, que implica que todos los
cuerpos que se mueven alrededor de un eje desarrollan una fuerza rotacional
(resisten cambiando su direccién y velocidad de rotacién). La inercia rotacional de
un cuerpo esta determinada por su momento de inercia, que consiste en la
resistencia rotacional de un cuerpo para cambiar su velocidad de rotaciéon. El
giroscopio siempre mira hacia la misma direccién, de esta forma se usa como

referencia para detectar los cambios direccionales (Muroy cols., 2014).

Aunque la orientacién puede estimarse por la integracién de los datos del
giroscopio, existen errores acumulados que causan distorsion y errores de deriva. El
acelerémetro puede ser usado para compensar la deriva del giroscopio en los ejes del

plano frontal.

Los magnetémetros o sensores magnéticos se encargan de orientar el sensor
con el norte magnético para solventar errores de deriva en el eje vertical (O’'Donovan,

Kamnik, O’Keeffe, 2007).

Estos dispositivos emiten un campo electromagnético usado para

determinar la localizacién y orientacién de los sensores. Sin embargo, la precision
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puede verse comprometida con la presencia de metales (Milne, Chess, Johnson &

King, 1996)

Para mejorar la precision, Favre y cols. integraron los datos de la velocidad
angular del giroscopio, corrigiendo posteriormente el angulo de estimacién basado
en los datos del acelerometro recogidos durante el descanso o en periodos de
velocidad de movimiento constante (Favre, Jolles, Aissaoui & Aminian, 2008).
Posteriormente se mejord la calibracion considerando limitaciones articulares.
Actualmente se necesita una calibracion estatica para mediciones dinamicas

(Cooper, Sheret, McMillian, Siliverdis, Sha, Hodgins y cols., 2009).

Hoy en dia, los sistemas inerciales tienen multiples y Gitiles aplicaciones en
patologias relacionadas con la marcha, utilizandose como herramienta de
informacién en la evolucion, cuando ésta se ve alterada, aportando informacion de
las caracteristicas de la marcha en un momento dado, asi como del seguimientoy

evaluacion de las mismas a lo largo del tiempo (Muro y cols., 2014).

En los ultimos anos las investigaciones médico-cientificas han utilizado esta
tecnologia para cuantificar los patrones de movimiento en enfermedades
neurolégicas como Parkinson (Fazio, Granieri, Casetta, Cesnik, Mazzacane,
Caliandro, y cols., 2013; Salarian, Russmann, Vingerhoets, Dehollain, Blanc,
Burkhard y cols., 2004; Tay, Yen, Li, Lee, Yogaprakash, Chung y cols., 2013). Los
acelerometros triaxiales proporcionan datos cinematicos precisos en el cuerpo
humano (Wixted, Billing & James 2010). Miden caracteristicas mecanicas de las GRF
y variables espacio-temporales (Zijlstra & Hof, 2003; Moe-Nilssen & Helbostad,
2004). Tienen una alta sensibilidad y detectan movimientos rapidos incluso en
desplazamientos cortos, o incluso en temblores (Vaillancourt & Newell, 2000). Como
ventajas, incluyen la libertad de intervencién, tanto en laboratorio como en el

entorno.

Los acelerometros de tres ejes o triaxiales miden la aceleracion lineal de
centro de masas respecto del eje vertical (V o eje Z), que corresponde a la direccion
vertical de vaivén del cuerpo humano; el eje anteroposterior (AP o eje Y) que
corresponde a la direccion de balanceo anterior-posterior del cuerpo; y el eje
mediolateral (ML o eje X) que corresponde a la influencia lateral del cuerpo humano.
Esos acelerometros han de ser fiables y precisos en la marcha o al correr (Le Bris,
Billat, Auvinet, & Chaleil, 2006; Rowlands, Stone, & Eston, 2007). El emplazamiento
del aceleréometro varia segun los autores. Algunos lo sitian a la altura del COM del

individuo en torno a L5 (Godfrey, Conway, Meagher, & OLaighin, 2008; Kizilova,
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Jarmaliené, SeSok, Daunoraviciené, & Griskevicius, 2009) otros lo sitian en L3

(Kawabata, Goto, Fukusaki, Sasaki, Hihara, Mizushina y cols., 2013).

Actualmente el uso de los acelerémetros se centra en el analisis de la
marcha, donde presentanuna fiabilidad buena respectoal Gold Standard con buenos
coeficientes de correlacion en los movimientos en un plano en rodilla y cadera (Zhang,
Novak, Brouwer, & Li, 2013; Favre y cols., 2008; Takeda, Tadano, Natorigawa, Todoh
& Yoshinari, 2009). Se han utilizado para cuantificar la simetria de la marcha en
base a unos datos normativos (Sant’ Anna, Wickstrom, Eklund, Ztgner & Tranberg,
2013). También han demostrado validez y fiabilidad en las mediciones cinematicas

tanto en sujetos sanos, como en prétesis de cadera (Sant’ Anna y cols., 2103).

Estan validados en test como el “sit to walk” (Kerr, Rafferty, Dall &
Muhaidat, 2012), y también en la marcha, incluso en superficies irregulares donde
los resultados indicaron que la compensacion de la aceleracion gravitacional
utilizando la informacién de la orientacion proporcionada por la unidad de medida

inercial fue superior a la utilizacion de sistemas optoeléctricos (Kole y cols., 2014).

Por tanto, los sistemas inerciales tienen una fiabilidad y precision validadas
en el analisis de movimiento, aunque el grado depende del lugar y el movimiento, y
del disenio del estudio. Sin embargo, sus aplicaciones en el ambito del deporte atin

estan por explotar.

En deporte, existe literaturarelativaa aceleracion delcentro de masa en tres
dimensiones (Lin, Sung, Kuo, Kuo & Chen, 2014) con acelerometros en
ultramaratonianos para diagnosticar y monitorizar la técnica de carrera. Sin
embargo, no se dispone de datos normativos de la carrera con deportistas o sujetos
sanos para compararlos dentro de un patron de normalidad. Tampoco se sabe que
ocurre enla cinematicade la pelvis con sistemasinercialesenelanalisisde la carrera
a pie, como siocurre en el tronco (Kawabata y cols., 2013), siendo que la pelvis esla
conexion entre miembro inferior y superior, trasmisora de fuerzas a extremidades.
Hay estudios donde se analiza con sistemas de analisis visual y software 3D, la
mecanicade unaarticulacion proximal en individuos con una alteracién biomecanica
distal, hallandose una correlacién de prediccion de lesion de una estructura

(Williams, 2012). Pero esto no ha ocurrido con sensores inerciales especificamente.

De todo lo anterior se desprende que, actualmente no hay evidencia
cientifica sobre la fiabilidad de los sensores inerciales durante la carrera a pie.

Tampoco existe ningunareferencia sobre datos normativos en la misma, y, por tanto,
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nuestro estudio seria el primero que analice de forma aislada bajo condiciones

controladas la cinematica de la pelvis en la carrera a pie en triatletas.
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II. HIPOTESIS Y OBJETIVOS

El objetivo principal del estudio fue valorar la fiabilidad del sensor inercial
BTS G-sensor en triatletas sanos durante la carrera a pie en las siguientes variables

del patron de movimiento de la pelvis.

- Indice de simetria de la aceleracién vertical
- Cadencia

- Ciclo de carrera

- Longitud de zancada

- Rango dinamicode tilt

- Rango dinamico de oblicuidad

- Rango dinamico de rotaciéon

Los objetivos secundarios fueron

- Establecer los datos normativos de parametros espacio-temporales como la
cadencia, duracion de ciclo de carrera y longitud de zancada, en mujeresy

hombres en funcion de la velocidad de ejecucion de la prueba.

- Establecer los datos normativos de los rangos dinamicos articulares de la
pelvisy su indice de simetria durante la carrera en triatletas, en mujeres y en

hombres en funcion de la velocidad de ejecucion de la prueba.

La hipdtesis a contrastar fue que el sensor inercial es un sistema de analisis del
movimiento fiable para el estudio biomecanico de la pelvis durante la carrera, en

triatletas.
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III. MATERIAL Y METODOS

III.1. DISENO DEL ESTUDIO

El presente trabajo de investigacion const6 de 2 partes diferenciadas.

En una primera etapa, se realizé un analisis de fiabilidad sobre eluso de un
sensor inercial empleado para la evaluacion biomecanica de los parametros espacio-
temporales, rangos dinamicos e indice de simetria sobre la aceleracién vertical de la
pelvis durante la carrera a pie. Para ello se desarrolld un estudio observacional

transversal.

Por otro lado, también se determinaron los datos normativos de los rangos
dinamicos e indice de simetria de la pelvis, asi como los parametros espacio-
temporales cadencia, longitud de zancada y ciclo de la carrera pie mediante un

sensor inercial.

II1.2. SUJETOS

ESTUDIO DE FIABILIDAD

En esta parte del estudio se incluyeron 29 triatletas sanos, procedentes de
Valencia y provincia. Todos hicieron la prueba en el laboratorio de Analisis del

Movimiento de la Universidad Cardenal Herrera-CEU de Moncada, Valencia.

Criterios de Inclusion:

e Ser hombre o mujer sanos.
e Practicar triatlon en la actualidad.
e Practicar sesiones de carrera continua de al menos 1 hora y 30 minutos

repartidos durante la semana.

Criterios de Exclusion:

e Presentar alguna patologia ortopédica o neurolégica en miembro inferior
diagnosticada (Kawataba y cols., 2013).

e Edad superior a 65 anos.

e Cirugia en extremidadinferior.

e Historia médica de alguna lesion de miembroinferior el lltimo ano

e Presentar ampollas dolorosas en el pie.
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DATOS NORMATIVOS

Para obtener los datos normativos sobre la cinematica de la pelvis y los
parametros espacio-temporales de la carrera a pie, se analizaron 101 sujetos. Todos

ellos procedentes o residentes en Valencia y provincia.

Criterios de Inclusion:

e Serhombre o mujer sanos.

e Practicar triatlon un minimo de 6 meses.

e Practicar sesiones de carrera continua de al menos 1 hora y 30 minutos
repartidos durante la semana.

e Realizar un plan de entrenamiento de forma continua.

Criterios de Exclusion:

e Presentar alguna patologia ortopédica o neurolégica en miembro inferior
diagnosticada (Kawataba y cols., 2013).

e Dismetria de miembros inferiores

e Edad superior a 65 anos

e Cirugiaenextremidadinferior.

e Historia médica de alguna lesién de miembroinferior el lltimo afio.

e Presentar ampollas dolorosas en el pie.

