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 El módulo elástico de corte es uno de los parámetros más importantes para 

caracterizar el comportamiento mecánico del músculo esquelético. En tal sentido, en 

biomecánica es muy importante medir dicho parámetro in vivo, en tiempo real y no 

invasivamente. En los últimos años, los métodos de elastografía ultrasonora han 

comenzado a ser aplicados en este campo, como método de referencia para dicho fin. 

Sin embargo, más allá de brindar soluciones a dicho respecto y abrir nuevas líneas de 

investigación, éstos presentan ciertas limitaciones en lo que refiere a su aplicabilidad 

biomecánica fuera del laboratorio o la clínica. 

En este contexto, esta tesis comprende el estudio de las propiedades 

biomecánicas del músculo esquelético mediante el abordaje alternativo de la 

elastografía de baja frecuencia. Particularmente, se utilizó la elastografía por ondas de 

superficie no ultrasonora (NU-SWE), método desarrollado en el Laboratorio de 

Acústica Ultrasonora de la Facultad de Ciencias en forma paralela al desarrollo de esta 

tesis. En contraste con la elastografía ultrasonora, la estimación del módulo elástico de 

corte se basa exclusivamente en el estudio de ondas de baja frecuencia (~ 100 Hz) que 

se propagan por la superficie muscular. El método es de bajo costo, portable, vestible, y 

permite obtener un valor de la elasticidad global del músculo en la región estudiada. 

Este aparece entonces como una alternativa viable para su instrumentación en estudios 

biomecánicos, especialmente en aquellas aplicaciones en donde el uso de los métodos 

ultrasonoros es poco práctico o inviable. 

De esta manera, luego de describir los conceptos y métodos principales para 

introducir al lector en el área de la elastografía muscular, el trabajo describe las 

primeras aplicaciones de la NU-SWE a la biomecánica del músculo esquelético. En tal 

sentido, la aplicación de dicho método junto con la dinamometría isocinética, permitió 

relevar la relación entre el torque articular y el módulo elástico, a nivel del par 

agonista/antagonista compuesto por los músculos bíceps y tríceps braquial. Por su parte, 

se estudió también la relación entre el módulo elástico del bíceps braquial y su 

correspondiente actividad mioeléctrica, mediante el uso conjunto de la NU-SWE y la 

electromiografía superficial. Los resultados de estas experiencias con NU-SWE fueron 

cuantitativa y cualitativamente análogos a los de trabajos previos con elastografía 

ultrasonora, lo que muestra su potencial de desarrollo a fines de extender las 

aplicaciones actuales de la elastografía en biomecánica. Finalmente, la tesis culmina 

describiendo las conclusiones generales de la misma, las limitaciones actuales de la NU-

SWE, y las perspectivas para trabajos futuros.  
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 El campo de la biomecánica muscular ha estado ligado históricamente al 

desarrollo e implementación de nuevos métodos y equipos de investigación. Este 

abordaje interdisciplinario es necesario a fines de posibilitar el acceso a la medida de 

diferentes parámetros y/o variables fisiológicas intrínsecas del tejido muscular, lo que 

permite profundizar en el conocimiento acerca de la estructura y función de dicho 

tejido. Dos métodos de investigación clásicos en este campo de estudio son la 

electromiografía (EMG) y la dinamometría isoquinética. El primero de ellos consiste en 

el registro gráfico de la actividad eléctrica producida por el músculo, mientras que el 

segundo permite evaluar en forma indirecta la fuerza muscular en términos de 

parámetros físicos (torque, trabajo y potencia). Ambos métodos han resultado de una 

gran utilidad para conocer y profundizar sobre diferentes aspectos biomecánicos del 

músculo esquelético, y es mediante los mismos que se han construido las bases del 

mencionado campo de estudio.  

 Sin embargo, ninguno de estos métodos permite estudiar un aspecto 

biomecánico fundamental del músculo, como lo es su comportamiento elástico. Desde 

el punto de vista de la física de los materiales, el músculo esquelético es un ejemplo 

típico de sólido blando. Este tipo de sólidos son aquellos en los que el módulo elástico 

de corte es mucho menor al de compresión (Landau y Lifshitz, 1970). En este contexto, 

el desarrollo del campo de la elastografía en los últimos veinte años, ha determinado la 

aparición de métodos ultrasonoros que permiten cuantificar su módulo elástico de corte 

de una manera no invasiva. Particularmente, podemos destacar a la elastografía 

transitoria (ET) (Catheline et al., 1999) y el Supersonic Shear Imaging (SSI) (Bercoff et 

al., 2004a) como los exponentes más importantes en este sentido. Si bien los mismos 



2 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

INTRODUCCIÓN 

 

han sido descriptos inicialmente como una herramienta complementaria para el 

diagnóstico médico en patologías tales como la fibrosis hepática (Castera et al., 2008; 

Friedrich–Rust et al., 2008) y tumores de mama (Goddi et al., 2012; Bercoff et al., 

2003), su reciente aplicación al músculo esquelético ha significado una importante 

contribución en el campo de la biomecánica. Así, esto último ha dotado a los estudios 

en músculo esquelético, de una dimensión novedosa respecto a los tradicionales 

abordajes llevados a cabo con EMG y dinamometría isoquinética. De esta forma, en los 

últimos años la elastografía ultrasonora se ha convertido en la metodología de referencia 

para la medida de la elasticidad muscular in vivo (Gennisson et al., 2003; Gennisson et 

al., 2005; Nordez et al., 2008b; Nordez, et al., 2009; Nordez et al., 2010;  Gennisson et 

al., 2010; Bouillard et al., 2011; Bouillard, et al., 2012a; Bouillard, et al., 2012b; Ateş, 

et al., 2015). Además de su carácter no invasivo, sus principales ventajas radican en su 

capacidad para estimar localmente la elasticidad del tejido (su resolución espacial es < 

1mm), pudiendo así construir un mapa elástico del mismo.  

 Sin embargo, aunque esto ha significado una gran innovación en el campo de la 

biomecánica muscular, el uso de la elastografía en dicho campo es aún restringido. Esto 

es debido fundamentalmente a ciertas características de la elastografía ultrasonora, que 

limitan su uso solamente a determinadas aplicaciones. Además de su relativo alto costo, 

lo anterior refiere también a la necesidad de instalaciones edilicias adecuadas para 

posibilitar su correcto uso (ej. una clínica o un laboratorio de investigación). De esta 

manera, las aplicaciones de campo de la elastografía son actualmente inviables. 

Asimismo, su aplicación no es posible para la realización de mediciones en condiciones 

dinámicas (ej. marcha, carrera, saltos, etc.), o evaluar las propiedades elásticas en dos o 

más músculos simultáneamente. Estas aplicaciones no son posibles con los métodos 

elastográficos ultrasonoros de referencia actuales, ni tampoco con otros métodos 
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descritos en la literatura (Dresner et al., 2001; Zhang and Greenleaf, 2007; Zhang et al., 

2011a; Zhang et al., 2011b; Zhang et al., 2017). De esta forma, las investigaciones 

relacionadas al comportamiento elástico del músculo se encuentran actualmente 

limitadas a las ya existentes dentro de clínicas o laboratorios. Lo anterior hace necesario 

la aparición de nuevos métodos elastográficos, que permitan ampliar las investigaciones 

biomecánicas llevadas a cabo en el músculo esquelético a través este abordaje. 

 Así entonces, recientemente se han propuesto métodos elastográficos basados 

exclusivamente en la propagación de ondas de baja frecuencia (~100 Hz), como 

alternativa a los métodos ultrasonoros para la medida de elasticidad en músculo. 

Algunos ejemplos pioneros en este sentido refieren al uso de ondas de superficie (u 

ondas de Rayleigh), tales como los trabajos de Sabra et al. (2007), Benech et al. (2012)  

y Salman y Sabra (2013). Al no utilizar ondas ultrasonoras de alta frecuencia (10
6
 Hz), 

estos métodos pierden la resolución espacial característica del SSI y la ET. Por su parte, 

la información relativa a la elasticidad del medio se conserva, lo que permite obtener un 

valor numérico sobre la elasticidad global del mismo. Sin embargo, los resultados 

reportados hasta el momento con este tipo de métodos, han puesto de manifiesto la 

susceptibilidad de los mismos a efectos físicos asociados al uso exclusivo de bajas 

frecuencias, como efectos de difracción, de ondas guiadas y de campo cercano. Este tipo 

de fenómenos puede introducir sesgos en las estimaciones de elasticidad (Benech et al., 

2017; Benech et al., 2019). Por otro lado, la anisotropía del tejido muscular es otro 

factor que puede sesgar dichas estimaciones (Gennisson et al., 2003; Royer et al., 2011). 

Por tanto, el desarrollo actual de los métodos elastográficos de baja frecuencia así como 

su aplicación biomecánica es aún muy incipiente. No existe actualmente un método de 

referencia que logre independizarse de los factores antemencionados, y cuyas 

estimaciones sean análogas a las de los métodos ultrasonoros.  
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En tal sentido, paralelamente a la realización de esta tesis de Maestría, en el 

Laboratorio de Acústica Ultrasonora de la Facultad de Ciencias (LAU) se ha 

desarrollado un nuevo método de elastografía por ondas de superficie de baja 

frecuencia. Para diferenciar al mismo respecto a otros métodos elastográficos que 

emplean ondas superficiales de frecuencias ultrasónicas, en la literatura se lo ha 

referenciado como ―elastografía por ondas de superficie no ultrasonora‖ (NU-SWE, por 

su nombre en inglés non-ultrasound surface wave elastography) (Benech et al., 2019). 

Dicho método está basado en algoritmos que logran corregir las estimaciones de 

elasticidad, considerando la incidencia conjunta de la anisotropía del medio y los 

efectos de difracción, de ondas guiadas y de campo cercano (Grinspan et al., 2016; 

Benech et al., 2017; Benech et al., 2019). De esta manera, la NU-SWE podría ser una 

alternativa metodológica viable para abordar nuevas investigaciones en biomecánica, 

que no son posibles actualmente con los métodos convencionales de elastografía 

ultrasonora.   

 En este contexto, el problema de estudio de esta tesis se enmarca dentro del 

campo de la biomecánica muscular. Particularmente, se propone estudiar las 

propiedades biomecánicas del músculo esquelético, mediante la aplicación simultánea 

de la NU-SWE con otros métodos de investigación clásicos de dicho campo. Así, en el 

capítulo 1 se describen los conceptos fundamentales sobre elastografía muscular, 

necesarios para interpretar adecuadamente los resultados de las experiencias que se 

exponen en los capítulos siguientes. En tal sentido, en el capítulo 2 se propone analizar 

la performance de la NU-SWE en forma conjunta con la dinamometría isoquinética, de 

modo de correlacionar la variación de la elasticidad muscular respecto al torque 

articular. Por su parte, en el capítulo 3, se estudia la relación existente entre la amplitud 

de las señales electromiográficas y el cambio del módulo elástico del músculo 



5 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

INTRODUCCIÓN 

 

esquelético, mediante la aplicación simultánea de la NU-SWE y la EMGs. Finalmente, 

en el capítulo 4 se describen las conclusiones generales de la tesis, y se discuten 

perspectivas de trabajos futuros en diversas áreas de la biomecánica, entre ellas la 

modelización muscular.  

 En función de todo lo antedicho, esta tesis apunta a profundizar en la aplicación 

de los métodos elastográficos de baja frecuencia, como una alternativa novedosa para el 

estudio de la biomecánica muscular. Así, en la misma se profundiza acerca del 

conocimiento de la performance de la NU-SWE en comparación con otros métodos 

clásicos utilizados en dicho campo. Los resultados obtenidos aportan mayor 

información al estudio sobre el comportamiento elástico del músculo y su correlación 

con otros aspectos biomecánicos del mismo. Por su parte, sirven también como insumo 

para la búsqueda persistente en este campo, de un abordaje alternativo para la 

estimación de fuerzas musculares. Finalmente, los resultados obtenidos son discutidos 

conforme a los resultados de otros estudios llevados a cabo con elastografía ultrasonora, 

dando esto una buena base para establecer una correspondencia entre ambas 

modalidades de elastografía. 
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CAPITULO 1      

ELASTOGRAFÍA MUSCULAR                                                                            

 

1 – INTRODUCCIÓN 

 Ninguno de los métodos clásicos utilizados en biomecánica para investigar 

acerca de las funciones y propiedades del músculo esquelético in vivo se ha focalizado 

en la naturaleza material del mismo. La excepción a esto han sido los típicos ensayos de 

esfuerzo-deformación realizados a partir de biopsias del tejido muscular. Sin embargo, 

lo anterior constituye un abordaje invasivo para el estudio de sus propiedades 

mecánicas. En tal sentido, en los últimos veinte años, la física de los materiales a través 

de la elastografía, ha realizado una importante contribución al campo de la biomecánica 

muscular. La elastografía es una modalidad de investigación no invasiva, que a partir 

del estudio de la propagación de vibraciones acústicas en el interior de los tejidos 

blandos, permite evaluar sus propiedades elásticas. De esta manera, su aplicación al 

músculo esquelético ha dotado al estudio biomecánico de este tejido, de una dimensión 

novedosa que ha permitido abrir numerosas líneas de investigación básicas y aplicadas. 

 En este contexto, el primer capítulo de esta tesis tratará sobre la elastografía en 

el contexto de su aplicación para la caracterización de las propiedades elásticas del 

músculo esquelético. En tal sentido, comenzaremos analizando algunos aspectos 

generales relacionados con la estructura y función de dicho tejido, cuya mención es 

importante ya que guardan relación con los resultados que se expondrán en los capítulos 

subsiguientes. De la misma manera, al ser el músculo un tejido blando, trataremos 

también de forma general el comportamiento elástico de este tipo de medios, haciendo 

énfasis en lo concerniente al tejido muscular. Así, una vez que los conceptos anteriores 

hayan sido vertidos, nos centraremos entonces en las características fundamentales que 
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hacen a las diferentes modalidades de elastografía que han sido utilizadas para el 

estudio elastográfico del músculo esquelético. De esta forma, hacia el final del capítulo, 

desembocaremos en la descripción de la NU-SWE. Como ya se ha indicado, este es un 

nuevo método elastográfico que se ha desarrollado en el LAU de la Facultad de 

Ciencias paralelamente al desarrollo de esta tesis, y es el método utilizado para la 

realización de las experiencias que se describen en los capítulos 2 y 3.  

      

2 – EL MÚSCULO COMO SÓLIDO BLANDO 

2.1 Generalidades sobre el tejido muscular 

 Existen tres tipos de músculos: músculo esquelético, músculo cardíaco y 

músculo liso. De éstos, el conjunto de la musculatura esquelética tiene la particularidad 

de representar aproximadamente el 40% del peso corporal (Heymsfield et al., 2005), y 

ser el responsable de ejecutar todos los movimientos voluntarios del cuerpo. Éste actúa 

como una verdadera máquina biológica, capaz de convertir la energía química derivada 

de las reacciones entre los substratos orgánicos y el oxígeno, en trabajo mecánico y 

calor. Su particular fisiología y modo de organización interna determinan una serie de 

características que son exclusivas de este tejido. En tal sentido, su propiedad más 

interesante es la capacidad de contraerse ante la estimulación eléctrica, derivada del 

control efectuado por los nervios voluntarios. Esto conlleva cambios importantes en su 

estructura y propiedades mecánicas, que durante el último siglo y hasta la actualidad, 

han sido objeto de numerosas investigaciones en diferentes laboratorios de todo el 

mundo.  

2.1.1 Estructura general del músculo esquelético 

 La jerarquía organizacional del músculo esquelético está determinada por 

estructuras visibles tanto en el rango de definición del ojo humano, así como por otras 
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cuya visualización requiere el uso del microscopio óptico (definición en el entorno de 

los 0,2μm) o incluso electrónico (0,002μm). Tales niveles jerárquicos se muestran en la 

figura 1.  

 

 

Figura 1. Jerarquía organizacional del músculo esquelético. Los fascículos que forman el 

músculo llevan en su interior haces de fibras musculares. Gran parte del citoplasma de las 

fibras está ocupado por miofibrillas formadas por miofilamentos proteicos de actina y miosina, 

que son la base de la maquinaria contráctil del músculo. El tejido conectivo rellena el espacio 

entre las distintas subunidades de cada nivel organizacional. Tomado de Brinckmann, P., 

Frobin, W., Leivseth, G.: ―Musculoesqueletal Biomechanics‖, Thieme, New York, 2002. 



9 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

CAPÍTULO 1 

 

Como puede verse, las unidades individuales que conforman el músculo son las fibras 

musculares, cada una de las cuales es una célula multinucleada. Dichas fibras están 

dispuestas en fascículos de diversos tamaños dentro del músculo. El tejido conectivo 

juega un papel importante en este sentido, ya que conforma un revestimiento interno 

que llena los espacios entre las fibras musculares dentro de cada fascículo (endomisio). 

Por su parte, cada fascículo está rodeado por una vaina de tejido conectivo más fuerte 

(perimisio), y todo el músculo a su vez está rodeado nuevamente por una vaina aún más 

fuerte (epimisio). De esta manera, cuando el tejido muscular es considerado junto con 

sus tejidos conectivos adyacentes (fascias), desde el punto de vista estructural es 

análogo a un ―material compuesto reforzado con fibras,‖ que es un tipo de material muy 

común en ingeniería. Así, el músculo consiste entonces en una matriz extracelular 

formada por un componente activo (fibras musculares, que generan fuerzas y soportan 

cargas) y dos componentes pasivos (la lámina basal y las fascias musculares) 

(Zatsiorsky y Prilutsky, 2012; Huijing, 1999). 

 Colectivamente, los haces de fibras musculares pueden extenderse desde un 

extremo al otro del músculo, pero a menudo lo hacen sólo en una parte de la longitud 

total del mismo, terminando en tendones u otras intersecciones de tejido conectivo. 

Dichas fibras presentan forma alargada y tienen un diámetro relativamente constante 

que puede oscilar entre 10−60μm (Fung, 1993). El largo es en general de algunos 

milímetros, pudiendo llegar a medir algunos centímetros en músculos largos. El arreglo 

espacial de las fibras en el músculo puede ser bastante variable, determinando el 

carácter anisotrópico de este tejido. En este sentido, cuando las fibras se extienden 

paralelamente al eje longitudinal del músculo, se dice que éstos tienen una arquitectura 

paralela. Particularmente, este tipo de arquitectura se corresponde con un tipo de 

anisotropía conocido como isotropía transversal, según el cual las propiedades del 
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tejido son uniformes en cualquier dirección perpendicular a un eje de simetría. Por su 

parte, cuando las fibras se disponen con un cierto ángulo de inclinación, tienen una 

arquitectura pennada (Fig. 2). Según algunos estudios, el ángulo de pennación puede 

variar entre 0° y 30° (Lieber, et al., 1990; Kawakami et al., 1998). Algunos músculos 

con este tipo de arquitectura se caracterizan por presentar un área de sección  transversal 

grande y fibras cortas, mientras que otros tienen un área pequeña y fibras largas (Fig. 3). 

 
Figura 2. Representación de un músculo con arquitectura paralela (a) y otro con arquitectura 

pennada (b). Adaptado de Fung, Y.: ―Biomechanics: mechanical properties of living tissues‖, 

Springer-Verlag, NY, 1993. 

 

 
 

Figura. 3. Relación entre la longitud fibrilar y el área de sección fisiológica del músculo. a: 

músculo con fibras cortas y área de sección grande. b: músculo con fibras largas y sección 

fisiológica pequeña. Adaptado de Brinckmann, P., Frobin, W., Leivseth, G.: 

―Musculoesqueletal Biomechanics‖, Thieme, New York, 2002. 
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Estas variaciones en la estructura espacial de las fibras tienen consecuencias 

importantes para los músculos que las poseen. En primer lugar, la pennación determina 

diferentes respuestas del músculo ante la contracción. En este sentido, los músculos con 

arquitectura paralela tienden a aumentar sus dimensiones laterales durante la 

contracción para mantener el volumen constante, mientras que los pennados no 

experimentan tal expansión lateral (Fung, 1993). Por otra parte, la transferencia efectiva 

del trabajo realizado por las fibras al músculo también varía en función de la pennación. 

En el caso de los músculos paralelos, éstos siguen el comportamiento lineal esperado 

para una estructura cuyos elementos se disponen en serie. En este sentido, durante la 

contracción el cambio de longitud del músculo es igual al cambio de longitud de las 

fibras musculares individuales, así como la fuerza muscular desarrollada es igual a la 

suma de la fuerza generada por cada fibra. En cambio, la mecánica de los músculos 

pennados es un poco más complicada. En tal sentido, el arreglo geométrico diferencial 

de las fibras con respecto al eje longitudinal del músculo, afecta la relación entre el 

cambio de longitud del músculo y el de las fibras. Asimismo, si el ángulo de pennación 

es ϕ, solo una fracción F´ de la fuerza F generada por la contracción de las fibras será 

efectivamente transmitida en la dirección del eje del tendón. Esto queda de manifiesto a 

partir de la siguiente expresión:  

 |F´| = |F|. cos ϕ.  (1) 

Con respecto al área de sección del músculo y su asociación con la fuerza máxima que 

éste puede desarrollar, debemos decir que ésta relación también está influenciada por la 

arquitectura de las fibras. El área de sección anatómica del músculo no se relaciona 

proporcionalmente con la máxima capacidad de fuerza que éste puede desarrollar. Sin 

embargo, para correlacionar linealmente esta cantidad con el área de sección del 
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músculo, es necesario considerar el área fisiológica de sección del músculo, la cual es la 

suma de las áreas de las fibras individuales medidas perpendicularmente a su dirección 

longitudinal (Fig. 3) (Brinckmann et al., 2002). 

 En el nivel de organización que comprende a las fibras musculares como unidad 

fundamental del tejido muscular, suele describirse una clasificación propia de los 

diferentes tipos de fibras musculares. Esta clasificación está basada en el amplio 

espectro de propiedades contráctiles y metabólicas que las mismas poseen, pudiéndose 

clasificar como rápidas o lentas, oxidativas o no oxidativas, glicolíticas o no glicolíticas 

(Brooke y Kaiser, 1970; Punkt, 2002).  En la tabla 1 se detallan los tres tipos de fibras 

que a menudo suelen distinguirse en función de los criterios anteriores. Asimismo, las 

propiedades fisiológicas de las fibras musculares también determinan la clasificación de 

las unidades motoras. Éstas últimas comprenden la unidad funcional de generación de 

fuerza, que está conformada por una motoneurona α y las fibras musculares inervadas 

por ella. De esta manera, las unidades motoras son usualmente clasificadas de acuerdo a 

las propiedades fisiológicas de las fibras musculares que las integran (Kernell, 1986). 

Por su parte, otro hecho interesante a remarcar es la existencia de diferencias regionales 

en función de los distintos tipos de fibras musculares. Así, estas definen regiones o 

dominios característicos, tanto a lo largo del eje longitudinal del músculo como en su 

sección transversal. Diferentes estudios han aportado datos empíricos sobre este tópico 

tanto en humanos como en otros modelos animales (Johnson et al., 1973; Lexell et al., 

1984; Lexell et. al., 1986; Punkt, 2002).   

Más allá de las diferencias metabólicas, la ultraestructura que subyace a las 

fibras musculares es común para todos los tipos de fibras descritos en la tabla 1. Dicha 

ultraestructura es la base fundamental del proceso de contracción muscular y de todos 
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los cambios estructurales que acompañan al mismo. El lector podrá encontrar una 

descripción profunda acerca de este tópico en Fung (1993) y Guyton & Hall (2006). 

 

Tabla1. Clasificación de las fibras musculares en función de su metabolismo y velocidad de 

contracción.  
 
 

Tipo de fibra Designación de la unidad motora Vel. Contracción 
Propiedades 

metabólicas 

Tipo I Unidad lenta Lenta 

 

Fibra oxidativa 

lenta 

 

Tipo IIa  Unidad resistente a la fatiga rápida Rápida 

Fibras glicolíticas 

oxidativas rápidas 

 

Tipo IIb Unidad rápidamente fatigable Rápida 
Fibras glicolíticas 

rápidas 

 

2.1.2 Tipología de la contracción muscular 

Los músculos esqueléticos están diseñados para iniciar movimientos, desacelerar 

movimientos, resistir cargas externas para que el movimiento no se produzca y para 

proveer al organismo de una parte sustancial del calor que necesita. En este sentido, la 

actividad muscular puede ser estática o dinámica. El primero de los casos implica 

contracción manteniendo una longitud muscular constante. Por su parte, la actividad 

muscular dinámica se define como la contracción durante la cual la longitud muscular 

varía (Brinckmann et al., 2002). En relación a esto, la contracción muscular puede ser 

clasificada en tres tipos que detallaremos a continuación. 

Contracción isométrica:  

Este tipo de contracción muscular es relevante en el marco de esta tesis, ya que 

los experimentos realizados con NU-SWE, dinamometría isoquinética y EMGs 

(capítulos 2 y 3), fueron realizados en tales condiciones.  
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Cuando un músculo desarrolla fuerza pero su longitud permanece constante y no 

se produce movimiento, la estructura se encuentra en equilibrio estático. Esto 

caracteriza a la contracción isométrica. En realidad, si bien no se produce un cambio 

observable en la longitud del complejo músculo-tendón, se produce un acortamiento de 

las fibras musculares acompañado por una simultánea elongación de los tendones.  

Existe una relación entre el nivel de la fuerza isométrica desarrollada por el 

músculo y el tipo y proporción de unidades motoras activadas. Esto está fundamentado 

en investigaciones que buscaron, en primer lugar, correlacionar la fuerza isométrica 

desarrollada por el músculo con las características físicas de los axones reclutados, para 

posteriormente analizar el tipo de unidades motoras que dichos axones inervan. En este 

sentido, Henneman et al. (1965) observaron que para bajos niveles de fuerza isométrica, 

los axones reclutados eran los que poseían los axones más cortos y los más bajos 

umbrales de despolarización. Por su parte, a medida que la fuerza aumentaba, los 

axones reclutados eran cada vez más largos y tenían umbrales de despolarización 

mayores. Esto se conoce actualmente como principio del tamaño de Hanneman. En 

estudios posteriores, Binder y Mendell (1990) demostraron que en general los axones 

motores cortos inervan las unidades motoras lentas (Tipo I) y que los más largos 

inervan las unidades motoras rápidas (Tipo IIa y IIb).  

A partir de estos descubrimientos, se propuso el esquema que se muestra en la 

figura 4 para explicar el reclutamiento voluntario de las unidades motoras durante la 

contracción isométrica. Para niveles bajos de fuerza, los axones motores más cortos con 

menores umbrales de despolarización se activan primero. De esta manera, las unidades 

motoras Tipo I son las que se reclutan más tempranamente. Por su parte, a medida que 

el nivel de fuerza aumenta, se activan la mayoría de los axones que les siguen en 

longitud, reclutándose de este modo las unidades Tipo IIa. Durante el máximo esfuerzo, 
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se activan los axones más largos, con lo cual se reclutan las fibras Tipo IIb. Este patrón 

de activación parece razonable, en función de que las unidades motoras más 

frecuentemente activadas (Tipo I) son aquellas que presentan la mayor resistencia. Por 

su parte, las unidades motoras Tipo IIb, cuya frecuencia de activación es mucho menor, 

son las que presentan la resistencia menor. En adición a lo anterior, las unidades Tipo I 

(que son las primeras en reclutarse) desarrollan la tensión más baja, por lo que cuando la 

contracción comienza se genera poca tensión. Todo lo anterior proporciona entonces un 

mecanismo que explica las bases fisiológicas del aumento de la tensión en la 

contracción isométrica (Brinckmann et al., 2002). 

 

 

Figura. 4. Principio de Hanneman. Se observa el reclutamiento diferencial de los distintos 

tipos de unidades motoras en relación al nivel de la fuerza isométrica muscular. Adaptado de 

Brinckmann, P., Frobin, W., Leivseth, G.: ―Musculoesqueletal Biomechanics‖, Thieme, New 

York, 2002. 

 

Contracción concéntrica:  

Este tipo de contracción se da cuando el músculo es capaz de acortarse contra 

una determinada carga, produciendo movimiento. La fuerza desarrollada bajo la acción 



16 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

CAPÍTULO 1 

 

muscular concéntrica siempre es menor que la fuerza isométrica máxima (Fmax), la cual 

se desarrolla según la longitud muscular óptima. La velocidad de la contracción se 

incrementa cuando los músculos trabajan contra cargas pequeñas; cuando la carga se 

reduce casi hasta cero, se alcanza la máxima velocidad de contracción (Vmax) (Hill, 

1938). Dicha velocidad es característica de cada músculo y depende de las 

características de la arquitectura muscular.  

Contracción excéntrica:  

Si un músculo se activa de tal manera que su longitud bajo una determinada 

carga externa aumenta, la contracción se designa excéntrica. Durante este tipo de 

contracción el músculo almacena energía potencial elástica. Por su parte, la fuerza 

muscular puede exceder por mucho la fuerza isométrica máxima Fmax. El aumento de la 

fuerza se debe a la suma de la fuerza resistiva activa y pasiva. Dicha fuerza pasiva está 

dirigida a restablecer la longitud del músculo cuando éste se estira durante la actividad, 

siendo una propiedad fundamental para muchos de los patrones diarios de movimiento. 

2.2 Comportamiento elástico del músculo esquelético 

La longitud de los músculos aislados del cuerpo es en promedio un 10% menor 

que la correspondiente de los músculos in situ. Debido a que estos músculos no reciben 

ningún tipo de estimulación del sistema nervioso, este acortamiento resulta de las 

propiedades elásticas intrínsecas del tejido. Esto indica que el músculo se encuentra en 

un estado de estiramiento pasivo mientras está en su estado natural dentro del cuerpo. 

En tal sentido, la longitud de un músculo aislado recibe el nombre de longitud de 

equilibrio, mientras que la longitud que muestra in situ, en estado pasivo y manteniendo 

una postura natural (postura anatómica) es la longitud de reposo.  
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De acuerdo a la clasificación que suele darse a los sólidos en física de los 

materiales, cuando un músculo es estirado más allá de su longitud de reposo, éste se 

comporta como un cuerpo deformable. Esto significa que el mismo es capaz de 

experimentar cambios apreciables en su forma ante la acción de fuerzas externas, 

oponiendo una resistencia pasiva al estiramiento. Dicho término es debido 

fundamentalmente al hecho de que la oposición de resistencia no requiere la inversión 

de energía metabólica. Esto produce un trabajo que se almacena en el cuerpo en forma 

de energía potencial elástica, lo que determina un aumento de su energía interna.  

Por su parte, una vez que la fuerza externa es removida, el músculo es capaz de 

recuperar su tamaño y forma originales, con lo cual el incremento de energía interna 

revierte. Según esto, además de ser deformable, el músculo es un sólido elástico. Así 

entonces, la elasticidad es la propiedad mecánica de ciertos materiales, de sufrir 

deformaciones reversibles cuando se encuentran sujetos a la acción de fuerzas externas 

(Zatsiorsky y Prilutsky, 2012). En el caso del músculo en estado pasivo, su elasticidad 

es principalmente atribuible a la red interna de tejidos conectivos y vasos sanguíneos 

que posee, la que influye sobre las propiedades mecánicas del mismo. En tal sentido, 

durante pequeños estiramientos, las fibras que componen esta red se vuelven 

progresivamente más tirantes, hasta que eventualmente pueden llegar a deformarse al 

aumentar la tensión. De esta manera, la elasticidad será un concepto central en lo que 

concierne a esta tesis, por lo que a continuación haremos hincapié en el mismo y en 

cómo enmarcar el estudio elastográfico del músculo esquelético en tal sentido.    

2.2.1 Elasticidad lineal 

La determinación de los parámetros elásticos se debe hacer en base a un modelo 

reológico del material bajo estudio. En general, en elastografía el modelo utilizado para 

los tejidos es en primera aproximación el de un medio elástico, lineal e isotrópico 
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(Benech, 2008). En tal sentido, al igual que los métodos de elastografía ultrasonora de 

referencia, la NU-SWE asume dicho modelo para la estimación de la elasticidad del 

músculo esquelético. Por tanto, dedicaremos los párrafos que siguen a explicitar dicho 

modelo. 

