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RESUMEN

La locomoción es una actividad diaria que les permite a los seres vivos cum-

plir con sus funciones vitales. Comúnmente los humanos se desplazan usando

la marcha y la carrera, que representan modos de locomoción simétricos. La

generación de fuerza, el movimiento de los segmentos y el costo metabólico son

caracteŕısticas estudiadas con frecuencia en estos tipos de paso. Sin embargo, la

relación entre estas caracteŕısticas aún está en debate. En esta tesis se analizan

las relaciones entre la activación muscular, las asimetŕıas y el costo energético

en el galope humano, un modelo de locomoción asimétrico altamente costoso.

Estas caracteŕısticas permiten explorar escenarios no reproducibles en marcha

y carrera, y aśı poner a prueba nuevas hipótesis. Se evalúa la electromiograf́ıa,

la cinemática y el consumo de ox́ıgeno en personas caminando, corriendo y

galopando. Se estudia si la organización de la activación muscular es compar-

tida en el galope y en los tipos de locomoción comunes, mediante el análisis de

sinergias musculares. La relación entre las asimetŕıas, el aumento de velocidad

y el costo energético también es estudiada. Por último, se evalúa el impacto

de cambios en la frecuencia de ciclo y en el tiempo de apoyo en la activación

muscular durante el galope, dado que su condición asimétrica permite des-

acoplar estos parámetros a diferencia de la marcha y la carrera. Las sinergias

muestran similaridades en el galope y en los tipos de locomoción simétricos,

sugiriendo una organización común en todos los tipos de locomoción humana.

El descenso del costo metabólico en el galope puede ser determinado por el

ajuste en las longitudes de los pasos a medida que aumenta la velocidad. En

la última parte, se destaca que los patrones tiempo-frecuencia de activación

muscular son dependientes del tiempo de contacto con el piso pero no de la

frecuencia de ciclo, sugiriendo que los tipos de locomoción están definidos por

las caracteŕısticas de reclutamiento muscular. Los estudios que abordan estas

relaciones tienen impacto en el desarrollo de terapias de rehabilitación, aśı co-

mo en el rendimiento deportivo y la robótica.

Palabras claves:

Costo metabólico, Galope, Electromiograf́ıa, Sinergias musculares.
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ABSTRACT

Locomotion is a daily activity that allows living beings to fulfill their vital fun-

ctions. Humans commonly move using walking and running, which represent

two symmetrical gaits. Force generation, segment movement, and metabolic

cost are frequently studied characteristics of these gaits. However, the rela-

tionship between these features is still under debate. In this thesis, the rela-

tionships between muscle activation, asymmetries and energy cost in unilateral

skipping, a highly expensive asymmetric locomotion model, are analyzed. The-

se features allow to explore scenarios that cannot be replicated in walking and

running, and therefore to test new hypotheses. Electromyography, kinematics

and oxygen consumption are evaluated in people walking, running and skipping

unilaterally. Analyzing muscular synergies, we assess whether the organization

of the muscular activation is shared in skipping and in the common gaits.

The relationship between asymmetries, speed increase and energy cost is also

studied. Lastly, the impact of changes in cycle frequency and stance time on

muscle activation during skipping is evaluated, given that its asymmetric con-

dition allows these parameters to be uncoupled, unlike walking and running.

The synergies show similarities between skipping and symmetrical gaits, sug-

gesting a common organization in all human gaits. The decrease in metabolic

cost in skipping can be achieved by adjusting stride lengths as speed increases.

In the last part, it is highlighted that the time-frequency patterns of muscle

activation are dependent on the contact time with the floor but not on the cy-

cle frequency, suggesting that gaits are defined by the characteristics of muscle

recruitment. Studies that address these relationships have an impact on the

development of rehabilitation therapies, as well as on sports performance and

robotics.