I11.3. ASPECTOS ETICOS

El estudio se llevo a cabo siguiendo los requerimientos éticos establecidos
enla Declaracién de Helsinkide 1975y en la sextarevision de 2008 (Williams, 2008).
El estudio conté con la aprobacién del Comité Etico de la Universidad Cardenal
Herrera-CEU. Todos los sujetos estudiados fueron convenientemente informados
sobre la naturaleza de su participacién en el estudio y firmaron un documento de

consentimiento informado.
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I11.4. INSTRUMENTACION:

Para la realizaciéon del estudio y registro de la cinematica articular de la
pelvis, asi como de los parametros espacio-temporales se utilizé un sensor inercial,

el BTS G-sensor (figura 6) (BTS Bioengineering, Garbagnate Milanese, Italia)

Figura 6. Imagen del sensor inercial utilizado en la intervencion de
este estudio.

Las dimensiones del sensor eran 70x40x18 mm, y tenia un peso de 37 gr.

El dispositivo estaba formado por 4 componentes:

- Un aceleréometrotriaxial de 16 ejes con sensibilidad multiple (2, £4, 8, +16
g) con una frecuencia de 4 a 1.000Hz.

- Un magnetometro triaxial de 13 bit (+x1.200 uT) y una frecuencia mayor a
100Hz.

- Un giroscopio de 16 ejes, con sensibilidad multiple (x250, +500, +1000,
+2000°/s). Su frecuencia oscila entre 4 a 8.000Hz.

- Un GPS con una precision de posicion de 2,5 metros hasta SHz y 3 metros

hasta 10Hz.

Los datos fueron recogidos por el dispositivo de almacenamiento en la
memoriainterna del sensor (flash de 256MB) y se trasladaron al programa G-Studio
version 2.8.16.1. de BTS O©OBioengieneering 2013-2015, mediante conexién

Bluetooth® 3.0, clase 1.5, integrado en el sensory de alcance hasta 60 metros.

69



FIABILIDAD DEL SISTEMA INERCIAL DURANTE EL ANALISIS BIOMECANICO DE LA
CARRERA A PIE EN TRIATLETAS: ESTABLECIMIENTO DEL PATRON NORMATIVO

El sensor estaba protegido mediante unacincha elasticaamodo de cinturén
con velcro en sus extremos con el fin de una 6ptima fijacién alrededor de la cintura
pélvica (figura 7). En la zona posterior del cinturon existe un hueco para introducir
el sensor inercial, sellado con un cierre de velcro en la parte externa para evitar
movimiento del sensor, y en la parte anterior 2 tiras de silicona horizontales y de
forma paralela, diseniadas para contactar con la piel y evitar el deslizamiento del

cinturén durante la prueba.

Figura 7. Imagen de las cinchas utilizadas para adherir el sensor a los sujetos de la prueba.

Para establecer unas condiciones estandarizadas de la carrera, se utilizo
una cinta rodante modelo BH Fitness Columbia Pro con una inclinacién de 0° y

velocidad constante (figura 8).

Figura 8. Imagen de la cinta rodante utilizada para este
estudio.
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II1.5. PROCEDIMIENTO:

Los estudios de fiabilidad del sensor inercial y de normalidad del patrén
biomecanico de la pelvis se desarrollaron mediante una metodologia muy similar.
Después de haber sido convenientemente informadosy firmar elconsentimientopara
participar en el estudio, se registraron los datos antropométricos de todos los sujetos

y se comprobaron los criterios de inclusién y exclusion.

A continuacién, se tomaron medidas de la altura de ambas piernas. En
posicion de bipedestaciéon con las rodillas extendidas, sin calzado ni calcetinesy
frente a la pared, se colocod el extremo de la cinta métrica con valor “0” sobre el
trocanter mayor, alargando la cinta en direccién caudal, llegando a tocar el suelo

marcando el valor correspondiente.

Una vez confirmada la simetria de la altura de ambos miembros, los sujetos
subian a la cinta rodante, con calcetines a modo de proteccion de las posibles

abrasiones que pudiese causar el rozamiento de la cinta con el pie.

Para conseguir unas condiciones estandarizadas y limitar el error de
variabilidad al minimo, todos los participantes realizaron la prueba bajo las mismas
pautas, ya que los pequenos cambios enla intervencion pueden variarlos resultados

biomecanicos y fisiolégicos del individuo (Saunders, Pyne, Telford & Hawley, 2004).

Por tanto, para evitar posibles diferencias cinematicas entre los distintos
tipos de calzado, y su relacion a nivel articular en tobillo con la velocidad (Sinclair y
cols., 2013) y la rodilla (Bonacci y cols., 2013) todos los sujetos realizaron la prueba
sin calzado, lnicamente con calcetines. El contacto del pie también se ve afectado

con calzado y con la variacién de la velocidad (Perl, Daoud & Lieberman, 2012).

Previo a la recoleccion de datos, los sujetos realizaron una prueba-

simulacro con una doble finalidad:

1. Adaptarse a correr descalzo.
2. Determinar la velocidad con la que posteriormente realizarian el test con el

sensor activo.

Partiendo de una velocidad minima para que el sujeto acomodara la pisada
(Bates y cols., 1979; Kerrigan y cols., 2009; Morley y cols., 2010, se auto-
seleccionaba la velocidad hasta llegar a la que sintiese que tenia una buena

“economia de carrera” (Saunders y cols., 2004; Lussiana & Gindre, 2015). Esta
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velocidad fue denominada como “elritmode carrera que llevaria durante una prueba
de 10km”. La forma en la que debian interpretar ese ritmo, era mantenerse entre el
umbral aerébico y anaerébico. Una velocidad exigente, pero que pudiesen mantener
durante un periodo de una hora. En un lapso de tiempo entre 2 y 5 minutos
mantendrian esavelocidad constante hasta confirmarque erala elegida para realizar
la prueba. A los sujetos indecisos se les permitié alargar el tiempo de prueba hasta

que se sintieron confiados con su eleccion.

Tras la realizacién de la prueba simulacro, todos los sujetos fueron
instrumentalizados con el sensor inercial. El G-sensor fue situado sobre la apofisis
espinosa de S1 mediante una cincha elastica (figura 9), con el fin de aproximar el

centrode masasy a la vez recolectar datos cinematicos de la pelvis.

Figura 9. Colocacion del sensoren la
espinosa de S1

Posteriormente se realizé el registro de datos durante la carrera. Para ello,
los sujetos se colocaban sobre la cinta rodante y se mantenian en una posicion
estatica con las piernas ligeramente separadas, y los brazos relajados a los lados
hasta que recibian la orden del fisioterapeuta e iniciaban la cinta rodante.
Previamente a iniciar la cinta y para calibrar el sensor, se activaba manualmente
presionando durante 3 segundos de forma continua sobre un botén superior
izquierdo del dispositivo, hasta que elpitido era constante. A partir de este momento,
elinvestigador volvia a sellar el sensor dando la orden al sujeto de iniciar la cinta de

correr y asi activar simultaneamente el cronémetro. Durante los primeros 30
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segundos aumentaban la velocidad hasta alcanzar la que previamente determinaron
como ritmo de carrera. Mantenian esa velocidad hasta alcanzar el tiempo de 5

minutos de registro de datos (figura 10).

Figura 10. Sujeto realizando la prueba con el sensor.

Una vez finalizado el tiempo, se anot6 la distancia recorrida. En cuanto el
sujeto se frenaba totalmente, el investigador retiraba el velcro del cinturén que

protegia el sensory desactivaba manualmente el sensor.

El procedimiento de actuacion descrito fue el mismo en el caso del estudio
de fiabilidad del sensor inercialy en el estudio sobre la normalidad del patréon
biomecanico de la pelvis. Unicamente en la parte del estudio correspondiente al
analisis de la fiabilidad, tras la realizacion de la prueba de recogida de datos durante
la carrera, se realizé un segundo test, tras una pausa de 15 minutos. El protocolo
seguido fue el mismo que en la primera prueba. El mismo investigador coloco el

sensor ambas veces al mismo sujeto.
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Las pruebas se realizaron el mismo dia, y en similar franja horaria, bajo
condiciones normales de laboratorio con temperaturas entre 22 y 25 °C y humedad

relativa del 40-55%.

El registro de datos para el estudio de fiabilidad del sensor inercial tuvo
lugar durante el mes de junio de 2015, mientras que los datos sobre el estudio de
normalidad del patron biomecanico de la pelvis fueron registrados desde julio hasta
diciembre de 2015. Ademas, dada la similitud en el procedimiento empleado para
ambos estudios, los datos obtenidos por los sujetos participantes en el estudio de
fiabilidad del sensor también se incluyeron en el analisis de los datos obtenidos a

partir del estudio del patron biomecanico de la pelvis.

III.6. DESCRIPCION DE VARIABLES.

En elestudio de fiabilidad, se analizaron las siguientes variables:

- El indice de simetria de la aceleraciéon vertical, que mide la aceleracion de

masas respecto al eje vertical. Se expresa en una escala de porcentaje de O a
100, atribuyendo el maximo valor a la simetria perfecta.

- La cadencia, es un parametro que expresa los pasos por minuto (p/m)
realizados durante la carrera (Gill & O’Connor, 2003).

- Lalongitud de zancada se refiereala distanciaenla que el centro de gravedad

del corredor se desplaza con el contacto de un pie hasta el siguiente contacto
con el pie del mismo lado (Cunningham, Moschandreou & Subotic, 2001). Se
expresa en metros (m).

- El ciclo de carrera se mide en segundos y corresponde al tiempo promedio

entre el contacto de un pie y el proximo contacto del mismolado (Tobalina,
2011).

- Rango cinematico del #lt o inclinacién de la pelvis sobre el plano sagital.

Comprende los valores minimos y maximos de inclinaciéon durante el ciclo de
carrera a pie. Se expresa en grados.

- Rango cinematico de oblicuidad pélvica sobre el plano coronal. Comprende

los valores minimos y maximos de oblicuidad durante el ciclo de carrera a

pie. Se expresa en grados.
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- Rango cinematico de la rotacion pélvica sobre el plano transversal.

Comprende los valores minimos y maximos de rotacion durante el ciclo de

carrera a pie. Se expresa en grados.

Por otro lado, para determinar los datos normativos del patrén cinematico de
la pelvis y los parametros espacio-temporales del ciclo de carrera, se hizo una

distribuciéon de los grupos por sexos donde se analizaron las siguientes variables.

- El indice de simetria de la aceleracion vertical.

- Rangos cinematicos de tilt, oblicuidad y rotacién pélvicas.

- Parametros espacio-temporales: como la cadencia, longitud de zancada y ciclo

de carrera.

En el estudio de los datos normativos el analisis de las variables se realizo
considerando el factor sexo (hombres/mujeres)y la velocidad de ejecucion de la
cada

posteriormente como variable cualitativa, mediante el uso de percentiles (Luissiana

prueba. La velocidad autoseleccionada por triatleta, se categorizo
& Gindre, 2015). Para ambos grupos hombres y mujeres, se establecieron 3 grupos
de velocidades (lenta, mediay rapida) que fueron obtenidos en funcion de la velocidad
maxima alcanzada en cada grupo por sexo. La tabla 2 muestraelcorte de velocidades

por cada grupo.