Si consideramos un cuerpo sometido a una fuerza externa de extensión que actúa 

sobre una determinada área del mismo, dicho cuerpo experimentará una tensión o stress 

mecánico que estará dado por la siguiente relación: 

 σ = F/A  (2) 

donde A es el área de sección normal a la fuerza. Según se desprende del análisis 

dimensional correspondiente, σ se mide en N/m
2
, es decir pascales (Pa). Cuando la 

sección transversal es perpendicular a la dirección de la fuerza, la tensión resultante 

recibe el nombre de tensión normal o tensión compresiva, mientras que cuando la fuerza 

actúa en sentido paralelo respecto a la sección esta se denota tensión de corte. Por su 

parte, la elongación que resulta de la fuerza de extensión actuante sobre el cuerpo 

(strain), se define en forma proporcional a la longitud inicial mediante la siguiente 

magnitud adimensionada: 

 ε = dL/L  (3) 

donde dL es el cambio de longitud y L la longitud inicial del cuerpo. De esta manera, un 

sólido elástico es aquel que cumple una relación lineal entre la tensión que actúa sobre 

el cuerpo y la consecuente deformación sufrida por éste. Así, una curva esfuerzo-

deformación de este tipo de medios, muestra típicamente que para valores de tensión 

bajos, el estiramiento aumenta proporcionalmente a la tensión aplicada. Esto se 

representa mediante una línea recta en el correspondiente diagrama. Sin embargo, por 
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encima de un determinado valor de tensión denominado ―límite elástico‖, la relación 

exhibe un comportamiento no lineal. La razón entre la tensión y la deformación en la 

parte lineal del gráfico corresponde al módulo de elasticidad o módulo de Young ―Y‖ 

del medio, que se mide en Pa (Fig. 5). Dicha magnitud caracteriza el comportamiento de 

un material elástico según la dirección en la que se aplica una fuerza. Para un 

material elástico lineal e isótropo, el módulo de Young tiene el mismo valor para 

una tracción que para una compresión, siendo una constante independiente del esfuerzo 

siempre que no exceda el valor del límite elástico. Cuando más alto es el mismo, una 

mayor tensión es necesaria para producir un determinado estiramiento, lo que significa 

que los materiales duros poseen típicamente un módulo de Young más alto que los 

materiales blandos (Brinckmann et al., 2002).     

 

 
Figura 5. Curva esfuerzo-deformación típica del comportamiento elástico lineal. La pendiente 

del gráfico en su parte lineal determina el módulo de Young ―Y‖ del material. A partir del 

―límite elástico‖ el comportamiento es no lineal. 
 

La ley que explica el comportamiento de los sólidos elásticos es la ley de Hooke, 

cuya expresión en el caso de un problema unidimensional puede deducirse a partir de la 

parte lineal de la figura 5: 
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σ = Yε  (4) 

Por su parte, si generalizamos el problema, la ecuación constitutiva de un sólido elástico 

determinada por la ley de Hooke será la siguiente (Royer y Deulesaint, 2000):   

σmj = Cmjkl ε𝑘𝑙   (5) 

donde se aplica la convención de Einstein sobre índices repetidos. En esta ecuación σmj 

es el tensor de esfuerzos, ε𝑘𝑙  corresponde al tensor de deformaciones definido como 

ε𝑘𝑙 =  
1

2
  

𝜕𝑢𝑘

𝜕𝑥𝑙
+  

𝜕𝑢1

𝜕𝑥𝑘
 , 𝑢𝑘  es la componente 𝑘 = 1, 2, 3 del campo de desplazamientos, y 

Cmjkl es el tensor de rigidez o de Cristoffel que establece la proporcionalidad entre el 

esfuerzo y la deformación. Este último cuenta con 81 (3
4
) elementos que representan 

constantes elásticas. Sin embargo, dado que σmj  = σjm y ε𝑘𝑙  = ε𝑙𝑘 , este número se reduce 

a 36 coeficientes independientes. Además, dada la simetría de la derivada de la energía 

de tensión con respecto al tensor de tensión, este número se reduce aún más a 21 

coeficientes independientes. Así, los 21 coeficientes elásticos independientes definen el 

sólido elástico anisotrópico general. Las simetrías del sólido elástico reducen aún más 

las constantes elásticas independientes. Para evitar trabajar con un tensor de cuarto 

orden, es usual representar las constantes independientes del tensor de rigidez mediante 

dos índices α y β, con valores de 1 a 6 correspondientes a una matriz de 6x6 con la 

siguiente convención: 

(11)  1  (22)  2  (33)  3 

 (23) = (32)  4  (31) = (13)  5  (12) = (21)  6. 

Así, Cmjkl  = Cαβ con α relacionado a (mj) y β relacionado a (kl) (Benech et al., 2019; 

Carcione et al., 1988). 
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Sólido isotrópico: 

Para un sólido isotrópico, la matriz de rigidez toma la forma (Royer y 

Deulesaint, 2000 citado en Benech et al., 2019): 

11 12 12

12 11 12

12 12 11

44

44

44

0 0 0

0 0 0

0 0 0

0 0 0 0 0

0 0 0 0 0

0 0 0 0 0

c c c

c c c

c c c
C

c

c

c



 
 
 
 

  
 
 
  
    

(6) 

dónde 11 12 442c c c  . Así, un sólido isotrópico tiene solo dos constantes elásticas 

independientes 12c 
 
y 44c   denominadas constantes de Lamé, relacionadas con la 

velocidad de propagación de la onda de compresión (𝑉𝐿) y de la onda de corte (𝑉𝑇), 

respectivamente (Benech et al., 2019). En particular, para el caso de un sólido isotrópico 

se cumple que 𝑉𝐿 ≫ 𝑉𝑇. De esta forma, 𝜆 y 𝜇 representan la elasticidad de compresión y 

la elasticidad de corte respectivamente, describiéndose la siguiente expresión alternativa 

para el módulo de Young basada exclusivamente en dichas constantes (Landau y 

Lifshitz, 1970): 

                Y =  𝜇
(3𝜆 + 2𝜇)

(𝜆 +  𝜇)
              (7) 

Por su parte, otro parámetro que debemos considerar a la hora de tratar sobre sólidos 

elásticos, es el coeficiente de Poisson. El mismo suele utilizarse cuando las 

deformaciones sobre el material son grandes, de manera que los cambios en su área de 

sección no pueden ser despreciados. De esta forma, el aumento de las tensiones sobre el 

material se debe a dos factores interactivos; el incremento de la fuerza y la reducción 

del área de sección. Así, el coeficiente de Poisson (𝑣) se utiliza para cuantificar los 
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cambios relativos de estiramiento trasversal y axial, y se relaciona con las constantes de 

Lamé a través de la siguiente expresión (Benech et al., 2019): 

             𝑣 =  
𝜆

2𝜆 +  𝜇
              (8)

 

En este punto debemos notar que el modelo explicitado anteriormente, es válido 

para explicar el comportamiento mecánico de los tejidos biológicos blandos, solamente 

cuando éstos pueden asumirse como sólidos isotrópicos (ej. tejido mamario, hígado). 

Como en esta tesis nos centraremos en medir las propiedades mecánicas del tejido 

muscular esquelético, este modelo no es adecuado debido a la arquitectura interna de 

dicho tejido. Así, es necesario extender el modelo para el caso de un sólido con 

isotropía transversal.   

Sólido transversalmente isotrópico: 

 Como hemos mencionado anteriormente, debido a la orientación paralela de las 

fibras musculares, el músculo esquelético puede modelarse como un material 

transversalmente isotrópico (Gennisson et al., 2003). Por lo tanto, se necesitan cinco 

constantes elásticas independientes para describir su elasticidad. 

 
Figura 6. Orientación de los ejes en un sólido isotrópico transversal. El eje de simetría está 

definido por la orientación de la fibras. Adaptado de Benech, N., Grinspan, G.A., Aguiar, S., 

Negreira, C.A., 2019. Surface wave elastography: device and method. Meas. Sci. Technol. 30, 

035701. 
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Sea 1x  el eje de simetría, es decir, el eje de orientación de las fibras musculares, 

los ejes 2x  y 3x  son perpendiculares a las misma (Fig. 6). Para esta convención en 

cuanto a la orientación de los ejes, la matriz de rigidez será la siguiente (Royer y 

Deulesaint, 2000 citado en Benech et al., 2019): 

11 12 12

12 22 22 44

12 22 44 22

44

55

55

0 0 0

2 0 0 0

2 0 0 0

0 0 0 0 0

0 0 0 0 0

0 0 0 0 0

c c c

c c c c

c c c c
C

c

c

c



 
 


 
 

  
 
 
  
     

(9) 

Si consideramos la propagación de ondas elásticas en un material con estas 

características, las constantes 𝑐11 y 𝑐22  están relacionadas con la onda de compresión 

propagándose a lo largo y perpendicular al eje de simetría, respectivamente: 𝑉𝐿
∥ =

 𝑐11/𝜌 y 𝑉𝐿
⊥ =  𝑐22/𝜌 (donde 𝜌 es la densidad del medio). En muchos sólidos 

isotrópicos transversalmente incompresibles, como el músculo esquelético, estos dos 

valores de velocidad de la onda de compresión son casi iguales entre sí (Gennisson et 

al., 2003, Bronez et al., 1985). Así, 𝑐22 ≅ 𝑐11, es decir, el sólido es isotrópico con 

respecto a las ondas de compresión. La constante 𝑐44  está relacionada con una onda de 

corte que se propaga perpendicular al eje de simetría con polarización perpendicular 

𝑉𝑇
⊥ =  𝑐44/𝜌. Por su parte, la constante 𝑐55  se relaciona con una onda de corte que se 

propaga paralelamente al eje de simetría con polarización perpendicular 𝑉𝑇
∥ =  𝑐55/𝜌. 

Como en el caso del sólido isotrópico, 𝑉𝐿 ≫ 𝑉𝑇, sea cual sea la polarización. Por lo 

tanto, 𝑐22 − 2𝑐44 ≅ 𝑐22 ≅ 𝑐11. Finalmente, la constante 𝑐12  está relacionada con la 

propagación de la onda (ya sea compresional o de corte) en direcciones fuera de los ejes 

principales (Benech et al., 2019).  
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2.2.2  Viscoelasticidad y no linealidad 

Desde el punto de vista de la física de los materiales, en estado de relajación, el 

músculo es un material viscoelástico (Rack, 1966). Típicamente, este tipo de materiales 

combinan las características de almacenamiento de energía de los materiales elásticos y 

las características de disipación que presentan los líquidos viscosos. De esta manera, 

cuando estos materiales son sometidos a fuerzas externas, experimentan tensiones que 

son funciones derivativas del estiramiento en función del tiempo (Rose, 1999). 

Como hemos visto previamente, la Ec. (7) es una expresión que permite calcular 

el módulo de Young de un sólido elástico a partir de las constates de Lamé λ y μ. Sin 

embargo, los materiales que exhiben comportamientos no lineales y viscoelásticos, 

como el músculo esquelético, no obedecen este tipo de ecuaciones. En tal sentido, 

cuando sucede que λ >> μ el sólido se denomina ―sólido blando‖. La figura 7 muestra la 

curva esfuerzo-deformación típica que exhibe este tipo de medio, entre cuyos 

principales exponentes se encuentran los tejidos biológicos blandos (Benech, 2004). 

Como puede observarse, dicha curva puede dividirse en tres regiones: A-B, donde se 

produce un incremento exponencial de la tensión conforme al aumento de la 

deformación; B-C, en la cual la relación es prácticamente lineal; C-D, que muestra el 

desvío de la linealidad para niveles altos de deformación (Fung, 1993). De dichas 

regiones, la región A-B es el rango fisiológico dentro del cual los tejidos blandos, como 

el músculo esquelético, funcionan normalmente. En tal sentido, en el músculo 

esquelético ya se ha descrito que como respuesta mecánica al aumento del estiramiento, 

éste se vuelve cada más rígidos (Magnusson, 1998; Gajdosik, 2001). En tanto, las 

regiones B-C y C-D corresponden a la resistencia adicional que presentan los tejidos 

blandos, la cual opera como factor de seguridad de los mismos (Fung, 1993).  
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Figura 7. Curva esfuerzo-deformación típica de un sólido blando. 

 

Por su parte, como se desprende de la figura 7, el valor representativo del 

módulo de Young para los sólidos blandos se estima a partir de la pendiente de la parte 

lineal del gráfico (Fung, 1993). Formalmente, como λ >> μ, para este tipo de medios 

dicho parámetro puede expresarse como (Landau y Lifshitz, 1970):  

𝑌 = 𝜇
3𝜆+2𝜇

𝜆+𝜇
≈ 𝜇

3𝜆

𝜆
= 3𝜇  (10) 

Es decir que para un tejido blando como el músculo esquelético, el módulo de Young 

queda determinado por el módulo elástico de corte μ. En otras palabras, la sensación de 

―dureza‖ en este tipo de tejidos está determinada por dicho parámetro (Benech et al., 

2012). 

Además de la curva esfuerzo-deformación típica de la figura 7, el 

comportamiento viscoelástico de los sólidos blandos se caracteriza también por 

presentar tres fenómenos principales; (a) arrastre, (b) relajación de la tensión, (c) 

histéresis (Fig. 8). El primero se manifiesta como un incremento de la deformación del 

cuerpo conforme una carga constante, mientras que el segundo como una disminución 

gradual en la tensión que sufre el mismo ante una deformación también constante en el 

tiempo. En el caso particular de la histéresis, esta se manifiesta como la diferencia que 

se da entre las curvas de carga y descarga en un ciclo de esfuerzo-deformación. Dicho 
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fenómeno se debe a la inhabilidad del sistema de seguir patrones idénticos después de la 

aplicación y el retiro de una fuerza. Gráficamente, se manifiesta como un bucle en la 

gráfica esfuerzo-deformación, que recibe el nombre de ―bucle de histéresis‖. El área de 

dicho bucle representa la pérdida de energía en el ciclo de deformación, principalmente 

debida a la conversión de trabajo mecánico en calor. Por su parte, la histéresis (H) se 

define como la razón entre el área del bucle de histéresis y el área bajo la curva del 

proceso de carga (Fung, 1993; Zatsiorsky y Prilutsky, 2012). 

 
Figura 8. Principales características del comportamiento viscoelástico de los sólidos blandos. 

Adaptado de Zatsiorsky, V.M., Prilutsky, B.I.: ―Biomechanics of Skeletal Muscles‖, Human 

Kinetics, Champaign, 2012. 
 

La histéresis de los tejidos biológicos blandos muestra ciertas particularidades 

respecto al patrón histerético característico que exhiben los sólidos blandos ―clásicos‖ 

(Fig. 8c). En tal sentido, cuando un tejido blando es sometido a ciclos repetidos de 

estiramiento y relajación a una determinada frecuencia, se lo deja reposar hasta alcanzar 

su longitud inicial de reposo y se lo somete nuevamente al mismo procedimiento, se 

observará que la forma de la curva esfuerzo-deformación irá cambiando en cada ciclo. 

De esta manera, se produce un rápido cambio en la zona inicial de la curva, hasta que se 

alcanza un estado estacionario luego de un determinado número de ciclos. La figura 9 

muestra un ejemplo de esto último. En los tres primeros ciclos, la curva esfuerzo-

deformación se corre hacia la derecha con un incremento en su región inicial. Por su 
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parte, la curva de relajación de la tensión para los mismos ciclos se desplaza hacia 

arriba. Si el mismo test se repite indefinidamente, la diferencia entre los ciclos se 

atenuará cada vez más pudiendo eventualmente llegar a desaparecer. 

 

 
Figura 9. Preacondicionamiento. Se muestran los cambios sucedidos durante 3 ciclos en las 

curvas esfuerzo-deformación y relajación de la tensión. Tomado de Fung, Y.: ―Biomechanics: 

mechanical properties of living tissues‖, Springer-Verlag, New York, 1993. 
 

A este período inicial de ajuste se le llama preacondicionamiento. Las casusas de dicho 

fenómeno residen en que la estructura interna del tejido cambia con los ciclos sucesivos, 

hasta que eventualmente se llega a un estado estacionario a partir del cual no se suceden 

más cambios. La presencia del preacondicionamiento, junto a la de otros rasgos 

característicos como la no linealidad de la relación esfuerzo-deformación, la presencia 

del bucle de histéresis y la relajación de la tensión, es común en muchos tejidos 

biológicos blandos como tendones, ligamentos, vasos sanguíneos, piel y músculos. Sin 

embargo, el grado según el cual se manifiestan dichos rasgos varía entre los distintos 

tipos de tejidos. Así, por ejemplo, mientras que el bucle de histéresis es bastante 

pequeño en tejidos que poseen elastina y colágeno (ej. tendones y ligamentos), 

típicamente es muy grande en el caso del músculo esquelético (Fung, 1993). 

Como se ha mencionado previamente, el área del bucle de histéresis es 

equivalente a la cantidad de energía mecánica disipada en calor. En el músculo, la 



28 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

CAPÍTULO 1 

 

relación entre la histéresis y la velocidad del estiramiento muscular (o frecuencia de 

deformación rítmica) puede ser representada por la ecuación (Zatsiorsky y Prilutsky, 

2012): 

E = kωn  (11) 

donde E es la energía mecánica disipada (es decir, el área del bucle de histéresis), ω es 

la frecuencia de oscilación, k y n son constantes experimentales. Obsérvese que si n = 1 

la energía disipada es proporcional a la frecuencia, mientras que si n = 0 dichas 

variables son independientes. En humanos dicho exponente es típicamente muy cercano 

a 0 (Zatsiorsky y Prilutsky, 2012). Consecuentemente, en contraste con los sólidos 

blandos ―clásicos‖, la histéresis del músculo esquelético es relativamente independiente 

de la frecuencia de oscilación, con lo cual la cantidad de energía mecánica convertida en 

calor no depende mucho de la tasa de estiramiento del músculo (Fig. 10). Esto indica 

que el componente dependiente de la velocidad no juega un rol decisivo en la resistencia 

opuesta por el músculo ante su estiramiento (Nordez et al., 2008a). Los mecanismos 

intramusculares que determinan este comportamiento son muy complejos y 

principalmente desconocidos. En el caso en que se desee establecer una analogía 

mecánica, la resistencia debida a la fricción es más adecuada que la viscosidad, ya que 

la fricción es independiente de la velocidad para bajas velocidades, y la resistencia 

viscosa en el músculo es bastante pequeña (Zatsiorsky y Prilutsky, 2012).  

 



29 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

CAPÍTULO 1 

 

 
Figura 10. Bucles de histéresis para varias frecuencias de estiramiento de un músculo papilar 

de conejo. Notar que el área de los bucles de histéresis es aproximadamente similar para varias 

frecuencias. En general, esta insensibilidad con respecto a la velocidad de cambio de la 

longitud muscular se mantiene en un rango de 10
3
 veces la tasa de estiramiento. Tomado de 

Fung, Y.: ―Biomechanics: mechanical properties of living tissues‖, Springer-Verlag, New 

York, 1993.  

 

3 – MÉTODOS ELASTOGRÁFICOS EN BIOMECÁNICA MUSCULAR: 

ESTADO DEL ARTE 

3.1 Consideraciones sobre el músculo esquelético en elastografía 

 Como hemos visto, el músculo esquelético es un tejido que exhibe 

comportamientos viscoelásticos y no lineales. Sin embargo, como se ha comentado 

previamente, el abordaje general de la elastografía consiste en asumir al mismo como un 

sólido elástico lineal con isotropía transversal. Por tanto, antes de desarrollar las 

características principales de los métodos de elastografía ultrasonora y de baja 

frecuencia, explicaremos por qué ambas modalidades de elastografía realizan tales 

asunciones en cuanto a la naturaleza material del músculo. 

 En primer lugar, considerando la arquitectura paralela relativa a la disposición 

de las fibras que poseen músculos tales como el bíceps braquial, la hipótesis de un 

material con isotropía transversal parece la más razonable (Gennisson et al., 2003; 

Gennisson et al., 2005). Asimismo, la hipótesis de un material lineal es clásica en 
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estudios de elastografía muscular, que han sido pioneros en estimar el módulo de 

elasticidad del músculo, utilizando tanto elastografía ultrasonora (Bercoff et al., 2004a; 

Catheline et al., 2004; Deffieux et al., 2009; Gennisson et al., 2003; Gennisson et al., 

2005, Nordez et al., 2008b; Tanter et al., 2008) como elastografía por resonancia 

magnética (Dresner et al., 2001; Heers et al., 2003; Jenkyn et al., 2003; Uffmann et al., 

2004).  

Por su parte, como hemos mencionado en la sección precedente, el módulo de 

elasticidad de un tejido blando como el músculo esquelético, queda determinado por el 

módulo elástico de corte μ. Más adelante veremos que en elastografía, dicho módulo es 

caracterizado mediante la estimación de la velocidad de la onda de corte en el tejido. De 

esta manera, como en este tipo de medios la amplitud de dicha onda es muy pequeña, 

los efectos no lineales pueden ser despreciados (Nordez et al., 2010). Asimismo, las 

ecuaciones que permiten estimar el módulo de elasticidad de corte, tanto en elastografía 

ultrasonora como en elastografía de baja frecuencia, consideran al músculo como un 

material puramente elástico. Así entonces, se desprecia la influencia de la viscosidad en 

las estimaciones de la velocidad de la onda de corte. Esto está fundamentado sobre la 

base de estudios previos, que han analizado la influencia de la viscosidad sobre la 

medición de la velocidad de esta onda (Deffieux et al., 2009; Catheline et al., 2004). En 

tal sentido, Deffieux et al. (2009) utilizando SSI, mostraron que en el bíceps braquial, 

cuando las ondas de corte se propagan longitudinalmente respecto a las fibras 

musculares, son prácticamente no dispersivas. Esto significa que en tales condiciones, la 

velocidad de dichas ondas es casi independiente de la frecuencia de excitación. Estos 

resultados son concordantes respecto a los obtenidos por Catheline et al. (2004), 

utilizando la elastografía transitoria unidimensional en geles de simulación de tejido 

blando de agar-gelatina y en cortes de carne bovina. Por lo tanto, en función de todo lo 
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antedicho, es que la estimación del módulo elástico de corte en el músculo esquelético 

se ve poco afectada por los efectos viscosos, pudiendo entonces ser despreciados. 

Sin embargo, debemos mencionar que este es un tópico que continúa 

desarrollándose en la actualidad. En tal sentido, existen esfuerzos recientes tendientes a 

considerar el carácter viscoelástico de los sólidos blandos, en las estimaciones de 

elasticidad basadas en la medida de la velocidad de la onda de corte en el medio (Qiang 

et al., 2015; Kijanka et al., 2018; Greenleaf and Alizad, 2017; Carrascal et al., 2018).  

3.2 Elastografía ultrasonora 

 Para evaluar el módulo de elasticidad de los tejidos blandos, todos los métodos 

elastográficos ultrasonoros existentes se basan en el mismo principio: se aplica una 

fuerza externa al tejido estudiado y luego se siguen los desplazamientos resultantes. De 

acuerdo a la manera en que la fuerza externa es aplicada para excitar el medio, los 

métodos elastográficos ultrasonoros pueden clasificarse en dos grandes tipos: los 

métodos estáticos (o cuasi-estáticos) y los métodos dinámicos.  

 La elastografía estática (Ophir, 1991) es la primera técnica ultrasonora que ha 

permitido obtener imágenes de elasticidad de los tejidos biológicos. La base del método 

consiste en aplicar una tensión constante al tejido y medir la componente de la 

deformación interna así provocada en la dirección del haz ultrasonoro (Benech, 2004). 

Dicha deformación así como la tensión generada se estiman mediante la correlación 

bidimensional de las imágenes de ultrasonido (Gennisson et al., 2013). Por su parte, el 

módulo de elasticidad está dado por la ley de Hooke, que como hemos visto vincula la 

tensión que actúa sobre el cuerpo y la deformación sufrida por el mismo, en un medio 

puramente elástico. En la práctica, como la tensión aplicada es desconocida, solo se 

muestra la deformación. El mapa de deformaciones así obtenido se denomina 

elastograma. Esta método tiene la ventaja de ser fácil de implementar, pero como la 
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distribución de tensión es desconocida no permite estimar cuantitativamente el módulo 

de elasticidad del medio en kilo-Pascales (kPa). Sin embargo, el mismo se ha 

implementado en muchos dispositivos comerciales de diagnóstico por imágenes de 

ultrasonido, como información simple pero indirecta sobre la rigidez del tejido. 

 Por su parte, en los métodos dinámicos, se aplica una fuerza variable en el 

tiempo al tejido. Ésta puede ser tanto una fuerza mecánica transitoria corta, o una fuerza 

oscilatoria con una determinada frecuencia. En tal sentido, en un cuerpo sólido, una 

perturbación mecánica variable en el tiempo se propagará como ondas mecánicas, que 

como hemos visto previamente, podrán ser ondas de compresión u ondas de corte (Fig. 

11). Las primeras se propagan muy rápidamente en el cuerpo humano (∼ 1500 m/s), y a 

frecuencias ultrasonoras (∼ 10
6
 Hz) pueden usarse para obtener imágenes del mismo. 

Por su parte, típicamente a bajas frecuencias (100 - 1000 Hz) en sólidos blandos 

predominan las ondas de corte. Estas se generan en todo el rango de frecuencias, pero a 

altas frecuencias la amplitud es tan pequeña que solo se detectan muy cerca de la fuente. 

Las mismas se propagan más lentamente que las ondas de compresión, y su velocidad 

(∼ 1 - 50 m/s) está directamente relacionada con el módulo de elasticidad de corte del 

medio (μ). Particularmente, como hemos visto en la sección 2.2.2, el módulo de 

elasticidad de corte de los tejidos biológicos blandos puede aproximarse como tres 

veces dicho módulo (Ec. (10)). Así entonces, los métodos de elastografía dinámica que 

utilizan ultrasonido, se encuentran dentro del concepto de imaginería con múltiples 

ondas o Multiwave Imaging (Fink, 2010). Según esto, dichos métodos se basan en 

combinar la utilización de ondas ultrasonoras con ondas de baja frecuencia, para 

aprovechar lo ―mejor‖ de cada una en la optimización del contraste y la resolución en la 

formación de imágenes. Así, las primeras representan una gran resolución espacial, en 

la escala del milímetro o menor, lo que permite registrar el desplazamiento de las ondas 
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de baja frecuencia. Sin embargo éstas muestran un pobre contraste, sobre todo en lo 

referente a las propiedades elásticas de los tejidos blandos. Por su parte, las segundas 

presentan un alto contraste en cuanto a los cambios de elasticidad del medio, pero una 

pobre resolución espacial. La combinación de estos dos tipos de ondas, permite 

entonces obtener un resultado final que exhibe una alta resolución espacial y un alto 

contraste (Benech, 2004).  

 

Figura 11. a: la onda de compresión se propaga por sucesivos cambios de volumen del medio. 

El desplazamiento del medio u es paralelo a su dirección de propagación con una velocidad VL. 
b: la onda de corte se propaga por movimientos sucesivos del medio que son perpendiculares a 

su dirección de propagación con una velocidad VT. Adaptado de Gennisson, J. L., Deffieux, T., 

Fink, M., Tanter, M., 2013. Ultrasound elastography: principles and techniques. Diagn. 

Interv. Imaging 94(5), 487-495. 
 

 De esta forma, los métodos de elastografía dinámica basados en la propagación 

de ondas de corte, pueden producir un mapa cuantitativo del módulo de elasticidad, de 

mayor resolución en comparación con los métodos estáticos. Sin embargo, el uso de los 

métodos dinámicos, requiere de un sistema de emisión-recepción de ondas mucho más 

complejo. Dicho sistema debe ser capaz de generar las ondas de corte (mediante un 

vibrador mecánico o un sistema de generación de presión de radiación ultrasonora), así 

como de obtener las imágenes de los pequeños desplazamientos inducidos por las 

mismas (a través de un sistema de ultrasonido ultrarrápido o estroboscópico) 

(Gennisson et al., 2013). El lector podrá encontrar en Ryu y Jeong (2017) y Creze et al. 

(2018), una revisión detallada y actualizada sobre los conceptos, principios básicos y 

aplicaciones de estos métodos a la biomecánica muscular.  
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Dentro de los métodos de elastografía dinámica que poseen las características 

descritas, la elastografía transitoria (ET) y el supersonic shear imaging (SSI) se han 

convertido en los métodos de referencia dentro del campo de la biomecánica muscular. 

Por tanto, dedicaremos las secciones siguientes a describir sus principales 

características, así como a comentar algunos de los principales estudios biomecánicos 

llevados a cabo con los mismos.   

3.2.1 Elastografía transitoria 1D 

 La elastografía transitoria 1D (ET 1D) (Catheline et al., 1998) fue el primer 

dispositivo en utilizar el principio de imaginería ultrarrápida en una dimensión, para 

visualizar de manera transitoria la propagación de las ondas de corte. El mismo consiste 

en generar un pequeño impulso transitorio a través de un pistón actuando sobre el 

medio. De esta manera se generan los movimientos internos, que permiten registrar la 

propagación de la onda de corte dentro del mismo a través de la utilización de un 

transductor ultrasonoro (Gennisson et al., 2013).  

 En primer lugar, la cara frontal del transductor actúa como un pistón, 

produciendo un pequeño impulso mecánico sobre la superficie del medio. Esto genera 

tanto una onda de compresión como una onda de corte, ambas esféricas (Fig. 12) 

(Catheline et al., 1999). En tal sentido, una de las grandes ventajas de la ET 1D ante 

otros métodos ultrasonoros, es que el método resulta ser independiente de las 

condiciones de borde y por ende de la forma geométrica del medio. Esto es debido a que 

en la ET 1D, a diferencia de otros métodos ultrasonoros, se estudian las vibraciones 

antes de que éstas alcancen los bordes y las reflexiones ―contaminen‖ la onda viajera 

(Benech, 2004). De esta manera, al igual que en la elastografía estática, los 

desplazamientos generados, que son función tanto de la profundidad en el medio como 
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del tiempo, son estimados por correlaciones de ecos retrodifundidos a través del método 

de interferometría speckle ultrasonora (Dickinson and Hill, 1982). Dichos ecos son 

registrados a una tasa de muestreo superior a mil veces por segundo con un transductor 

ultrasonoro unidimensional de 5 MHz, permitiendo así construir un perfil de la 

propagación de la onda de corte en función de la profundidad en el medio y del tiempo. 

La figura 13 muestra un ejemplo de lo anterior, correspondiente a medidas realizadas en 

el LAU a nivel del bíceps braquial. Finalmente, al medir la fase para cada profundidad, 

es posible extraer la velocidad de fase de la onda de corte a la frecuencia central, lo que 

hace posible estimar el módulo de elasticidad de corte del medio, al considerar que el 

mismo es homogéneo y no viscoso (Gennisson et al., 2013). 

 
Figura 12. El vibrador da un pulso de baja frecuencia (~ 10 - 500 Hz) en el medio, creando, 

entre otras, un onda de corte. El transductor de ultrasonido, que se coloca en el vibrador, 

permite así seguir, mediante la intercorrelación axial del speckle ultrasonoro a más de mil 

veces por segundo, la propagación de la onda de corte en función de la profundidad en el 

tiempo. Adaptado de Gennisson, J. L., Deffieux, T., Fink, M., Tanter, M., 2013. Ultrasound 

elastography: principles and techniques. Diagn. Interv. Imaging 94(5), 487-495. 

 

Desde hace ya algunos años, la ET 1D se ha posicionado como uno de los 

métodos elastográficos ultrasonoros de referencia a la hora de brindar estimaciones 

sobre la elasticidad de los tejidos blandos. En tal sentido, Sandrin et al. (2002a) aplicó 

dicho método para medir la velocidad de ondas de corte de baja frecuencia que se 

propagan en este tipo de medios y determinar así su elasticidad. De hecho, existen 

equipos comerciales basados en esta tecnología, que son ampliamente utilizados en 
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medicina para el diagnóstico de enfermedades relacionadas con la alteración de la 

elasticidad de los tejidos blandos. Por ejemplo, el FibroScan
®
 es un equipo basado en 

ET 1D, el cual se especializa en el diagnóstico de la fibrosis hepática.  