Keywords:

Metabolic cost, Gallop, Unilateral skipping, Electromiography, Muscle

synergies.
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y consumo de O2 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 37
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H Matriz de caracteŕısticas temporales (sinergias)

L Longitud desde el trocanter mayor al piso cuando el individuo está parado
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scale Parámetro que define wavelet en el dominio de la frecuencia

Sj Espectro de intensidad

tc Tiempo de contacto

tdel→tras Duración del paso rebotante

ttras→del Duración del paso pendular

tv Tiempo de vuelo)

V̇O2 Consumo de Ox́ıgeno
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Lista de śımbolos xii

Notaciones xii

Lista de siglas xiii

1 Introducción 1
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Caṕıtulo 1

Introducción

La locomoción, junto con la alimentación y la reproducción, es una de las

tareas clave que le permite a los seres vivos evolucionar. Las oportunidades

que brinda el medio fueron explotadas por los seres vivos dando lugar a dife-

rentes comportamientos locomotores. Aśı, el estudio de la locomoción animal

representa un campo relevante para comprender la adaptación de las especies

al medio.

La forma en que los animales se desplazan depende del medio en donde vi-

ven. Los animales terrestres se desplazan principalmente usando patas, y se

caracterizan por la necesidad de invertir enerǵıa para mantener la locomoción.

En particular, la locomoción con patas requiere más enerǵıa que en el caso

de las especies que vuelan o nadan, debido a la necesidad de reposicionar los

segmentos cada vez que se requiera mover el centro de masa (Saibene y Mi-

netti, 2003). En este sentido, el entendimiento de los determinantes del costo

metabólico de la locomoción representa un aspecto clave para comprender los

mecanismos fisiológicos que subyacen la actividad locomotora.

En las décadas del 20 y el 30 del siglo XX investigadores como A.V. Hill, Fenn

y Margaria estudiaron cuál es el costo de los músculos para generar fuerza y

cómo estos funcionan durante la locomoción (Fenn, 1930; Hill, 1927; Margaria

y Edwards, 1934). Los trabajos de Hill, ganador del premio Nobel de Fisioloǵıa

y Medicina en 1922, fueron centrales para el entendimiento de las relaciones

entre la energética, la producción de calor y el desarrollo de fuerza por parte

del músculo esquelético (Hill, 1927). Fenn, quien inició sus trabajos en el la-

boratorio de Hill, fue también reconocido por sus estudios sobre la producción

de calor durante la contracción muscular demostrando que un músculo que
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es acortado mientras está siendo activado produce más calor que un músculo

que se contrae de forma isométrica (Fenn, 1923). Además, Fenn fue pionero al

cuantificar el trabajo mecánico realizado por los segmentos corporales durante

la locomoción, desarrollando un abordaje que hasta el d́ıa de hoy es utilizado

(Fenn, 1930). Hill continuó desarrollando sus estudios sobre la producción de

calor durante la contracción muscular y en 1938 publicó resultados que no solo

describen las relaciones termodinámicas que ocurren durante una contracción

muscular, sino también las relaciones entre dos variables mecánicas como la

fuerza y la velocidad de contracción muscular (Hill, 1938). En las décadas del

60 y 70, Cavagna realizó aportes centrales en el entendimiento de la eficien-

cia energética de los diferentes modos de locomoción. La implementación de

plataformas de fuerza y de modelos básicos para comprender los intercam-

bios de enerǵıa mecánica que realiza el centro de masa durante la locomoción

permitió entender algunos de los mecanismos que los animales utilizan para

ahorrar enerǵıa cuando se desplazan (G. A. Cavagna et al. 1977; Margaria et

al. 1963; Margaria, 1976). En simultáneo con el desarrollo de estos estudios,

Nikolai Bernstein desarrolla teoŕıas y conceptos centrales para el inicio del es-

tudio del control motor, desarrollando un área que denominó ((Fisioloǵıa de la

Acción))(Bernstein, 1967). Richard Taylor, desde la Universidad de Harvard,

continuó impulsando ĺıneas asociadas a la fisioloǵıa comparada con el objetivo

de entender cómo los factores de escala impactan en la función locomotora

(C. R. Taylor et al. 1982). Sobre fin del siglo XX, Kram y Taylor proponen

una nueva perspectiva sobre el origen del costo metabólico dando inicio a la

teoŕıa de ((el costo de generar fuerza))(Kram y Taylor, 1990). Estos investigado-