MUJERES HOMBRES
Velocidad Velocidad
Velocidad N Velocidad N
elocida (km/h) elocida (km/h)
Percentil | | ia <8,75 16 Lenta <9,98 16
<33%
33% a . Entre 8,75 y . Entre 9,98 y
66% Media 10,11 16 Media 11,70 17
Percentil | . ida 10,11 18 Réapida 11,70 18
>66%

Tabla 2. Separacion de grupos por velocidades en funcién del sexo.
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I11.7. ANALISIS ESTADISTICO.

El cumplimiento del supuesto de normalidad se comprobé para cada variable

dependiente mediante la prueba de Kolmogorov-Smirnov.

Para elestudio de fiabilidad del sensorinercial, se calculéel coeficiente de correlacion
intraclase (ICC) para las variables dependientes indice de simetria de la aceleracion
vertical, cadencia, longitud de zancada, duracién del ciclo de carrera y los rangos
dinamicos de tilt, oblicuidad y rotacién pélvica. El valor ICC puede variarentre Oy 1,
atribuyéndose una baja fiabilidad a valores de 0.41 a 0.60, una fiabilidad media o
moderada entre 0.61 y 0.80 y una alta repetibilidad con valores superiores a 0.80
(Shrout, 1998).

Para comparar las diferencias del patrén biomecanicode la pelvis entre hombres y
mujeres en funcién de la velocidad que se empled en cada caso, se utilizé un analisis
de la varianza (ANOVA) de dos factores entre-sujetos, siendo uno de los factores el
sexo en el que se diferenciaban dos niveles (hombres y mujeres) y otro factor la
velocidad de ejecucion de la prueba para la que se definieron 3 niveles (velocidad
lenta, media y rapida). La homogeneidad de varianzas se comprobé mediante la
prueba de Levene. La significatividad se situ6 en P<0.05 en todos los casos excepto

para aquellas variables en las que se fij6 un valor de significacion mas exigente en

P<0.025 (Sanchez, 2010).

Para llevar a cabo los calculos estadisticos se utilizé en programa SPSS version 18.0

para Windows (SPSS INc, Chicago, IL EEUU)
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IV. RESULTADOS
IV.1. ESTUDIO FIABILIDAD DEL SENSOR INERCIAL.
IV.1.1. SUJETOS.

En esta parte del estudio se incluyeron 29 triatletas sanos siendo 14
hombres y 15 mujeres, de edad media 31 afos (+8,5), con un peso medio de 66,32
kilos (+10,30 kg) y una altura de 172 centimetros (+8.25). Los datos descriptivos de

la muestra estan reflejados en la tabla 3.

HOM BRES MUJERES
N 14 15
EDAD (afios) 32.3619.09 30+8.08
PESO (kilos) 74.65%6.69 58+6.09
ALTURA (cms) 178+4.94 167+7.02

Tabla 3. Datos descriptivos de la muestra en el andlisis de fiabilidad del sensor.

IV.1.2. FIABILIDAD Y CONSISTENCIA INTRAOBSERVADOR DEL
SENSOR INERCIAL

Los resultados obtenidos en el test-retest muestran una alta fiabilidad para
todas las variables analizadas (Shrout, 1998), tanto en los rangos dinamicos de la
pelvis, como en los parametros espacio-temporales (P<0.001). Para 11 de las 14
variables el ICC fue superior a 0.950 (P<0.001), indicando una concordancia

excelente (Sanchez, 2010). Los datos detallados se muestran en la tabla 4.
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VARIABLE TODA LA
MUESTRA
ICC P
INDICE SIMETRIA 0.808 | <0.001
CADENCIA 0.983 | <0.001
LONGITUD ZANCADA 0.997 | <0.001
CICLO CARRERA 0.985 | <0.001
TILT 0.868 | <0.001
OBLICUIDAD 0.922 | <0.001
ROTACION 0.963 | <0.001

Tabla 4. Resultados de fiabilidad del sensor en la muestra
para las variables de indice de simetria, pardmetros
espacio-temporales y rangos dindmicos pélvicos.
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IV.2. DATOS NORMATIVOS DEL PATRON CINEMATICO
DE LA PELVIS EN LA CARRERA A PIE.

IV.2.1. SUJETOS

Para obtener los datos normativos del patrén cinematico de la pelvis, asi

como parametros espacio-temporales relativos a la longitud de zancada, cadenciay

ciclo de zancada se analizaron 101 triatletas, entre 18 y 53 anos y una edad media

de 31.34 anos (+8.81), un peso medio de 65.72 kilos (+11.10) y la altura media fue

de 170.90 cm (+7.63). Los participantes del grupo de fiabilidad fueron incluidos

posteriormente para completar la muestra de 101 sujetos. La comparativa de los

datos se muestra en la tabla 5.

VARIABLES HOMBRES MUJERES
N 51 50
EDAD (aiios) 32.49£8.61 30.16%8.94
PESO (kilos) 74.028.24 57.25%6.11
ALTURA (cms) 176%5.70 165.70%5.79

Tabla 5. Datos demogrdficos de los sujetos que realizaron la prueba para extraer el
patrén cinemadtico de la pelvis en la carrera a pie.

IV.2.2. PATRON NORMATIVO DE LA CINEMATICA DE LA PELVIS
Y LOS PARAMETROS ESPACIO-TEMPORALES EN FUNCION DEL

SEXO Y LA VELOCIDAD

Las principales variables dependientes en funcién de la velocidad y el sexo se reflejan

en la tabla 6. Se dan valores promedio y los intervalos de confianza de cada grupo

para cada una de las velocidades. En la tabla se muestran las diferencias de medias

entre hombres y mujeres para cada velocidad.
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Datos promedio en cada variable

Diferencias de medias

HOMBRES MUJERES VELOCIDAD VELOCIDAD VELQCIDAD
LENTA MEDIA RAPIDA
V1 V2 V3 \'A V2 V3 H-M H-M H-M
INDICE DE SIMETRIA (%) 99.04(0.69) 99.43(0.44) | 98.62(0.82) 99.37(0.34) 98.89(0.73) | 98.99(0.73) -0.33(-0.80-0.14) 0.55* (0.07-1.03) -0.37(-0.81-0.08)
CADENCIA (p/m) 170.1(9.7) 173.0(10.4) | 171.3(9.39) | 171.9(15.5) 172.2(10) 173.5(10) -1.76 (-9.56-6.04) 7.81(-7.02-8.59) -2.117(-9.47-5.24)
CICLO DE CARRERA (s) 0.70(0.04) 0.67(0.05) 0.70(0.04) 0.69(0.06) 0.69(0.04) 0.69(0.24) 0.01(-0.03 a -0.04) -0.01 (-0.04-0.02) 0.01 (-0.02-0.04)
LONGITUD ZANCADA (m) 1.81(0.12) 2.02(0.23) 2.47(0.27) 1.30(0.14) 1.84(0.10) 2.14(0.14) 0.22(0.08-0.35) 0.18(0.06-0.31) 0.33(0.21-0.45)
TILT PELVIS (°) 7.50(1.70) 8.43(2.46) 8.01(2.00) 7.31(2.40) 8.33(2.58) 8.91(2.22) 0.20(-1.37-1.77) 0.10(-1.45-1.65) -0.9 (-2.38-0.58)
ROTACION PELVIS (*) 10.64(2.47) 9.96(3.76) 13.60(3.68) 13.21(2.98) 15.74(3.99) 16.13(3.42) -2.57 (-5.09 a -0.05) -5.78 (-8.26 a -3.30) -2.53(-4.91a-0.16)
OBLICUIDAD PELVIS (%) 9.27(2.53) 7.84(2.16) 8.75(1.44) 8.11(1.34) 9.64(1.77) 7.81(1.99) 1.16 (-1.18-2.51) -1.80%(-3.12 a -0.47) 0.95(-2.23-0.34)

Tabla 6. Diferencias entre hombres y mujeres en funcion de la velocidad en las distintas variables cinemadticas de la pelvis. En las primeras columnas se muestran los valores promedio de los
pardmetros espacio-temporales, los rangos dindmicos de la pelvis y el indice de simetria de la aceleracion vertical. En las siguientes columnas de muestra la diferencia de medias entre hombres

y mujeres en las distintas velocidades. V1: Velocidad lenta, V2: Velocidad media, V3: velocidad rdpida. H-M: hombres-mujeres *P<0.025
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Para la variable indice de simetria (figura 11) no se cumplié la
homogeneidadde varianzasy por tanto se tuvo en cuentaun nivelde significatividad
P<0.025. No se encontraron diferencias estadisticamente significativas respecto los
efectos principalesde sexo o velocidad, pero si se hallaron en la interacciéon de ambos
factores. Concretamente, a velocidad media, los hombres registraron un indice de
simetria significativamente mayor respecto de las mujeres (P<0.05). Pese a no hallar
resultados estadisticamente significativos, el indice de simetria muestra una ligera
tendencia a disminuir a medida que aumenta la velocidad de ejecucién en ambos

grupos.

INDICE SIMETRIA

99,43

99,37

VELOCIDAD LENTA VELOCIDAD MEDIA VELOCIDAD RAPIDA

e HOM BRES e \UJERES

Figura 11. Variacion del indice de simetria en funcion de la velocidad. En lineas separadas hombres y mujeres

Para las variables de cadencia y ciclo de carrera (figuras 12 y 13) no se
hallaron diferencias estadisticamente significativas entre los factores principales
sexo o velocidad, ni en la interaccion entre ambos factores. A diferencia del ciclode
carrera, que mantiene un promedio estable en toda la muestra, en el caso de la
cadencia se observo en las mujeres una leve tendencia al aumento conforme se
incrementaba la velocidad de ejecucién de la prueba, sin embargo, este resultado no

alcanzé la significatividad estadistica.
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DURACION DEL CICLO DE CARRERA
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Figura 12. Variacion del ciclo de carrera en funcion de la velocidad. En lineas separadas hombres y

mujeres.
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Figura 13. Variacion de la cadencia en funcion de la velocidad. En lineas separadas hombres y
mujeres.
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En la longitud de zancada (figura 14) se observan diferencias
estadisticamente significativas iinicamente en los factores principales sexo (P<0.025)
y velocidad (P<0.025), perono enla interaccion entre ambos factores. En esta prueba
no se cumpli6 el supuesto de homogeneidad de varianzas y, por tanto, se
consideraron resultados estadisticamente significativos los valores de P<0.025. Se
observo una mayor longitud de zancada en hombres respecto a las mujeres para cada
una de las velocidades. Igualmente, se observdé un incremento estadisticamente
significativo de la longitud de zancada conforme se incrementaba la velocidad de

ejecucion de la prueba tanto en hombres como en mujeres.