 

 
  

Figura 13. Perfil de tiempo/profundidad en el bíceps braquial in vivo en reposo utilizando ET 

1D. La extracción de la pendiente permite medir la velocidad de la onda de corte y, por lo tanto, 

el módulo de elasticidad de corte del músculo. 

 

En el caso particular del músculo esquelético in vivo, podemos destacar distintos 

trabajos, en los que sus respectivos autores dan cuenta de la aplicación de la ET 1D en 

dicho tejido. Así, Gennisson et al. (2003) reportaron resultados de su aplicación para 

cuantificar la elasticidad muscular en función de la fuerza desarrollada por el mismo. 

También estudiaron la polarización de la velocidad de propagación de las ondas de corte 

en función de la orientación de las fibras musculares. Por su parte, Gennisson et al. 

(2005) publicaron resultados de este método utilizado para estimar la viscosidad del 

músculo bíceps braquial en función de su anisotropía. Esto se llevó a cabo junto con 

registros simultáneos de su actividad eléctrica, medida a través de electromiografía 

superficial (EMGs). Además de estos trabajos, Nordez et al. (2008b) también utilizaron 

la ET 1D para medir la elasticidad local del músculo gastrocnemio medial durante la 

dorsiflexión pasiva del tobillo. De esta forma, encontraron una relación lineal entre 

dicha variable y el torque pasivo máximo desarrollado, así como una buena 

reproducibilidad de los datos. En función de ello, sus resultados sugirieron que los 



37 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

CAPÍTULO 1 

 

cambios sucedidos a nivel del torque pasivo después del estiramiento muscular estático, 

son explicados por un aumento agudo en la longitud muscular, pero sin cambios en 

cuanto a las propiedades mecánicas intrínsecas musculo-articulares.   

3.2.2 Supersonic Shear Imaging 

 El método Supersonic Shear Imaging (Bercoff et al., 2004b) deriva de las 

investigaciones previas en elastografía transitoria. Además de lo discutido en la sección 

previa al respecto de la ET 1D, dicho método fue posteriormente extendido a 2D 

(Sandrin et al., 2002b; Bercoff et al, 2003). En tal sentido, en el año 2004 se 

desarrollaron dos ideas fundamentales para superar algunas de las limitaciones de la 

elastografía transitoria 2D, que determinaban fundamentalmente que su aplicación en la 

práctica fuera dificultosa. La primera de estas ideas consistía en la fuerza de radiación 

acústica y la segunda en la imaginería ultrarápida con ultrasonido (Bercoff, 2004a). 

Estos dos conceptos que describiremos a continuación, están en la base del 

funcionamiento del método Supersonic Shear Imaging. 

 En primer lugar, el transductor de ultrasonidos genera mediante el efecto de 

fuerza de radiación acústica, un desplazamiento local del material (―push‖) en un punto 

focal (Fig. 14A). La idea del SSI en este sentido, es que los haces de ultrasonido se 

enfoquen sucesivamente a diferentes profundidades en el medio, para de este modo 

generar desplazamientos locales del mismo (―pushing‖) en varias posiciones internas 

simultáneamente (Fig. 14B). Así, cada haz focal genera ondas de corte que se propagan 

esféricamente lejos de la fuente. Para esto, la electrónica del método permite mover la 

fuente ("push") a una velocidad mucho mayor que la de las ondas de corte generadas. 

De esta forma, las diferentes ondas de corte esféricas interfieren constructivamente 

como un cono (Bercoff et al., 2004c), creando un frente de onda plano (cilíndrico en tres 
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dimensiones) que puede visualizarse con el dispositivo de imaginería ultrarrápido 

ultrasonoro (Fig. 14B y 14C). Con respecto a las imágenes adquiridas por este último, 

las mismas permiten escanear todo el plano de imágenes con una muy buena resolución 

temporal en una sola adquisición. Generalmente esto se realiza con una velocidad de 

5000 imágenes por segundo. Por lo tanto, no es necesario repetir la adquisición varias 

veces mediante estroboscopia para adquirir todo el campo de desplazamiento. Lo 

anterior permite, no solo obtener imágenes en tiempo real, sino también promediar las 

imágenes adquiridas muy rápidamente para mejorar la calidad de la imagen (Gennisson 

et al., 2013). 

 

 

 

 
 

 

 

  
Figura 14. A: Push generado por el transductor ultrasonoro mediante el efecto de fuerza de 

radiación ultrasonora. B: Desplazamientos locales del tejido generados simultáneamente a varias 

profundidades, que generan ondas de corte que se propagan esféricamente hacia afuera de la 

fuente. C: Interferencias constructivas de las ondas de corte generan un frente de onda plano. D: 

Ondas de corte generadas en un instante dado. Adaptado de Bercoff, J., Tanter, M., Fink., 

2004a. M. Supersonic shear imaging: a new technique for soft tissue elasticity mapping. 

IEEE Trans. Ultrason. Ferroelectr. Freq. Control 51, 396–409. 
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Por lo tanto, el método Supersonic Shear Imaging utiliza la tecnología de la 

elastografía transitoria 2D, pero sustituye el vibrador por la presión de radiación 

acústica. Todo el método, en lo que respecta a la excitación de las ondas de corte y la 

imaginería de la propagación de las mismas, se integra en un solo componente que es la 

sonda ultrasonora que contiene la matriz  de transductores de imágenes de ultrasonido 

(Fig. 14A). La onda de corte generada tiene una amplitud de decenas de micras, que es 

detectable con una buena relación señal/ruido por el algoritmo de seguimiento de 

speckle acústico y la obtención de imágenes ultrarrápidas. Gracias a estas últimas, la 

adquisición de la propagación de la onda de corte se puede mostrar en tiempo real como 

una imagen de ultrasonido convencional (Fig. 14D). En base a todo lo anterior, 

utilizando un algoritmo de tiempo de vuelo, el SSI es capaz de estimar la velocidad de 

la onda de corte entre dos puntos de la imagen, permitiendo entonces construir un mapa 

del módulo de elasticidad de corte del medio (Fig. 15) (Gennisson et al., 2013). 

 
Figura 15. Mapas del módulo de elasticidad de corte en los músculos braquial y bíceps 

braquial en función de distintas condiciones de carga. Ambos músculos son fácilmente 

distinguibles en cada una de la imágenes en función de la velocidad de la onda de corte medida 

por el SSI (parte superior: bíceps braquial; parte inferior: braquial). Tomado de Gennisson, J. 

L., Deffieux, T., Macé, E., Montaldo, G., Fink, M., Tanter, M., 2010. Viscoelastic and 

anisotropic mechanical properties of in vivo muscle tissue assessed by supersonic shear 

imaging. Ultrasound Med. Biol. 36, 789-801. 
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 De esta forma, en los últimos años, el uso del método SSI se ha extendido como 

herramienta de investigación en biomecánica muscular. Podemos citar así, diferentes 

trabajos en los que los autores han utilizado esta tecnología, para investigar sobre 

diferentes aspectos biomecánicos del músculo esquelético íntimamente ligados con la 

caracterización de sus propiedades elásticas (Deffieux at al., 2008; Nordez et al., 2010;  

Gennisson et al., 2010; Bouillard et al., 2011; Akagi et al., 2012; Bouillard, et al., 

2012a; Bouillard, et al., 2012b; Akagi y Takahashi, 2014; Ateş, et al., 2015). En tal 

sentido, en lo que respecta a los trabajos más relacionados con esta tesis, podemos 

destacar por ejemplo el trabajo de Ateş, et al. (2015). En el mismo, utilizando 

conjuntamente el SSI y la dinamometría isoquinética, los autores estudiaron la relación 

entre el módulo elástico de corte y el torque, producido por la acción del músculo 

abductor del dedo meñique en todo el rango de contracción isométrica. Por su parte, 

basándose también en la aplicación conjunta de la dinamometría isoquinética y el SSI, 

Bouillard, et al. (2012b) evaluaron la relación existente entre el módulo elástico de corte 

y el torque a nivel de la articulación del codo, para los cuatro músculos flexores de 

dicha articulación (bíceps braquial, braquioradial, braquial y tríceps braquial). En dicho 

trabajo, estos autores también analizaron los cambios que se suceden en cuanto a la 

distribución de la carga (load sharing) entre los músculos mencionados, conforme a 

incrementos del torque articular. Otro estudio relacionado con esta tesis, es el estudio 

llevado a cabo por Nordez et al. (2010). En el mismo, utilizando de forma conjunta la 

dinamometría isoquinética, la electromiografía superficial y el SSI, los autores 

estudiaron la relación entre el módulo elástico de corte y el nivel de activación eléctrica 

del músculo bíceps braquial, durante la realización de rampas ascendentes de torque. 

Por otro lado, Bouillard et al. (2011), utilizando dinamometría isoquinética y SSI, 
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realizó el primer trabajo tendiente a estimar fuerzas musculares individuales, a partir de 

un modelo biomecánico muy sencillo y medidas de elasticidad muscular. 

3.3 Elastografía de baja frecuencia 

La instrumentación de los métodos de elastografía ultrasonora requiere de cierta 

infraestructura para ser utilizados adecuadamente (ej. una clínica o un laboratorio). 

Además, su uso en condiciones dinámicas (ej. correr, caminar, saltar) es actualmente 

inviable. Por lo tanto, más allá de los estudios citados previamente, el uso de la 

elastografía en la investigación biomecánica se encuentra limitado actualmente a 

aplicaciones específicas realizadas en clínicas o laboratorios. Otro tipo de 

investigaciones son inviables, por ejemplo, aplicaciones de campo, mediciones en 

condiciones dinámicas o evaluar las propiedades elásticas en dos o más músculos 

simultáneamente. Tales aplicaciones no son posibles con los métodos ultrasónicos de 

referencia actuales, ni con otros métodos descritos en la literatura (Dresner et al., 2001; 

Zhang and Greenleaf, 2007; Zhang et al., 2011a; Zhang 2011b; Zhang et al., 2017).  

Por su parte, es importante destacar que las capacidades de imaginería de la 

elastografía ultrasonora, exceden las necesidades de determinadas áreas de aplicación 

relacionadas a la biomecánica muscular. En tal sentido, muchas veces es suficiente la 

obtención de un valor promedio de la elasticidad del medio, más que un mapa del 

campo elástico del mismo. Esto, sumado al elevado costo de esta tecnología, hace que la 

relación costo-beneficio se torne desfavorable, por lo que suele recurrirse a métodos 

cualitativos para evaluación la elasticidad muscular, como por ejemplo la palpación 

manual. De esta manera, existe actualmente la necesidad de desarrollar nuevos métodos 

elastográficos, que puedan proporcionar soluciones adecuadas a estos respectos.     
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Una alternativa a los métodos de elastografía ultrasonora reside en el uso 

exclusivo de bajas frecuencias (~ 100 Hz). Cuando las frecuencias ultrasonoras son 

removidas, la información espacial se pierde. Sin embargo, la información respecto a la 

elasticidad del medio se conserva. Por lo tanto, esto permite reportar un valor numérico 

sobre la elasticidad global del medio (elasticidad de volumen). Esto se adecúa mejor a 

las necesidades y posibilidades actuales de aquellos campos afines a la biomecánica 

muscular (ej. biomecánica deportiva, medicina rehabilitatoria), que actualmente se 

basan en métodos cualitativos para determinar dicho parámetro. En tal sentido, a 

continuación haremos mención a diferentes trabajos que refieren al uso de ondas de 

superficie (u ondas de Rayleigh) para evaluar las propiedades elásticas del músculo 

esquelético.  

3.3.1 Arte previo en el desarrollo de métodos elastográficos de baja frecuencia 

para la estimación de la elasticidad muscular 

  
El primer antecedente que aparece en la bibliografía científica haciendo 

referencia al empleo de ondas de superficie para la determinación de la elasticidad en 

tejidos blandos, es un trabajo de Kazarov and Klochkov (1989). En el mismo, estos 

autores registraron la velocidad de fase de dichas vibraciones para estimar el módulo 

elástico de corte y la viscosidad de los tejidos blandos a nivel del brazo. Sin embargo, el 

método que describen estos autores requiere el uso de ultrasonido, ya que un dispositivo 

a base del mismo es empleado para medir los desplazamientos a nivel de la superficie 

del medio. Además, en este trabajo se registran variaciones de la velocidad superficial 

en función de la frecuencia. Es decir que la medida es dispersiva y por lo tanto la 

velocidad medida no tiene una relación directa con la elasticidad del tejido. Es conocido 

que este efecto es producido por la difracción debida al tamaño no despreciable de la 

fuente y/o sensor comparados con la longitud de onda, así como por la relación entre 
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esta última y la distancia fuente-sensor. Si bien los autores registran este efecto en las 

medidas, no brindan un método o protocolo para corregirlo, de manera que la 

elasticidad estimada de esta forma es aparente y no necesariamente coincide con la 

elasticidad real del tejido, a no ser que se especifique claramente el rango de frecuencias 

de validez del método. 

Por otro lado, Popovic et al. (1992) y Courage (2003) describieron un método 

elastográfico que consta de tres transductores piezoeléctricos flexurales, que permiten 

estimar la elasticidad de los tejidos blandos de forma no invasiva, utilizando el 

componente tangencial de las ondas superficiales en el rango de 500-30.000 Hz. Uno de 

los sensores está ubicado en el centro y actúa como emisor, mientras que los otros dos 

actúan como receptores. La velocidad de propagación de la onda de superficie se estima 

a partir de la medición del tiempo de vuelo del pulso tangencial en viajar la distancia 

entre el emisor y cada uno de los receptores. Según los autores, esta velocidad está 

directamente vinculada con la elasticidad del tejido en contacto con los sensores, de 

manera que reportan resultados tanto en piel como en el músculo sartorio de la rana in 

vitro. Sin embargo, la componente tangencial de la onda de superficie decae 

rápidamente hacia el interior del medio. Esto, sumado al rango de frecuencias de trabajo 

del equipo y a que la velocidad de las ondas de superficie en tejido blando es del orden 

de 2-30 m/s, determinan que este equipo, tal como está concebido, solamente permite 

estimar la elasticidad del tejido a nivel de la capa más superficial del mismo (< 1 cm). 

Por su parte, si se deseara bajar la frecuencia por debajo del rango descripto con el 

objetivo de aumentar la profundidad de exploración y estimar así la elasticidad de 

volumen, la incidencia de determinados efectos físicos (efectos de difracción, de ondas 

guiadas y de campo cercano) determinaría que las estimaciones sean erróneas. Como el 

método especificado por estos autores no prevé corregir dichas fuentes de error, éste 
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método no es apto para estimar la elasticidad de volumen en lugar de elasticidad 

superficial.  

Otro antecedente que podemos mencionar, es el de un trabajo llevado a cabo por 

Sabra et al. (2007), sobre la caracterización elástica del músculo vasto lateral mediante 

una técnica elastográfica ―pasiva‖. Dicho método no utiliza perturbaciones externas 

para inducir las ondas de superficie, sino que se vale de la utilización de ruidos 

musculares producidos durante la contracción muscular. Para la detección de los 

desplazamientos superficiales el método descrito utiliza acelerómetros en contacto con 

la piel. Así, mediante un complejo algoritmo de correlación, el método estima la 

velocidad de fase de la onda superficial, con lo cual puede calcularse el módulo de 

elasticidad del tejido. Este método no permite variar la frecuencia de excitación, por lo 

que no es posible estudiar la influencia de fenómenos físicos tales como los efectos de 

difracción, de ondas guiadas y de campo cercano. Asimismo, al depender de 

contracciones voluntarias realizadas por el sujeto bajo estudio, el mismo no es viable 

para su utilización en casos donde el mismo presente escasa o nula capacidad de 

contracción muscular. 

Por su parte, Salman y Sabra (2013) desarrollaron una nueva modalidad para la 

medida de ondas de superficie, mediante el método de vibrometría por escaneo continuo 

láser Doppler (continuous scanning laser Doppler vibrometry, CSLDV). En dicho 

método, barriendo un único haz láser a lo largo de un patrón periódico de escaneo, es 

posible medir las vibraciones superficiales en muchos puntos simultáneamente, 

demultiplexando la señal del CSLDV. De este modo, utilizando un conjunto de tres 

vibrómetros láser Doppler fijos distribuidos a lo largo de la línea de escaneo, los autores 

pudieron medir la velocidad de propagación de las ondas de superficie, y estimar así la 

elasticidad en geles de simulación de tejido biológico y músculo esquelético. Sin 
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embargo, como este método está basado en sensores virtuales, la medida de elasticidad 

sólo pueda realizarse en tiempo real cuando la señal es una sinusoide continua. De otra 

manera, el método no es capaz de medir la elasticidad del medio en tiempo real, ya que 

no le es posible determinar la fase de la onda. Asimismo, es importante mencionar que 

el láser que emplea el CSLDV, hace necesaria la adopción de medidas de bioseguridad 

específicas. Por otro lado, el tamaño del equipamiento y los tiempos de operación 

requeridos, son otros factores a tener en cuenta a la hora de su aplicación. En tal sentido, 

si bien este método es una opción viable para su uso en condiciones de laboratorio, sus 

potenciales aplicaciones biomecánicas pueden estar limitadas, especialmente en 

aquellas áreas que requieren que el equipamiento sea transportable y de fácil manejo.   

En esa dirección, en trabajos anteriores
1
 hemos contribuido al desarrollo de un 

método de elastografía por ondas de superficie (EOS), basado en la propagación y 

correlación de ondas superficiales de baja frecuencia, en el marco de la línea de 

investigación correspondiente que se lleva a cabo en el LAU del Instituto de Física de la 

Facultad de Ciencias (UdelaR). De esta manera, se desarrolló un prototipo inicial 

compuesto principalmente por un arreglo lineal de sensores acústicos de contacto de 2 

cm de diámetro y una fuente externa alineada con los mismos (Fig. 16). Dicho método 

fue utilizado para medir la elasticidad del bíceps braquial in vivo en 16 voluntarios 

sanos conforme a diferentes niveles de carga (Benech et al., 2012). Los resultados de 

estas experiencias, comparadas con las correspondientes utilizando ET, mostraron una 

tendencia similar para frecuencias superiores a los 100 Hz, aunque se sugirió la 

incidencia de efectos de difracción y de ondas guiadas para explicar la sobreestimación 

de la elasticidad por parte de la EOS (Fig. 17).  

                                                           
1 Grinspan, G.A. ―Elastografía por ondas de superficie: pautas para el desarrollo e implementación de un método 

acústico de bajo costo para la valoración no invasiva de la elasticidad muscular‖. Tesis de Grado en Ciencias 

Biológicas. Universidad de la República, 2014. 
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Figura 16. Primer prototipo de elastografía por ondas de superficie desarrollado en el LAU. 

Tomado de Benech et al. (2012).  

 

 
 

Figura 17.  Sobreestimación de la elasticidad del bíceps braquial por parte del primer prototipo 

de elastografía por onda de superficie. Cs: velocidad de la onda de corte; SW method: 

elastografía por onda de superficie; ET: elastografía transitoria. Tomado de Benech et al. 

(2012). 
 

 El desarrollo de la EOS ha continuado llevándose a cabo como parte de las 

líneas de investigación del LAU. En tal sentido, en forma paralela al desarrollo de esta 

tesis, se ha configurado la versión actual del método que fue empleado para las 

mediciones de elasticidad muscular que se presentan en los capítulos subsiguientes. De 

esta manera, a continuación describiremos las características principales que definen a 

esta modalidad de elastografía en la actualidad. 
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 4 – ELASTOGRAFÍA POR ONDAS DE SUPERFICIE NO ULTRASONORA 

(NU-SWE) 

 

 La mayoría de los métodos elastográficos de baja frecuencia mencionados 

previamente, basan sus estimaciones de elasticidad en la medida de la velocidad de la 

onda de Rayleigh (𝑉𝑅). Esto es posible dado que dicha velocidad se relaciona de manera 

simple con la velocidad de la onda de corte según 𝑉𝑅 ≅ 0.96𝑉𝑇. Sin embargo, esta 

relación solo se mantiene en un medio semi-infinito y en el campo lejano de la fuente, 

lo que contrasta con la naturaleza de los músculos esqueléticos ya que estos son medios 

finitos. Por lo tanto, para que la estimación de la elasticidad muscular basada en la 

propagación de la onda de Rayleigh sea válida, es necesario utilizar altas frecuencias. 

De esta manera, la longitud de onda de la onda de Rayleigh es mucho menor que la 

altura del músculo en cuestión y el medio puede considerarse semi-infinito (Benech et 

al., 2019). Sin embargo, además de algunas desventajas que conlleva el uso de altas 

frecuencias (ej. baja profundidad de penetración y alto coeficiente de atenuación), lo 

anterior no es compatible con las características de muchos de los métodos 

elastográficos de baja frecuencia descritos hasta el momento. En tal sentido, dichos 

métodos son susceptibles a ciertos efectos físicos asociados al uso exclusivo de bajas 

frecuencias. 

Así, fenómenos tales como efectos de difracción (Ruiz y Nagy, 2002; Miller y 

Pursey, 1954), efectos de ondas guiadas (Rayleigh, 1888; Lamb, 1917; Benech et al., 

2015), efectos de campo cercano (Catheline et al., 1999; Sandrin et al., 2004; Yoon y 

Rix, 2009; Catheline y Benech, 2015), y la propia anisotropía del medio, introducen 

sesgos en las estimaciones de elasticidad. Brevemente, el efecto de difracción se 

produce cuando la separación entre la fuente y los sensores es del orden de la longitud 

de onda, y la fuente tiene dimensiones comparables con ésta última. También puede 



48 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

CAPÍTULO 1 

 

producirse cuando los sensores tienen dimensiones comparables a la longitud de onda. 

El efecto de ondas guiadas está vinculado con el tamaño de la muestra, y se presenta 

cuando la altura de la misma es comparable o menor a la longitud de onda. Por su parte, 

los efectos de campo cercano se producen por interferencias constructivas y destructivas 

de diferentes tipos de ondas, cuando la fuente se dispone relativamente cerca de los 

sensores. De esta manera, la conjugación de estos efectos en la configuración 

experimental de muchos de los métodos de baja frecuencia descriptos recientemente en 

la literatura, determina que estos brinden un valor de elasticidad aparente que difiere del 

valor real obtenido mediante los métodos ultrasonoros de referencia.  

En este contexto, paralelamente al desarrollo de esta tesis, y sobre la base del 

método de EOS desarrollado previamente, en el LAU se desarrolló y patentó
2
 a nombre 

de la UdelaR una nueva versión de dicho método llamada Elastografía por ondas de 

superficie no ultrasonora (NU-SWE
3
, de Non-Ultrasound surface wave elastography, 

en inglés). Dicho método consta de algunas modificaciones a nivel del montaje 

experimental con respecto a la EOS, y está basado en una serie de algoritmos 

desarrollados por Benech et al. (2017) y Benech et al. (2019), que permiten corregir la 

incidencia conjunta de la anisotropía y de los efectos antemencionados, brindando así 

estimaciones confiables y robustas sobre la elasticidad del medio. De esta manera, a 

continuación describiremos tanto el montaje experimental que compone la NU-SWE, 

así como las bases teóricas de la misma para la estimación de la elasticidad muscular. 

                                                           
2 Solicitudes de patentes definitivas vigentes: 

-Benech, N., Grinspan, G.A., Aguiar, S., Negreira, C.A. "Device and method for determining the elasticity of soft-

solids". 30 de octubre de 2018. PCT (Brasil). Nº registro: BR2018/050395. 

-Benech, N., Grinspan, G.A., Aguiar, S., Negreira, C.A. "Equipo y Método para Determinar la Elasticidad de Sólidos 

Blandos". 26 de octubre de 2018. INPI (Argentina). Nº registro: 20180103118. 

-Benech, N., Grinspan, G.A., Aguiar, S., Negreira, C.A. "Equipo y Método para Determinar la Elasticidad de Sólidos 

Blandos". 30 de octubre de 2018. DINAPI (Paraguay). Nº registro: 1895728 / DNPI (Uruguay). Nº registro: 37953. 

 
3 Este nombre permite diferenciar el método respecto a otros que también utilizan la abreviación SWE (de Surface 

Wave Elastography, en inglés) pero que están basados en ondas superficiales de alta frecuencia, así como de los 

propios métodos ultrasonoros de referencia basados en ondas de corte, muchas veces denotados también como SWE 

(de Shear Wave Elastography, en inglés). 
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4.1 Montaje experimental de la NU-SWE 

  El dispositivo de la NU-SWE está compuesto por un arreglo lineal de sensores 

de vibración de contacto, una fuente de ondas externa, un amplificador de audio, una 

tarjeta conversora analógico/digital (A/D) y una computadora (Fig. 18). La fuente de 

ondas externa, en este caso un parlante con un pistón acoplado, es excitada mediante 

ciclos sinusoidales con una frecuencia central que varía entre 50 y 250 Hz. La misma 

vibra normalmente a la superficie libre del músculo, excitando principalmente la 

componente vertical de las ondas superficiales (Fig. 19A). Dicha componente se registra 

mediante un arreglo lineal de cuatro sensores piezoeléctricos, constituidos por una 

lámina flexible de PVDF, que posee una masa en el extremo y una pequeña extensión 

adherida a la misma (Fig. 19A). La extensión adjunta cambia la inercia de los sensores 

para adaptar su frecuencia de resonancia a la emitida por la fuente de ondas. Además, la 

extensión adjunta ofrece un área de contacto mínima (1 mm
2
) (ver recuadro en la Fig. 

19A). Esto es relevante porque, como se ha descrito en trabajos anteriores, el uso de 

sensores que poseen un área más grande induce efectos de difracción, que sobrestiman 

la velocidad de la onda de superficie (Benech et al., 2012; Grinspan et al., 2016). Por lo 

tanto, la NU-SWE utiliza sensores puntuales, que evitan los efectos de difracción en la 

recepción. Además, como se muestra en la Fig. 19A, es importante que la fuente esté 

alineada con el arreglo lineal de sensores, que deben estar igualmente espaciados por 

una distancia d evitando el contacto entre ellos. De acuerdo con esto, los sensores están 

dispuestos en una placa que los mantiene en la configuración correcta (Fig.18 y Fig. 

19A), y se colocan sobre la superficie del músculo mediante un brazalete de sujeción.  
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Figura 18. Montaje experimental de la NU-SWE. 1: amplificador de audio; 2: fuente externa 

de ondas; 3: placa conteniendo el arreglo lineal de sensores piezoeléctricos; 4: tarjeta 

conversora A/D; 5: computadora. 

 

De esta manera, la vibración es registrada secuencialmente por los sensores, 

produciendo un voltaje entre sus terminales, el cual genera una señal que es digitalizada 

por la tarjeta conversora A/D (NI-USB 6009, National Instruments) y transferida a una 

computadora para su procesamiento. 

4.2 Bases teóricas de la NU-SWE y estimación de la elasticidad muscular 

El método de la NU-SWE consiste en excitar la propagación de ondas de superficie de 

baja amplitud y baja frecuencia (~ 100 Hz) sobre la superficie libre del músculo, 

registrar su desplazamiento mediante el arreglo lineal de sensores de vibración y estimar 

su velocidad de fase. Se emplean algoritmos de inversión para calcular la velocidad de 

la onda de corte a partir de la velocidad de la onda de superficie. Por lo tanto, el método 

estima la elasticidad de corte del músculo, calculando la velocidad de la onda de corte 

en un régimen lineal. 
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       B 

 

        C

 
 

Figura 19. A: esquema que muestra la disposición relativa de la fuente de ondas, la dirección de 

las fibras musculares y el arreglo lineal de sensores de vibración (medidas en mm). B, C: 

señales crudas y filtradas, registradas por su correspondiente sensor en el arreglo lineal 

(indicado por colores), respectivamente.  

 

El algoritmo de procesamiento de señales consiste en estimar el desfasaje (∆ϕ) 

entre las señales registradas por el arreglo lineal de sensores de vibración. Un filtro pasa 

banda centrado en la frecuencia de la fuente con un ancho de banda del 50% se aplica a 

las señales crudas, para eliminar las frecuencias indeseadas (Figs. 19B y 19C). Luego, el 

desfasaje entre las señales registradas es calculado a una frecuencia seleccionada dentro 

del ancho de banda mediante la transformada de Fourier. Así, el desfasaje se convierte 
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en retardo temporal al dividirlo entre la frecuencia angular correspondiente (ω0). 

Finalmente, la velocidad de fase (𝑉) se calcula de la siguiente manera: 

𝑉 =  
ω0𝑑

∆ϕ
   (12) 

donde 𝑑 es la distancia entre la fuente y el sensor. 

 El funcionamiento de la NU-SWE no presenta limitaciones con respecto a la 

frecuencia de trabajo. Sin embargo, dependiendo de la frecuencia, puede ser necesario 

corregir el valor calculado teniendo en cuenta la propagación de ondas guiadas, los 

efectos de difracción y de campo cercano. Luego, conociendo el espesor muscular, el 

método aplica algoritmos de inversión diseñados para corregir automáticamente la 

incidencia de tales efectos. Así, la NU-SWE recupera un valor confiable de la velocidad 

de la onda de corte (𝑉𝑇) en el medio. Estos algoritmos están detalladamente descritos en 

Benech et al. (2017) y Benech et al. (2019).  

En la sección 2.2.1 ya hemos visto que el músculo esquelético puede ser 

considerado como un sólido transversalmente isotrópico (Gennisson et al., 2003; 

Gennisson et al., 2005; Nordez and Hug, 2010). Debido a las características de la 

propagación de ondas elásticas en este tipo de medios, el módulo elástico de corte 

longitudinal (𝑐55) está relacionado con la velocidad de propagación de la onda de corte 

en la dirección de las fibras musculares con polarización perpendicular 𝑉𝑇
∥ =  𝑐55/𝜌 

(donde 𝜌 es la densidad muscular = 1000 Kg/m
3
) (Benech et al. (2019). Dada la 

disposición relativa de la fuente de ondas y el arreglo lineal de sensores en las 

mediciones de elasticidad muscular (Fig. 17A), la NU-SWE obtiene el valor de 𝑉𝑇
∥. Así, 

de manera análoga a trabajos anteriores utilizando elastografía ultrasonora (Gennisson 

et al., 2003; Gennisson et al., 2005; Nordez et al., 2008b; Nordez et al., 2009; Nordez 
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and Hug, 2010;  Gennisson et al., 2010; Bouillard et al., 2011; Bouillard et al., 2012a; 

Bouillard et al., 2012b; Ateş et al., 2015), podemos estimar la elasticidad muscular de la 

siguiente manera.    

𝑐55 =  𝜌𝑉𝑇
∥2   (13) 

Esta ecuación considera todas las asunciones realizadas en los estudios clásicos de 

elastografía respecto la naturaleza material del músculo, las cuales fueron discutidas y 

justificadas en la sección 3.1. 

5- CONCLUSIONES DEL CAPÍTULO 

 La elastografía constituye una metodología novedosa para la investigación de las 

propiedades mecánicas de los tejidos biológicos blandos. Como se ha visto, a partir del 

estudio de la propagación de las vibraciones acústicas en el tejido, este abordaje permite 

estimar parámetros informativos sobre el estado mecánico intrínseco del mismo, como 

su módulo elástico de corte. En particular, la aplicación de la elastografía al músculo 

esquelético, ha representado no solamente la incorporación de una nueva herramienta 

metodológica, sino que también ha definido una nueva línea de investigación en 

biomecánica muscular.  

Como todo abordaje para el estudio de un problema complejo, los estudios 

clásicos en elastografía muscular también realizan supuestos sobre el objeto de estudio. 