res mostraron que el costo metabólico durante la locomoción está fuertemente

asociado al tiempo de contacto con el piso. En los años 90 y los 2000, contem-

poráneo a los estudios de Rodger Kram, Alberto Minetti de la Universidad de

Milán desarrolló diversos trabajos sobre los intercambios de enerǵıa mecáni-

ca durante la locomoción, continuando las ĺıneas del trabajo de Cavagna. Los

trabajos de Minetti permitieron desarrollar nuevos modelos sobre el impacto

del trabajo mecánico y los parámetros cinemáticos en el costo metabólico de la

locomoción en diferentes condiciones (Biancardi y Minetti, 2012; A. Minetti,

1998; A. Minetti et al. 1993; A. E. Minetti, 1998; Pavei et al. 2015; Saibene

y Minetti, 2003). Desde el 2005, el grupo de Francesco Laquaniti, a partir

de principios desarrollados por Bernstein trabajó fuertemente en teoŕıas que

intentan explicar cómo los músculos se coordinan durante la locomoción (Lac-

2



quaniti et al. 2012).

Los antecedentes que se describen arriba resumen de forma sintética los gru-

pos de investigadores que han abordado las relaciones entre la coordinación

muscular, la cinemática del movimiento y el costo energético asociado.

1.1. Biomecánica y energética de la locomo-

ción

Enerǵıa metabólica y modelos mecánicos en la locomo-

ción

A pesar de la amplia diversidad de tamaños y animales que se despla-

zan con patas, la literatura describe 3 tipos de locomoción básicos (Saibene y

Minetti, 2003). La marcha como aquella preferida para velocidades bajas, la

carrera como la preferida para velocidades altas, y el galope preferentemente

para velocidades aún más altas. La marcha, la carrera y el galope han sido con-

sideradas clásicamente como modos distintos de locomoción por sus notables

diferencias en los aspectos mecánicos y energéticos. La marcha puede descri-

birse con el modelo de péndulo invertido (G. A. Cavagna et al. 1977; Margaria

et al. 1963; Margaria, 1976). En este modelo, a lo largo de un ciclo completo,

la enerǵıa cinética y la enerǵıa potencial del centro de masa se comportan en

oposición de fase generando una interconversión entre ellas (Figura 1.1). En el

trote o la carrera, el intercambio de enerǵıas puede describirse con el modelo

masa-resorte (Blickhan, 1989). Durante el contacto con el piso, parte de la

enerǵıa cinética y potencial es almacenada en forma de enerǵıa elástica en los

tendones, músculos y otros tejidos circundantes, y recuperada en la fase de

propulsión. (R. M. Alexander, 1988, 2002). Por tanto, ambos tipos de locomo-

ción pueden describirse por modelos mecánicos que minimizan la enerǵıa neta

necesaria para que el sistema actúe mediante el intercambio de enerǵıas.
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Marcha Carrera

Eky Ez Etotal

Figura 1.1: Intercambios de enerǵıa durante la marcha y la carrera. En la marcha,
el modelo mecánico que representa mejor los intercambios de enerǵıa es un péndulo
invertido, en donde la enerǵıa cinética en sentido horizontal (Eky) está en oposición
de fase con la enerǵıa potencial gravitatoria (Ez). En la carrera, tanto Eky y Ez se
comportan en fase y el modelo masa-resorte es el que describe mejor este compor-
tamiento. Etotal representa la enerǵıa mecánica total.

Tanto la marcha como la carrera representan tipos de locomoción simétri-

cos, en donde ambos miembros de un par tienen caracteŕısticas de movimien-

to iguales. El galope representa un tipo de locomoción asimétrico en donde

un miembro presenta caracteŕısticas temporales y espaciales diferentes al del

otro. Un diagrama utilizado para ilustrar las diferencias en las caracteŕısticas

espacio-temporales es el ((diagrama de marchas)) o ((diagrama de huellas)) que

muestra la Figura 1.2. Como consecuencia de la asimetŕıa, en el galope es posi-

ble detectar una pierna trasera que inicialmente se contacta con el suelo y una

pierna delantera que hace contacto con el suelo en segundo lugar (Hildebrand,

1977). Además este tipo de locomoción presenta caracteŕısticas presentes en

la marcha, como el doble apoyo; y una fase de vuelo al igual que la carrera

(A. Minetti, 1998). Mecánicamente, el modelado y la simulación del galope

han sido implementados a partir de un modelo conocido como bipedal spring
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Figura 1.2: Diagrama de marchas de un animal b́ıpedo. Cada barra negra represen-
ta el intervalo de tiempo en que un pie está apoyado en el suelo. Durante la marcha
existe una fase de doble apoyo, en donde hay un intervalo de tiempo en donde ambos
pies están apoyados en el piso. Durante la carrera se observa una fase de vuelo, en
dónde ningún pie esta apoyado en el suelo. En el galope, existe una fase de doble
apoyo y luego del impulso con la pierna delantera se desarrolla una fase de vuelo.