LONGITUD DE ZANCADA

2,75 T

] 2,47
2,5 T

2,25 1 2,14

metros

VELOCIDAD LENTA VELOCIDAD MEDIA VELOCIDAD RAPIDA

e HOM BRES e MUJERES

Figura 14. Variacion de la longitud de zancada en funcion de la velocidad. En lineas separadas hombres
y mujeres.

Los resultados de la cinematica articular referentes al tilt no muestran
diferencias estadisticamente significativas en los efectos principales de sexo,
velocidad o en la interaccion de ambos factores. No obstante, la ausencia de
significaciéon estadistica en el grupo de las mujeres se observé una tendencia al

incremento del tilt pélvico conforme aumentaba la velocidad de la prueba (figura 15).
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8,91

VELOCIDAD LENTA VELOCIDAD MEDIA VELOCIDAD RAPIDA

Titulo del eje

e HOM BRES e |\|UJERES

Figura 15. Variacidn del tilt en funcion de la velocidad. En lineas separadas hombres y mujeres.

Las curvas cinematicas del tilt pélvico que se dan durante un ciclo completo
de carrera se muestran en la figura 16. Debido a la ausencia de diferencias
estadisticamente significativas entre sexos y velocidades, se presenta una unica

ilustracion con el promedio de toda la muestra alo largo del ciclo de carrera completo.
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Figura 16. Curva cinemdtica de la pelvis en el plano sagital. Agrupados todos los sexos y velocidades.
Los grados negativos representan una retroversion de pelvis. Los grados positivos representan una
anteversion de pelvis. La flecha negra superior indica el momento del contacto inicial del pie
contralateral al finalizar la fase de vuelo del miembro que muestra la grdfica.
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En el rango dinamico de oblicuidad pélvica (figura 17), se observaron
diferencias estadisticamente significativas Ginicamente en la interaccién de los
factores principales sexo y velocidad (P<0.05). Concretamente, a velocidad media, el
grupo de las mujeres alcanzé un mayor rango oblicuidad pélvica respecto al grupo
de hombres (figura 19). Al igual que a velocidad lenta (figura 18), a velocidad rapida,
no se observaron diferencias estadisticamente significativas referentes al rango

dinamico, pero si se observa variaciones de patron cinematicoentre sexos (figura 20).

OBLICUIDAD PELVICA
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e HOMBRES  emmm== MUJERES

Figura 17. Variacion de la oblicuidad en funcion de la velocidad. En lineas separadas
hombres y mujeres
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Figura 18. Curvas cinemdticas de la oblicuidad pélvica. Toda la muestra agrupada. Los grados
negativos representan una oblicuidad en sentido caudal. Los grados positivos representan una
oblicuidad en sentido craneal. La flecha negra superior indica el momento del contacto inicial del
pie contralateral al finalizar la fase de vuelo del miembro que muestra la grdfica.
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Figura 19. Curvas cinemdticas de oblicuidad a velocidad media. Hombres y mujeres en lineas
separadas. Los grados negativos representan una oblicuidad en sentido caudal. Los grados positivos
representan una oblicuidad en sentido craneal. La flecha negra superior indica el momento del
contacto inicial del pie contralateral al finalizar la fase de vuelo del miembro que muestra la grdfica.
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Figura 20. Curvas cinemadticas de oblicuidad a velocidad rdpida. Hombres y mujeres en lineas
separadas. Los grados negativos representan una oblicuidad en sentido caudal. Los grados positivos
representan una oblicuidad en sentido craneal. La flecha negra superior indica el momento del
contacto inicial del pie contralateral al finalizar la fase de vuelo del miembro que muestra la grdfica.
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En el rango dinamico de la rotacion pélvica (figura 21) se observaron
diferencias estadisticamente significativas en los efectos principales del factor sexo
(P<0.001) y del factor velocidad (P<0.05), sin embargo, no se encontraron diferencias
significativas en la interaccion de ambos factores. La rotacion es mayor en mujeres
respecto a los hombres a cualquier velocidad. Ademas, en ambos sexos aumenta la

rotacion a medida que aumenta la velocidad (figuras 22 y 23).
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Figura 21. Variacion de la rotacion pélvica en funcion de la velocidad. En lineas
separadas hombres y mujeres
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Figura 22. Curvas cinemdticas de rotacion pélvica en mujeres. Velocidades en lineas separadas. Los
grados negativos representan una rotacion externa de pelvis, mientras que los positivos representan

una rotacion interna. La flecha negra superior indica el momento del contacto inicial del pie
contralateral al finalizar la fase de vuelo del miembro que muestra la grdfica.
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ROTACION PELVICAEN HOMBRES
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Figura 23. Curvas cinemdticas de rotacion pélvica en hombres. Velocidades en lineas separadas. Los
grados negativos representan una rotacion externa de pelvis, mientras que los positivos representan
una rotacion interna. La flecha negra superior indica el momento del contacto inicial del pie
contralateral al finalizar la fase de vuelo del miembro que muestra la grdfica.
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IV. DISCUSION

El principal objetivo del presente estudio fue demostrar la fiabilidad del
sensor inercial en el analisis biomecanicode la carrera de triatletas sanos sobre la
cinematica de la pelvis presentando una excelente fiabilidad y sentando las bases
metodologicas para la realizacion de futuros trabajos que analicen la carrera en

poblaciones patolégicas.

En nuestroestudio se analizo6 la fiabilidad del sensor inercial BTS G-sensor
(BTS Bioengineering, Garbagnate Milanese,Italia) sobre la cinematica 3D de la pelvis
durante la carrera, obteniéndose valores ICC superiores a 0.8 en todas las variables

observadas, lo que supone una alta fiabilidad de los resultados.

La mayoria de autores que han estudiado el movimiento humano con
sensores inerciales, se centran en la cinematica durante la marcha, sin embargo, se
ajustan a una Unica articulaciéon, encontrandose buenos indices de fiabilidad en
cadera, rodilla y tobillo (Alonge, Cucco, D’Ippolito & Pulizzotto, 2014; Dong, Wu, Bao
& Xiao, 2006; Cooper y cols., 2009, Favre y cols., 2008 y 2006; Kawano, Kobashi,
Yagi, Kondo, Yoshiya & Hata, 2007; Seel, Raisch & Schauer, 2014; Fong & Chan,
2010). Otro alto porcentaje de autores, inicamente analizan un plano de movimiento
(Dejnabadi, Holles, Aminian, 2005; Dejnabadi, Jolles, Casanova, Fua, & Aminian,
2016; Dong y cols, 2006; Seely cols., 2014). Por otra parte, varios autores analizaron
la precision en las mediciones de tronco, ilnicamente sobre movimientos especificos,
como Wong & Wong, que reportaron para la columna lumbar con un sensor situado
en L3 indices de fiabilidad excelentes en la flexion y lateroflexiéon lumbar. Si bien es
cierto que la simplicidad del movimiento y las condiciones fueron controladas en
laboratorio (Wong & Wong, 2008). Sin embargo, dificilmente se encuentran estudios

con una tematica relacionada con la pelvis.

Nuestro estudio establece un punto de partida sobre el uso del sensor
inercial en el ambito clinico debido al creciente interés de la poblacién en el deporte,
y, sobre todo, en actividades de resistencia como la carrera a pie y el triatlon,

catalogados como deportes de una elevada incidencia de lesién (Migliorini, 2011).

El diagnéstico y monitorizacion biomecanica de forma rapida, sencillay
econémica con sensoresinerciales (Mayagoitia, Nene & Veltink, 2002) abre un campo
de investigacion clinico no explorado hasta la fecha en la carrera a pie tanto para

identificar patrones alterados o erroneos,como para prevenirlaaparicion de lesiones.
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Los resultados obtenidos en el presente estudio muestran una buena
repetibilidad para los valores del indice de simetria de la aceleracion vertical. En la
literatura, no existen datos contrastados sobre la cuantificacién del indice de
simetria disefiado tal y como lo hace nuestro estudio. Unicamente Lee y cols.
cuantifican diferencias en la simetria durante la carrera a pie, pero los resultados
son expresados en ratios, a diferencia de nuestro estudio que los resultados se
expresan mediante valores de porcentaje. Ademas, la muestra total reunida por Lee
y cols. fue bastante reducida, con 10 sujetos (Lee y cols., 2010). Pese a ello, nuestros
resultados se muestran en consonancia con otros estudios que analizan diferencias
en las fuerzas verticales en su conjunto, aunque ligeramente inferiores. Esto podria
deberse al hecho de analizar de forma disociada la aceleracion vertical en ambos
miembros, y no como un conjunto. Brage y cols. encuentran poca consistencia en
los resultados de los sujetos a velocidades lentas en contraposicion a los que llevaban
unas velocidades altas, atribuyéndolo a una mayor variabilidad biomecanica
anteroposterior y/o contralateral a velocidades lentas. Sin embargo, aunque Brage y
cols. realizaron la prueba 12 sujetos a 10 velocidades distintas, utilizaron un
acelerémetrouniaxialadiferenciadelnuestroque fue triaxialyla muestra fue mucho
mayor. Tampoco aportan datos sobre indice de simetria de todo el ciclo de carrera,
sino que hablan de diferencias de aceleracion de la fase de contacto entre la marcha

y la carrera a pie (Brage y cols., 2003).

Otra posible explicacion sobre las diferencias observadas en el indice de
simetria puede atribuirse a la fatiga. LeBris y cols. demostraron que las fuerzas
mediolaterales yla regularidad del ciclo de carrera se veian afectadas con la fatiga
(LeBrisy cols., 20006). El disenio de nuestro estudio buscaba recrearunas condiciones
de esfuerzo percibido como de intensidad media-alta, analizando la totalidad de la
prueba que consistia en dos periodos de 5 minutos. Algunos autores toman datos de
Unicamente 15 y 30 segundos a maxima velocidad (Riley y cols, 2008). Otros,
analizan los tltimos segundos de la prueba de 5 minutos a 3 velocidades (Lee y cols.,
2010). También se han tomado muestras de los ultimos 25 metros de varias series
de 800 metros (Kawabata y cols., 2013). El caracter clinico del estudio buscaba
establecer la existencia de posibles diferencias en largos periodos de tiempo, y no

Unicamente en los tltimos segundos o un numero de ciclos de carrera determinado.

Respecto a la localizacion del sensor, distintos estudios también han
obtenido una alta fiabilidad en el registro de variables durante la carrera,

independientemente de la ubicacién seleccionada para la localizacién de los
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sensores. Kawataba y cols. utilizaron 2 dispositivos: uno situado en L3 y otro en la
apofisis xifoides del esternon (Kawabata y cols., 2013). Por su parte, Mayagoitia y
cols. utilizaron un aceleréometro a distintas velocidades, emplazado a nivel de la tibia
(Mayagoitia y cols., 2002). Recordaremos que en nuestro estudio el dispositivo era

un sensor inercial que se encontraba ubicado a nivelde S1.