En este caso, si bien es sabido que los tejidos blandos son medios viscoelásticos, en 

elastografía se hacen importantes supuestos respecto al comportamiento mecánico del 

músculo, al considerarlo un sólido elástico lineal. Por su parte, respecto a la naturaleza 

material del mismo, el músculo es modelado como un sólido transversalmente 

isotrópico, lo cual es razonable dada la presencia de fibras y la arquitectura interna del 

tejido. 
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 En cuanto a los tipos de métodos elastográficos utilizados en biomecánica 

muscular, podemos clasificar a los mismos en dos grandes tipos: métodos ultrasonoros y 

métodos de baja frecuencia. Dentro de los primeros se encuentran los métodos de 

referencia en este campo, como los son la ET y el SSI, que combinan la propagación de 

ondas de alta y baja frecuencia, permitiendo estimar la elasticidad del medio localmente 

con una gran resolución espacial. Estos son los métodos que más se han aplicado en la 

actualidad al estudio de las propiedades mecánicas del músculo esquelético. Sin 

embargo, su uso conlleva ciertas limitaciones prácticas que limitan su extensión a otras 

áreas de aplicación en biomecánica muscular. En tal sentido, los métodos de baja 

frecuencia, de más reciente aparición en la literatura, han surgido como una alternativa a 

los mismos. Estos se basan exclusivamente en la propagación de ondas de baja 

frecuencia, por lo que carecen de la resolución espacial de los métodos ultrasonoros. Sin 

embargo, la información relativa a la elasticidad del medio se conserva, por lo que son 

capaces de brindar un valor sobre la elasticidad de volumen del medio. Por su parte, 

como contrapartida al uso exclusivo de bajas frecuencias, muchos de los métodos 

descriptos en la literatura son susceptibles a efectos de difracción, efectos de ondas 

guiadas y de campo cercano. La anisotropía también es otro factor que puede influir en 

este sentido. Por lo tanto, todo lo anterior introduce sesgos en las estimaciones de 

elasticidad, lo que determina que no sean análogas a las de los métodos ultrasonoros de 

referencia. 

 En este contexto, la NU-SWE aparece como una opción viable dentro de los 

métodos de baja frecuencia. Esto dado que los algoritmos de procesamiento de señales 

en los cuales se basa el método, corrigen automáticamente la incidencia conjunta de los 

efectos antemencionados. Así, este permite estimar la elasticidad del medio de una 

manera confiable y robusta. Sin embargo sus aplicaciones biomecánicas son aún muy 
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incipientes, y se desconoce cómo es su performance en comparación con otros métodos 

de investigación clásicos utilizados en biomecánica muscular. En tal sentido, esta es la 

motivación que guió los trabajos que se exponen en los capítulos siguientes de esta 

tesis. 
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CAPITULO 2      

DINAMOMETRÍA ISOCINÉTICA VS. NU-SWE:  

RELACIÓN TORQUE - ELASTICIDAD MUSCULAR 

 

1 – INTRODUCCIÓN 

 Un aspecto que siempre ha resultado de interés desde los inicios de los estudios 

en biomecánica muscular, es poder determinar la fuerza, potencia y trabajo desarrollado 

por los músculos. Para ello se han intentado utilizar diversas estrategias, como las 

técnicas de exploración manual, el electrodiagnóstico de estimulación, los métodos de 

balanza en resorte, sistemas de prensión, levantamiento de pesas, etc. (Jiménez et al., 

2005). Sin embargo, la medida de fuerzas musculares individuales, y por ende la de los 

torques ejercidos por los músculos sobre las articulaciones, persiste como un tema aún 

no resuelto en este campo de estudio. Esto debido a que no es posible conocer con 

certeza los parámetros intrínsecos que determinan los mismos (ej. lugares precisos de 

inserción muscular, brazos de palanca correspondientes, ángulos de actuación de las 

fuerzas, etc.). En tal sentido, actualmente la dinamometría isocinética es el sistema de 

referencia utilizado en biomecánica muscular, para evaluar de forma objetiva la fuerza 

muscular. Este permite tratar la misma en función de variables cuantitativas relativas a 

ciertos parámetros físicos como torque, trabajo y potencia, lo que facilita su manejo y 

tratamiento estadístico. De esta forma, si bien los orígenes de la dinamometría 

isocinética se encuentra en disciplinas como la fisioterapia o el entrenamiento deportivo, 

en el presente no es solo un medio de reeducación y entrenamiento muscular, sino 

también un sistema adecuado para la investigación en el campo de la biomecánica 

(Jiménez et al., 2005). De esta manera, en este capítulo utilizaremos este sistema en 

forma conjunta con la NU-SWE, para caracterizar la relación existente entre el torque y 
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la elasticidad muscular. Previamente a adentrarnos en las experiencias de medida 

llevadas a cabo en este sentido, brindaremos algunos detalles sobre los aspectos 

fundamentales de la dinamometría isocinética. 

2 – FUNDAMENTOS DE LA DINAMOMETRÍA ISOCINÉTICA 

2.1 Descripción y características principales 

 La ejecución de gestos por parte de las articulaciones se puede clasificar en tres 

categorías. La primera de ellas es una ejecución estática, sin movimiento, es decir 

isométrica. Las otras dos son ejecuciones dinámicas, como el movimiento isocinético y 

el movimiento isotónico (Lanzeta, 1982; Joynt et al., 1993; Perrine, 1994). En este 

contexto, la dinamometría isocinética se puede definir como un sistema de evaluación 

que utiliza la tecnología informática y robótica, para obtener y procesar en datos 

cuantitativos la capacidad muscular durante la ejecución de los distintos gestos 

articulares (Jiménez, 2000a). Asimismo, constituye un modo objetivo de medir la fuerza 

realizada tanto en un movimiento llevado a cabo sobre un eje articular, así como en un 

movimiento complejo que implique varias articulaciones. 

 En esencia, un dinamómetro isocinético está formado por tres elementos: un 

goniómetro, que facilita la medida del arco de movimiento; un taquímetro, que indica la 

velocidad de rotación en la realización de un movimiento; y un dinamómetro, que es 

capaz de brindar el valor del torque desarrollado en cada instante (Fig. 20A). Estos 

datos serán analizados y relacionados entre sí por un sistema informático, el cual ofrece 

una serie de datos resultantes al respecto (Jiménez, 2000b). Existen hoy en día gran 

diversidad de sistemas isocinéticos, los que podemos dividir en dos categorías: sistemas 

pasivos y sistemas activos (Balzopoulos y Brodie, 1989). Los primeros utilizan un freno 

mecánico (magnético, hidráulico o eléctrico) para disipar las fuerzas, y pueden usarse 

para las modalidades de ejercicio isocinético concéntrico, isotónico o isométrico. Los 
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segundos utilizan un servomotor electromecánico o un impulsor hidráulico como fuente 

generadora de trabajo, por lo que además de poseer las facultades de un sistema pasivo, 

pueden realizar ejercicios isocinéticos excéntricos y pasivos.   

2.2 Diseño de protocolos experimentales basados en dinamometría isocinética 

 Para la realización del test isocinético se tienen que considerar en todo momento 

una serie de premisas que serán imprescindibles para su ejecución. La instalación del 

sujeto en el dinamómetro debe de ser de forma tal que la adaptación sea óptima para 

aislar el/los grupos musculares de interés. De esta forma, se debe realizar una fijación 

mediante cinchas lo más estables y seguras posibles, para impedir la posibilidad de 

movimientos compensatorios por parte del sujeto. Asimismo, es imprescindible una 

perfecta alineación entre el eje de rotación de la articulación sometida a estudio y el eje 

de rotación del dinamómetro. Por su parte, todos los sistemas actuales cuentan con una 

corrección del componente de la gravedad, que realizan de forma automática una vez 

colocado el sujeto en el dinamómetro (Jiménez et al., 2005). La necesidad de dicha 

corrección surge del hecho de que durante los movimientos en el plano vertical, el 

torque neto medido por el dinamómetro es la suma algebraica de la fuerza muscular 

generada por la masa muscular activa, y la fuerza gravitacional debida a la masa de la 

extremidad y el brazo de palanca del dinamómetro (Herzog, 1988). Dadas las 

condiciones experimentales de un cierto test, esta última fuerza es constante. Por lo 

tanto, de no realizarse una adecuada corrección de la fuerza gravitacional generada por 

el sistema extremidad humana-brazo de palanca del dinamómetro, se puede incurrir en 

errores sustanciales a la hora de la medición de la fuerza muscular (Gleeson y Mercer, 

1996). Esto último ha sido demostrado en diversos trabajos (Balzopoulos y Brodie, 

1986; Perrine, 1994; Dvir, 1996). 
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 Durante la realización del test, es importante conseguir un ambiente relajado y 

un clima de confianza con el voluntario, a fin de evitar posibles interferencias de los 

resultados. En tal sentido, muchas veces es conveniente realizar una fase de 

familiarización previa, tanto para adaptarse al dinamómetro así como al protocolo 

experimental a ser realizado. En cuanto a la realización de este último, normalmente 

siempre ocurre en un mismo orden. En primer lugar, se determina el rango de 

movimiento articular (ROM) donde se va realizar dicho estudio, que debe ser un arco de 

movimiento fisiológico que no presente molestias dolorosas. Seguidamente, se realiza la 

prueba para la corrección del componente de la gravedad, y tras ello, se inicia el test 

isocinético propiamente dicho. Asimismo, a lo largo del protocolo se consideran una 

serie de intervalos de reposo entre cada serie de repeticiones, que usualmente varían 

entre 30 y 120 s, de acuerdo con el número de repeticiones que se vayan a realizar en 

cada etapa del protocolo, así como de las características del mismo. 

2.3 Medida de torque y otras variables cuantitativas relevantes 

 La valoración isocinética ofrecerá una serie de datos que podrán ser objeto de 

estudio y análisis. El dato más importante registrado es el torque o momento de fuerza. 

Como hemos mencionado previamente, dada la imposibilidad de conocer con certeza 

los parámetros intrínsecos que determinan el torque muscular (Fig. 20B), el torque 

medido por el dinamómetro isocinético corresponde al torque articular (o torque 

externo). Este representa una forma indirecta de medir la fuerza muscular, y se registra  

para cada ángulo de ROM. Gráficamente se representa mediante una curva en función 

del tiempo (Fig. 20C). Su pico máximo indica el valor más alto de torque registrado 

durante el ensayo, y puede ser considerado el correspondiente a la fuerza máxima que 

un músculo o grupo muscular es capaz de desarrollar a una cierta velocidad angular de 

movimiento. 
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Por su parte, otras variables relevantes que pueden ser obtenidas mediante el 

estudio isocinético son: el trabajo; producto del torque por el ángulo recorrido durante 

el movimiento: la potencia media; cociente entre el trabajo total y el tiempo empleado 

en la ejecución del test: la resistencia a la fatiga; capacidad de un músculo para 

producir fuerza durante una serie de contracciones isocinéticas consecutivas: el índice 

de fatiga; descenso del trabajo efectuado por el músculo durante una serie de 

contracciones máximas en un determinado período de tiempo. Junto con la medida del 

torque, estos serán los datos fundamentales que, de forma resumida, brindará la 

dinamometría isocinética (Jiménez et al., 2005) 

 

 

Figura 20. A: dinamómetro isocinético. Se muestra el mismo con el attachment 

correspondiente para la medición del torque articular y demás variables isocinéticas de interés a 

nivel del brazo. B: esquema del torque muscular ejercido por el músculo bíceps braquial sobre 

la articulación del codo. C: curvas de torque articular obtenidas mediante dinamometría 

isocinética. 
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3 – MEDICIONES DE TORQUE VS. ELASTICIDAD MUSCULAR 

En particular, en los estudios de elastografía muscular, la dinamometría 

isocinética ha sido utilizada como forma indirecta de medir la fuerza muscular, 

mediante la determinación del torque externo. Así, para normalizar la medida de fuerza 

entre diferentes individuos, usualmente los resultados de torque externo se expresan en 

%MVC (% de la máxima contracción voluntaria). De esta manera, podemos citar 

diferentes trabajos recientes, en los que los autores han utilizado arreglos 

experimentales compuestos por dinamometría isocinética y elastografía ultrasonora, 

para abordar diferentes aspectos concernientes a la variación de las propiedades 

mecánicas del músculo conforme a la realización de fuerza (Bouillard, et al., 2012a; 

Bouillard, et al., 2012b, Bouillard, et al., 2011; Ates, et al., 2015; Nordez, et al., 2008; 

Nordez, et al., 2009; Nordez, et al., 2010). Entre ellos, unos de los aspectos que se han 

estudiado es la relación existente entre el torque y el módulo elástico del músculo. Así, 

se ha propuesto de manera general la existencia de una relación lineal entre ambas 

variables (Hug et al., 2015). 

 Como hemos mencionado en el capítulo 1, la aparición de los métodos 

elastográficos de baja frecuencia es más reciente en la literatura, por lo que sus 

aplicaciones biomecánicas también lo son. En consecuencia, prácticamente no existen 

trabajos previos en los que este tipo de métodos elastográficos sean utilizados 

conjuntamente con otros métodos empleados habitualmente en biomecánica muscular. 

Esto permitiría investigar acerca de la performance de este tipo de métodos a la hora de 

cuantificar el comportamiento elástico del músculo en relación a otras variables 

biomecánicas relevantes, así como comparar los resultados respecto a los de estudios 

previos llevados a cabo con elastografía ultrasonora. Así, este capítulo describe la 

primera aplicación de la NU-SWE a la biomecánica muscular. Como primer ensayo, se 
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evaluó la performance de dicho método para caracterizar la relación entre el módulo 

elástico de corte del músculo esquelético y el torque articular. Se pidió a una población 

de voluntarios sanos que realizaran tareas en un dinamómetro isocinético, y mediante la 

aplicación simultánea de la NU-SWE, se estimó el módulo elástico de corte del bíceps 

braquial conforme el torque desarrollado. Además, también evaluamos el 

comportamiento elástico del tríceps braquial como músculo antagonista. De esta 

manera, mostramos que los resultados son comparables a los correspondientes 

obtenidos por los métodos ultrasónicos de referencia.  

3.1 Materiales y métodos 

 A continuación describiremos los insumos y procedimientos que fueron 

necesarios para llevar a cabo las mediciones de torque y elasticidad muscular a nivel del 

bíceps y tríceps braquial. Asimismo, haremos referencia al análisis de datos realizado 

para evaluar la repetividad y confiabilidad de las medidas, así como la correlación entre 

las variables analizadas. 

3.1.1 Características de la población analizada  

 Dieciocho voluntarios sanos participaron en el estudio (nueve hombres, nueve 

mujeres, edad 26,78 ± 4,56 años, altura 170,9 ± 9,69 cm, peso 66,75 ± 12,34 kg). Los 

mismos fueron informados en detalle sobre el propósito del estudio, así como las 

características de los métodos utilizados antes de dar su consentimiento. El diseño 

experimental del estudio se realizó de acuerdo con la declaración de Helsinski (última 

modificación en 2004) y fue aprobado por el Comité de Ética de la Facultad de 

Medicina (UdelaR, Uruguay). 
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3.1.2 Instrumentación 

Ergometría: 

 Se utilizó un dinamómetro isocinético de investigación (Biodex System 4, 

Biodex, Shirley, Nueva York) ubicado en el Laboratório de Análise do Movimento e 

Fisiologia do Exercício (LAMFE, Río de Janeiro, Brasil) para medir el ángulo y el 

torque de la articulación del codo. De esta manera, los sujetos se sentaron cómodamente 

en el dinamómetro con su antebrazo y brazo derecho colocados a 90º, con el codo 

flexionado y la muñeca en posición supinada (Fig. 21). 

A 

 

 

B 

 
 

Figura 21. Ejemplo de un sujeto sentado en el dinamómetro, preparado para realizar los test de 

torque vs. elasticidad muscular con la NU-SWE colocada sobre la superficie libre de los 

músculos bíceps braquial (A) y tríceps braquial (cabeza lateral) (B). 
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Elastografía: 

 Para medir la elasticidad muscular y evaluar la relación torque vs. elasticidad a 

nivel del par agonista/antagonista compuesto por los músculos bíceps braquial (BB) y 

tríceps braquial (cabeza lateral) (TB), se utilizó el prototipo experimental de NU-SWE 

desarrollado en el Laboratorio de Acústica Ultrasonora de la Facultad de Ciencias 

(UdelaR). El montaje experimental de dicho método así como la base teórica en la cual 

se basa la estimación de la elasticidad muscular por parte del mismo, se describen en 

detalle en la sección 4 del capítulo 1 así como en Benech et al. (2017) y Benech et al. 

(2019).  

3.1.3 Protocolo experimental 

 El primer paso consistió en medir el espesor de los músculos BB y TB de los 

voluntarios. Esto se realizó tanto en condiciones de reposo como en condiciones de 

flexión isométrica del codo, con el antebrazo dispuesto a 90º respecto al brazo y la 

muñeca en posición supina. Dichas medidas se tomaron mediante la adquisición de 

imágenes ultrasónicas con un escáner de ultrasonido portátil (Hitachi EUB-405), a 60% 

de la longitud del brazo distalmente desde el acromion. Estas medidas son importantes 

para obtener un valor preciso de 𝑉𝑇
∥ a través de los algoritmos de inversión descritos en 

Benech et al. (2017) y Benech et al. (2019). Después de este paso, los sujetos se 

dispusieron en el dinamómetro según la posición indicada anteriormente. Una vez en el 

mismo, se les colocó el arreglo lineal de sensores de la NU-SWE en la misma ubicación 

donde se midió el grosor del músculo, a nivel de la línea media del vientre muscular y 

en la dirección de las fibras (Fig.19A y Fig. 21). Así, el primer test comprendido dentro 

del protocolo experimental, consistió en medir consecutivamente el módulo elástico de 

corte de los músculos BB y TB en reposo mediante la NU-SWE. Luego, los sujetos 

realizaron dos flexiones isométricas voluntarias máximas de la articulación del codo 
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(cada una con una duración de 5 s y 90 s de descanso entre ellas), para determinar la 

contracción voluntaria máxima (MVC). El valor más alto se asumió como el MVC y se 

utilizó en las mediciones posteriores para normalizar las contracciones submáximas. En 

dichos ensayos, se pidió a los voluntarios que realizaran flexiones isométricas a 10, 20 y 

30% de MVC (cada una de 10 s y 90 s de descanso entre ellas) en orden aleatorio, 

utilizando una retroalimentación visual en tiempo real de la señal de torque (Fig. 22). 

De esta manera, paralelamente a la realización de las flexiones isométricas, se midió el 

módulo elástico de corte del BB y del TB, utilizando la NU-SWE. Cada ensayo descrito 

anteriormente consistió en diez mediciones individuales del módulo elástico de corte 

para cada valor de torque (0 (reposo), 10, 20 y 30% de MVC). Asimismo, para evaluar 

la repetitividad del método, se pidió a los sujetos que realizaran dos series de cada ensayo. 

 
 

 
 

Figura 22. Protocolo experimental empleado para caracterizar la elasticidad muscular del 

bíceps braquial y tríceps braquial conforme a diferentes valores submáximos de torque. El 

orden de las cargas se varió aleatoriamente entre los voluntarios, para evitar sesgos en los 

resultados debidos al protocolo experimental. MVC; máxima contracción voluntaria.  
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3.1.4 Análisis de datos 

 Se analizó la relación entre el módulo de elasticidad de corte y los valores de 

torque normalizados para los músculos BB y TB para cada sujeto. Por lo tanto, a partir 

de las diez señales obtenidas en los respectivos ensayos, se calculó un valor promedio 

del módulo elástico de corte y su correspondiente desviación estándar para cada sujeto 

en ambas series. Además, a partir de estos valores medios individuales, calculamos un 

valor global de la población analizada en ambas series. 

3.1.5 Análisis estadístico 

 Se realizó un ajuste lineal entre el módulo elástico de corte medio y los valores 

de torque normalizados, para todos los sujetos en ambas series. Asimismo, se calcularon 

los coeficientes de determinación (R
2
) en cada caso para evaluar la bondad del ajuste. 

Por su parte, se evaluó también la repetitividad de la NU-SWE dentro de cada test. En 

tal sentido, para cada valor de torque, la repetitividad entre las dos series se cuantificó 

calculando el coeficiente de correlación intraclase (ICC), el error estándar en la medida 

(SEM) y el coeficiente de variación (CV) (Hopkins, 2000). Para comparar los resultados 

de ambas series de contracciones isométricas, realizamos un ANOVA de medidas 

repetidas (variable independiente: Nº de serie (1ª, 2ª); variable dependiente: módulo 

elástico de corte) utilizando el software PAST 3.21 (Hammer et al., 2001). Además, el 

mismo análisis también fue realizado a efectos de comparar los valores del módulo 

elástico de corte con respecto al nivel de torque articular (variable independiente: torque 

articular, variable dependiente: módulo elástico de corte). El nivel crítico de 

significancia se estableció en P <0,05. 
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3.2 Resultados 

 La figura 23 muestra los valores del módulo elástico de corte medidos con NU-

SWE en ambas series de cada test, para nueve de los dieciocho sujetos analizados. Los 

músculos BB y TB mostraron un comportamiento totalmente opuesto con respecto a su 

relación de módulo elástico de corte - torque articular. Como se puede ver, el módulo 

elástico de corte del músculo BB aumenta linealmente con respecto al torque articular. 

Los ajustes lineales realizados en todos los sujetos determinaron un valor promedio del 

coeficiente de determinación de 0,97 ± 0,02, tanto para la primera como para la segunda 

serie. Por otro lado, la elasticidad del TB no mostró un cambio significativo relacionado 

con el aumento en el torque articular. De 0 a 30% de MVC, el módulo elástico de corte 

de BB varió de 4,57 a 109,24 kPa (primera serie) y de 4,61 a 101,66 kPa (segunda 

serie), mientras que en TB la variación fue de 3,92 a 13,84 kPa (primera serie) y 4,15 a 

15,97 kPa (segunda serie). La tabla 2 resume los resultados promedio del módulo 

elástico de corte obtenido con el método NU-SWE, en las dos series de cada test para 

ambos músculos. 

 La tabla 3 muestra los resultados del análisis estadístico para ambos músculos. 

Los altos valores de ICC y los bajos valores de SEM obtenidos en cada condición de 

torque articular, denotan la alta reproducibilidad en la estimación del módulo elástico de 

corte obtenido con el método NU-SWE a diferentes niveles de intensidad de 

contracción. Asimismo, el CV entre las dos series fue inferior al 10%, tanto para el BB 

como para el TB. Con respecto a la comparación del módulo elástico de corte en 

relación al nivel de torque articular, se encontró un efecto principal significativo de la 

intensidad de contracción para BB en la serie 1 y en la serie 2 (P = 0,000, ambos casos). 

Esto indica que el módulo elástico de corte fue sustancialmente mayor a medida que 

aumentó el nivel de torque articular. Por el contrario, este efecto principal no se 
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encontró para el TB, donde las diferencias en las series 1 y 2 no fueron significativas (P 

= 0,12 y P = 0,25, respectivamente). Por otro lado, los resultados del módulo elástico de 

corte medido en BB y TB, no fueron significativamente diferentes entre las dos series 

de cada ensayo (P = 0,92 y P = 0,72, respectivamente). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Tabla 2. Resultados promedio de la relación entre el módulo elástico de corte y el torque 

articular en los músculos BB y TB, obtenidos de las dos series de cada test realizados en todos 

los sujetos. La desviación estándar sobre diez mediciones se muestra entre paréntesis. 

1
ra 

serie  2
da 

series 

%MVC 0 10 20 30  0 10 20 30 

𝑐55(kPa)          

BB 
9.63 

(3.61) 

32.42 

(7.43) 

49.25  

(9.18) 

70.13 

(15.89) 

 9.17 

(3.35) 

32.19 

(7.23) 

49.91 

(8.70) 

69.99 

(13.60) 

TB 
8.23 

(2.26) 

8.53 

(2.82) 

8.75  

(3.19) 

9.33 

(3.44) 

 8.38 

(2.62) 

8.66 

(3.04) 

8.72 

(3.05) 

9.26 

(3.66) 

Tabla 3. Resultados de los análisis estadísticos de repetitividad del módulo 

elástico de corte medido con la NU-SWE en BB y TB, entre ambas series 

de cada test. 

% MVC 0 10 20 30 

     
BB     

ICC 0.96 0.96 0.92 0.97 

SEM 0.69 1.44 2.49 2.53 

CV (%) 7.23 4.58 5.01 3.62 

     

TB     

ICC 0.97 0.95 0.95 0.98 

SEM 0.42 0.66 0.70 0.50 

CV (%) 5.16 7.73 8.2 5.32 
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Figura 23. Resultados individuales de la relación entre el módulo elástico de corte y el torque 

articular obtenido con NU-SWE en la mitad de los sujetos medidos. El recuadro en cada figura 

es un aumento de los resultados en tríceps braquial, agregado para una mejor visualización. 
 

3.3 Discusión 

 El objetivo principal del presente capítulo fue describir las características de la 

NU-SWE para estimar el módulo elástico de corte del músculo esquelético. Uno de los 

hechos más notables que se muestran a partir de los resultados obtenidos, es que este 

método es capaz de medir dicho parámetro de una manera confiable. En este sentido, los 

resultados obtenidos para BB y TB, coinciden cuantitativamente y cualitativamente con 

respecto a los de trabajos previos que utilizaron elastografía ultrasonora. 

 Con respecto a los resultados en TB, como se muestra en la figura 23 y la tabla 

2, el módulo elástico de corte medido entre 10 y 30% de MVC no difirió 

significativamente con respecto a los valores medidos en reposo. Por lo tanto, la 

elasticidad del TB se mantuvo en su valor de reposo (generalmente por debajo de 10 

kPa) en todo el rango de torque evaluado. Esto está en buen acuerdo con los resultados 

de Bouillard et al. (2012b) y Lacourpaille et al. (2012) utilizando SSI. Además, esto es 

consistente en función del rol de este músculo como extensor del antebrazo y de las 

condiciones experimentales del estudio (flexión isométrica en la articulación del codo). 

Estos resultados refuerzan la evidencia a favor de que un aumento sistemático en la 
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amplitud de las señales electromiográficas de los músculos antagonistas (es decir, un 

aumento de la coactivación) a niveles elevados de fuerza, podría ser parcialmente 

explicado por interferencias debidas a efectos de crosstalk (ver sección 2.3, capítulo 3) 

más que por una mayor activación de los mismos (Solomonow et al. 1994; Hug et al., 

2015a). Sin embargo, una coactivación parcial puede ser observada en algunas personas 

para fines mecánicos, como contribuir a estabilizar la articulación del codo (Le et al., 

2017; Riemann and Lephart, 2002). En general, estas observaciones sugieren que la 

elastografía podría brindar una oportunidad única para reconsiderar la comprensión 

actual de la contracción muscular (Hug et al., 2015a).  

 Con respecto al módulo elástico de corte del BB medido en reposo, los 

resultados mostrados en la figura 23 y la tabla 2 están en el rango de ~ 10 kPa. Esto está 

completamente de acuerdo con respecto a estudios anteriores que utilizaron SSI y 

elastografía por resonancia magnética (Uffmann et al., 2004; Bouillard, et al., 2012b; 

Nordez y Hug, 2010; Lacourpaille et al., 2012). Este es también el caso de las 

mediciones comprendidas entre 10 y 30% de MVC, donde los valores de elasticidad son 

muy similares a los reportados por Lapole et al. (2015), Yoshitake et al. (2014), 

Bouillard et al. (2012b) y Nordez y Hug (2010). Otro hecho relevante que surge de 

nuestros resultados, es que el modelo lineal puede ser una buena aproximación para 

explicar la relación entre el módulo elástico de corte del BB y el torque articular durante 

la flexión isométrica, como es también sugerido por los resultados de Lapole et al. 

(2015) y Yoshitake et al. (2014). Este aspecto sobre el comportamiento mecánico del 

músculo esquelético fue discutido por Hug et al. (2015a), quien describió trabajos 

experimentales recientes utilizando elastografía ultrasonora. Estos trabajos muestran 

que varios músculos (ej. primer dorsal interóseo, músculo abductor del meñique, 

gastrocnemio medial, tibial anterior) muestran este tipo de relación durante el 
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estiramiento pasivo y las contracciones isométricas, incluso en condiciones de fatiga 

neuromuscular (Bouillard et al., 2011; Bouillard et al., 2012a; Maïsetti et al., 2012; Koo 

et al., 2013; Koo et al., 2014; Sasaki et al., 2014; Ateş et al., 2015). 

 Bouillard et al. (2012b) y Nordez y Hug (2010) mostraron que en BB, la relación 

entre el torque articular y la elasticidad muscular es más cuadrática que lineal. Esto 

concuerda con la relación no lineal frecuentemente reportada para músculos grandes, 

entre su actividad eléctrica evaluada por medio de la EMGs y el torque articular (ej., 

Lawrence y De Luca, 1983; Nordez y Hug, 2010). Así, utilizando el SSI, estos autores 

midieron varios valores de torque vs. elasticidad muscular (~ 30) durante treinta 

segundos en el rango comprendido entre 0 y 40% de MCV. Encontraron que la forma 

característica de la curva consiste en un pequeño cambio inicialmente (~ 0 - 10% de 

MVC), pero con un rápido incremento en la elasticidad a medida que aumenta el torque. 

De hecho, Bouillard et al. (2012b) proporciona ecuaciones polinómicas de segundo 

orden que se ajustan a los datos experimentales con coeficientes de determinación 

superiores a 0,99. Sin embargo, estos datos también se ajustan a ecuaciones lineales con 

un coeficiente de determinación superior a 0,9, muy similares a los resultados del 

presente capítulo y a los de Lapole et al. (2015). Por lo tanto, creemos que los resultados 

aquí expuestos no contradicen el comportamiento no lineal descrito por Bouillard et al. 

(2012b) y Nordez y Hug (2010), sino por el contrario son muy similares. La diferencia 

se puede explicar teniendo en cuenta que en este trabajo, medimos cuatro valores de 

elasticidad en el rango 0-30% de MVC, mientras que los trabajos de Bouillard et al. 

(2012b) y Nordez y Hug (2010) presentan puntos intermedios, especialmente en el 

rango de 0-10% de MVC. La especificidad del test y diferencias en el control motor 

también podrían ayudar a explicar las diferencias (Lapole et al., 2015). Aplicando un 

protocolo experimental diferente (por ejemplo, rampas de flexión isométrica realizadas 
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a diferentes velocidades e intensidades de contracción, con una frecuencia de muestreo 

más alta), la NU-SWE podría permitirnos abordar este punto en futuros trabajos. 

 Los resultados discutidos previamente denotan que la NU-SWE permite estimar 

in vivo y en tiempo real la elasticidad muscular de una manera confiable. Además de los 

estudios en músculo esquelético, Benech et al. (2019) compararon los valores del 

módulo elástico de cortante brindados por la NU-SWE y la elastografía ultrasonora en 

cortes de carne bovina. Sus resultados mostraron que ambos métodos proporcionan 

valores muy similares entre sí. A diferencia de trabajos anteriores en músculo 

esquelético utilizando SSI (Nordez y Hug, 2010; Bouillard et al., 2011; Bouillard et al., 

2012a; Bouillard et al., 2012b; Yoshitake et al., 2014), el software y el hardware de la 

NU-SWE no impone un límite de saturación a la medición del módulo elástico de corte. 

En este sentido, la performance de la NU-SWE también está en línea con las versiones 

modernas de SSI, que permite medir el módulo elástico de corte del músculo 

esquelético de 0 a 100% de MVC (Ateş et al., 2015). Por lo tanto, la NU-SWE parece 

ser capaz de caracterizar la elasticidad muscular de una manera comparable, sobre todo 

el rango de elasticidades que este tejido puede alcanzar y en cualquier condición de 

fuerza (~ 1 a 1000 kPa). 

 A diferencia de los métodos ultrasónicos de referencia, la NU-SWE no es capaz 

de construir un mapa de elasticidad del tejido, debido a su baja resolución espacial. 