loaded inverted pendulum (B-SLIP) (Andrada et al. 2016; A. Minetti, 1998)

(Figura 1.3). El galope b́ıpedo en humanos es usado con muy poca frecuencia,

sin embargo este tipo de locomoción es observado en la niñez y en el caso

de los adultos en situaciones particulares como el descenso por escaleras o en

condiciones de gravedad reducida (Ackermann y van den Bogert, 2012; A. Mi-

netti, 1998; A. Minetti et al. 2012; Pavei et al. 2015). Mientras que en los

cuadrúpedos (y en algunos primates b́ıpedos) el galope permite alcanzar altas

velocidades, en los humanos resulta un tipo de locomoción con gasto metabóli-

co muy superior al de la marcha y la carrera; y por esta razón los humanos lo
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Figura 1.3: Representación del modelo mecánico que se describe para el galope. El
ciclo inicia cuando la pierna trasera hace contacto con el suelo. Luego, la pierna de-
lantera contacta con el suelo e inicia a fase de doble apoyo. Esta fase termina cuando
la pierna trasera despega del suelo. Posteriormente, la pierna delantera empuja para
iniciar la fase de vuelo (Figura tomada de Andrada et al. 2016).

hemos descartado de nuestro repertorio de locomoción (Pavei et al. 2015). Aún

está bajo debate cuál es el origen de los determinantes del costo de transporte

durante la locomoción. La energética y la biomecánica de la locomoción han

dado algunas respuestas (R. M. Alexander, 1988; Fiers et al. 2013; A. Minetti,

1998; Pavei et al. 2015), pero sin demostrar de forma sólida cómo se relacionan

los parámetros electrofisiológicos y mecánicos; y cómo esta relación influye en

el costo de transporte.

La marcha, la carrera y el galope presentan comportamientos energéticos dis-

tintos. La medida comúnmente utilizada para cuantificar aspectos metabólicos

de la locomoción es el Costo de Transporte (CoT) (Schmidt-Nielsen, 1972), que

representa una medida del cuánta enerǵıa metabólica (en Joules) es invertida

por kilogramo y por metro recorrido. El CoT de la marcha tiene una forma de

((U)) cuando es graficado en función de la velocidad. Este comportamiento se

mantiene tanto para animales cuadrúpedos como para humanos, mostrando un

CoT menor para los cuadrúpedos. El perfil de CoT durante la marcha sugiere

que existe una velocidad (óptima) de marcha en donde el gasto de enerǵıa

por Kg y por metro recorrido es mı́nimo (Figura 1.4). La literatura ha demos-

trado que la velocidad óptima de marcha es muy cercana a la velocidad que

comúnmente los animales utilizan para caminar (velocidad auto-seleccionada)

(Saibene y Minetti, 2003). Cuando se evalúa el CoT en caballos durante el

trote, el comportamiento energético es similar al de la marcha, observándose

una velocidad óptima de trote en cuadrúpedos. Los estudios clásicos de carrera
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en humanos han demostrado un perfil de COT constante e independiente, en

función de la velocidad, de aproximadamente 4 J/Kg.m en un rango de 2 m/s

a 4 m/s (Saibene y Minetti, 2003). Nuevos estudios han ampliado el rango

de velocidades a estudiar durante la carrera, mostrando comportamientos con

una velocidad de carrera óptima también para humanos corredores sub-elite

(Batliner et al. 2018). Estas tendencias en el CoT y las elecciones del tipo de

locomoción utilizada por los animales en función de la velocidad a la que se

desplazan sugieren que el CoT es una variable de optimización para moverse

de la forma en que se gaste menos enerǵıa por Kg y por metro recorrido. En

caballos, el galope cuadrúpedo, muestra un comportamiento energético similar

al de la marcha y la carrera, con un mı́nimo de CoT (Hoyt y Taylor, 1981).
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Trabajo mecánico, recovery y eficiencia