Debido a las diferencias observadas en la metodologia de los distintos
estudios respecto al dispositivo de registroempleado, su localizacion, la velocidad a
la que se realiza la prueba o la duracion de la misma, no se pueden establecer
comparaciones de nuestros resultados con disefos similares. Sin embargo, toda la
literatura en general, constata la fiabilidad de los acelerémetros como unidad de
medicion de las fuerzas de desplazamiento del centro de masas. La fiabilidad del
acelerometroincluido en un sensorinercial en carrera a pie no se ha descrito hasta
ahora en la literatura. También se desconocia hasta el momento la fiabilidad en la
medicion de indice de simetria de la aceleraciéon vertical en triatletas sanos como
herramienta objetiva a tiempo real para cuantificar el desplazamiento vertical del

centrode masas entre el miembro inferior.

Al margen de esta variable de estudio, los acelerémetros han demostrado
capturar los patrones de zancada y parametros espacio-temporales de forma precisa
y valida durante la marcha (Moe-Nilssen & Helbostad, 2004; Zijlstra & Hof, 2003) y
la carrera a pie (Le Bris, Billat, Auvinet, Chaleil, Hamard & Barrey, 2006; Rowlands,
Stone & Eston, 2007; Purcell, Channells, James & Barrett, 2005) obteniéndose unos
altos indices de correlacién en estos parametros. Sin embargo, un dispositivo
emplazado en un Unico miembro, solamente recoge la informacién de este, y, por
tanto, se descarta la obtencién de otros datos relevantes para el analisis de

alteraciones biomecanicas como el indice de simetria.

Respecto a la cinematica 3D de la pelvis, segiin la revision llevada a cabo
por McGinley, Baker & Wolfe para estudios de fiabilidad en el analisis tridimensional
de la marcha, una desviacion estandar de las diferencias entre los valores predichos
y los valores observados de 2° o menos se acepta clinicamente en la mayoria de las
situaciones. Errores entre 2° y 5° podrian ser razonables, pero requieren la
interpretacion de los datos. Por encima de 5° se consideran preocupantes porque
pueden confundir dicha interpretacion (McGinley, Baker & Wolfe, 2009). El nuestro,
es el primer estudio que presenta datos de fiabilidad 3D de la pelvis durante la

carrera a pie tomadas con un sensor inercial en personas sanas. Por tanto, no se

95



FIABILIDAD DEL SISTEMA INERCIAL DURANTE EL ANALISIS BIOMECANICO DE LA
CARRERA A PIE EN TRIATLETAS: ESTABLECIMIENTO DEL PATRON NORMATIVO

puede estableceruna comparativa entre nuestros resultados con la de otros estudios

que hayan predicho valores cinematicos en condiciones similares.

Otra revision llevada a cabo por Cuesta, Galan & Williams muestran la
extensa bibliografia sobre los sensores inerciales, con estudios de validezy precision
en distintas articulaciones y movimientos (Cuesta, Galan & Williams, 2010). Segin
los datos examinados por Cuestay cols. no se observo una unificacion en resultados,
siendo que algunos estudios otorgaban a movimientos del tronco un error entre los
valores predichos y los valores observados entre 2°y 5° y otros autores senalaban,
valores menores a 2° para el mismo plano de movimiento. Sin embargo, la muestra,
en todos los casos, se componia por un numero de sujetos inferior a 10, y en la
mayoria lo componian 1, 2 6 4 sujetos; o los estudios eran de pobre calidad

metodologica.

La mayor parte de la literatura referente a sensores inerciales se centra en
métodos de reconocimientoy deteccion de la marcha (Varol, Sup & Goldfarb, 2010;
Wentink, Schut, Prinsen, Rietman & Veltink, 2014; Novak y cols., 2014), estimacién
de parametros espacio-temporales (Schepers, Van Asseldonk, Baten & Veltrink,
2010; Mariani, Rouhani, Crevoisier & Aminian, 2013; Liu, Inoue & Shibata, 2009) y
anticipacion de la marcha (Martinez-Mendez, Sekine & Tamura, 2011; Hassan,
Kadone, Suzuki & Sankai, 2014; Stirling & Weatherly,2013) como métodos de
predicciéon cuya finalidad es poder adaptar los resultados a prétesis y a desordenes
de la marcha tales como Parkinson y enfermedades neurodegenerativas (El-Gohary,
Pearson, McNames, Mancini, Horak, Mellone y cols., 2014) gracias a la identificacion

de alteraciones en esta (Kerrigan, Todd, Della Croce, Lipsitz & Collins, 1998).

Sant’ Anna y cols. validaron la normalidad de la marcha con un sensor
inercial en distintas variables espacio-temporales y cinematicas como la flexién de
cadera, rodilla y tobillo, con un ICC superior a 0.8 (Sant’ Anna y cols., 2012). Sin
embargo, la localizacion del sensor se utiliz6 de forma disociada y siendo distinta a
la de nuestro estudio (un giroscopio se situ6 entre ambas espinas iliacas antero-
superiores,enla parte ventraldel cuerpo y un acelerémetrose situé3 cm por encima
del maléolo tibial). Por su parte, Bolink y cols., mostraron la validez del sensor
inercial como herramienta de analisis para medir angulos pélvicos durante la
marcha,y enlos test “sit-to walk” y “step-down” con unos valores ICC para la marcha
de 0.96 a 1y un error entre resultados predichos y resultados observados de 2.70° y
2.68° para el plano frontal y el plano sagital respectivamente (Bolink, Naisas,

Sendena, Essers Heyligers, Meijery cols., 2015). Este estudio Ginicamente muestra
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conclusiones respecto a la validez del sensor para medir grados de error, pero no se
encuentran datos referentes a la fiabilidad de la cinematica articular pélvica, y

tampoco los hay en el plano transversal.

Pese a que existen suficientes evidencias sobre el uso del sensor inercial en
el analisis de la marcha (Varol y cols., 2010; Cuestay cols., 2010; Sinclairy cols.,
2012; Alonge y cols., 2014, no ocurre lo mismo en la carrera a pie, donde hasta el
momento no se ha evaluado ningiin segmento con sensores inercialesy, por tanto,

no existen datos normativos de referencia para poder comparar nuestros resultados.

En otros deportes en relacion con el triatlon, como es la natacion, se ha
validado eluso de sensores inerciales para estimar la cantidad de patadas con unas
correlacionesentre elsensoryelvideo de 0.96 y 1.00 respectivamente. El error tipico
de la medida en la fiabilidad entre los ensayos fue de aproximadamente el 4% para
elrecuentode patadas y la velocidad. De esta forma los sensores inerciales generan
suficientes estimaciones de validez y fiabilidad para cuantificar los cambios en la
cantidad de patadas y la velocidad en natacion estilolibre (Fulton, Pyne, & Burkett,
2009). Otros autores que analizaron distintos eventos de la brazada, encontraron que
las correlaciones entre la medicion de entradas y salidas fueron casi perfectas y
errores de prediccion de aproximadamente 0.1 segundos para las variables

analizadas (Lee, Burkett, Thiel & James, 2011).

Lee y cols. realizaron un estudio de validez con un disefio semejante al
nuestro. El sensor inercial estaba colocado en el sacro para identificar las
aceleraciones verticales bilaterales del centro de masas (COM). El indice de
correlacion fue muy alto (0.96) entre el sensor inercial y el Gold Standard. Este
estudio demostré que un soélo sensor inercial puede ser utilizado como un método
valido de medicién de la aceleracion vertical del COM (Lee y cols., 2010). Kawabata y
cols. realizaron un trabajo de fiabilidad en 13 adultos hombres, a 3 velocidades,
colocando elaceleréometroen L3 para medir la aceleraciéon del tronco. La cadencia se
obtuvo a partir de la aceleracion vertical obteniendo una excelente correlacién tanto
en tapiz rodante como en suelo (Kawataba y cols., 2013). Estos resultados se repiten
en otros autores que realizan mediciones de tronco en la terceralumbar (Auvinet,

Berrut, Touzard, Moutel, Collet, Chaleil & Barrey, 2002; Wixted y cols, 2010).

Las aplicaciones de los sensoresinerciales en el deporte van aumentando
cada vezmas, sobretodo en gestos técnicos controlados como la patada de natacioén,
o el golpeo de golf (Ghasemzadeh, Loseu, Guenterberg & Jafari, 2009). Sin embargo,

tras los resultados revisados podemos afirmar que no existen referencias para poder
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comparar nuestros datos de fiabilidad en la carrera a pie con otros estudios
asumiendo al sensor inercial como unidad integrada de medicion. Por separado, los
acelerémetros han demostrado ser un método preciso en la cuantificacion de
parametros espacio-temporales y aceleracién vertical, en su variedad de
emplazamientos anatéomicos. A la luz de la revisiéon realizada y tras los resultados
obtenidos en nuestro trabajo, consideramos que este estudio establece un punto de
partida para continuar investigando la cinemaéatica de la carrera e indice de simetria,
fomentando su uso en el ambito clinico, debido a la facilidad de manejoy rapidez de

analisis respecto a otros métodos.

Continuando con los objetivos del estudio, la segunda parte de nuestro
trabajo fue el establecimiento de los datos normativos de parametros espacio-
temporales, cinematica de la pelvis e indice de simetria entre grupos de hombres y

mujeres triatletas, en funcién de la velocidad.

Siguiendo el protocolo utilizado por otros estudios con metodologias
similares, se utiliz6 un tapiz para la realizacion de la prueba con la finalidad de que
las condiciones de velocidad, pendiente y terreno fuesen lo mas controladas y
reproducibles (Riley y cols., 2008). Al realizar la prueba en tapiz rodante, no se ha
contemplado el factor de “resistencia al viento”, sin embargo, en este caso no es
determinante para el tipo de analisis efectuado, sino que se ha relacionado mas con
estudios centrados en investigar el coste energético (Pugh, 1970). Si bien es cierto
que Sinclairy cols. y Schache y cols. afirman que se producia una mayor flexién de
cadera previo al contacto inicial, en sujetos que realizaron la prueba en suelo
(Sinclairy cols., 2013; Schache y cols., 2001), Wanks, Frick & Schmaidtbleicher lo
atribuyen a una menor longitud de zancada producida en tapiz. Los anteriores
argumentos, muestran discrepancias con los de otros autores que no encontraron
diferencias en estos parametros entre grupos que corrieron en cinta y los que
corrieron en suelo (Williams y cols., 1985; Frishberg, 1982). En nuestrainvestigacion
todos los sujetos realizaron la prueba en cinta, de esta forma se limitaria la variacion
de los parametros espacio-temporales para que fueran acordes en toda la muestra.
Sin embargo, dado que no existe unanimidad en la comunidad cientifica respectoa
las posibles diferencias entre terrenos, consideramos que los resultados de nuestro
trabajo son extrapolables a correr en suelo, aceptando variaciones de la carrera en
funciéon de los parametros espacio-temporales a velocidades iguales, siempre y

cuando elterrenoseallanoy liso.
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En cuanto a eventos relacionados con la cinética, un nimero mayor de
autores notifican patrones distintos entre correrencinta o en elsuelo (Kram, Griffin,
Donelan & Chang, 1998; Winter & Robertson, 1978). En este estudio ilnicamente se
analizan las variables cinematicas exceptuando las relacionadas con la aceleracion
vertical, pese a que en algin momento puedan ser mencionadas para completar la

informacion sobre las observaciones expuestas.