Tampoco puede medir la elasticidad de los músculos profundos, por lo que su uso está 

limitado a los músculos superficiales. Esto se debe a que, a bajas frecuencias (~ 100 

Hz), la profundidad de penetración de la onda superficial se limita a una longitud de 

onda, que es de unos pocos centímetros, ya que los valores típicos de la velocidad de la 

onda de corte en los tejidos blandos es 𝑉𝑇  ~ 1–10 m s
−1

. De esta manera, la NU-SWE es 

capaz de estimar, in vivo y de forma no invasiva, la elasticidad global del tejido en una 
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región de interés debajo de los sensores. Esto es suficiente para llevar a cabo muchas 

aplicaciones elastográficas en biomecánica, donde los métodos de referencia son 

impracticables (Benech et al., 2019). La NU-SWE tiene características ventajosas en 

este sentido, por ejemplo, su fácil transportabilidad. De hecho, la NU-SWE es portátil y 

tiene un peso y tamaño muy pequeños (ver Fig. 18 y Fig. 21), lo que la hace ideal para 

una amplia gama de aplicaciones de campo. Esto es difícil de llevar a cabo con los 

métodos elastográficos de referencia actuales, ya que son mucho más grandes y pesados 

que la NU-SWE, por lo que su uso está prácticamente limitado al laboratorio o la 

clínica. Por otro lado, la electrónica de baja frecuencia de la NU-SWE comprende 

dispositivos de bajo costo fácilmente accesibles comercialmente (Benech et al., 2019), y 

el equipo es muy fácil de manipular. Estas características ventajosas de la NU-SWE son 

similares con respecto al método de baja frecuencia recientemente propuesto por Martin 

et al. (2018) para medir la elasticidad en tendones. Sin embargo, dicho método no es 

capaz de medir la elasticidad muscular, ya que la rápida atenuación de vibraciones cuya 

amplitud se encuentra en el rango de los µV en un tejido como el músculo esquelético 

(Zhang, 2016), no permitiría registrar su propagación. Del mismo modo, otros métodos 

de baja frecuencia que se han propuesto previamente para medir la elasticidad muscular, 

no consideran el efecto conjunto de la anisotropía del tejido, ni de la incidencia de la 

difracción, las ondas guiadas o los efectos de campo cercano (Salman y Sabra, 2013; 

Popovic et al., 1992; Courage, 2003; Sabra et al. 2007; Benech et al., 2012; Zhang, 

2016). Esos efectos sí son tenidos en cuenta en el desarrollo de los algoritmos de 

inversión en los que está basada la NU-SWE (Benech et al., 2017; Benech et al., 2019), 

por lo que los resultados proporcionados por el método son confiables y robustos. 

 Por lo tanto, los resultados de este capítulo sugieren que el método NU-SWE es 

una alternativa viable, cuya aplicación podría contribuir a continuar avanzando en los 



75 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

CAPÍTULO 2 

 

usos prácticos y de investigación de la elastografía en el músculo esquelético. Por 

ejemplo, al igual que Nordez et al. (2010), Lapole et al. (2015) y Yokisahe et al (2014)  

utilizando SSI, la NU-SWE tiene el potencial de ser aplicada para profundizar en el 

conocimiento sobre la correspondencia entre el comportamiento elástico del músculo y 

su activación electromiográfica. Este tópico será abordado experimentalmente en el 

capítulo siguiente.  Por otro lado, la NU-SWE también podría utilizarse para estimar las 

fuerzas ejercidas por los músculos superficiales, lo cual constituye uno de los 

principales desafíos actuales en biomecánica. En tal sentido, el en capítulo 4 se 

comentarán las perspectivas de futuros estudios en dicha dirección.  

4 – CONCLUSIONES DEL CAPÍTULO 

 En este capítulo se ha mostrado que la NU-SWE es un método elastográfico de 

baja frecuencia con una configuración experimental muy simple, cuya performance para 

estimar la elasticidad muscular es comparable a los métodos elastográficos de 

referencia. De esta manera, los resultados de elasticidad muscular vs. torque articular 

obtenidos con la NU-SWE a nivel del bíceps y tríceps braquial bajo flexión isométrica, 

concordaron cuantitativa y cualitativamente con los de trabajos anteriores que utilizaron 

elastografía ultrasonora. Esto se debe en gran parte a los algoritmos de inversión según 

los cuales el método calcula la velocidad de propagación de la onda de corte. A 

diferencia de otros métodos de baja frecuencia descritos en la literatura, la NU-SWE 

corrige conjuntamente la incidencia de los efectos de difracción, onda guiadas y efectos 

de campo cercano. Las principales desventajas del método son que no es capaz de 

construir un mapa de elasticidad del tejido y que las estimaciones de elasticidad se 

limitan a los músculos superficiales. Sin embargo, tiene ciertas características 

ventajosas, como ser portátil, transportable y de fácil manejo. Asimismo, con algunas 
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mejoras en el hardware y el software de procesamiento de datos, la NU-SWE podría ser 

capaz de medir la elasticidad muscular en condiciones dinámicas y en más de un 

músculo a la vez. Esto sería sumamente útil para muchos aspectos en biomecánica 

muscular, entre ellos para ampliar y profundizar los estudios sobre la relación entre la 

elasticidad muscular y el torque. Por su parte, debemos señalar también que los métodos 

ultrasónicos de referencia no permiten medir la elasticidad muscular en tales 

condiciones. En tal sentido, el método NU-SWE ofrece la posibilidad de ampliar las 

capacidades de la elastografía, especialmente en aquellas áreas de aplicación en las que 

el uso de los métodos existentes no es posible o no es viable. Particularmente, las 

ciencias deportivas y la medicina rehabilitatoria se beneficiarían de las características 

ventajosas de la elastografía muscular basada en NU-SWE. De esta manera, los 

resultados de este capítulo alientan a abrir nuevas líneas de investigación, tendientes a 

extender las aplicaciones de la elastografía de baja frecuencia en biomecánica y campos 

afines. 
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CAPITULO 3      

EMGs VS. NU-SWE:  

ACTIVACIÓN MIOELÉCTRICA - ELASTICIDAD MUSCULAR 

 

1 – INTRODUCCIÓN 

 La electromiografía superficial (EMGs) ha sido históricamente un método de 

referencia en el campo de la biomecánica muscular. Sus diversas aplicaciones en este 

campo han propiciado un avance muy importante en el conocimiento de la estructura y 

función de este tejido. La EMGs es un método seductor, porque brinda un fácil acceso a 

los procesos fisiológicos que hacen que el músculo genere fuerza, produzca movimiento 

y cumpla con las innumerables funciones que éstos realizan y que nos permiten 

interactuar con el mundo. De esta manera, dada su fácil implementación, el estado 

actual de la EMGs proporciona muchas aplicaciones importantes y útiles, pero 

asimismo tiene limitaciones que deben ser entendidas y consideradas, a fines de evitar el 

abuso en cuanto a su empleo (De Luca, 1997; Stegeman y Hermens, 2007; Kamen y 

Gabriel, 2010, Vinyard y Fiszman, 2016). 

 En biomecánica, tres aplicaciones dominan el uso de la señal EMGs de 

superficie: su uso como un indicador del inicio de la activación muscular, su relación 

con la fuerza producida por un músculo y su uso como un índice de los procesos de 

fatiga que ocurren dentro de un músculo. Como un indicador del inicio de la actividad 

muscular, la señal puede proporcionar la secuencia de tiempo de uno o más músculos 

que realizan una tarea, como durante la marcha o en el mantenimiento de una postura 

erguida. Otra aplicación importante de la señal de EMGs es proporcionar información 

sobre la contribución de la fuerza de los músculos individuales, así como de los grupos 

musculares. El uso en el músculo individual proporciona la mayor atracción. En tal 

sentido, la capacidad de determinar de manera no invasiva la contribución de la fuerza 



78 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

CAPÍTULO 3 

 

de los músculos individuales proporciona una enorme ventaja, particularmente cuando 

se desarrollan modelos biomecánicos para describir el funcionamiento de un segmento 

del sistema musculo-esquelético. Por su parte, el uso de la señal EMG para proporcionar 

un índice de fatiga tiene un atractivo considerable, porque se ha demostrado que la señal 

muestra cambios dependientes del tiempo antes de cualquier modificación de la fuerza, 

lo que tiene el potencial de predecir la aparición de fatiga contráctil (De Luca, 1997). 

Sin embargo, más allá de sus diferentes usos y potenciales aplicaciones como método 

de investigación en biomecánica muscular, la EMGs no es capaz de brindar información 

respecto al comportamiento mecánico del músculo como sólido blando. 

 En tal sentido, y dado el advenimiento de los métodos elastográficos como 

herramienta de investigación en biomecánica, diferentes estudios recientes han 

combinado la utilización de elastografía ultrasonora y EMGs para diferentes propósitos. 

Así, por ejemplo Nordez et al. (2009), utilizó un montaje experimental compuesto por 

EMGs, elastografía transitoria y un dinamómetro isocinético, para medir los cambios de 

elasticidad local del vientre muscular del gastrocnemio medial, conforme la flexión 

plantar isométrica de la articulación del tobillo. Dichos cambios se estudiaron durante la 

realización de un protocolo de torque constante submáximo, que inducía la fatiga del 

músculo. Asimismo, valiéndose también de un dinamómetro isocinético, EMGs y SSI, 

Bouillard et al. (2012a) investigó los efectos de la fatiga muscular sobre la capacidad de 

los métodos elastográficos para estimar un índice de fuerza muscular individual. 

También estudió la potencia de lo anterior para denotar cambios en la distribución de 

carga en un grupo muscular redundante durante un protocolo experimental de fatiga en 

condiciones isométricas. Además de los estudios previamente mencionados, otro 

aspecto biomecánico del músculo que ha generado interés, es el de investigar cómo 

están correlacionados el cambio en la amplitud de las señales electromiográficas 
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conforme el cambio en el módulo elástico del músculo. Conocer bien esta relación es de 

suma importancia en el campo de la biomecánica, para dilucidar aspectos concernientes 

al comportamiento mecano-eléctrico del músculo que no se han abordado en 

profundidad hasta el momento. De esta manera, en los últimos años se han realizado 

estudios a este respecto, combinando la utilización de la EMGs, los métodos 

elastográfícos ultrasonoros y la dinamometría isoquinética. Así, estudios recientes 

utilizando tanto ET 1D como SSI, encontraron una correlación lineal entre ambas 

variables para rampas de torque isométricas medidas en bíceps braquial (Gennisson et 

al., 2005; Nordez y Hug 2010; Yoshitake et al., 2014; Lapole et al., 2015).  

 Dada la reciente descripción de los métodos elastográficos de baja frecuencia, al 

presente no se ha llevado a cabo ningún trabajo que brinde mayor información respecto 

a la performance de los mismos en comparación con los datos de activación 

mioeléctrica derivados de la EMGs. Debido a la trascendencia de la EMGs como 

método de investigación en el campo de la biomecánica muscular, es relevante saber 

cómo las estimaciones de ambos métodos se correlacionan entre sí. Por lo tanto, el 

objetivo del presente capítulo es llevar a cabo una prueba de concepto, a fines de 

evaluar la capacidad de la NU-SWE para cuantificar la relación entre la elasticidad 

muscular y la actividad mioeléctrica obtenida mediante EMGs. En tal sentido, una serie 

de voluntarios sanos realizaron un protocolo experimental en un dinamómetro 

isocinético, durante el cual se registraron ambas variables musculares a través de la 

aplicación simultánea de los dos métodos sobre el bíceps braquial (BB). De esta 

manera, el contenido de este capítulo apunta a aportar más información sobre la 

performance de la NU-SWE como método de investigación en biomecánica muscular, 

su comparación con respecto a los métodos clásicos utilizados en dicho campo, así 

como con respecto a la elastografía ultrasonora.  
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2 – FUNDAMENTOS DE LA EMGs  

2.1 Origen de la señal electromiográfica 

 La electromiografía superficial es una técnica ampliamente utilizada para 

diversas aplicaciones, tanto en el ámbito científico como en el clínico. Dicha técnica 

permite el estudio de la función muscular a través del registro de su actividad eléctrica 

durante la contracción.  

Las unidades motoras son las entidades funcionales del sistema neuromuscular. 

Cada unidad motora comprende una sola motoneurona-α y las fibras musculares 

inervadas por sus ramas axonales (Burke y Tsairis, 1973). Cada una de estas últimas 

activan la placa motora de una fibra muscular, lo que induce dos ondas de 

despolarización que viajan hacia cada extremo de la misma (Fig. 23) (Hof, 1984). Así, 

la señal de EMGs es generada por la actividad eléctrica de las fibras musculares activas, 

a nivel de las zonas despolarizadas de las mismas (Merletti y Parker, 2004). La suma de 

estos potenciales se denomina potenciales de acción de la unidad motora, y es 

responsable de la contracción muscular (Garcia y Vieira, 2011). Existen asimismo 

técnicas para descomponer las señales de EMGs en los potenciales de acción de las 

unidades motoras individuales (Fig. 24) (De Luca et al., 1982; De Luca et al., 2006).  

 
 

Figura 23. Diagrama esquemático de dos unidades motoras. Notar que la unidad Nº1 se 

encuentra disparando un potencial de acción. Adaptado de Hof, A. L., 1984. EMG and muscle 

force: an introduction. Hum. Mov. Sci. 3(1-2), 119-153.  
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Figura 24. Esquema de la inervación de un músculo por cinco motoneuronas-α, el registro 

electromiográfico correspondiente, y su descomposición en los trenes de potenciales de acción 

de las cinco unidades motoras individuales. Adaptado de De Luca, C. J., Adam, A., Wotiz, R., 

Gilmore, L. D., Nawab, S. H., 2006. Decomposition of surface EMG signals. J. 

Neurophysiol. 96(3), 1646-1657. 

 

2.2 Registro de los EMGs 

 Las diferencias de potencial generadas por los músculos, pueden ser registradas 

mediante electrodos ubicados sobre la piel, a una cierta distancia de las zonas 

despolarizadas (zonas de inervación). Estas zonas generadoras de la señal 

electromiográfica, están separadas de los electrodos de registro por tejidos biológicos, 

que actúan como un filtro pasa bajos en la distribución espacial del potencial 

(Basmajian y De Luca, 1985). Este efecto de filtrado es especialmente importante en lo 

respectivo a los registros superficiales de la señal de EMG (Merletti y Parker, 2004). 

Tradicionalmente, en biomecánica se utiliza un solo par de electrodos 

(electromiografía bipolar) para el registro de los EMGs en músculos individuales (Hof, 

1984; De Luca, 1997; Garcia y Vieira, 2011). Aquí, se colocan dos electrodos en 

ubicaciones de la piel inmediatamente por encima del tejido muscular, mientras que un 

electrodo de referencia se ubica cerca de las regiones óseas de la piel (ej. codo) (Fig. 
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25). Sin embargo, la reciente posibilidad de muestrear la actividad mioeléctrica en 

diferentes ubicaciones del mismo músculo mediante electromiografía superficial de alta 

densidad (HD-EMGs, de high density-surface electromyography, en ingles), está 

atrayendo progresivamente el interés de los investigadores. Esta nueva modalidad de 

EMGs resulta muy ventajosa, ya que disponiendo una matriz o un vector con múltiples 

(más que dos) electrodos cercanamente espaciados entre sí sobre la superficie del 

músculo, es posible obtener una gran resolución espacial respecto a la actividad 

eléctrica del mismo (Fig. 26) (Drost et al., 2006; Merletti et al., 2008; Merletti et al., 

2010; Garcia y Vieira, 2011). Asimismo, permite identificar las zonas de inervación 

muscular con gran precisión. 

A 

 
B 

 
 

 

 

Figura 25. A: Esquema de EMGs bipolar convencional. Los EMG monopolares (líneas 1 y 2) 

corresponden a la diferencia entre los potenciales eléctricos detectados por cada electrodo de 

superficie y los detectados por el electrodo de referencia. El EMG bipolar habitual (línea 3) se 

obtiene al diferenciar los dos EMG monopolares entre sí. B: Ejemplo de señal registrada 

mediante EMGs bipolar, producida por la contracción del bíceps braquial. Adaptado de Garcia, 

M. C., Vieira, T. M. M., 2011. Surface electromyography: Why, when and how to use it. Rev. 

Andal. Med. Deport. 4(1), 17-28. 
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Figura 26. EMGs de alta densidad sobre el bíceps braqial (cabeza larga). A: perfil de torque 

desarrollado durante la flexión del codo. B: Señales registradas por cada uno de los 15 

electrodos superficiales que componen el vector, cuya disposición respecto al músculo se 

muestra a un lado. Adaptado de Garcia, M. C., Vieira, T. M. M., 2011. Surface 

electromyography: Why, when and how to use it. Rev. Andal. Med. Deport. 4(1), 17-28. 
 

2.3 Tratamiento y análisis de las señales 

 Como se desprende de las figuras 24, 25B y 26, la señal cruda de EMGs 

contiene ruido. Las fuentes de dicho ruido son diversas e inevitables. Estas pueden 

consistir en ruido propio del equipamiento de medida, inestabilidad inherente de la 

señal, ruido ambiente generado por radiación electromagnética, o artefactos causados 

por el movimiento de los electrodos sobre la piel y/o de los cables (De Luca, 2002; Reaz 

et al., 2006). El ruido generado por dichas fuentes está en el rango de los 0 – 20 Hz, 

siendo la forma más simple de eliminarlo la aplicación de una filtro pasa alto con una 

frecuencia de corte de 20 Hz (De Luca et al., 2010). Por su parte, otra fuente de ruido 

muy importante en las señales de EMGs, es el ruido de 50 o 60 Hz, derivado de la red 

eléctrica. Para eliminar este ruido, usualmente suele utilizarse un filtro notch. 
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 En este contexto, el abordaje típico para el tratamiento de las señales crudas de 

EMGs, es realizar una rectificación y suavizado de la señal antes de analizar la misma. 

Como se observa en la figura 27, la rectificación de la señal de EMGs consiste en tomar 

el valor absoluto de la misma. Una vez realizado lo anterior, la señal rectificada es 

entonces filtrada de acuerdo a lo comentado más arriba, para producir una señal 

suavizada, de acuerdo a los propósitos del análisis (Enoka, 2004). 

 
 

 

 

 

Figura 27. Rectificación y suavizado de las señales crudas de EMGs para su posterior análisis. 

Adaptado de Enoka, R. M. ―Neuromechanics of human movement‖. Human kinetics, USA, 

2004, 560pp. 

      

De esta forma, existen diferentes índices para estimar la amplitud de los EMGs. 

Tales descriptores de amplitud consisten básicamente en promediar las muestras, 

rectificadas o suavizadas, sobre el tiempo de duración de una tarea motora específica 

(Enoka, 2004). Así, uno de los índices más empleados en la literatura para este 

propósito, que será el utilizado en esta tesis, es el cálculo de la raíz media cuadrada 

(RMS, de root mean square, en inglés). Esta se define como:  
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𝑅𝑀𝑆 =  
1

𝑁
 𝐸𝑀𝐺[𝑛]2

𝑁

𝑛=1 

                    (14) 

donde 𝑁 es el número de muestras a ser promediadas (Garcia y Vieira, 2011). A partir 

de esta ecuación, se obtiene un valor de amplitud estimado a partir de las 𝑁 muestras de 

EMGs obtenidas durante la totalidad de la acción motora en cuestión. Sin embargo, la 

investigación de las variaciones temporales en la amplitud de los EMGs es 

frecuentemente útil, por ejemplo, cuando la fuerza aplicada cambia conforme el tiempo. 

En este caso, la amplitud de los EMGs se estima según ventanas temporales cortas, de 

entre 250 y 500 ms, durante toda la duración del registro de las señales. De esta forma, 

la Ec. (14) puede reescribirse como:  

𝑅𝑀𝑆  𝑑 =  
1

𝑁
 𝐸𝑀𝐺[𝑛]2

𝑁𝑑

𝑛=1+𝑁 𝑑−1  

                    (15) 

 donde 𝑑 corresponde a la ventana de tiempo sobre la cual se calcula la amplitud (Garcia 

y Vieira, 2011). Los lectores interesados en profundizar acerca de otros enfoques para la 

estimación de la amplitud de los EMGs, podrán encontrar abordajes alternativos en 

Clancy et al., (2002), Enoka (2004), Borg et al., (2007) y Garcia y Vieira (2011).  

 Dado que la señal de EMGs es el resultado de muchos factores fisiológicos, 

anatómicos y técnicos, un aspecto importante que debe tomarse en cuenta a la hora de 

procesar señales de EMGs según los procedimientos descritos anteriormente, son los 

factores que pueden afectar las mismas. Los efectos de algunos de estos factores pueden 

manejarse mediante métodos de detección adecuados, pero en el caso de otros, el efecto 

potencial sobre la señal solo puede suponerse y considerarse (De Luca, 1997). En un 

esfuerzo por intentar describir y clasificar los diferentes factores que pueden afectar las 
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señales de EMGs, De Luca (1997) agrupó los mismos en tres principales categorías: 

factores causativos (ej. configuración de los electrodos y su ubicación sobre la 

superficie muscular); factores determinísticos (ej. número de unidades motoras activas y 

su frecuencia de disparo); y factores intermedios. Entre éstos últimos, se encuentra el 

efecto conocido como crosstalk. El mismo consiste en la contaminación de la señal 

debido a la actividad mioeléctrica de músculos cercanos. Esto puede inducir a errores en 

la interpretación de la información de las señales, como sugerir que un músculo está 

activo cuando en realidad no es así, siendo un problema particularmente relevante en 

estudios de análisis del movimiento y coactivación de músculos antagonistas. Dicho 

fenómeno está presente exclusivamente en los registros superficiales, y es una de las 

fuentes de error más importantes al interpretar las señales de EMGs (Merletti, y Parker, 

2013). En tal sentido, se han propuesto diversas estrategias para reducir su influencia en 

el análisis de las mismas (Van Vugt y Van Dijk, 2001; Mesin et al., 2009; De Luca et 

al., 2012).    

2.4 Relación entre el EMGs y la fuerza en contracciones isométricas cuasi-estáticas  

 Hay dos formas de controlar la fuerza muscular: cambiando el número de 

unidades motoras activas (reclutamiento) y cambiando la frecuencia de disparo de las 

unidades activas. Cuando un sujeto aumenta la fuerza de un músculo, las unidades 

motoras se reclutan progresivamente siguiendo el principio del tamaño de Hanneman 

(capítulo 1, sección 2.1.2). Después del reclutamiento, la velocidad de disparo de cada 

unidad motora aumenta constantemente con la fuerza ejercida (Hof, 1984). Dado el 

mecanismo de generación de las señales de EMGs visto previamente, lo anterior sugiere 

que la relación EMGs-fuerza debería ser constante. En tal sentido, en el caso más 

simple, cuando el músculo se contrae isométricamente aumentando la fuerza lentamente 



87 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

CAPÍTULO 3 

 

(de forma cuasi-estática), se puede demostrar experimentalmente que el EMGs 

rectificado promedio (𝐸) es linealmente proporcional a la fuerza contráctil del músculo 

(𝐹) (Hof, 1984):  

 𝐹 = 𝑔𝐸 + 𝑐𝑜𝑛𝑠𝑡.   (16) 

donde 𝑔 es un factor de ganancia constante. Cabe destacar que la Ec. (16) es una 

relación experimental que se ha confirmado con mucha frecuencia desde Bayer y 

Flechtenmacher (1950) y Lippold (1952), pero sobre la cual aún existe cierta  

controversia respecto a aspectos instrumentales concernientes al registro y 

procesamiento de las señales, así como al tipo de músculo considerado  (Hof y Van den 

Berg 1977; Perry y Bekey 1981; Lawrence y De Luca, 1983; Nordez y Hug, 2010). 

3 –  MEDICIONES DE EMGs VS. ELASTICIDAD MUSCULAR 

3.1 Materiales y métodos 

 En esta sección detallaremos los materiales utilizados así como los protocolos 

experimentales diseñados, para llevar a cabo el estudio de correlación entre la 

activación electromiográfica del músculo y su módulo elástico de corte a diferentes 

niveles de torque. Asimismo, describiremos al análisis de datos correspondiente, a 

efectos de evaluar la correlación entre las variables de interés, así como el grado de 

repetitividad y confiabilidad de las estimaciones.  

A diferencia del capítulo anterior, en donde las experiencias de medida 

comprendieron el registro simultáneo de dos variables (torque articular y elasticidad 

muscular), los ensayos aquí realizados implicaron la medida simultánea de tres variables 

musculares (torque articular, elasticidad muscular y actividad mioeléctrica del 

músculo). Por lo tanto, el protocolo experimental diseñado para estas experiencias fue 

un poco más complejo, a efectos de instrumentar adecuadamente la medida sincronizada 
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de las diferentes variables, y evitar algunos efectos indeseados en las señales que 

pudieran afectar los resultados.  

3.1.1 Características de la población analizada 

 Seis voluntarios sanos participaron en el estudio (4 hombres, 2 mujeres, edad 

27,3 ± 3,2 años, altura 168,2 ± 9,9 cm, peso 69,4 ± 14,5 kg). Estos fueron informados en 

detalle sobre el propósito del estudio, así como las características de los métodos 

utilizados antes de dar su consentimiento. El diseño experimental del estudio se realizó 

de acuerdo con la declaración de Helsinski (última modificación en 2004) y fue 

aprobado por el Comité de Ética de la Facultad de Medicina (UdelaR). 

3.1.2 Instrumentación 

Electromiografía superficial: 

 En primer lugar, se utilizó electromiografía superficial de alta densidad para 

determinar la zona de innervación (IZ, de invervation zone, en inglés) a nivel del vientre 

muscular del BB. Para ello, se dispuso sobre la superficie de dicho músculo, un vector 

compuesto por dieciséis electrodos, longitudinalmente en el sentido de las fibras 

musculares, de forma que la mitad del mismo estuviera a 60% de la longitud del brazo 

distalmente desde el acromion (longitud de referencia). Se solicitó a los voluntarios que 

realizaran una contracción isométrica submáxima, y en función de las señales recogidas 

por cada electrodo a nivel del vientre muscular, se determinó la localización de la zona 

de inervación según la inversión de la fase de la señal electromiográfica. En función de 

la ubicación de la IZ, se determinó la ubicación de los electrodos bipolares (Fig. 28).   
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Figura 28. Determinación de la ubicación de la zona de innervación (IZ) en el bíceps braquial 

con HD-sEMG, y la consecuente ubicación de los electrodos bipolares. 

 

La actividad electromiográfica superficial (EMGs) se midió realizando un 

registro bipolar con electrodos de superficie (distancia interelectrodo de 2 cm). Dichos 

electrodos se colocaron sobre la superficie del BB, longitudinalmente con respecto a la 

disposición de fibras musculares subyacentes, proximalmente respecto a la IZ (Fig. 28 y 

Fig. 29). El electrodo de referencia se colocó a nivel del codo. Por su parte, las señales 

de EMG fueron amplificadas (por un factor de ganancia variable de entre 2000 y 5000) 

y digitalizadas (ancho de banda de 10–500 Hz). Asimismo, las señales 

electromiográficas se registraron sincrónicamente con las señales de torque a 2048 Hz.  

Elastografía: 

 Para medir la elasticidad muscular del BB en relación a la activación 

electromiográfica del mismo producida frente a diferentes niveles de torque, se utilizó el 

mismo prototipo experimental de NU-SWE que se utilizó para las medidas del capítulo 

2 (Benech et al., 2017;  Benech et al. 2019). De la misma manera, el arreglo lineal de 

sensores se dispuso a nivel de la línea media del vientre muscular en la dirección de las 
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fibras musculares. Más específicamente, se colocó de tal forma que el mismo quedara 

posicionado al lado del par de electrodos bipolares de superficie, a 60% de la longitud 

del brazo distalmente desde el acromion (Fig. 30).  

 
Figura 29. Electrodos bipolares de superficie dispuestos sobre el vientre muscular del bíceps 

braquial. Su disposición es tal que se encuentran levemente desplazados hacia un lado de la 

línea media del mismo (línea vertical azul). La línea horizontal azul marca el 60% de la 

longitud del brazo en dirección distal desde el acromion.  
 

 

 
 

Figura 30. Posicionamiento relativo del arreglo lineal de sensores de vibración de la NU-SWE 

y del par de electrodos bipolares de la EMGs, sobre la superficie del vientre muscular del 

bíceps braquial.  



91 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

CAPÍTULO 3 

 

Ergometría: 

 Para medir el ángulo y el torque de la articulación de codo, se utilizó el mismo 

dinamómetro isocinético de investigación que en el capítulo 2 (Biodex System 4, 

Biodex, Shirley, Nueva York). De la misma manera, la posición de los sujetos en el 

dinamómetro fue tal, que los mismos se sentaron con su antebrazo y brazo derecho 

colocados a 90º, con el codo flexionado y la muñeca en posición supinada (Fig. 31). 

 
 

Figura 31. Voluntario sentado en el dinamómetro isocinético en la configuración indicada para 

la realización del protocolo experimental. 

 

3.1.3 Protocolo experimental 

 Al igual que en las medidas del capítulo 2, el primer paso del protocolo 

experimental fue determinar el espesor del BB tanto en reposo como en condiciones de 

flexión isométrica del codo (antebrazo dispuesto a 90º respecto al brazo, muñeca 

supinada). Dichas medidas se tomaron con un escáner ultrasónico portátil (Hitachi 

EUB-405), a 60% de la longitud del brazo distalmente desde el acromion. Como ya ha 

sido mencionado, dichas medidas contribuyen a obtener un valor preciso de 𝑉𝑇
∥ según 

los algoritmos de inversión de Benech et al. (2017) y Benech et al. (2019). A 
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continuación, los sujetos se dispusieron en el dinamómetro según la posición indicada 

anteriormente, y se les colocó el vector de electrodos para determinar la IZ a nivel del 

BB. Una vez determinada la misma, se procedió a colocar el par de electrodos bipolares 

y el arreglo lineal de sensores de vibración de la NU-SWE según la disposición 

mostrada en las figuras 30 y 31. 

 El siguiente paso del protocolo experimental consistió en la realización por parte 

de los voluntarios, de dos flexiones isométricas voluntarias máximas de la articulación 

del codo de 5 s de duración (90 s de descanso entre ellas), para determinar la 

contracción voluntaria máxima (MVC). De ambas contracciones, el valor más alto se 

asumió como el MVC, utilizándose en las mediciones subsiguientes para normalizar las 

contracciones submáximas. Así entonces, a continuación se les solicitó a los voluntarios 

que realizaran cuatro rampas trapezoidales de contracción isométrica de 45 s de 

duración cada una (120 s de descanso entre ellas), utilizando retroalimentación visual 

directa de la señal de torque. Previamente al inicio del ensayo, los voluntarios realizaron 

una o dos rampas trapezoidales de familiarización con la actividad. Dichas rampas 

consistieron en una primera fase ascendente durante la cual los voluntarios debían 

aumentar progresivamente el torque aplicado de 0 a 40% de MVC en 20 s, una segunda 

fase de plateau en la cual debían mantener ese nivel de torque durante 5 s, y finalmente 

una fase descendente en la que debían disminuir progresivamente el torque aplicado de 

40 a 0% de MVC en 20 s (Fig. 32). Para evitar que las vibraciones superficiales 

inducidas por la NU-SWE contaminaran las señales de EMGs, se midieron dos rampas 

con cada método de manera alternada (Fig. 33).  
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Figura 32. Rampa trapezoidal de contracción isométrica del protocolo experimental. Línea 

verde: rampa de torque teórica. Línea roja: interfaz visual que muestra en tiempo real el torque 

experimental registrado por el dinamómetro isocinético conforme la ejecución de la rampa. 

 

 

 

 
 

Figura 33. Sucesión alternada de rampas trapezoidales de flexión isométrica, durante las cuales 

se registraron los correspondientes valores de actividad electromiográfica y módulo elástico de 

corte del BB. 
 

3.1.4 Análisis de datos 

Las señales crudas adquiridas durante la ejecución de las rampas, fueron en 

primera instancia rectificadas y filtradas mediante un filtro digital (ancho de banda 15-

350 Hz). Luego, se subdividieron en 65 ventanas temporales de 0.69 s, según las cuales 

se calculó su correspondiente valor de RMS a través de la Ec. (15). Asimismo, dichos 

valores de RMS EMG se normalizaron con respecto al valor máximo alcanzado durante 

la rampa. Por su parte, en lo que concierne a la NU-SWE, la frecuencia de muestreo se 
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configuró para obtener 65 valores de c55  durante la realización de las rampas, de forma 

de coincidir temporalmente con la adquisición de los respectivos RMS EMG.   