Nuestro trabajo se diseido bajo la premisa de utilizar una velocidad
autoseleccionada, con el objetivo de mantener una buena economia de carrera,y
unas condiciones reales aplicables clinicamente a posteriori. Riley y cols.
determinaron una velocidad autoseleccionada por los sujetos, siguiendo las mismas
indicaciones que nuestro estudio, instando a los sujetos a elegir la velocidad que
llevarian en una carrerade 10 kilometros (Riley y cols., 2008). En su estudio no se
encontraron diferencias significativas en la mayoria de variables cinematicas en los
distintos grupos entre corredores en cinta o suelo pese a la corta duraciéon de ambos
test, en consonancia a otros autores (Frishberg, 1983, Riley y cols, 2007). Por otro
lado, también se ha descrito que la longitud de zancada libre es mas econémicay
presenta una mayor eficiencia mecanica con velocidades establecidas (Squadrone &
Gallozzi, 2009). En coherencia con estos resultados, nuestro trabajo no determiné la
velocidad que debian llevar los triatletas para aportar veracidad a la informacién
obtenida y poder aplicarlo en el ambito clinico encaminado a la prevencion de las

lesiones.

En relacion a la cadencia, algunos autores sugieren que las mujeres tienden
a aumentar la frecuenciade zancada debido a que su ensanchamiento pélvico crea
una disminucién en la longitud de la pierna (Nelsony cols., 1977). Contrariamente
a este dato, la frecuencia de zancada en nuestros resultados no vario,
independientemente delsexo o de la velocidad de ejecucion de la prueba. Una posible
respuesta, podria ser la diferenciade velocidad entre ambos estudios, ya que Nelson
y cols. seleccionaron velocidades sprint (entre 22.11 y 24.26km/h). En nuestro
estudio, en las mujeres se encontré una tendencia al aumento en la frecuencia de
zancada a medida que aumentaba la velocidad, pero este dato no alcanzoé la
significatividad estadistica. El mismo comportamiento se observo en la variable ciclo
de carrera. Sin embargo, en el caso de la variable longitud de zancada, se observé en
los hombres que ésta era superior a la de las mujeres independientemente de la
velocidad de realizacién de la prueba. Ademas, también se observo que la longitud

de zancada se incrementaba en ambos sexos conforme aumentaba la velocidad.
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Segiin nuestros resultados, parece ser que, a una velocidad
autoseleccionada, independientemente de si es rapida o lenta, el sujeto adecta su
longitud de zancada, permaneciendo el ciclo de carreray la frecuencia invariables;
aportando de esta forma una carrera energéticamente eficiente, o un estado estable
de carrera. Ademas, se ha observado que a velocidades altas donde ya no puede
aumentar mas la longitud de zancada, es cuando lo hace la cadencia (Brage y cols.,
2003). No obstante, velocidades consideradas como submaximas se excluyen de
nuestro objetivo de analisis, puesto que en los deportes de resistencia no se utiliza
el sustrato anaerobico mas alla de momentos puntuales (Cejuelay cols., 2007). El
objetivo de la velocidad autoseleccionada fue aportar datos validos para detectar qué
ocurre en los triatletas, y, por tanto, en cualquier corredor amateur, mientras corren

dentro de un estado estable.

Entre los factores que pueden alterar la economia de carrera se encuentra
elvolumen de oxigeno (VOz). Las condiciones del estado estable estan verificadas por
el mantenimiento de la concentracién de lactato en niveles basales (Thomas,
Fernhall, Blanpied & Stillwell, 1995). La fatiga en la carrera influye en las
caracteristicas fisiolégicas y biomecanicas al cambiar las condiciones de un estado
estable (McLaren. Gibson, Parry & Edwards, 1989). Algunos autores han encontrado
una disminucion en la economia de carrera en pruebas de Skm, en corredores que
metabolizaban mas oxigeno a la mismaintensidad (Thomasy cols., 1995). Establecer
una velocidad determinada por encima de la que un sujeto deba aumentar su VO3
puede llevara un detrimentoen la economia de carrera, alterando asi las condiciones
controladas del estudio y los resultados biomecanicos finales (Saunders y cols.,
2004). Por tanto, la mejor opcion para el disefio del parametro de velocidad, fue
sugerir una velocidad autoseleccionada en la que el deportista considerase la

velocidad optima para mantener un ritmo reproducible en una carrera de 10km.

La gran mayoria de estudios revisados en los que se analiza la biomecanica,
utilizan tiempos de intervencion no superiores a 30 segundos, que incluyen varios
ciclos de zancada (Schache y cols., 2002; Ferber y cols., 2003). Hay que resaltar que
el método empleado en estos casos es la grabacion y analisis visual posterior por lo
que el hechode reducir los tiempos de intervencion, simplifica considerablemente el
analisis. A diferencia de los métodos visuales, el sensor inercial necesitaun tiempo
de calibracién en estatico. Durante la realizacion de la prueba, se capturan eventos
cada 30 segundos, donde se evalua la repetibilidad de todos los parametros para

luego obtener resultados promedio o analizar dichas franjas por separado. El uso del
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sensorrespecto a sistemas visuales puede resultar mas relevante enelambitoclinico
ala hora de analizarvariables biomecanicasrelacionadas con la fatiga o con cambios
de velocidad en relacién al tiempo, o incluso detectar patologia musculo-esquelética

que aparece de forma tardia durante la prueba.

La colocacién del sensor se sitila en S1, no se puede comparar con otras
metodologias de carrera a pie, ya que no hay literatura al respecto que contraste
datos cinematicos de la pelvis. Considerando que el anillo pelviano esta sujeto a dos
fuerzas externas; por un lado, a la gravedad ejercida por el peso del tronco
transmitida directamente desde L5 al promontorio, y por ende a la articulacion sacro-
iliaca (ASI) y miembros inferiores;y por otro lado las tensionesy fuerzas de las
extremidades, de direccion caudo-craneal transmitidas por la cabeza femoral hasta
la ASI (Miralles & Puig, 1998), se considera a la pelvis un punto de cruce en la
transmisién angular y cinética en ambos sentidos. Ademas, del sacro parten
trabéculas que se dirigen a la superficie articular, tanto desde la base del sacro como
en carillas articulares y alas sacras (Miralles & Puig, 1998). En este caso, se toma
como punto de referencia S1, para cuantificareldesplazamientodel COM (Leey cols.,
2010), y para registrar datos de la cinematica de la pelvis. En concreto, la sensibilidad
de este sensor permite registrar datos del movimiento pélvico en 3D con precision,

reduciendo al minimo la interferencia con la columna lumbar.

Relacionando nuestros datos con los de otros autores, se observa, taly como
se ha comentado antes, que una velocidad impuesta se puede traducir en fatigayen
cambios cinematicos y cinéticos externos, afectando a las caracteristicas de una
zancada (Hunter & Smith, 2007). Pese a que existen variedad de resultados
relacionando la cadencia con la fatiga, los resultados son confusos y no presentan
unanimidad (Candau y cols., 1998; Dutto & Smith, 2002; Kyrolainen y cols., 2000;
Place, Lepers, Deley & Millet, 2004).

En nuestro estudio la longitud de zancada aumenta significativamente con
el aumento de velocidad mientras la cadencia y el ciclo de carrera se mantienen
estables. Estos resultados se encuentran en consonancia con otros estudios (Ogueta,
Rodriguez & Garcia, 2013) donde los sujetos con mayor rendimiento, y por ende
velocidad mayor, presentaban un incremento en la longitud de zancada. Sin
embargo, esto no parece ocurrir en corredores a velocidades superiores a 7 m/s
(25km /h) donde la longitud de zancada ya no aumenta, pero silo hace el ciclo de
carrera (Mero y cols., 1992), en nuestro trabajo el ciclo de carrera se mantuvo

practicamente estable independientemente de la velocidad y el sexo. Cabe destacar,
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que las velocidades alcanzadas en nuestro estudio no son comparables con las del
estudio de Mero y cols. en el que los sujetos corrian a velocidades sub y supra
maximas (Mero y cols., 1992). La invariabilidad de nuestros resultados podria ser
debida a que la duraciéon de la prueba y la velocidad autoseleccionada pudieran
aportar economia durante la carrera. Algunos autores sitilan una cadencia de
zancada Optima entre 170 y 180 pasos por minuto (Hunter & Smith, 2007). Esta
cadencia descrita coincide con los resultados de nuestro estudio, con promedios de

entre 170 y 173 pasos por minuto.

Respecto a la cinematica articular en la carrera a pie, para comparar
nuestros resultados con los de otros autores, podemos afirmar que, a diferencia de
la cadera, que tiene una extensa literatura referente, pocos estudios analizan la
cinematica de la pelvis en el plano tridimensional y no existe ninguno que lo haga

mediante sensores inerciales.

Entre los estudios que detallan las amplitudes en los 3 planos de
movimiento de la pelvis durante la carrera a pie, tres de ellos detallan rangos de tilt
(Ounpuu 1990, Novacheck,1998, Schache,2002). Ninguno de los autores analiza los

resultados segun el género.

Estructuralmente, el diametro de la pelvis de la mujer incrementa la
angulacién del fémur que, afiadido a una mayor rotacién interna respecto a los
hombres (Simoneau, Hoenig, Lepley & Papanek, 1998), promueve un genu valgu. El
angulo Q se ve, por tanto, aumentado en mujeres (Horton & Hall, 1989; Anglietti,
Insall & Cerulli, 1983). Otros autores han descrito diferencias entre hombres y
mujeres a nivelde cadera y rodilla (Ferber y cols., 2003), pero se desconoce como
afectan estas variables en la cinematica de la pelvis en mujeres respecto a hombres

mientras corren.

De los autores que mostraron sus hallazgos en la cinematica pélvica,
Schache y cols. realizan un analisis del complejo lumbopélvico y cadera a sujetos
varones entrenados, a velocidad rapida (14.4km/h) (Schache y cols., 2002). Por su
parte, Ounpuu reduce la velocidad a 8km /h, pero la muestra analizada son nifos
(Ounpuu, 1990). Todos los estudios utilizan una velocidad preestablecida, a
excepcion de la revision llevada a cabo por Novacheck que oscila entre 11.5y 13.68

km /h, otorgando a velocidades superiores la categoria sprint (Novacheck, 1998).

El promedio que reporta Novacheck fue de 5° en el movimiento de tilt

mientras que Schache y cols. encontraron un promedio de 7.6° en el rango del tilt
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pélvico a velocidad sprint. A excepcion de Novacheck, nuestros resultados van en la
linea de estudios previos. En nuestro caso, el promedio en hombres a velocidades
menoresa 10km/hy mayoresde 11.70km /k, esde 7.5° y 8.01°. Trasla comparativa
creemos, que la variabilidad en el tilt tiende a mantenerse estable, corroborando que

el patréon y rango de la ante-retroversion no cambia.

Pese a que el pico maximo de anteversion pélvica y extension lumbar se
producen en el momento del despegue, dejando como responsables de la propulsion
a los flexores plantares de tobillo y extensores de rodilla antes del despegue, la
inversion del momento angular de la pelvis podria retrasarse debido a la reaccion
tras la velocidad de propulsion a velocidades altas, ya que a velocidades lentas ocurre
justo en el momento del despegue (Novacheck, 1998). Ademas, tras la energa
potencial generada por los musculos, aparece seguidamente, en menor medida, la

energia cinética residual apoyando esta inversion del movimiento justo después el

despegue.

La pelvis en el momento del contacto inicial se sitia en ligera retroversiéon
relativa, acompanada de una minima flexién lumbar y una ligera flexién de cadera.
Esta situacion se puede entender como un mecanismode absorcién de las fuerzas
de impacto iniciales (Mann & Hagy, 1980). Una vez ha ocurrido el contacto inicial, la
pelvis comienza la anteversion hasta alcanzar su pico maximo justo tras la fase
propulsiva. A continuacién, vuelve a realizar un tilt posterior hasta mitadde ciclo de
oscilacion. Esta retroversién gradual acompana al vuelo y ataque de la pierna
contraria, pudiendo atribuirse a la propia oscilacién de la hemipelvis en cadena
abierta, dado que este movimiento no queda respaldado por la fuerza de reaccién del

suelo.

Se puede concluir en esta variable, que el rango dinamico observado en
nuestro trabajo correspondiente al tilt parece mantenerse entre un promedio de 7.5°
y 8° en velocidades autoseleccionadas entendidas como “energéticamente

econdémicas”.

Respecto al plano frontal, en los movimientos de elevacion y descensode la
oblicuidad de la pelvis, las amplitudes sufren grandes variaciones segin los distintos
autores. Ounpuu observa amplitudes medias de 2° a velocidades de 8km/h, en su
muestra. Esta minima oscilacion se puede atribuir a la velocidad baja respecto a
otros autores, o a su muestra en poblacion infantil (Ounpuu, 1990). Cairnsy cols.
observan un rango de oblicuidad medio considerablemente mayor, de 15° sin

embargo, los sujetos diana eran marchadores, y por tanto no se puede extrapolar
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este resultado a nuestra poblacion (Cairns y cols., 1986). Novacheck encontré un
rango de oblicuidad entre 7°y 12° a velocidades entre 11.5y 13.7 km /h (Novacheck,
1998). Schache y cols. con una velocidad mayor estipulada en su estudio,
encuentran menor rango que Novacheck, reportando una oblicuidad media de 10.6
+3° en sus corredores (Schache y cols., 2002), pero ningun autor hace referencia a
rangos separados por género en la pelvis. Nuestros resultados se muestran mas
acorde con los de Novacheck, con una media de 8.5° de oblicuidad asumiendo la
totalidad de la muestra. Sin embargo, se observan diferencias estadisticamente
significativas entre sexos en relacion a las velocidades. Concretamente, velocidad
media las mujeres presentaron mayor oblicuidad respecto a los hombres. En todos

los casos, elrango de oblicuidad oscil6 entre 7.50°y 8.91°.

Los rangos dinamicos de oblicuidad observados en nuestroestudio difieren
discretamente de los reportados por Schache y cols. (Schache y cols., 2002) siendo
en nuestro caso algo inferior; Ademas, también existe alguna diferencia respecto al
trabajo de Novacheck, en cuyo estudio observaron que al aumentar la velocidad se
incrementaba la oblicuidad (Novacheck, 1998). Una posible explicaciéon a estos
resultados, podria relacionarse conla economiade carrera.En nuestro estudio todos
los sujetos utilizaron una velocidad autoseleccionada, mientras que en los otros

casos la velocidad fue preestablecida.

No existen otros estudios que comparen la cinematica de la pelvis con un
disefio similar para poder establecer con claridad qué ocurre enla oblicuidad al pasar
de una velocidad autoseleccionada en la que predomina la economia de carrera a
una alta velocidad donde predomina la rapidez y sobre la eficiencia energética. En
nuestro caso, las mujeres entrenadas, a velocidades mayores percibidas como un
estado estable, tienden a disminuir su rango dinamico de oblicuidad pélvica. Sin
embargo, el dato mas sorprendente a estas velocidades, es que a pesar de que el
rango dinamico no muestra diferencias estadisticamente significativas, el patréon

cinematico de las mujeres se comporta de forma distinta respecto al de los hombres.

En el contacto inicial la pelvis esta alineada, con una ligera elevacion en el
lado homolateral al pie que apoya. En la respuesta a la carga decae en el lado
contralateral para amortiguar el descenso del centro de masas (Slocum & James,
1968). Una vez se absorbe el impacto en el apoyo medio, vuelve a horizontalizarse
para pasar a descender en la pierna homolateral como potenciador de la propulsion
junto a la extensién del raquis lumbar y la extension de cadera. En el grupo de

mujeres que realizaron la prueba a velocidad media, se observa un aumento de
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oblicuidad homolateral respecto al grupo de los hombres. En concreto, este aumento
se da coincidiendo con el pico maximo de oblicuidad, al final de la fase de respuesta
ala carga. El resto del patrén hastael despegue de dedos, la tendencia entre homhbres
y mujeres es la misma, pero la diferencia de oblicuidad obtenida al inicio del apoyo

se mantiene constante entre ambos grupos.

Ferber y cols. han evidenciado una mayor aduccién de cadera ademas de
un mayor pico aductor de cadera, y rotacion externa de rodilla en mujeres. Tamhién
observaron en ellas una mayor absorcién de la energia en el apoyo medio (Ferber y
cols., 2003). El responsable de frenarla aduccion de cadera, y la oblicuidad inferior
de la pelvis es el gluteo medio, considerado como el musculo encargado de la
horizontalidad de la pelvis (Miralles & Puig, 1998). Debido a este aumentoenla caida
de la pelvis posiblemente se produzca una mayor actividad del gliteo en
determinadas fases del ciclode carrera, en respuesta a la oblicuidad de las mujeres,

sea un mecanismo de amortiguacion a velocidades medias.

A velocidades altas, se observa un patréon cinematico distinto en ambos
sexos. Tanto hombres como mujeres,llegan aun pico maximode respuestaa la carga
con una oblicuidad similar. Pese a esto, en el resto de la fase de apoyo hasta el
momento de propulsién, la pelvis cae en mujeres de forma considerable respecto a
los hombres, los cuales siguen manteniendo los rangos similares en todas las
velocidades. Se podria decir que, en las mujeres los mecanismos abductores que
deberian trabajar excéntricamente en la activacion ofreciendo un frenado en el
descenso de la oblicuidad lo hacen justo antes respecto a los hombres con picos mas

abruptos en proporcion a ellos.

El papel de la oblicuidad en la carrera a pie, es absorber el impacto de las
fuerzas de reaccién. En las mujeres, debido a la morfologia de la pelvis, aumenta la
absorcién de energias por parte de la rodilla y cadera (Ferber y cols., 2003), y, por
tanto, la oblicuidad de la pelvis se ve arrastrada en el movimiento; para compensar
esadisipacion energética posiblemente aumente la actividad de los abductores a final

de ciclo.

Continuando con los resultados obtenidos en la rotacion pélvica,
observamos que es el parametro donde mayores diferencias se han encontrado entre

hombres y mujeres.
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En nuestros resultados, la rotaciéon en carrera varia en funcién de la
velocidad, y, también en funcion del sexo. El rango de rotacion en hombres oscila

entre 9.96° y 13.6°, y en mujeres entre 13.21°y 16.13°.

Todos los estudios de referencia muestran un rango de rotacion entre 16°y
18° (Novacheck, 1998; Schache y cols., 2002; Cairnsy cols., 1986). Incluso Cairnsy
cols. a velocidades lentas obtienen un rango de rotacién media mayor, de 16°, que la
encontrada en nuestro estudio en los sujetos que corrieron a la misma velocidad
(Cairns y cols., 1986), que oscila entre los 9.96° y los 13.21° en nuestro caso. Si bien
es cierto que estas diferencias podrian atribuirse a que los sujetos eran nifios en el
trabajo de Cairns y cols. Otros autores también aportan resultados en la rotacion
pélvica mayores a los nuestros; una posible explicacién de estas variaciones podria
estar en la velocidad (Novacheck, 1998; Schache y cols., 2002). Al producirse un
aumentode la velocidad, para aumentar el rango de extensiéon de cadera en la fase
de propulsion sin que varie el rango del tilt, podria producirse un aumento de
rotacién pélvica como mecanismo compensador, ya que la longitud de zancada
aumenta, y los angulos articulares del tilty de la oblicuidad no lo hacen, para limitar

elahorro energético, que es inversamente proporcional a la velocidad.

En condiciones normales, al realizar el movimiento en bipedestacion, la
flexion de cadera se acompana de una retroversiéon pélvicayflexion lumbar. Al correr,
en la fase de propulsion, la pelvis esta fijada en anteversion, lo que limita la flexion
de cadera como posible mecanismo para alargar la longitud de paso. Para permi tir el
aumento de la zancada, el movimiento mas ventajoso en el avance parece ser la
rotacion. En el momento del despegue de dedos en la fase de apoyo, la cadera
homolateral se sittia en su maxima extension y la pelvis en su pico maximo de
anteversion. La flexion de la cadera contraria esta iniciando la fase de vuelo y se ve
limitada por la anteversion de la pelvis debido a la tarea principal propulsiva. Se
producira un aumento de rotacion interna para poder alargar la zancada, impulsado

por la propulsion homolateral

En la marcha, la pelvis realiza una maxima rotaciéon interna en el momento
del contacto inicial para poder alargar la zancada en la fase de doble apoyo. Este
mecanismo hace coincidir el pivote de pelvis con miembro inferior. En la carrera a
pie no ocurre lo mismo. En el momento del despegue de dedos, la pelvis se encuentra
tridimensionalmente en una maxima anteversion; en oblicuidad descendiendo en el
lado del apoyo, arrastrada por la anteversion y el descenso del centrode gravedad; y

en ligera rotacién externa (Schache y cols., 2002; Novacheck, 1998). A partir del
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despegue de dedos comienza la rotacion interna pélvica, alcanzando su punto
maximo en la oscilacion media, permitiendo alargar la zancada. Este mecanismo
permite maximizar la velocidad horizontal minimizando la perdida de velocidad. En
la carrera a pie, en el contacto inicial se produce un momento torsor en la pelvis en
direccion craneo-caudal y caudo-craneal, para permitir el equilibrio del cuerpo y

minimizar las fuerzas de oscilacién procedentes de las piernas.