3.1.5 Análisis estadístico 

 Se realizaron regresiones lineales entre los valores de RMS EMG y el módulo 

elástico de corte registrados para cada voluntario durante la ejecución de las respectivas 

rampas. De este modo, se obtuvieron dos regresiones lineales por cada voluntario, 

correspondientes a la correlación entre la primera y la segunda rampa caracterizada con 

cada método (NU-SWE 1 vs. EMGs 1; NU-SWE 2 vs. EMGs 2). Para evaluar la calidad 

de los ajustes lineales, se calcularon los correspondientes coeficientes de determinación 

(R
2
). Asimismo, la correlación global entre ambas variables se analizó mediante la 

realización de un análisis de grupo, considerando el conjunto completo de los datos 

obtenidos. 

 Para evaluar la repetitividad de las mediciones, se utilizaron los coeficientes de 

regresión obtenidos de los respectivos ajustes lineales realizados previamente, a efectos 

de estimar los correspondientes valores de 𝑐55  en dos niveles de intensidad de 

contracción isométrica, establecidos en 0,3 y 0,7 respecto de la actividad máxima de 

RMS EMG registrada durante las rampas. Así, para los dos valores de 𝑐55  obtenidos de 

esta forma, se calculó el coeficiente de correlación intraclase (ICC), el error estándar en 

la medida (SEM) y el coeficiente de variación (CV) (Hopkins, 2000). Por su parte, se 

realizó un análisis de varianza (ANOVA) de medidas repetidas, para comparar los 

valores de 𝑐55  entre las dos rampas, en los dos niveles de intensidad de contracción 

isométrica descritos más arriba. El nivel crítico de significancia se estableció en P < 

0,05. 
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3.2 Resultados 

 La figura 34 muestra los resultados de elasticidad muscular y nivel de actividad 

electromiográfica normalizada del BB, obtenidos para cada uno de los sujetos 

estudiados durante la realización de las dos rampas trapezoidales de contracción 

isométrica. Tomando el comienzo de la rampa (tiempo ~ 0 s) como referencia del 

músculo en reposo, el módulo elástico de corte medido en dicho estado fue de 12,83 ± 

7,14 kPa (rango de variación entre 3,89 y 22,81 kPa) y 11,77 ± 6,44 kPa (rango de 

variación entre 2,98 y 18,66 kPa), para la primera y segunda rampa, respectivamente. 

Por su parte, los valores correspondientes a la fase de plateau (tiempo entre 20 y 25 s) 

fueron de 113,35 ± 44,06 kPa (rango de variación entre 65,72 y 187,04 kPa) para la 

primera rampa, y de  98,87 ± 32,20 kPa (rango de variación entre 65,99 y 192,21 kPa) 

para la segunda. Claramente, al tratarse de una prueba de concepto y la muestra ser de 

tamaño reducido (N = 6), se observa que la incidencia de las variaciones individuales 

sobre el desvío estándar de las mediciones es grande. 

Más allá de ciertos desajustes puntuales entre la forma de las rampas 

trapezoidales descritas por la NU-SWE y la EMGs (Fig. 34), en general puede notarse 

un muy buen acuerdo entre las mismas. De esta forma, los resultados reflejan la 

capacidad de la NU-SWE para caracterizar la concordancia en cuanto al 

comportamiento mecánico y eléctrico del BB, durante la realización de dicha actividad 

motora. Esto se ve confirmado por los ajustes lineales realizados entre el módulo 

elástico de corte y los valores de RMS EMG normalizados, que se muestran en la figura 

35. De los mismos se desprende que a nivel individual, se verificó una relación lineal 

significativa entre ambas variables (P < 0,001) para todos los sujetos en las dos rampas 

realizadas (R
2
 = 0,82 ± 0,08, rango de variación entre 0,71 y 0,93). Dicha relación lineal 
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se puede extender a todo el conjunto de los datos analizados, según se muestra en el 

análisis de grupo de la figura 36. 

Por su parte, en lo que refiere a los indicadores de repetitividad de las medidas, 

la tabla 4 muestra los resultados del análisis estadístico para las estimaciones del 

módulo elástico del BB, según los dos niveles de intensidad de contracción isométrica 

establecidos. Los altos valores de ICC y los bajos valores de SEM obtenidos en cada 

condición, indican un alto nivel de reproducibilidad en cuanto a dichas estimaciones. 

Asimismo, los CV obtenidos para 0,3 y 0,7 de la actividad electromiográfica máxima, 

también denotan una buena repetitividad de las estimaciones. Con respecto a la 

comparación del módulo elástico de corte estimado entre las dos rampas, se encontró un 

efecto principal significativo de la intensidad de contracción (P = 0.000). Lo anterior 

implica que el módulo elástico de corte estimado a 0,7 de la actividad electromiográfica 

máxima, fue significativamente mayor al estimado a 0,3. Por otro lado, este efecto 

principal no se encontró al comparar los resultados del módulo elástico de corte entre 

las dos rampas, indicando que dicha variable no fue significativamente diferente  (P > 

0,05) entre las mismas. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Tabla 4. Valores promedio de 𝑐55  estimados a partir de las 

regresiones lineales de la figura 35 para las rampas 1 y 2.  El 

desvío estándar sobre las seis estimaciones realizadas para cada 

voluntario se muestra entre paréntesis. También se muestran 

los resultados del análisis estadístico de repetitividad 

correspondiente.  

          RMS EMG (% máx) 

 0,3 0,7 

   
𝑐55estimado (kPa)  

Rampa 1 
 
 

 

 

47,57  

(21,78) 

94,20 

(41,76) 

𝑐55estimado (kPa) 

Rampa 2 
 
 

 
 

 

 
 

 

43,00  

(21,01) 

89,67 

(43,11) 

ICC 
 
 

0,91 0,99 

SEM 

CV (%) 
 

6,17 

13,60 

4,05 

4,41 
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Figura 34. Valores del módulo elástico de corte y actividad electromiográfica normalizada del BB, registrados en cada 

sujeto con NU-SWE y EMGs durante la realización de las rampas trapezoidales de contracción isométrica. 
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Figura 35. Regresiones lineales obtenidas a partir de los datos de las rampas trapezoidales de la figura 34. Los 

respectivos intervalos de confianza dan cuenta de la fiabilidad de los parámetros de ajuste estimados en cada caso.   



101 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

CAPÍTULO 3 

 

 

 
Figura 36. Análisis de grupo realizado a partir del conjunto completo de los datos normalizados del 

módulo elástico de corte y EMG RMS, registrados en el BB durante la realización de las rampas 

trapezoidales de contracción isométrica. Globalmente, ambas variables muestran una relación lineal 

significativa, cuyos parámetros de ajuste son suficientemente fiables en función del nivel de confianza 

establecido. 

 

3.3 Discusión 

 El objetivo fundamental del trabajo llevado a cabo en este capítulo, fue analizar 

la performance de la NU-SWE para correlacionar la elasticidad de un músculo con su 

respectiva actividad electromiográfica. En tal sentido, los resultados obtenidos denotan 

que la NU-SWE, utilizada en forma conjunta con la EMGs, permitieron evaluar de una 

manera eficaz los cambios fisiológicos intrínsecos producidos en ambas variables como 

resultado del aumento del torque articular.  

 De esta forma, los resultados de las experiencias llevadas a cabo en BB, 

refuerzan las evidencias experimentales de estudios previos, que sugieren la existencia 

de una relación lineal entre el nivel de actividad electromiográfica y el módulo elástico 

de corte en éste músculo. Este tipo de relación ha sido encontrada tanto para rangos de 

intensidad de contracción análogos a los del presente estudio (Nordez y Hug, 2010), así 
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como para rangos más amplios (Yoshitake et al., 2014; Lapole et al., 2015). Asimismo, 

en el BB entre 0-50% de la máxima contracción voluntaria (MVC), Gennisson et al. 

(2005) encontraron también una relación lineal significativa entre la actividad 

electromiográfica y el módulo elástico de corte, este último estimado según la 

polarización perpendicular de la velocidad de la onda de corte respecto a las fibras 

musculares. En lo que respecta a la calidad de los ajustes lineales y los niveles de 

confiabilidad de las estimaciones, los resultados brindados por la NU-SWE están en 

completo acuerdo respecto a los de los trabajos mencionados anteriormente utilizando 

los métodos de elastografía ultrasonora. En tal sentido, al igual que dichos métodos, la 

NU-SWE demostró una alta fiabilidad para cuantificar indirectamente el nivel de 

actividad muscular.  

 Un aspecto a destacar de los resultados, es que la caracterización de la variación 

de la elasticidad durante la ejecución de las rampas, no se vio interrumpida por límites 

de saturación del equipo de medida. Este es un factor que condicionó los resultados de 

elasticidad muscular vs. actividad electromiográfica en Nordez y Hug (2010), no así en 

trabajos más recientes como los de Yoshitake et al. (2014) y Lapole et al. (2015). De 

esta manera, fue posible estimar la elasticidad del BB y su respectiva actividad 

electromiográfica hasta el máximo nivel de intensidad de contracción propuesto en el 

protocolo experimental (40% de MVC). En tal sentido, los resultados obtenidos entre 0 

y 40% MVC, resultaron análogos a los de los trabajos referidos previamente. Además 

de lo anterior, atendiendo a lo sugerido por Nordez y Hug (2010) respecto a que la 

comparación más certera es la realizada en condiciones de reposo (ya que la intensidad 

de la intensidad de contracción puede variar entre los diferentes estudios), nuestros 

resultados también son comparables respecto a los de trabajos previos. A este respecto, 

para el BB en reposo medido con elastografía ultrasonora, en la literatura se reportan 
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valores de elasticidad desde 3,1 ± 0,4 kPa (Lacourpaille et al., 2012; Creze et al., 2018). 

Esto está en completo acuerdo con respecto a los valores de reposo más bajos 

registrados mediante NU-SWE al comienzo (t ~ 0 s) de las rampas 1 y 2 (3,89 y 2,98 

kPa, respectivamente). Por su parte, tanto los valores promedio así como los rangos de 

variación de la elasticidad del BB en reposo obtenidos con NU-SWE en las rampas 1 y 

2, también resultaron comparables respecto a los correspondientes valores reportados en 

trabajos previos. Estos últimos refieren tanto a trabajos llevados a cabo in vivo con 

elastografía por resonancia magnética y SSI (Nordez y Hug, 2010; Jenkyn et al., 2003, 

Uffmann et al., 2004; Bouillard et al., 2012b; Lapole et al; 2015; Yoshitake et al., 

2014), así como in vitro mediante el relevamiento de la curva esfuerzo-deformación 

(Lieber, 2002). Por lo tanto, los resultados de elasticidad obtenidos en el marco de estas 

experiencias, refuerzan los resultados previos al respecto de la certeza de las 

estimaciones brindadas por la NU-SWE. También enfatizan su capacidad de ser 

utilizada conjuntamente con otros métodos de medida, para estudiar diferentes aspectos 

de la biomecánica muscular.  

Como se sugirió en la discusión del capítulo 2, estimar la elasticidad muscular 

con una mayor resolución entre los diferentes niveles de torque, permitió obtener 

información más precisa sobre a la relación entre ambas variables. En tal sentido, los 

datos obtenidos durante la fase ascendente de las rampas de contracción isométrica (t = 

[0, 20] s), complementan los resultados de dicho capítulo. A este respecto, como se 

muestra en la figura 34, se pudo caracterizar la relación curvilínea entre la elasticidad 

del BB y el torque articular, reportada por Bouillard et al. (2012b) y Nordez y Hug 

(2010) utilizando SSI. El mismo patrón de comportamiento pudo observarse en lo que 

respecta a la asociación entre la actividad electromiográfica del BB y el torque (figura 

34), estando esto de acuerdo con estudios previos (Bigland-Ritchie, 1981;  Lawrence y 
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De Luca, 1983; Doheny et al., 2008; Nordez y Hug, 2010). Así, como ha sido indicado 

previamente en esta tesis, dicho patrón de comportamiento curvilíneo esta signado por 

un incremento lento de dichas variables musculares dentro de los niveles de intensidad 

de contracción bajos determinados al inicio de la rampa (~ 0 – 10% MVC), aumentando 

más linealmente conforme el aumento del torque. No obstante, en función de los 

resultados de esta tesis y los de otros estudios recientes relacionados (Yoshitake et al., 

2014; Lapole et al., 2015), el modelo lineal persiste como una buena opción a efectos de 

simplificar futuras investigaciones que impliquen examinar los cambios en estas 

variables musculares en relación a la intensidad de la contracción (Yoshitake et al., 

2014). En lo que refiere a la actividad eléctrica del músculo, el filtrado pasa alto de las 

señales antes de la rectificación, puede ser una opción útil para aumentar la correlación 

lineal entre la amplitud de los electromiogramas y el torque (Potvin et al., 2004; 

Yoshitake y Shinohara, 2013, citados en Yoshitake et al., 2014).    

    A diferencia de otros trabajos cuyos protocolos experimentales implicaron la 

obtención de medidas en el BB a través de la realización exclusiva de rampas 

ascendentes de torque (Nordez y Hug, 2010; Bouillard et al., 2012b; Yoshitake et al., 

2014; Lapole et al., 2015), nuestro protocolo experimental comprendió la realización de 

rampas trapezoidales. Esto nos permitió caracterizar de manera más completa el 

comportamiento del músculo como sólido blando. Así, en algunos sujetos se pudo 

verificar el comportamiento histerético del BB (ej., sujeto 3, figura 34), el cual no 

siempre se manifestó de la misma manera para el módulo elástico de corte que para la 

actividad electromiográfica de dicho músculo (ej., sujeto 4 rampa 2, figura 34). En tal 

sentido, esto puede explicar la obtención de valores no tan altos de R
2
 (~ 0,7), aunque 

igualmente significativos (P < 0,001), en algunos casos puntuales. Estos resultados 

muestran la importancia de considerar los efectos viscoelásticos del músculo, tanto para 
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interpretar de una manera precisa los resultados derivados de la aplicación de los 

métodos elastográficos, así como para diseñar protocolos experimentales adecuados en 

función de los objetivos del estudio.  

 Por su parte, la obtención de valores similares del coeficiente de determinación 

en otros casos, se debió a ciertos desajustes entre las rampas descritas por la EMGs y 

por la NU-SWE (ej., sujeto 1 rampa 2, figura 34). Más allá de que dichos desajustes 

puedan deberse, o no, a errores experimentales de los métodos de medida, éstos 

enfatizan la necesidad de nuevos estudios para comprender mejor la naturaleza de la 

relación entre las propiedades mecano-eléctricas del músculo esquelético. En tal 

sentido, en Dowling (1993) y Dowling (1997), se sugiere que es importante separar la 

equivalencia eléctrica de la mecánica. Específicamente, para los tres principales 

músculos flexores del codo (bíceps braquial, braquial y braquioradial), los autores 

citados encontraron que si bien éstos presentan patrones de activación similares durante 

la flexión y extensión (especialmente en condiciones isométricas), es necesario tener 

precaución respecto a la consideración de las similitudes mecánicas (sobre todo en 

condiciones dinámicas). No obstante, debemos señalar que tales afirmaciones están 

basadas en el abordaje tradicional a estos problemas, que ha consistido en analizar la 

asociación entre la actividad electromiográfica y la fuerza muscular, esta última medida 

como el torque o la cantidad de unidades motoras reclutadas durante la contracción 

(Inman et al., 1952; Henneman et al., 1965; Gottlieb y Agarwal, 1971; Milner‐Brown y 

Stein, 1975; Hof, 1984; Dowling, 1997, De Luca, 1997).  

En relación a lo anterior, más allá del trabajo realizado en este capítulo con NU-

SWE y otros estudios previos utilizando elastografía ultrasonora (Nordez et al., 2010; 

Yoshitake et al., 2014: Lapole et al., 2015), la relación entre el módulo elástico del 

músculo y su correspondiente actividad electromiográfica, ha sido muy poco estudiada. 
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Según lo visto en la sección 2.4 del presente capítulo y los propios resultados de los 

trabajos citados previamente, es razonable asumir la proporcionalidad en cuanto a 

dichas propiedades mecano-eléctricas del músculo esquelético, para las condiciones 

experimentales en que se realizaron dichos estudios. Así entonces, este es un tema 

abierto en la actualidad en el contexto de los estudios en biomecánica muscular. En tal 

sentido, proponemos que las características ventajosas de la NU-SWE (método portable, 

vestible, de bajo costo, medida certera y en tiempo real), hacen de ella una buena opción 

para ampliar y profundizar estas investigaciones en diferentes condiciones 

experimentales a las ya estudiadas. Por ejemplo, una aplicación relevante en dicha 

dirección, consiste en investigar al respecto de la ocurrencia de cambios regionales de 

elasticidad muscular. La existencia de estas variaciones espaciales de actividad 

muscular ya ha sido estudiada para diversas condiciones experimentales (ej. fatiga 

muscular) en diferentes músculos mediante HD-EMG (Holtermann et al., 2005; Gallina 

et al., 2013; Watanabe et al., 2013). Sin embargo, este es un tópico que prácticamente 

no se ha abordado desde el punto de vista elastográfico, a excepción del trabajo de 

Lacourpaille et al. (2014) con elastografía ultrasonora. Por tanto, los resultados de este 

capítulo sugieren que la NU-SWE podría aplicarse para investigar con mayor 

profundidad la ocurrencia de dichas variaciones regionales de elasticidad muscular, y 

establecer su eventual correlación con respecto al correspondiente patrón de actividad 

mioeléctrica. 

Desde el punto de vista técnico, los resultados del presente capítulo marcan un 

paso importante en el sentido de tender a otro tipo de aplicaciones, en los que la NU-

SWE podría resultar de mucha utilidad en estudios biomecánicos. Así, esta fue la 

primera vez que se constató que dicho método es capaz de estimar en tiempo real, 

cambios de elasticidad muscular en condiciones isométricas con carga dinámica. Esta 
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característica no ha sido exhibida por ningún otro método elastográfico de baja 

frecuencia a la hora de estimar la elasticidad muscular, ya que siempre han sido 

utilizados en condiciones isométricas con carga estática (Kazarov et al., 1989; Popovic 

et al., 1992; Courage, 2003; Sabra et al., 2007; Benech et al., 2012; Salman et al., 2013). 

De esta forma, lo anterior apoya lo dicho en el capítulo 2 al respecto de que con algunas 

mejoras a nivel del software y hardware, la NU-SWE podría ser capaz caracterizar 

cambios de elasticidad muscular en condiciones dinámicas. Es decir, se podrían estudiar 

las modificaciones en esta variable, no solamente en condiciones de contracción 

isométrica, sino también durante la realización de ciertas actividades que impliquen 

contracciones excéntricas y/o concéntricas (ej. marcha, carrera, saltos). Como ya fuera 

comentado en la discusión del capítulo 2, este sería un insumo muy importante ante la 

falta de metodologías certeras para estimar fuerzas musculares individuales in vivo. Lo 

anterior representa un problema de suma importancia, en lo que refiere a los estudios en 

biomecánica muscular y sus aplicaciones a la medicina rehabilitatoria y ciencias del 

deporte. Si bien se han propuesto numerosos modelos basados en medidas 

electromiográficas (Disselhorst-Klug et al., 2009), ninguno de ellos ha podido ser 

completamente validado. Esto debido a la susceptibilidad de la señal de EMG a factores 

fisiológicos y no fisiológicos, así como por la falta de métodos experimentales (Nordez 

y Hug., 2010). En tal sentido, la naturaleza mecánica y no eléctrica de las estimaciones 

obtenidas mediante los métodos elastográficos puede brindar soluciones a este problema 

(Hug et al., 2015a; Hug et al., 2015b), siendo la NU-SWE una alternativa válida para 

ello.  
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4 – CONCLUSIONES DEL CAPÍTULO 

 En este capítulo se desarrolló una prueba de concepto a efectos de evaluar la 

capacidad de utilizar la NU-SWE, para cuantificar la asociación existente entre los 

cambios eléctricos y mecánicos del músculo esquelético. A diferencia de estudios 

previos con elastografía ultrasonora, en los que se relevaron rampas ascendentes de 

torque, el protocolo experimental del presente estudio implicó la realización de rampas 

trapezoidales. Así, los resultados obtenidos durante la ejecución de las mismas, 

permitieron evidenciar la sensibilidad de la NU-SWE para caracterizar la asociación 

existente entre los cambios sucedidos a nivel de la elasticidad del BB y su 

correspondiente actividad electromiográfica medida con EMGs. En tal sentido, los 

análisis de correlación realizados tanto a nivel individual como sobre todo el conjunto 

de los datos obtenidos, denotó una relación lineal significativa entre las mencionadas 

variables del BB. Por su parte, el análisis estadístico realizado a partir de las regresiones 

lineales de las medidas individuales, mostró un alto nivel de reproducibilidad en las 

estimaciones. Todos estos resultados estuvieron en muy buen acuerdo con los de 

estudios previos utilizando elastografía ultrasonora. Esto da cuenta de la confiabilidad 

de la NU-SWE para caracterizar indirectamente cambios en la actividad 

electromiográfica del músculo, mediante la medida del módulo elástico de corte.  

Por su parte, la realización de las rampas trapezoidales de torque, permitió dar 

cuenta del comportamiento viscoelástico del BB en algunos sujetos de la población 

estudiada, al verificarse la histéresis de músculo al cabo de las rampas. Dicho 

comportamiento se observó tanto para los resultados de elasticidad así como para los de 

actividad mioeléctrica, aunque no siempre de la misma manera. Dado lo reducido de la 

población estudiada, lo anterior son meramente observaciones empíricas de las cuales 

no se pueden sacar mayores conclusiones al respecto. Sin embargo, reflejan la necesidad 
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de llevar a cabo estudios adicionales, para profundizar la comprensión acerca de la 

relación entre las propiedades mecano-eléctricas del músculo, en diferentes tipos de 

condiciones experimentales. 

 Las experiencias llevadas a cabo en este capítulo permitieron asimismo dar 

cuenta de otro aspecto ventajoso de la versión actual de la NU-SWE. Este consiste en su 

capacidad de brindar estimaciones de elasticidad en condiciones isométricas con carga 

dinámica. Este en un hecho relevante en lo que respecta al desarrollo futuro del método 

y sus potenciales aplicaciones biomecánicas, a efectos de que el mismo pueda ser 

utilizado para estimar la elasticidad muscular en condiciones de contracción concéntrica 

y/o excéntrica. En el contexto del presente capítulo, dicha característica permitió 

caracterizar con una mayor resolución, la relación entre el módulo elástico del BB y el 

torque articular respecto al capítulo 2. De esta forma, se pudo relevar la relación 

curvilínea entre ambas variables descrita en trabajos previos con elastografía 

ultrasonora. El mismo patrón de comportamiento se observó para la relación 

correspondiente entre la actividad mioeléctrica del BB y el torque. Dicha similitud en 

cuanto al comportamiento exhibido por el módulo elástico y la actividad mioeléctrica en 

el BB, es un elemento más a favor de la relación lineal entre ambas variables, descripta 

para las condiciones experimentales consideradas en el presente capítulo.   
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CAPITULO 4      

CONCLUSIONES GENERALES Y  

PERSPECTIVAS PARA NUEVOS TRABAJOS 

 

1 – CONCLUSIONES GENERALES DE LA TESIS 

 A diferencia de otros tejidos blandos, el músculo esquelético presenta ciertas 

particularidades a la hora de la estimación de sus propiedades mecánicas con 

elastografía. En tal sentido, como se discutió en el capítulo 1 de esta tesis, en 

elastografía el músculo esquelético es modelado como un sólido blando lineal 

isotrópicamente transverso (Dresner et al., 2001; Heers et al., 2003; Jenkyn et al., 2003; 

Gennisson et al., 2003; Uffmann et al., 2004; Bercoff et al., 2004a; Catheline et al., 

2004; Gennisson et al., 2005; Nordez et al., 2008b; Tanter et al., 2008; Deffieux et al., 

2009; Benech et al., 2019). Como todo modelo, esta conceptualización del músculo 

esquelético logra capturar algunos elementos esenciales del comportamiento mecánico 

del mismo, mientras que otros aspectos son dejados de lado. Más allá de estas 

consideraciones, debemos señalar que la introducción de los métodos elastográficos en 

biomecánica muscular, ha permitido superar ciertas barreras metodológicas, en lo 

concerniente a la posibilidad de caracterizar las propiedades mecánicas del músculo 

esquelético in vivo, de un modo no invasivo y en tiempo real. Así, esto ha significado el 

inicio de nuevas líneas de investigación en este campo, tanto básicas como aplicadas.  

 De esta manera, los métodos elastográficos ultrasonoros (Catheline et al., 1999; 

(Bercoff et al., 2004a) son actualmente los métodos de referencia para la medida de la 

elasticidad muscular in vivo. La alta resolución espacial y el alto contraste que 

caracteriza a los mismos, permite mapear localmente la elasticidad del músculo 

esquelético, trátese de músculos superficiales o músculos profundos. Sin embargo, su 
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relativo alto costo sumado a ciertas limitaciones asociadas con la capacidad de utilizar 

esta tecnología fuera del laboratorio, limitan actualmente el espectro de aplicaciones 

posibles de la elastografía en biomecánica y otros campos afines (Creze et al., 2018; 

Benech et al., 2019). Así, en los últimos años se han comenzado a desarrollar métodos 

elastográficos basados exclusivamente en la propagación de ondas de baja frecuencia. 

Éstos últimos han mostrado ser una alternativa viable a los métodos ultrasonoros para la 

medida de la elasticidad muscular, especialmente en aquellas áreas donde éstos últimos 

no son aplicables (Benech et al., 2019). Sin embargo, la mayoría de los métodos 

elastográficos de baja frecuencia descritos en la literatura, no son capaces de brindar 

estimaciones de elasticidad certeras, en el sentido de su dependencia respecto a la 

influencia de los efectos de difracción, ondas guiadas y campo cercano. En tal sentido, 

la NU-SWE desarrollada en el LAU de la Facultad de Ciencias, considera la incidencia 

de tales efectos y los corrige de manera conjunta, gracias a los algoritmos de inversión 

en los cuales se basa el método (Grinspan et al., 2016; Benech et al., 2017; Benech et 

al., 2019). Así entonces, la NU-SWE es en la actualidad el único método elastográfico 

de baja frecuencia, cuyas estimaciones de elasticidad no se ven sesgadas por los efectos 

físicos derivados del uso exclusivo de bajas frecuencias. Sin embargo, hasta el momento 

su aplicación biomecánica no había sido testeada.  

 En este contexto, el propósito fundamental de esta tesis, fue poner a prueba la 

performance de la NU-SWE para su aplicación en biomecánica. De esta manera, se 

llevaron a cabo dos estudios biomecánicos, avocados a estudiar la relación entre la 

elasticidad muscular con respecto al torque articular y al nivel de actividad 

electromiográfica. Para ello, la NU-SWE fue utilizada conjuntamente con dos métodos 

clásicos de la literatura para el relevamiento de éstas dos últimas variables musculares, a 

saber, la dinamometría isocinética y la EMGs, respectivamente. Los resultados 
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obtenidos de tales estudios a nivel de la población de voluntarios analizada, permitieron 

constatar la bondad de la NU-SWE a efectos de ser utilizada en estudios biomecánicos, 

para brindar información complementaria a la de otros métodos sobre el estado 

mecánico del músculo. Así, en una primera instancia, la NU-SWE permitió constatar la 

existencia de una relación lineal entre el nivel de torque articular y la elasticidad del 

bíceps braquial, durante la flexión isométrica de la articulación del codo en el rango de 

0-30% MVC. Por su parte, no se detectaron cambios significativos a nivel de la 

elasticidad muscular del tríceps braquial en dicho rango de torque, lo que está de 

acuerdo con el rol anátomo-funcional de dicho músculo (músculo extensor de la 

articulación del codo) en las condiciones del estudio. En relación a las mediciones 

realizadas con NU-SWE y EMGs durante la ejecución de las rampas trapezoidales 

isométricas en el rango de 0-40% MVC, los resultados obtenidos también permitieron 

constatar una relación del tipo lineal entre la actividad mioeléctrica del bíceps braquial y 

su correspondiente módulo elástico de corte. Asimismo, este estudio permitió revelar la 

capacidad de la NU-SWE para caracterizar la elasticidad muscular en condiciones 

isométricas con carga dinámica en el tiempo, algo desconocido hasta entonces y 

novedoso tratándose de un método elastográfico de baja frecuencia.  

Desde el punto de vista estadístico, los resultados obtenidos en los estudios 

realizados en esta tesis mostraron altos índices de reproducibilidad (ICC), así como 

bajos niveles de error estándar en la medida (SEM) y de coeficiente de variación (CV). 

A la hora de la comparación de los resultados con respecto a los correspondientes 

obtenidos en trabajos previos utilizando los métodos ultrasonoros de referencia en 

condiciones experimentales similares, los mismos son comparables tanto cualitativa 

como cuantitativamente (Nordez y Hug, 2010; Bouillard et al., 2012b; Lacourpaille et 

al., 2012; Yoshitake et al., 2014; Lapole et al., 2015). Así, por todo lo antedicho, esta 
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tesis muestra que la NU-SWE es un método que permite medir la elasticidad muscular 

de una manera confiable y robusta. En tal sentido, dadas sus características ventajosas 

con respecto a los métodos ultrasonoros (bajo costo, fácil manejo, equipo vestible, 

pequeño tamaño, transportabilidad y capacidad de uso en campo), la NU-SWE puede 

ser muy útil para ampliar las aplicaciones actuales de la elastografía en biomecánica, y 

abrir nuevas líneas de investigación en otros campos afines como las ciencias médicas y 

las ciencias del deporte. No obstante, es importante mencionar que el método aún 

presenta ciertas limitaciones, en las cuales es necesario hacer hincapié en futuros 

trabajos para continuar avanzando en esta dirección.  

2 – LIMITACIONES 

 La NU-SWE ha mostrado la capacidad de medir la elasticidad muscular de 

manera confiable y objetiva, en las condiciones experimentales planteadas en los 

trabajos que componen esta tesis. Como hemos mencionado en diferentes secciones de 

la misma, la versión actual del método presenta aún ciertas limitaciones, cuyo 

conocimiento es importante tanto para continuar avanzando en lo que respecta a su 

desarrollo, así como para reconocer el tipo de aplicaciones que actualmente son posibles 

de llevarse a cabo con la NU-SWE. 

  Asumir al músculo esquelético como un sólido blando puramente lineal, 

despreciando así sus propiedades viscoelásticas, es una limitación usual de los métodos 

elastográficos en general, entre ellos la NU-SWE. Sin embargo, como se ha discutido en 

la sección 3.1 del capítulo 1, esto se fundamenta sobre la base de estudios previos, que 

han demostrado que la estimación del módulo elástico de corte en el músculo 

esquelético se ve poco afectada por la viscosidad del medio. Por su parte, otra limitación 

de la NU-SWE relacionada con la consideración acerca de la naturaleza material del 



114 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

CAPÍTULO 4 

 

músculo, es la asunción respecto a su isotropía transversal. En tal sentido, el modelo de 

propagación de ondas en el que se basa actualmente el método, considera que las fibras 

musculares se orientan paralelamente según un eje de simetría. Este es un buen modelo 

para el caso de músculos con arquitectura paralela como el bíceps braquial, donde se ha 

visto que la NU-SWE es capaz de estimar la elasticidad de manera confiable. Más en 

general, este modelo es útil siempre cuando el arreglo lineal de sensores superficiales 

pueda mantenerse alineado con respecto al eje de orientación de las fibras durante la 

realización de la medida. Sin embargo, es importante tener en cuenta que en muchos 

tipos de músculos, la orientación de las fibras varía conforme el desarrollo de la fuerza, 

o que dicha orientación no es uniforme en todo el volumen del músculo. Existen 

asimismo músculos con arquitecturas más complejas, como por ejemplo músculos 

unipenados o bipenados, donde la asunción de tal modelo puede no ser suficiente para 

obtener valores confiables de elasticidad. De  esta forma, la estimación de la elasticidad 

muscular con NU-SWE, está actualmente limitada en función de la arquitectura 

muscular y las condiciones de medida requeridas para asegurar la certeza de las 

estimaciones. 