A medida que aumenta la velocidad el aumento de rotacion se produce para

incrementar la longitud de zancada, como ocurre en nuestro estudio.

En este caso, los hombres tienen una mayor capacidad de almacenamiento
elasticoque las mujeres (Aura & Komi, 1986), y a menorvelocidad, no serianecesario
este incremento del rango de rotacion. Al incrementar la velocidad, para aumentar la
zancada se necesitarian activar mecanismos compensatorios,como eselaumentode
rotacién pélvica, ya que la fuerza de los extensores de cadera y flexores plantares de
tobillo serian insuficientes para alargar la zancada, manteniendo limitada la flexién

de cadera contralateral.

Por otro lado, las mujeres alteneruna menor capacidad de almacenamiento
elastico (Aura & Komi, 1986) asociada a una disminucién del pico de fuerzas
verticales (Anderson, 1996) y teneruna predisposicion genética de mayor flexibilidad,
necesitarian esta compensacion en la rotacion de forma temprana practicamente
desde velocidades mas lentas y aumentando proporcionalmente al incremento de la
velocidad. La predisposicién encontrada a la rotacién interna de cadera en mujeres
(Ferber y cols., 2003), hace que sus rotadores externos de cadera y pelvis deban

trabajar de forma activa en mayor medida que en los hombres.

En el caso de las mujeres, se reportan el doble de lesiones en carrera
relacionadas con sindrome femoropatelar, sindrome de cintillailiotibial, y fracturas
por estrés (Tauton y cols., 2002). Utilizando la premisa anterior en el razonamiento
de la cinematica, se han observado alteraciones en los patrones biomecanicos entre
hombres y mujeres bajo la hipétesis de una pelvis mas ancha en mujeres (Horton &
Hall, 1989) aumentando las fuerzas laterales de contacto con la patela (Mizuno,
Kumagai, Mattessich, Elias, Ramrattan, Cosgarea & Chao 2001) sugiriendo un rol
parcial en la incidencia de desérdenes femoropatelares en mujeres (Almeida, Trone,
Leone, Shaffer, Patheal & Long, 1999). En carrera a pie algunos estudios diferencian
variables biomecanicas de carrera entre hombres y mujeres (Ferber y cols., 2003),
sinembargo, no se ha encontrado ningunorelacionado con la pelvis. Malinzak y cols.

analizan el comportamiento de la rodilla en el plano frontal, encontrando una
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diferenciade 11° de valgo durante la fase de apoyo en mujeres respecto a hombres
(Malinzak y cols.,2001). Si bien esciertoque la muestra erareducida (9 mujeresy
11 hombres), y corrian Unicamente una distancia total de 8 metros, también
encontraron otras diferencias en el comportamiento entre hombres y mujeres
observando una disminucién en la flexion de rodilla, una activacién del cuadriceps
significativamente superior y una activacién de los isquiotibiales significativamente
menor en las mujeres respecto a los hombres en el contacto inicial de la carrera a
pie. Nuestra aportacién en descripcion del comportamiento de la cinematica de la
pelvis entre sexos puede ser Gtilpara facilitareldiagnostico diferencial entre mujeres

y hombres corredores.

Por ultimo, el indice de simetriade la aceleracion vertical, se introduce como
aportacion clinica al estudio. La principal funcion del uso de acelerometros se centra
en analizar como varian los parametros espacio-temporales enrelacién a la velocidad
o alafatiga, lo que, en elambito deportivo va encaminadoa la obtencién de un mayor
rendimiento (Ogueta y cols., 2013). En nuestro estudio, el acelerémetro ubicado en
el sensor, se encargo de determinar dichos parametros, ademas de las fuerzas de
reaccion verticales del suelo en ambas extremidades inferiores, y asi poder comparar
el indice de simetria entre ambas. En ambos casos se capturaron 100 eventos
correspondientes a un ciclo de carrera completo. El valor del indice de simetria se
cuantificode 0 a 100, atribuyendo el maximo valor a una simetria perfecta. No se
ha encontrado literatura referente para interpretar estos resultados. Por tanto,
podemos tomar como valores de referencia normales a los promedios presentados
para cada velocidad en los grupos de mujeresy hombres, y catalogar como valores
que difieren estadisticamente de la normalidad y requieran unainterpretacion clinica
a los alejados a *2 desviaciones estandar de los valores promedio (Sanchez, 2010).
Unicamente en un sujeto se observé un indice de simetria con un valor de 100. La
asimetria ha demostrado no ser evidente alinicio del ejercicio, sino que se muestra
susceptible a la fatiga muscular y cambios de intensidad. Los sensores inerciales,
por tanto, son capaces de recolectar datos durante prolongados periodos de tiempo
y fuera del ambiente de laboratorio. Nuestro estudio esta disefiado para observar
como varia el indice de simetria en condiciones de estado estable durante la carrera.
Si bien es cierto, que una toma de datos en cortos periodos de tiempo no tendria
relevancia clinica el propésito del presente trabajo. Algunos autores sefialan que, la
fatiga en carrera a velocidad cémoda, afecta a la cinematica del miembro inferior
incrementando la aceleracion vertical en el contacto inicial de taléon y aumentando el

riegode lesién (Lee y cols., 2010). Taly como muestran los resultados de Lee y cols.
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el 60% de los sujetos en la carrera a pie demuestran algin tipo de asimetria a
distintas velocidades (Lee y cols., 2010). En nuestroestudio se observan resultados
similares, donde al aumentar la velocidad, existe un descenso de la simetria vertical
de carrera. Concretamente, se observdé que a velocidad media, el grupo de hombres
alcanzoé un indice de simetria significativamente mayor respecto al de mujeres.
Curiosamente, también es a velocidades medias cuando la oblicuidad pélvica del
grupo de mujeres fue significativamente superior al rango de oblicuidad reportado
por el grupo de hombres. Una posible explicacion que permititria relacionar ambos
resultados podria ser elhechode que a velocidad media las mujeres presentaran un
menor indice de simetria debido a una mayor variacion de la muscular
desencadenada en los abductores de cadera como factor amortiguador de la

oblicuidad (Miralles & Puig, 1998).

El conocimiento de la biomecanica del movimiento humano, nos permite
obtener mejoras en el rendimiento deportivo y en la salud, o simplemente prevenir
y/o diagnosticar posibles alteraciones cinematicasy cinéticas enmascaradas entre
lesiones orestricciones estructurales y de tejidos blandos. Este trabajo contribuye a
la comprension del funcionamientode la pelvis en la carrera a pie concebida como
punto anatémico central, donde interseccionan fuerzas ascendentesy descendentes,
como es la pelvis. A la vez, también evidencia que las diferencias estructurales como
es el caso del tamano y disposicion de la pelvis entre hombres y mujeres, también
tienen una repercusion biomecanica, que debe ser estudiada por separado para
entender por qué cada sexo tiene una predisposiciéon diferente a sufrir algunas

lesiones.

Una de las limitaciones del estudio fue el caracter elasticode la cincha en la
colocacién del sensor en las mujeres. La ubicacion de la cincha, en S1, tendia a
deslizarse por la piel debido a la morfologia de la pelvis femenina. Para minimizar el

riesgo de error se afiadi6 material adhesivo.

El caracter abrasivo del tejido de la cinta de correr ocasioné a velocidades
muy altas algunas ampollas sobre rozaduras previaso sobre zonas callosas envarios
triatletas al inicio del estudio. Se opté por informar a todos los participantes que

realizasen la prueba con calcetines técnicos para evitar estas rozaduras.

Futuras lineas de investigacion deben centrarse en analizar posibles
disminuciones delindice de simetriaenrelacion a parametros espacio-temporales en

las distintas fases de apoyo, oscilacion y vuelo de cada extremidad, o en sujetos
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patolégicos observando si existe relacion entre indices de simetria y patrones

cinematicos de la pelvis alterados.
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V. CONCLUSIONES.

El sensor inercial BTS G-sensor ha demostrado ser una herramienta fiable para
el estudio del indice de simetriala aceleracion vertical,la cadencia, el ciclo de
carrera, la longitud de zancada, y los rangos dinamicos del tilt, oblicuidad y

rotacion pélvica.

Durante la carrera a pie realizada en cinta rodante y monitorizada mediante el
sensor inercial BTS G-sensor, el rango dinamico del tilt pélvico no experimenta
cambios estadisticamente significativos entre sexos ni en funcién de la velocidad

a la que se realice la prueba.

Durante la carrera a pie realizada en cinta rodante y monitorizada mediante el
sensor inercial BTS G-sensor, el rango dinamico de oblicuidad pélvica es
significativamente distinto entre hombres y mujeres a velocidad media,

presentando las mujeres una mayor oblicuidad.

Durante la carrera a pie realizada en cinta rodante y monitorizada mediante el
sensor inercial BTS G-sensor, el rango dinamico de rotacién pélvica experimenta
cambios estadisticamente significativos en funcion de la velocidad, observandose
un mayor rango de rotacion tanto en hombres como en mujeres cuanto mayor es
la velocidad, y en funcién del sexo, siendo el rango de rotaciéon mayor en el caso

de las mujeres a cualquier velocidad de ejecucion de la prueba.

Durante la carrera a pie realizada en cinta rodante y monitorizada mediante el
sensor inercial BT'S G-sensor, el indice de simetria es significativamente menor

en el grupo de las mujeres respecto al grupo de los hombres, a velocidad media.

Durante la carrera a pie realizada en cinta rodante y monitorizada mediante el
sensor inercial BTS G-sensor, no se producen cambios estadisticamente
significativos en la cadencia ni en el ciclode carrera en funcién de la velocidad o

el sexo.
Durante la carrera a pie realizada en cinta rodante y monitorizada mediante el

sensor inercial BTS G-sensor la longitud de zancada se incrementa de forma

estadisticamente significativa en ambos sexos a medida que aumentalavelocidad
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de ejecucién de la prueba. Ademas, los hombres presentan una mayor longitud

de zancada respecto a las mujeres.
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