   Por otro lado, también hemos señalado en esta tesis que la NU-SWE presenta 

una baja resolución espacial. En tal sentido, a diferencia de los métodos elastográficos 

ultrasonoros, la NU-SWE no es capaz de mapear localmente la elasticidad del medio. 

En cambio, esta brinda un valor promedio de la elasticidad del músculo, desde la 

superficie libre del mismo al interior del medio. La baja frecuencia (~ 100 Hz) de las 

ondas superficiales en cuya propagación se basa el método, determina que la 

profundidad de exploración sea del orden de unos pocos centímetros (~ 5 cm). A este 

respecto, debemos señalar también que la cantidad de tejido adiposo subcutáneo es un 

aspecto que debe tenerse en cuenta. Dependiendo de la cantidad de este tejido, las 
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estimaciones podrían verse potencialmente afectadas, ya que el medio se vuelve más 

atenuante y la relación señal/ruido podría ser menor. Además, en personas con un 

mayor depósito de este tejido, el medio se vuelve, en promedio, más blando. Por lo 

tanto, los valores de elasticidad muscular brindados por la NU-SWE, así como las 

relaciones de dicha variable con el torque articular y/o la actividad mioeléctrica, pueden 

ser no representativos del estado mecánico real del músculo. De esta manera, se 

necesitan estudios adicionales a efectos de desarrollar mecanismos de corrección 

apropiados para aplicar en tales situaciones.  

 Finalmente, de la misma forma que ocurre con los métodos ultrasonoros de 

referencia, la NU-SWE no es actualmente capaz de medir la elasticidad muscular en 

condiciones dinámicas (ej. marcha, saltos, carrera). La estimación de elasticidad en tales 

condiciones con la versión actual de este método podría conducir a resultados erróneos, 

debido a la interferencia de distintos tipos de ondas con la onda de corte, cuya 

corrección no está contemplada en los algoritmos de corrección de la presente versión. 

Por su parte, análogamente a los métodos ultrasonoros, la NU-SWE no contempla la 

posibilidad de medir la elasticidad en más de un músculo simultáneamente. Por lo tanto, 

si bien muchas de las características ventajosas de la NU-SWE permitirían extender las 

aplicaciones actuales de la elastografía en biomecánica muscular, en la actual versión 

aún persisten ciertas limitaciones comunes a los métodos ultrasonoros, que impiden su 

utilización en ciertos estudios biomecánicos de índole funcional.     

3 – PERSPECTIVAS PARA FUTUROS TRABAJOS  

Mejoras técnicas y de los modelos de propagación de ondas 

 Las conclusiones generales que se desprenden de los resultados de la tesis, así 

como las limitaciones actuales de la NU-SWE comentadas previamente, dejan abiertas 
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potenciales líneas de acción para trabajos futuros. En tal sentido, a fines de extender los 

límites de aplicación de la elastografía en músculos con arquitectura más compleja y 

comportamiento viscoelástico, una de estas líneas de acción será estudiar la propagación 

de ondas en diferentes tipos musculares. Esto tendrá el fin de identificar los parámetros 

relevantes que indiquen el estado mecánico de los mismos, y mejorar los modelos 

físicos de propagación de ondas en medios anisotrópicos y viscoelásticos. Por su parte, 

a nivel técnico, se buscará implementar las mejoras a nivel de los algoritmos de 

tratamiento de señales y del diseño del equipo, que permitan realizar mediciones de 

elasticidad muscular en condiciones dinámicas y en más de un músculo 

simultáneamente. Todo lo anterior permitirá convertir a la NU-SWE en un método 

elastográfico mucho más versátil, con el cual se podrán abordar nuevos problemas de 

investigación en biomecánica muscular y otras áreas íntimamente relacionadas.  

Aplicaciones a la medicina rehabilitatoria   

 En el plano médico, se buscará incorporar a la NU-SWE en la rutina asistencial 

en lo que refiere a las lesiones del sistema musculo-esquelético. A este respecto, varios 

autores han demostrado que las lesiones más comunes en dicho sistema derivan de la 

actividad deportiva, siendo los grupos musculares típicamente más afectados los 

isquiosurales, aductores, cuádriceps y tríceps sural. (Waldén et al., 2005; Abrams et al., 

2012; Salces et al., 2014). En todos ellos, la disposición anatómica de las fibras 

determina una arquitectura muscular compleja, por lo que la elastografía no ha sido 

utilizada aún para fines diagnósticos en medicina rehabilitatoria. En tal sentido, la 

valoración de las patologías músculo-tendinosas, se realiza clínicamente mediante 

valoraciones subjetivas y cualitativas. Por su parte, las pautas de tratamiento, 

recuperación y rehabilitación de las mismas no son únicas, y la evaluación del proceso 
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de recuperación se realiza clínicamente mediante estudios imagenológicos estructurales 

llevados a cabo con ecografía o resonancia magnética. No obstante, existen patologías 

que no conllevan cambios estructurales y son difícilmente detectables por estos 

métodos. Es así que la NU-SWE podría aportar información objetiva y cuantitativa 

sobre el estado mecánico del músculo sano, con sobrecarga, contracturas, desgarros, así 

como también en otras afecciones musculares de origen no deportivo. Esto permitiría 

complementar las herramientas diagnósticas ya existentes y ayudar a guiar el proceso de 

rehabilitación. De esta manera, se lograría una mejor prevención, detección precoz y 

valoración de la respuesta al tratamiento, permitiendo brindar el alta deportiva con 

mayores garantías y disminuir el grado de recurrencia de lesiones.  

Profundización sobre las propiedades mecano-eléctricas del músculo 

Otros aspectos a abordar en trabajos futuros con NU-SWE, tenderán a 

profundizar acerca de la relación entre las propiedades mecánicas y eléctricas del 

músculo esquelético. En tal sentido, utilizando NU-SWE, EMGs y estrategias 

específicas de procesamiento de señales como la transformada de Fourier en tiempo  

corto (STFT, el short time Fourier transform, en inglés), interesa estudiar aspectos 

relacionados con el principio del tamaño de Hanneman (capítulo 1, sección 2.1.2). 

Particularmente, pretenderemos analizar en diferentes músculos con distinta 

composición de fibras, cómo se relaciona la activación secuencial de los diferentes tipos 

de unidades motoras, con el aumento de la elasticidad muscular producido conforme el 

aumento del torque.  

 Asimismo, otra línea de trabajo enmarcada en los estudios de correlación entre 

las propiedades mecánicas y eléctricas musculares, es investigar si la elasticidad 

muscular cambia de manera no uniforme durante la fatiga muscular, como ocurre con la 



118 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

CAPÍTULO 4 

 

activación eléctrica muscular. En tal sentido, es sabido que como producto de la fatiga 

muscular surgen alteraciones electrofisiológicas en la amplitud y la forma de los 

potenciales de acción de las unidades motoras, revelando lo que se conoce como 

―manifestaciones mioeléctricas de la fatiga‖ (Merletti et al., 1990). Más recientemente, 

la posibilidad de recolectar EMGs de múltiples regiones a nivel de la superficie del 

músculo de interés mediante electromiografía superficial de alta densidad (HD-EMGs) 

(Holtermann et al., 2005; Wickham y Brown, 2011), ha permitido revelar que los EMGs 

detectados en una sola región muscular no reflejan realmente los cambios neurales en 

todo el volumen muscular (Gallina et al., 2013). Esto puede observarse tanto en 

músculos no fatigados durante el mantenimiento de la contracción sostenida (Wickham 

y Brown, 2011; Farina et al., 2008), pero también es muy característico del músculo 

fatigado. A este último respecto, la evidencia actual sugiere entonces que la fatiga afecta 

a los músculos más localmente que a nivel global (Watanabe et al., 2013; Gazzoni et al., 

2017). En lo que concierne a la relación entre la fatiga muscular y el módulo elástico del 

músculo esquelético, no se ha realizado ningún estudio en tales condiciones, para 

estudiar si también existen diferencias regionales en cuanto a la elasticidad muscular. 

En tal sentido, y en función de los resultados del capítulo 3, creemos interesante 

investigar a este respecto utilizando NU-SWE, y analizar si las eventuales diferencias 

regionales en cuanto a la elasticidad del músculo, se correlacionan con las diferencias 

regionales observadas a nivel de la activación mioeléctrica del mismo. Este trabajo 

aportaría datos novedosos que contribuirían a comprender cómo la fatiga muscular se 

relaciona con los cambios a nivel de las propiedades mecánicas del músculo 

esquelético, así como a profundizar sobre la relación electro-mecánica del mismo en 

diferentes condiciones.  
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Estudios sobre modelización muscular y estimación de fuerzas musculares 

Un problema muy relevante y de larga data en el campo de la biomecánica 

muscular, el cual también pretenderemos abordar en futuros trabajos con NU-SWE, es 

la imposibilidad de estimar fuerzas musculares individuales. Este se presenta como uno 

de los desafíos actuales más importantes en dicho campo. La obtención de estas fuerzas 

de manera analítica es una dificultad frecuentemente encontrada, a la que se le atribuye 

el nombre del problema de indeterminación, ya que con frecuencia el problema es 

indeterminado. Es decir, que el número de variables desconocidas excede el número de 

ecuaciones, por lo cual no se puede obtener una única solución (An et al., 1984).  

Muchos enfoques se han desarrollado para resolver este problema. Uno de los 

métodos más utilizados consiste en reducir el exceso de variables desconocidas, ya sea 

agrupando músculos funcionalmente similares, o eliminándolas mediante la realización 

de mediciones electromiográficas (Messier et al., 1971; Cnockaert et al., 1975). Para 

aplicar este enfoque, es necesario asumir que la actividad eléctrica del músculo se 

relaciona linealmente con la fuerza ejercida por el mismo. Esto es razonable para 

determinadas condiciones, según se desprende de lo mencionado en la sección 2.4 del 

capítulo 3, de los resultados experimentales obtenidos en los capítulos 2 y 3, así como 

de lo sugerido al respecto por otros autores en trabajos previos (Bayer y 

Flechtenmacher, 1950; Lippold, 1952; Vredenbregt y Koster, 1966; Kuroda et al., 1970; 

Messier et al., 1971; Cnockaert et al., 1975; De Luca, 1997;  Yoshitake et al., 2014; 

Lapole et al., 2015). Otro abordaje que ha sido muy utilizado en la literatura para la 

estimación de fuerzas musculares, ha sido la utilización de modelos EMG driven (Lloyd 

y Besier, 2003; Buchanan et al., 2004; Langenderfer et al., 2005; Menegaldo y Oliveira, 

2011; Menegaldo et al., 2014). Brevemente, estos modelos se basan en la estructura 

matemática de los modelos musculares tipo Hill (Hill, 1938; Zajac, 1989), y utilizan 
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datos experimentales derivados de la actividad electromiográfica del músculo, para 

brindar como salida una estimación de la fuerza muscular. Asimismo, otras 

aproximaciones tradicionales para la estimación de fuerzas musculares basadas en la 

modelización del sistema musculo-esquelético, son la dinámica inversa (inverse 

dynamics, en inglés) y la dinámica directa (forwad dynamics, en inglés) (Pandy, 2001; 

Erdemir et al., 2007; Buchanan et al., 2004; Buchanan et al., 2005). De manera 

resumida, en la dinámica directa se parte de la medida o estimación de algún comando 

neural, y mediante ecuaciones que describen la dinámica de la activación así como de la 

contracción muscular, se puede obtener una estimación de la actividad mioeléctrica y de 

las fuerzas musculares, respectivamente. Asimismo, considerando las ecuaciones de 

movimiento correspondientes, se pueden obtener los movimientos articulares en 

cuestión. Por su parte, el abordaje de la dinámica inversa es totalmente opuesto al 

anterior. En tal sentido, aquí se parte de la medida de la posición y de las fuerzas que 

actúan sobre el cuerpo durante un cierto movimiento. Así, mediante ecuaciones de 

optimización estática y de la dinámica de la activación muscular, se pueden estimar  las 

fuerzas musculares así como su correspondiente nivel de activación mioeléctrica, 

respectivamente. 

A partir de la reciente incorporación de los métodos elastográficos en el campo 

de la biomecánica, se ha sugerido que las estimaciones de fuerzas basadas en valores de 

elasticidad muscular, podrían ser más certeras que las basadas en EMG. Esto dada la 

naturaleza mecánica y no eléctrica de la medida (Hug et al., 2015b). Existen algunos 

esfuerzos iniciales en este sentido que, utilizando métodos elastográficos, han intentado 

estimar torques e índices de fuerza musculares (Bouillard et al., 2011; Bouillard et al., 

2012a). Asimismo, se ha intentado estudiar la distribución de la carga (load sharing) 

entre músculos sinergistas, así como la transmisión de fuerzas de músculos a tendones 
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mediante la medida de la elasticidad de éstos últimos, incluso en condiciones dinámicas 

(Bouillard et al., 2012b; Martin et al., 2018). Sin embargo, más allá de estos avances 

incipientes, aún no se ha logrado estimar fuerzas musculares propiamente dichas, 

empleando valores de elasticidad muscular como entradas de un modelo biomecánico.  

En tal sentido, nuestros trabajos futuros tratarán de lograr lo anterior, utilizando 

valores de elasticidad muscular medidos con NU-SWE en lugar de EMG. Para ello, una 

vez se cuente con las respectivas estimaciones de elasticidad, modelaremos la situación 

de carga sobre el/los músculos de interés, basándonos en algunos de los diferentes tipos 

de abordajes para la estimación de fuerzas musculares descritos más arriba. Así, además 

de estimar fuerzas musculares individuales y analizar la distribución de la carga entre 

músculos sinergistas, esperamos que dichas aproximaciones permitan también estimar 

parámetros relevantes para la modelización mecánica del músculo. En particular, 

interesa poder estimar parámetros tales como la histéresis y la compliance, así como 

áreas y volúmenes musculares. Por tanto, si bien este campo de aplicaciones de la 

elastografía es aún muy incipiente, nuestras perspectivas de trabajos futuros con NU-

SWE en esta dirección, apuntará a realizar nuevas contribuciones a uno de los grandes 

desafíos actuales de la biomecánica muscular.  
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APÉNDICE 1  

DATOS EXPERIMENTALES DEL CAPÍTULO 2 

 

En este apéndice se incluyen la totalidad de los datos experimentales 

correspondientes a los resultados del capítulo 2 (tablas 5 y 6), concerniente a la 

aplicación de la NU-SWE para el estudio de la relación entre la elasticidad y el torque 

articular a nivel del bíceps y el tríceps braquial. También se incluyen las gráficas que 

vinculan ambas variables, en los sujetos que no fueron mostrados en la figura 23 dicho 

capítulo (figura 37).  

Tabla 5. Datos experimentales correspondientes a las dos series de medidas 

realizadas en bíceps braquial, para evaluar la relación entre la elasticidad 

muscular y el torque articular durante la flexión isométrica del codo. SD; desvío 

estándar sobre diez medidas.   

Bíceps braquial 1º Serie 2º Serie 

# Sujeto Sexo % MVC 𝑐55  (kPa) 
 

 

SD 𝑐55  (kPa) 
 

 

SD 

1 F 

0 10,91 0,92 11,23 1,49 

10 24,25 1,09 27,01 2,8 

20 46,02 8,39 52,03 8,85 

30 76,61 5,64 77,04 5,35 

2 M 

0 7,63 0,82 7,44 0,76 

10 30,75 3,35 26,6 0,98 

20 45,95 6,74 40,93 5,46 

30 64,2 5,14 57,19 2,03 

3 M 

0 11,71 0,95 10,4 0,64 

10 38,09 3,95 30,93 3,45 

20 58,09 5,33 48,79 3,21 

30 81,55 8,67 77,82 6,7 

4 M 

0 6,06 0,73 5,46 0,61 

10 26,32 2,09 25,42 2,04 

20 51,99 4,45 47,16 2,73 

30 109,24 8,18 101,66 9,39 

5 M 

0 8,25 0,49 8,86 0,63 

10 30,7 2,36 31,87 3,78 

20 38,12 2,1 43,2 5,24 

30 49,66 3,68 54,97 5,14 
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6 F 

0 5,28 0,54 5,06 0,25 

10 37,66 1,69 37,13 4,16 

20 49,9 3,46 46,42 1,72 

30 68,31 6,75 65,28 5,04 

7 M 

0 5,19 0,7 4,7 0,34 

10 41,14 2,03 37,79 2,66 

20 75,17 0,89 73,96 4,37 

30 88,07 4,7 86,48 3,24 

8 M 

0 8,23 0,8 8,62 1,22 

10 37,47 2,73 40 2,3 

20 51,34 4,03 54,34 3,76 

30 68,8 4,84 69,6 4,51 

9 F 

0 12,9 1,33 13,46 1,07 

10 38,93 4,07 43,71 5,2 

20 48,15 3,51 52,2 3,27 

30 74,1 6,93 75,17 6,41 

10 M 

0 9,4 1,0 8,52 1,05 

10 51,37 0,88 48,45 2,37 

20 59,97 4,44 58,93 4,6 

30 91,95 3,56 83,06 7,68 

11 F 

0 13,05 1,05 13,11 1,44 

10 31,51 2,16 34,16 2,08 

20 40,87 4,6 53,72 4,1 

30 73,09 4,64 74,36 5,12 

12 M 

0 4,57 1,05 4,74 0,73 

10 25,59 5,51 26,2 1,7 

20 39,18 1,7 40,46 2,5 

30 53,94 2,25 65,0 4,35 

13 F 

0 13,16 0,84 14,22 0,6 

10 24,63 1,16 27,07 3,5 

20 39,77 3,48 42,63 4,89 

30 54,09 7,19 57,94 3,98 

14 F 

0 12,6 1,18 9,11 1,35 

10 26,43 1,93 25,04 2,56 

20 47,89 5,67 46,13 3,27 

30 60,37 6,84 55,8 5,98 

15 F 

0 14,53 1,65 11,69 1,44 

10 37,07 3,63 37,76 3,35 

20 49,9 5,53 52,62 4,1 

30 62,77 4,59 65,56 8,78 
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16 F 

0 16,06 1,97 14,02 1,68 

10 28,08 2,8 27,92 2,95 

20 44,0 3,88 42,27 3,0 

30 67,89 7,79 67,17 5,92 

17 M 

0 5,01 0,18 4,61 0,47 

10 23,88 1,0 22,26 0,98 

20 42,5 1,32 40,99 1,2 

30 45,09 1,68 45,09 2,38 

18 M 

0 8,75 0,64 9,74 0,65 

10 29,63 2,51 30,11 3,5 

20 57,74 2,78 61,51 4,15 

30 72,65 3,78 80,57 5,19 

 

 

Tabla 6. Datos experimentales correspondientes a las dos series de medidas 

realizadas en tríceps braquial, para evaluar la relación entre la elasticidad 

muscular y el torque articular durante la flexión isométrica del codo. SD; desvío 

estándar sobre diez medidas.   

Tríceps braquial 1º Serie 2º Serie 

# Sujeto Sexo % MVC 𝑐55  (kPa) 
 

 

SD 𝑐55  (kPa) 
 

 

SD 

1 F 

0 6,67 0,46 6,26 0,42 

10 7,49 0,52 7,41 0,96 

20 6,15 0,42 5,79 0,92 

30 6,66 1,05 6,11 0,55 

2 M 

0 6,34 0,42 6,48 0,43 

10 6,33 0,4 6,46 0,35 

20 6,24 0,36 7,03 0,75 

30 5,96 0,37 6,0 0,47 

3 M 

0 7,56 0,44 7,39 0,68 

10 9,13 0,68 7,68 0,65 

20 7,22 0,78 5,9 0,31 

30 6,77 1,01 6,12 0,28 

4 M 

0 9,96 0,68 9,34 0,64 

10 10,38 0,94 9,22 0,48 

20 12,6 0,82 10,73 0,98 

30 13,54 1,58 13,26 2,01 

5 M 

0 8,41 0,7 8,86 0,63 

10 8,23 0,46 8,72 0,67 

20 5,45 0,65 5,64 0,64 

30 7,8 0,26 7,98 0,28 
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6 F 

0 5,01 0,23 4,81 0,29 

10 5,06 0,18 4,74 0,11 

20 4,9 0,28 4,65 0,3 

30 5,16 0,24 4,96 0,09 

7 M 

0 10,12 1,29 12,62 1,22 

10 8,7 0,5 10,35 1,12 

20 9,68 1,01 11,46 0,95 

30 13,84 1,44 15,97 1,87 

8 M 

0 9,36 0,87 7,95 0,86 

10 10,84 0,86 9,79 0,79 

20 14,67 3,05 12,03 0,84 

30 15,06 1,8 13,93 1,84 

9 F 

0 4,42 0,27 4,46 0,27 

10 3,92 0,34 4,51 0,33 

20 4,65 0,43 4,77 0,66 

30 4,3 0,38 4,6 0,74 

10 M 

0 7,18 1,06 6,88 0,58 

10 13,39 1,49 10,13 2,05 

20 13,49 2,79 11,01 0,72 

30 13,00 1,51 11,56 1,6 

11 F 

0 8,22 0,52 8,19 0,64 

10 7,78 0,71 8,31 0,84 

20 7,33 0,31 7,58 0,48 

30 7,66 0,75 7,64 0,73 

12 M 

0 13,37 0,94 13,72 1,1 

10 11,68 1,26 12,77 1,82 

20 13,00 1,42 15,03 1,25 

30 13,61 1,12 13,65 1,34 

13 F 

0 9,17 0,77 9,86 0,69 

10 7,2 0,52 8,48 0,49 

20 9,47 0,48 9,96 1,5 

30 9,97 0,78 9,93 1,73 

14 F 

0 10,19 0,42 10,65 0,95 

10 12,0 0,91 13,42 0,79 

20 10,19 0,49 10,3 0,89 

30 11,31 1,27 11,65 1,25 

15 F 

0 4,67 0,35 4,61 0,47 

10 4,31 0,76 4,22 0,31 

20 4,96 0,76 4,98 0,46 

30 5,44 0,9 4,15 0,66 

 

 



140 TESIS DE MAESTRÍA EN CIENCIAS BIOLÓGICAS 

BIOFÍSICA 
 

APÉNDICE 1 

 

16 F 

0 9,26 0,36 9,51 0,61 

10 7,36 1,37 8,04 0,75 

20 7,18 0,45 8,49 0,38 

30 7,28 0,46 8,21 0,43 

17 M 

0 8,54 0,92 8,36 0,97 

10 6,97 0,41 6,3 0,81 

20 7,78 1,26 7,28 1,42 

30 10,04 2,13 8,35 1,08 

18 M 

0 9,6 0,97 10,86 0,44 

10 12,73 0,97 15,37 1,08 

20 10,66 0,6 12,57 2,97 

30 10,56 0,79 12,58 1,19 
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Figura 37. Resultados individuales de la relación entre el módulo elástico de corte y el torque 

articular, en la otra mitad de los sujetos analizados que no se muestran en la figura 23. El 

recuadro en cada figura es un aumento de los resultados en tríceps braquial, agregado para una 

mejor visualización. 
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APÉNDICE 2  

DATOS EXPERIMENTALES DEL CAPÍTULO 3 

 

En este apéndice se incluye el conjunto completo de los datos experimentales 

obtenidos en el marco del trabajo desarrollado en el capítulo 3. De esta forma, se 

muestran los valores absolutos y normalizados de elasticidad y actividad 

electromiográfica del bíceps braquial, registrados en cada uno de los voluntarios durante 

la ejecución de las dos series de rampas trapezoidales de contracción isométrica (tablas 

7 a 14). 

Tabla 7. Valores absolutos de la actividad electromiográfica registrada en el 

bíceps braquial de cada sujeto durante la primera serie de rampas trapezoidales 

de contracción isométrica (EMGs 1, ver figura 33). 

Serie #1 
 
 

EMG RMS (mV) 
 

tiempo (s) Sujeto 1 Sujeto 2 Sujeto 3 Sujeto 4 Sujeto 5 Sujeto 6 

0,69 17,35 21,79 43,48 93,97 20,01 15,96 

1,38 22,84 23,25 46,35 96,49 19,67 14,19 

2,08 19,7 22,43 53,87 94,45 19,2 11,66 

2,77 37,57 24,63 60,74 91,06 20,55 12,63 

3,46 36,52 23,0 51,96 97,33 33,11 16,51 

4,15 56,65 26,58 67,78 136,79 39,42 19,41 

4,85 61,6 27,0 80,72 114,4 38,5 18,66 

5,54 77,47 28,52 76,44 153,5 53,62 22,7 

6,23 73,17 30,4 110,49 166,09 70,13 31,02 

6,92 82,25 30,77 98,51 130,18 65,14 34,46 

7,62 76,61 32,6 108,32 160,14 63,84 31,37 

8,31 86,41 56,37 128,03 191,32 67,79 34,91 

9,0 87,36 79,12 156,91 228,1 66,92 42,84 

9,69 85,33 89,76 221,28 287,24 74,03 44,24 

10,38 85,89 105,61 195,09 276,2 63,4 67,67 

11,08 78,94 134,32 203,39 356,62 77,17 70,93 

11,77 89,02 145,0 254,0 402,48 71,57 92,09 

12,46 99,21 150,78 224,75 397,72 82,14 144,11 

13,15 100,1 162,13 235,31 558,62 110,46 127,42 

13,85 119,54 163,25 243,07 593,96 113,8 137,41 

14,54 121,43 189,37 328,85 625,71 135,89 159,94 

15,23 137,33 189,45 337,59 757,15 150,2 181,14 

15,92 129,05 225,39 409,92 809,71 164,77 224,19 
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16,62 157,95 218,16 399,43 931,0 190,69 265,77 

17,31 151,8 255,4 485,18 740,69 190,65 233,54 

18,0 129,41 257,09 414,66 931,14 188,77 240,72 

18,69 199,68 299,27 505,04 1003,26 186,08 257,02 

19,38 214,54 363,91 523,64 1020,1 220,61 320,52 

20,08 228,89 360,63 565,21 1038,14 276,78 338,73 

20,77 232,36 426,74 609,52 1073,73 361,09 337,13 

21,46 206,15 510,38 743,85 1208,78 517,53 387,69 

22,15 251,22 500,24 826,35 1203,03 532,21 438,22 

22,85 244,42 464,8 937,47 1277,89 559,36 500,67 

23,54 248,15 516,59 804,08 1306,03 473,19 393,64 

24,23 276,89 462,2 852,73 1232,42 558,94 479,82 

24,92 262,95 486,95 900,9 1104,17 531,89 384,45 

25,62 292,01 493,61 847,04 990,6 552,91 389,75 

26,31 268,72 451,43 851,33 1109,61 570,79 450,49 

27,0 257,97 530,13 748,81 1077,99 497,04 415,42 

27,69 233,38 524,37 743,81 1095,07 468,54 362,89 

28,38 232,38 542,76 708,3 1064,61 405,1 436,64 

29,08 231,92 503,16 744,68 1097,89 360,32 411,39 

29,77 189,48 456,85 775,82 968,33 276,35 360,06 

30,46 179,31 485,61 613,75 1062,03 233,21 363,88 

31,15 179,38 390,35 710,71 1044,65 226,05 391,47 

31,85 158,4 332,42 691,19 1042,13 198,71 409,93 

32,54 159,92 333,54 569,22 874,01 173,51 338,15 

33,23 151,71 303,43 579,91 816,93 175,02 326,14 

33,92 154,61 302,01 538,04 916,13 186,64 274,88 

34,62 147,24 277,87 489,79 889,66 157,78 244,28 

35,31 155,33 267,65 484,32 828,13 152,29 241,77 

36,0 126,01 279,77 465,09 839,06 136,58 168,2 

36,69 135,63 206,26 430,81 691,22 125,1 186,41 

37,38 120,57 213,1 456,42 502,75 101,37 177,2 

38,08 117,65 222,62 376,88 552,23 108,32 173,98 

38,77 114,01 211,15 403,31 657,24 97,95 148,69 

39,46 100,83 220,21 382,77 493,49 89,93 137,36 

40,15 101,73 211,52 334,21 272,53 60,38 126,44 

40,85 79,49 160,92 351,51 381,69 62,37 107,45 

41,54 71,91 171,36 322,58 210,05 49,69 121,34 

42,23 73,75 131,51 348,26 175,73 52,04 127,9 

42,92 64,94 99,51 415,46 144,7 55,59 140,41 

43,62 61,39 103,98 351,49 109,98 47,2 106,28 

44,31 53,27 96,08 273,01 68,17 51,28 107,61 

45,0 54,74 77,58 328,99 24,22 37,71 114,42 
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Tabla 8. Valores absolutos del módulo elástico de corte registrados en el bíceps 

braquial de cada sujeto durante la primera serie de rampas trapezoidales de 

contracción isométrica (NU-SWE 1, ver figura 33). 

Serie #1 
 

𝑐55  (kPa) 
 

 
 

tiempo (s) Sujeto 1 Sujeto 2 Sujeto 3 Sujeto 4 Sujeto 5 Sujeto 6 

0,69 17,14 22,81 10,71 3,89 16,1 -- 

1,38 17,22 25,88 12,15 3,6 15,35 6,35 

2,08 17,7 25,59 9,84 3,85 16,64 6,11 

2,77 19,26 27,21 12,09 3,64 16,81 -- 

3,46 19,71 29,27 13,23 2,31 20,82 -- 

4,15 24,55 33,07 11,77 2,07 30,68 8,91 

4,85 24,68 36,02 11,15 2,68 34,89 -- 

5,54 26,6 37,23 15,61 3,01 45,42 11,36 

6,23 26,56 38,88 17,63 3,13 56,13 14,67 

6,92 26,89 36,7 15,14 14,47 65,95 16,34 

7,62 29,17 36,26 20,26 13,38 60,49 16,59 

8,31 29,21 34,29 29,69 14,58 64,26 20,79 

9,0 30,55 35,87 35,51 13,22 71,95 24,73 

9,69 24,91 36,84 37,13 15,63 75,92 25,15 

10,38 27,84 35,79 46,41 15,8 67,72 26,78 

11,08 30,37 34,77 55,71 18,95 71,3 33,69 

11,77 27,36 34,58 68,07 19,22 62,05 31,2 

12,46 36,6 38,7 74,68 30,45 67,18 31,52 

13,15 40,08 44,08 79,39 23,21 68,85 32,68 

13,85 43,31 52,94 84,03 29,65 69,64 39,54 

14,54 54,69 58,74 80,51 48,89 68,6 39,74 

15,23 58,67 64,24 83,76 36,56 93,62 47,01 

15,92 61,22 67,31 94,69 47,96 100,98 51,59 

16,62 60,28 69,25 96,83 63,94 109,76 51,25 

17,31 64,41 74,45 99,31 74,91 111,29 50,54 

18,0 67,23 78,9 114,92 89,78 119,81 54,8 

18,69 70,83 83,25 115,59 94,13 125,13 63,41 

19,38 68,67 89,57 167,06 89,73 134,16 74,32 

20,08 65,72 89,02 172,75 84,06 155,08 68,99 

20,77 69,79 90,12 181,05 94,17 170.00 78,5 

21,46 70,34 90,91 173,08 97,54 187,04 79,28 

22,15 68,85 89,86 181,52 97,15 173.00 70,67 

22,85 76,55 95,79 185,73 102,68 171,4 68,46 

23,54 75,35 93,88 184,08 99,76 168,28 72,35 

24,23 77,16 90,05 155,71 103,01 160,98 73,3 

24,92 80,09 93,02 181,24 90,09 168,19 75,12 

25,62 76,26 90,42 170,02 95,66 154,33 84,05 

26,31 76,44 86,52 172,66 83,49 138,88 79,29 
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27,0 76,06 84,78 166,8 80,58 126,36 87,71 

27,69 67,43 83,11 205,23 86,09 123,46 -- 

28,38 69,96 94,03 200,35 80,7 111,39 80,66 

29,08 69,17 90,28 184,89 73,36 110,64 62,05 

29,77 68,85 90,43 184,09 73,15 120,79 60,45 

30,46 67,34 87,7 185,85 70,03 119,85 73,87 

31,15 64,81 95,17 184,31 73,76 113,59 51,32 

31,85 57,75 81,43 175,52 65,83 96,31 54,28 

32,54 56,86 71,63 163,5 67,32 82,04 57,19 

33,23 50,79 65,66 154,17 68,97 77,56 44,4 

33,92 49,58 72,29 174,44 60,86 73,61 38,23 

34,62 45,21 61,32 157,85 59,27 67,3 34,38 

35,31 41,77 58,26 138,36 56,81 64,12 33,07 

36,0 37,29 55,29 109,61 47,46 66,91 30,14 

36,69 35,56 42,59 110,41 46,41 54,59 24,22 

37,38 31,55 44,96 98,07 42,58 55,36 27,3 

38,08 34,75 39,72 96,77 41,83 50,52 28,17 

38,77 28,13 38,08 113,71 36,9 43,8 26,35 

39,46 29,36 35,62 114,94 35,04 43,13 22,51 

40,15 23,01 30,44 81,01 35,6 42,75 22,67 

40,85 24,86 29,43 73,97 21,04 39,95 17,91 

41,54 22,33 25,3 69,39 21,45 36,65 15,38 

42,23 17,22 24,79 74,73 22,62 28,63 15,98 

42,92 12,19 20,34 76,98 24,25 23,84 14,86 

43,62 11,09 18,94 75,16 18,86 21,19 16,05 

44,31 10,36 19,04 64,34 19,24 18,94 12,76 

45,0 10,2 17,4 67,41 19,27 15,27 14,58 
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Tabla 9. Valores absolutos de la actividad electromiográfica registrada en el 

bíceps braquial de cada sujeto durante la segunda serie de rampas trapezoidales 

de contracción isométrica (EMGs 2, ver figura 33). 

Serie #2 EMG RMS (mV) 

tiempo 

(s) 
Sujeto 1 Sujeto 2 Sujeto 3 Sujeto 4 Sujeto 5 Sujeto 6 

0,69 31,21 24,17 91,65 84,29 48,30 51,17 

1,38 33,03 27,12 98,72 118,26 40,52 52,97 

2,08 42,74 26,81 100,16 111,63 34,35 46,68 

2,77 46,77 28,80 104,10 126,92 39,93 59,05 

3,46 57,56 32,11 102,73 126,25 39,46 51,75 

4,15 61,86 45,08 106,46 134,05 50,39 70,24 

4,85 76,81 68,86 123,97 135,23 59,13 88,74 

5,54 77,10 89,73 118,25 163,91 70,70 74,59 

6,23 73,37 86,00 135,25 185,18 67,91 85,80 

6,92 78,52 109,27 122,78 223,94 76,27 99,39 

7,62 80,91 118,19 135,64 282,12 75,58 109,46 

8,31 96,16 134,41 186,90 308,03 84,37 131,98 

9,0 97,75 151,21 232,09 336,86 109,20 139,62 

9,69 80,26 140,90 211,99 412,37 136,11 135,94 

10,38 95,98 157,15 243,34 361,52 115,12 158,09 

11,08 89,48 148,78 256,96 363,53 128,78 199,85 

11,77 125,87 182,95 309,06 512,20 133,16 204,94 

12,46 153,62 178,57 262,05 548,19 171,06 215,62 

13,15 130,43 238,09 309,80 543,14 189,58 260,96 

13,85 128,01 238,14 388,53 660,18 195,78 295,50 

14,54 165,38 241,09 354,68 794,67 197,60 327,48 

15,23 202,02 269,15 442,14 770,12 205,88 392,52 

15,92 201,71 282,13 487,39 867,30 172,50 388,95 

16,62 222,81 351,23 476,47 772,49 216,68 395,95 

17,31 158,66 351,56 664,61 881,77 255,67 424,74 

18,0 196,77 362,16 757,40 952,26 302,62 357,14 

18,69 199,70 378,88 729,87 1053,12 365,66 416,98 

19,38 199,11 420,14 725,89 1058,25 511,95 520,70 

20,08 214,22 469,83 918,46 1180,71 474,83 475,15 

20,77 323,78 475,06 968,26 1163,09 468,90 534,90 

21,46 307,70 479,72 873,46 1181,06 538,92 533,18 

22,15 300,64 512,66 907,44 1256,15 570,51 477,05 

22,85 314,68 502,20 965,81 1286,37 531,86 492,56 

23,54 252,21 525,51 1088,28 1392,59 549,94 469,39 

24,23 299,72 548,59 1113,95 1412,74 522,20 452,28 

24,92 289,93 508,68 1056,13 1494,04 545,34 463,06 

25,62 284,58 483,36 1121,70 1462,17 315,99 550,48 
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26,31 281,79 527,76 1123,35 1474,44 160,68 529,58 

27,0 277,53 493,62 959,70 1431,02 203,08 472,93 

27,69 249,82 429,63 1068,59 1514,97 191,72 452,95 

28,38 275,17 452,07 890,97 1442,71 210,10 471,88 

29,08 245,92 477,20 850,39 1494,46 204,54 342,72 

29,77 243,90 471,44 836,70 1437,74 200,51 324,68 

30,46 249,26 441,96 923,25 1483,70 182,17 315,69 

31,15 216,98 437,79 833,46 1459,24 196,38 300,91 

31,85 185,69 343,34 824,11 1438,26 178,09 238,86 

32,54 182,93 377,77 718,81 1496,57 180,21 254,54 

33,23 174,64 331,28 800,99 1360,61 163,04 245,79 

33,92 164,61 293,72 725,43 1454,31 139,80 181,83 

34,62 199,67 261,82 709,90 1371,63 139,57 160,76 

35,31 174,38 228,62 621,52 1234,48 104,15 168,51 

36,0 154,36 226,94 547,17 1247,42 100,47 149,04 

36,69 146,87 207,23 524,53 1213,34 97,52 131,59 

37,38 127,64 196,05 509,67 1091,22 85,84 155,68 

38,08 135,00 191,16 510,88 1253,45 60,21 147,52 

38,77 100,02 174,56 441,12 1183,58 61,23 127,78 

39,46 86,49 155,61 412,06 1197,10 41,20 107,88 

40,15 72,12 190,95 454,91 1181,78 31,23 101,04 

40,85 80,89 183,09 442,76 1112,55 39,29 86,40 

41,54 74,57 151,36 384,25 1172,64 22,03 82,59 

42,23 70,84 114,64 389,16 1049,71 18,93 68,28 

42,92 60,44 108,10 424,27 1066,01 12,64 74,46 

43,62 66,59 95,73 353,91 985,45 11,47 74,82 

44,31 38,29 103,47 364,44 1008,63 12,13 69,11 

45,0 3,20 91,39 303,91 984,56 13,63 78,82 
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Tabla 10. Valores absolutos del módulo elástico de corte registrados en el bíceps 

braquial de cada sujeto durante la segunda serie de rampas trapezoidales de 

contracción isométrica (NU-SWE 2, ver figura 33).  

Serie #2 
 
 

𝑐55  (kPa) 
 
 

tiempo (s) Sujeto 1 Sujeto 2 Sujeto 3 Sujeto 4 Sujeto 5 Sujeto 6 

0,69 -- 15,81 -- 2,98 16,01 18,66 

1,38 12,34 15,3 4,83 2,22 17,04 17,49 

2,08 11,85 15,36 5,02 3,04 16,98 16,9 

2,77 11,16 18,21 5,98 3,09 24,93 18,73 

3,46 11,34 22,72 4,8 2,99 29,7 19,96 

4,15 15,46 29,05 6.00 2,85 34,15 19,63 

4,85 20,87 29,99 5,84 2,77 48,67 22,04 

5,54 24,35 31,25 7,5 2,66 75,35 20,58 

6,23 37,67 33,83 8,6 3,46 85,41 22,57 

6,92 48,57 35,23 13,53 3,98 78,79 21,28 

7,62 45,8 33.00 14,27 4,17 63,67 22,92 

8,31 50,76 32,69 14,13 4,74 66,1 19,37 

9,0 49,54 30,22 15,14 8,82 65,89 17,97 

9,69 51,79 29,18 21,04 13,81 71,14 20,93 

10,38 57,42 28,84 22,05 14,31 66,03 24,44 

11,08 60,61 27,71 24,21 15.00 68,06 27,17 

11,77 58,62 30,29 28,09 18,13 66,83 20,8 

12,46 61,38 31,15 30,29 21,34 71,34 29,43 

13,15 56,4 32,89 36,47 21,46 76,32 21,51 

13,85 61,97 36,6 48,58 24,24 107,2 28,26 

14,54 65,62 45,81 59,47 67,5 112,29 27,31 

15,23 66,91 48,81 85,77 48,93 99,94 36,77 

15,92 65,31 53,69 108,38 59,32 115,2 47,55 

16,62 70,55 57,18 152,86 66,2 115,23 -- 

17,31 74,42 63,31 139,52 100,07 -- -- 

18,0 66,8 69,8 171,14 80,83 -- 53,11 

18,69 67,18 78,34 185,04 84,82 -- 60,34 

19,38 76,26 79,85 187,96 95,58 -- 63,51 

20,08 74,82 78,15 -- 100,16 -- 70,82 

20,77 70,98 81,92 192,21 101,3 134,63 -- 

21,46 76,83 84,85 -- 95,9 138,94 76,77 

22,15 74,03 92.00 -- 98,41 142,83 -- 

22,85 74,58 85,98 -- 98,16 152,76 75,93 

23,54 81,18 84,29 -- 114,36 146,49 72,51 

24,23 85,41 -- -- -- 148,13 67,31 

24,92 75,17 86,99 -- -- 159,79 65,99 

25,62 83,2 87,24 -- 116,3 158,84 70,87 

26,31 77,37 88,68 165,23 -- 152,39 67,99 

27,0 77,36 88,43 -- 105,91 147,69 62,96 

27,69 74,41 85,02 182,73 96,66 135,54 68,76 
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28,38 73,89 77,1 178,03 93,09 116,69 66,7 

29,08 68,41 80,09 167,61 101,44 108,54 62,53 

29,77 64,63 79,47 172,76 91,86 115,32 62,48 

30,46 59,3 76,69 162,47 90,49 84,71 61,22 

31,15 53,81 73,44 151,18 90,89 90,85 60.00 

31,85 56,29 70,32 168,48 80,12 91,01 59,06 

32,54 53,28 62,93 148,84 73,76 75,26 56,13 

33,23 49,44 62,17 165,11 66,66 67,56 47,22 

33,92 47,55 59,26 146,46 58,71 68,08 46,42 

34,62 47,03 58,87 134,05 56,13 66,41 41,21 

35,31 44,9 49,45 140,84 53,95 61,25 43,55 

36,0 39,65 42,81 143,66 54,89 54,88 43,5 

36,69 37,52 41,37 151,99 50,41 45,74 38,82 

37,38 35,13 34,37 111,71 53,97 45,33 40,18 

38,08 32,64 29,95 97,94 58,25 48,35 45,96 

38,77 26,29 27,27 91,13 56,53 39,48 36,84 

39,46 20,22 24,44 84,1 57,23 40,88 40,85 

40,15 15,76 25,88 57,41 53,26 35,86 42,72 

40,85 19,46 22,72 56,84 51,12 34,68 44,65 

41,54 21,6 20,4 50,49 41,02 27,62 37,35 

42,23 15,71 18,8 54,77 35,98 30,89 27,7 

42,92 15,85 18,02 43,74 27,78 41,22 41,15 

43,62 6,8 14,6 38,47 24,4 18,08 25,8 

44,31 2,23 12,89 25,48 20,54 17,2 25,5 

45,0 2,46 11,82 39,6 17,39 19,72 17,68 
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Tabla 11. Valores de la actividad electromiográfica normalizada registrada en el 

bíceps braquial de cada sujeto durante la primera serie de rampas trapezoidales de 

contracción isométrica (EMGs 1, ver figura 33). La normalización se realizó respecto 

al valor máximo alcanzado durante la rampa.  

Serie #1 
 

EMG RMS normalizado 
 

tiempo (s) Sujeto 1 Sujeto 2 Sujeto 3 Sujeto 4 Sujeto 5 Sujeto 6 

0,69 0,06 0,04 0,05 0,07 0,04 -- 

1,38 0,08 0,04 0,05 0,07 0,03 0,03 

2,08 0,07 0,04 0,06 0,07 0,03 0,02 

2,77 0,13 0,05 0,06 0,07 0,04 -- 

3,46 0,13 0,04 0,06 0,07 0,06 -- 

4,15 0,19 0,05 0,07 0,10 0,07 0,04 

4,85 0,21 0,05 0,09 0,09 0,07 -- 

5,54 0,27 0,05 0,08 0,12 0,09 0,05 

6,23 0,25 0,06 0,12 0,13 0,12 0,06 

6,92 0,28 0,06 0,11 0,10 0,11 0,07 

7,62 0,26 0,06 0,12 0,12 0,11 0,06 

8,31 0,30 0,10 0,14 0,15 0,12 0,07 

9,0 0,30 0,15 0,17 0,17 0,12 0,09 

9,69 0,29 0,17 0,24 0,22 0,13 0,09 

10,38 0,29 0,19 0,21 0,21 0,11 0,14 

11,08 0,27 0,25 0,22 0,27 0,14 0,14 

11,77 0,30 0,27 0,27 0,31 0,13 0,18 

12,46 0,34 0,28 0,24 0,30 0,14 0,29 

13,15 0,34 0,30 0,25 0,43 0,19 0,25 

13,85 0,41 0,30 0,26 0,45 0,20 0,27 

14,54 0,42 0,35 0,35 0,48 0,24 0,32 

15,23 0,47 0,35 0,36 0,58 0,26 0,36 

15,92 0,44 0,42 0,44 0,62 0,29 0,45 

16,62 0,54 0,40 0,43 0,71 0,33 0,53 

17,31 0,52 0,47 0,52 0,57 0,33 0,47 

18,0 0,44 0,47 0,44 0,71 0,33 0,48 

18,69 0,68 0,55 0,54 0,77 0,33 0,51 

19,38 0,73 0,67 0,56 0,78 0,39 0,64 

20,08 0,78 0,66 0,60 0,79 0,48 0,68 

20,77 0,80 0,79 0,65 0,82 0,63 0,67 

21,46 0,71 0,94 0,79 0,93 0,91 0,77 

22,15 0,86 0,92 0,88 0,92 0,93 0,88 

22,85 0,84 0,86 1,00 0,98 0,98 1,00 

23,54 0,85 0,95 0,86 1,00 0,83 0,79 

24,23 0,95 0,85 0,91 0,94 0,98 0,96 

24,92 0,90 0,90 0,96 0,85 0,93 0,77 
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25,62 1,00 0,91 0,90 0,76 0,97 0,78 

26,31 0,92 0,83 0,91 0,85 1,00 0,90 

27,0 0,88 0,98 0,80 0,83 0,87 0,83 

27,69 0,80 0,97 0,79 0,84 0,82 -- 

28,38 0,80 1,00 0,76 0,82 0,71 0,87 

29,08 0,79 0,93 0,79 0,84 0,63 0,82 

29,77 0,65 0,84 0,83 0,74 0,48 0,72 

30,46 0,61 0,89 0,65 0,81 0,41 0,73 

31,15 0,61 0,72 0,76 0,80 0,40 0,78 

31,85 0,54 0,61 0,74 0,80 0,35 0,82 

32,54 0,55 0,61 0,61 0,67 0,30 0,68 

33,23 0,52 0,56 0,62 0,63 0,31 0,65 

33,92 0,53 0,56 0,57 0,70 0,33 0,55 

34,62 0,50 0,51 0,52 0,68 0,28 0,49 

35,31 0,53 0,49 0,52 0,63 0,27 0,48 

36,0 0,43 0,52 0,50 0,64 0,24 0,34 

36,69 0,46 0,38 0,46 0,53 0,22 0,37 

37,38 0,41 0,39 0,49 0,38 0,18 0,35 

38,08 0,40 0,41 0,40 0,42 0,19 0,35 

38,77 0,39 0,39 0,43 0,50 0,17 0,30 

39,46 0,35 0,41 0,41 0,38 0,16 0,27 

40,15 0,35 0,39 0,36 0,21 0,11 0,25 

40,85 0,27 0,30 0,37 0,29 0,11 0,21 

41,54 0,25 0,32 0,34 0,16 0,09 0,24 

42,23 0,25 0,24 0,37 0,13 0,09 0,26 

42,92 0,22 0,18 0,44 0,11 0,10 0,28 

43,62 0,21 0,19 0,37 0,08 0,08 0,21 

44,31 0,18 0,18 0,29 0,05 0,09 0,21 

45,0 0,19 0,14 0,35 0,02 0,07 0,23 
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Tabla 12. Valores del módulo elástico de corte normalizados registrados en el bíceps 

braquial de cada sujeto durante la primera serie de rampas trapezoidales de 

contracción isométrica (NU-SWE 1, ver figura 33). La normalización se realizó 

respecto al valor máximo alcanzado durante la rampa.   

Serie #1 
 

𝑐55  normalizado 
 
 

tiempo (s) Sujeto 1 Sujeto 2 Sujeto 3 Sujeto 4 Sujeto 5 Sujeto 6 

0,69 0,21 0,24 0,05 0,04 0,09 -- 

1,38 0,22 0,27 0,06 0,03 0,08 0,07 

2,08 0,22 0,27 0,05 0,04 0,09 0,07 

2,77 0,24 0,28 0,06 0,04 0,09 -- 

3,46 0,25 0,31 0,06 0,02 0,11 -- 

4,15 0,31 0,35 0,06 0,02 0,16 0,10 

4,85 0,31 0,38 0,05 0,03 0,19 -- 

5,54 0,33 0,39 0,08 0,03 0,24 0,13 

6,23 0,33 0,41 0,09 0,03 0,30 0,17 

6,92 0,34 0,38 0,07 0,14 0,35 0,19 

7,62 0,36 0,38 0,10 0,13 0,32 0,19 

8,31 0,36 0,36 0,14 0,14 0,34 0,24 

9,0 0,38 0,37 0,17 0,13 0,38 0,28 

9,69 0,31 0,38 0,18 0,15 0,41 0,29 

10,38 0,35 0,37 0,23 0,15 0,36 0,31 

11,08 0,38 0,36 0,27 0,18 0,38 0,38 

11,77 0,34 0,36 0,33 0,19 0,33 0,36 

12,46 0,46 0,40 0,36 0,30 0,36 0,36 

13,15 0,50 0,46 0,39 0,23 0,37 0,37 

13,85 0,54 0,55 0,41 0,29 0,37 0,45 

14,54 0,68 0,61 0,39 0,47 0,37 0,45 

15,23 0,73 0,67 0,41 0,35 0,50 0,54 

15,92 0,76 0,70 0,46 0,47 0,54 0,59 

16,62 0,75 0,72 0,47 0,62 0,59 0,58 

17,31 0,80 0,78 0,48 0,73 0,60 0,58 

18,0 0,84 0,82 0,56 0,87 0,64 0,62 

18,69 0,88 0,87 0,56 0,91 0,67 0,72 

19,38 0,86 0,94 0,81 0,87 0,72 0,85 

20,08 0,82 0,93 0,84 0,82 0,83 0,79 

20,77 0,87 0,94 0,88 0,91 0,91 0,89 

21,46 0,88 0,95 0,84 0,95 1,00 0,90 

22,15 0,86 0,94 0,88 0,94 0,92 0,81 

22,85 0,96 1,00 0,90 1,00 0,92 0,78 

23,54 0,94 0,98 0,90 0,97 0,90 0,82 

24,23 0,96 0,94 0,76 1,00 0,86 0,84 

24,92 1,00 0,97 0,88 0,87 0,90 0,86 
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25,62 0,95 0,94 0,83 0,93 0,83 0,96 

26,31 0,95 0,90 0,84 0,81 0,74 0,90 

27,0 0,95 0,89 0,81 0,78 0,68 1,00 

27,69 0,84 0,87 1,00 0,84 0,66 -- 

28,38 0,87 0,98 0,98 0,78 0,60 0,92 

29,08 0,86 0,94 0,90 0,71 0,59 0,71 

29,77 0,86 0,94 0,90 0,71 0,65 0,69 

30,46 0,84 0,92 0,91 0,68 0,64 0,84 

31,15 0,81 0,99 0,90 0,72 0,61 0,59 

31,85 0,72 0,85 0,86 0,64 0,51 0,62 

32,54 0,71 0,75 0,80 0,65 0,44 0,65 

33,23 0,63 0,69 0,75 0,67 0,41 0,51 

33,92 0,62 0,75 0,85 0,59 0,39 0,44 

34,62 0,56 0,64 0,77 0,58 0,36 0,39 

35,31 0,52 0,61 0,67 0,55 0,34 0,38 

36,0 0,47 0,58 0,53 0,46 0,36 0,34 

36,69 0,44 0,44 0,54 0,45 0,29 0,28 

37,38 0,39 0,47 0,48 0,41 0,30 0,31 

38,08 0,43 0,41 0,47 0,41 0,27 0,32 

38,77 0,35 0,40 0,55 0,36 0,23 0,30 

39,46 0,37 0,37 0,56 0,34 0,23 0,26 

40,15 0,29 0,32 0,39 0,35 0,23 0,26 

40,85 0,31 0,31 0,36 0,20 0,21 0,20 

41,54 0,28 0,26 0,34 0,21 0,20 0,18 

42,23 0,22 0,26 0,36 0,22 0,15 0,18 

42,92 0,15 0,21 0,38 0,24 0,13 0,17 

43,62 0,14 0,20 0,37 0,18 0,11 0,18 

44,31 0,13 0,20 0,31 0,19 0,10 0,15 

45,0 0,13 0,18 0,33 0,19 0,08 0,17 
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Tabla 13. Valores de la actividad electromiográfica normalizada registrada en el bíceps 

braquial de cada sujeto durante la segunda serie de rampas trapezoidales de contracción 

isométrica (EMGs 2, ver figura 33). La normalización se realizó respecto al valor máximo 

alcanzado durante la rampa.  

Serie #2 
 

EMG RMS normalizado 
 

tiempo (s) Sujeto 1 Sujeto 2 Sujeto 3 Sujeto 4 Sujeto 5 Sujeto 6 

0,69 -- 0,05 0,08 0,06 0,08 0,09 

1,38 0,10 0,05 0,09 0,08 0,07 0,10 

2,08 0,13 0,05 0,09 0,07 0,06 0,08 

2,77 0,14 0,05 0,09 0,08 0,07 0,11 

3,46 0,18 0,06 0,09 0,08 0,07 0,09 

4,15 0,19 0,09 0,09 0,09 0,09 0,13 

4,85 0,24 0,13 0,11 0,09 0,10 0,16 

5,54 0,24 0,17 0,11 0,11 0,12 0,14 

6,23 0,23 0,16 0,12 0,12 0,12 0,16 

6,92 0,24 0,21 0,11 0,15 0,13 0,18 

7,62 0,25 0,22 0,12 0,19 0,13 0,20 

8,31 0,30 0,25 0,17 0,20 0,15 0,24 

9,0 0,30 0,29 0,21 0,22 0,19 0,25 

9,69 0,25 0,27 0,19 0,27 0,24 0,25 

10,38 0,30 0,30 0,22 0,24 0,20 0,29 

11,08 0,28 0,28 0,23 0,24 0,23 0,36 

11,77 0,39 0,35 0,28 0,34 0,23 0,37 

12,46 0,47 0,34 0,23 0,36 0,30 0,39 

13,15 0,40 0,45 0,28 0,36 0,33 0,47 

13,85 0,40 0,45 0,35 0,44 0,34 0,54 

14,54 0,51 0,46 0,32 0,52 0,35 0,59 

15,23 0,62 0,51 0,39 0,51 0,36 0,71 

15,92 0,62 0,53 0,43 0,57 0,30 0,71 

16,62 0,69 0,67 0,42 0,51 0,38 -- 

17,31 0,49 0,67 0,59 0,58 -- -- 

18,0 0,61 0,69 0,67 0,63 -- 0,65 

18,69 0,62 0,72 0,65 0,70 -- 0,76 

19,38 0,61 0,80 0,65 0,70 -- 0,95 

20,08 0,66 0,89 -- 0,78 -- 0,86 

20,77 1,00 0,90 0,86 0,77 0,82 -- 

21,46 0,95 0,91 -- 0,78 0,94 0,97 

22,15 0,93 0,97 -- 0,83 1,00 -- 

22,85 0,97 0,95 -- 0,85 0,93 0,89 

23,54 0,78 1,00 -- 0,92 0,96 0,85 

24,23 0,93 -- -- -- 0,92 0,82 

24,92 0,90 0,96 -- -- 0,96 0,84 
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25,62 0,88 0,92 -- 0,97 0,55 1,00 

26,31 0,87 1,00 1,00 -- 0,28 0,96 

27,0 0,86 0,94 -- 0,94 0,36 0,86 

27,69 0,77 0,81 0,95 1,00 0,34 0,82 

28,38 0,85 0,86 0,79 0,95 0,37 0,86 

29,08 0,76 0,90 0,76 0,99 0,36 0,62 

29,77 0,75 0,89 0,74 0,95 0,35 0,59 

30,46 0,77 0,84 0,82 0,98 0,32 0,57 

31,15 0,67 0,83 0,74 0,96 0,34 0,55 

31,85 0,57 0,65 0,73 0,95 0,31 0,43 

32,54 0,56 0,72 0,64 0,99 0,32 0,46 

33,23 0,54 0,63 0,71 0,90 0,29 0,45 

33,92 0,51 0,56 0,65 0,96 0,25 0,33 

34,62 0,62 0,50 0,63 0,91 0,24 0,29 

35,31 0,54 0,43 0,55 0,81 0,18 0,31 

36,0 0,48 0,43 0,49 0,82 0,18 0,27 

36,69 0,45 0,39 0,47 0,80 0,17 0,24 

37,38 0,39 0,37 0,45 0,72 0,15 0,28 

38,08 0,42 0,36 0,45 0,83 0,11 0,27 

38,77 0,31 0,33 0,39 0,78 0,11 0,23 

39,46 0,27 0,29 0,37 0,79 0,07 0,20 

40,15 0,22 0,36 0,40 0,78 0,05 0,18 

40,85 0,25 0,35 0,39 0,73 0,07 0,16 

41,54 0,23 0,29 0,34 0,77 0,04 0,15 

42,23 0,22 0,22 0,35 0,69 0,03 0,12 

42,92 0,19 0,20 0,38 0,70 0,02 0,14 

43,62 0,21 0,18 0,32 0,65 0,02 0,14 

44,31 0,12 0,20 0,32 0,67 0,02 0,13 

45,0 0,01 0,17 0,27 0,65 0,02 0,14 
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Tabla 14. Valores del módulo elástico de corte normalizados registrados en el 

bíceps braquial de cada sujeto durante la segunda serie de rampas trapezoidales de 

contracción isométrica (NU-SWE 2, ver figura 33). La normalización se realizó 

respecto al valor máximo alcanzado durante la rampa.    

Serie #2 
 
 

𝑐55  normalizado 
 
 

tiempo (s) Sujeto 1 Sujeto 2 Sujeto 3 Sujeto 4 Sujeto 5 Sujeto 6 

0,69 -- 0,17 0,01 0,03 0,10 0,24 

1,38 0,14 0,17 0,03 0,02 0,11 0,23 

2,08 0,14 0,17 0,03 0,03 0,11 0,22 

2,77 0,13 0,20 0,03 0,03 0,16 0,24 

3,46 0,13 0,25 0,02 0,03 0,19 0,26 

4,15 0,18 0,32 0,03 0,02 0,21 0,26 

4,85 0,24 0,33 0,03 0,02 0,30 0,29 

5,54 0,29 0,34 0,04 0,02 0,47 0,27 

6,23 0,44 0,37 0,04 0,03 0,53 0,29 

6,92 0,57 0,38 0,07 0,03 0,49 0,28 

7,62 0,54 0,36 0,07 0,04 0,40 0,30 

8,31 0,59 0,36 0,07 0,04 0,41 0,25 

9,0 0,58 0,33 0,08 0,08 0,41 0,23 

9,69 0,61 0,32 0,11 0,12 0,45 0,27 

10,38 0,67 0,31 0,11 0,12 0,41 0,32 

11,08 0,71 0,30 0,13 0,13 0,43 0,35 

11,77 0,69 0,33 0,15 0,16 0,42 0,27 

12,46 0,72 0,34 0,16 0,18 0,45 0,38 

13,15 0,66 0,36 0,19 0,18 0,48 0,28 

13,85 0,73 0,40 0,25 0,21 0,67 0,37 

14,54 0,77 0,50 0,31 0,58 0,70 0,36 

15,23 0,78 0,53 0,45 0,42 0,63 0,48 

15,92 0,76 0,58 0,56 0,51 0,72 0,62 

16,62 0,83 0,62 0,80 0,57 0,72 -- 

17,31 0,87 0,69 0,73 0,86 -- -- 

18,0 0,78 0,76 0,89 0,70 -- 0,69 

18,69 0,79 0,85 0,96 0,73 -- 0,79 

19,38 0,89 0,87 0,98 0,82 -- 0,83 

20,08 0,88 0,85 -- 0,86 -- 0,92 

20,77 0,83 0,89 1,00 0,87 0,84 -- 

21,46 0,90 0,92 -- 0,82 0,87 1,00 

22,15 0,87 1,00 -- 0,85 0,89 -- 

22,85 0,87 0,93 -- 0,84 0,96 0,99 

23,54 0,95 0,92 -- 0,98 0,92 0,94 

24,23 1,00 -- -- -- 0,93 0,88 

24,92 0,88 0,95 -- -- 1,00 0,86 
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25,62 0,97 0,95 -- 1,00 0,99 0,92 

26,31 0,91 0,96 0,86 -- 0,95 0,89 

27,0 0,91 0,96 -- 0,91 0,92 0,82 

27,69 0,87 0,92 0,95 0,83 0,85 0,90 

28,38 0,87 0,84 0,93 0,80 0,73 0,87 

29,08 0,80 0,87 0,87 0,87 0,68 0,81 

29,77 0,76 0,86 0,90 0,79 0,72 0,81 

30,46 0,69 0,83 0,85 0,78 0,53 0,80 

31,15 0,63 0,80 0,79 0,78 0,57 0,78 

31,85 0,66 0,76 0,88 0,69 0,57 0,77 

32,54 0,62 0,68 0,77 0,63 0,47 0,73 

33,23 0,58 0,68 0,86 0,57 0,42 0,62 

33,92 0,56 0,64 0,76 0,50 0,43 0,60 

34,62 0,55 0,64 0,70 0,48 0,42 0,54 

35,31 0,53 0,54 0,73 0,46 0,38 0,57 

36,0 0,46 0,47 0,75 0,47 0,34 0,57 

36,69 0,44 0,45 0,79 0,43 0,29 0,51 

37,38 0,41 0,37 0,58 0,46 0,28 0,52 

38,08 0,38 0,33 0,51 0,50 0,30 0,60 

38,77 0,31 0,30 0,47 0,49 0,25 0,48 

39,46 0,24 0,27 0,44 0,49 0,26 0,53 

40,15 0,18 0,28 0,30 0,46 0,22 0,56 

40,85 0,23 0,25 0,30 0,44 0,22 0,58 

41,54 0,25 0,22 0,26 0,35 0,17 0,49 

42,23 0,18 0,20 0,28 0,31 0,19 0,36 

42,92 0,19 0,20 0,23 0,24 0,26 0,54 

43,62 0,08 0,16 0,20 0,21 0,11 0,34 

44,31 0,03 0,14 0,13 0,18 0,11 0,33 

45,0 0,03 0,13 0,21 0,15 0,12 0,23 

 

 