Invertir la enerǵıa necesaria para mover el centro de masa en cada paso

requiere la realización de trabajo mecánico. Este trabajo requerido puede divi-

dirse en dos: el Trabajo Externo (Wext), definido como el necesario para mover

el centro de masa, y el trabajo necesario para mover los segmentos corporales

con respecto al centro de masa, denominado Trabajo interno (Wint). La trans-

formación de la enerǵıa potencial en enerǵıa cinética (y viceversa) del centro de

masa durante la marcha (Figura 1.1) es un mecanismo efectivo para reducir la

variación de enerǵıa mecánica total del centro de masa, es decir el Wext. Existe

un parámetro llamado recovery (R) utilizado para medir la eficiencia con la

que se da la transformación de estas enerǵıas. Este parámetro es el comple-

mento de la tasa entre el Wext y la suma del Trabajo en sentido vertical (Wv,

principalmente compuesto por la enerǵıa potencial gravitatoria) y el Trabajo

en sentido horizontal (Wf , principalmente compuesto por la enerǵıa cinética).

R =
(Wv +Wf −Wext)

(Wv +Wf )
= 1− Wext

(Wv +Wf )
(1.1)

En un péndulo ideal Wf=Wv y por tanto Wext = 0; una situación similar a

esta se da a velocidades intermedias de marcha (∼ 5km/h) donde se alcanza

el valor máximo de recovery (Figura 1.4). De hecho, la velocidad ((óptima de

marcha)) es la velocidad a la que se dan estas condiciones obteniendo como

resultado la minimización del CoT (Figura 1.4). Sin embargo, el CoT no es

únicamente dependiente del Wext, sino también del Wint que aumenta con la

velocidad a la que se mueven segmentos corporales (Saibene y Minetti, 2003).

A diferencia de la marcha, durante la carrera se dan cambios en fase de enerǵıa

cinética (en la dirección de avance) y de enerǵıa potencial (Figura 1.4). Cuando

el pie es apoyado en el piso, el centro de masa comienza a desacelerar, gene-

rando trabajo negativo y absorbiendo enerǵıa. Este trabajo es generado por

estructuras elásticas, principalmente tendones, que se deforman y almacenan

enerǵıa mecánica. Durante la siguiente fase, las unidades músculo-esqueléticas

deformadas anteriormente se acortan generando trabajo positivo para elevar

el centro de masa. Parte de este trabajo positivo es realizado por la enerǵıa

mecánica almacenada en la fase anterior.
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Parámetros espacio-temporales

Los patrones de apoyo son capaces de caracterizar los diferentes modos de

locomoción (Hildebrand, 1977). Estos patrones de apoyo se cuantifican me-

diante los parámetros espacio-temporales. Entre estos están, la frecuencia de

ciclo, el tiempo de ciclo, la longitud de ciclo y el Duty factor. Un ciclo loco-

motor se define como el intervalo de tiempo necesario para dar dos pasos y es

equivalente al tiempo de ciclo. Este parámetro es inversamente proporcional

a la frecuencia de ciclo. La Longitud de ciclo es la distancia recorrida en un

ciclo locomotor y una forma de estimar este parámetro es a través de la velo-

cidad de desplazamiento. El Duty factor es un parámetro relativo que indica

la fracción del tiempo de contacto con el piso en relación al tiempo de ciclo.

Dada la ausencia de fase de vuelo en la marcha y la presencia de un doble

apoyo, este tipo de locomoción presenta un Duty factor mayor a 0.5. Es decir,

cada uno de los pies están en contacto más de la mitad del tiempo de ciclo. La

carrera presenta una fase de vuelo, y por tanto un Duty factor menor que 0.5.

El galope también presenta fase de vuelo, y por lo tanto tendrá un Duty factor

menor que 0.5. Sin embargo, su carácter asimétrico describe valores distintos

cuando se compara la pierna delantera con la trasera.

1.2. Asimetŕıas de paso

Introducción

Los humanos generalmente usamos modos de locomoción simétricos para

desplazarnos. Sin embargo, en determinadas situaciones utilizamos formas de

movernos en donde cada pierna presenta parámetros biomecánicos espaciales y

temporales diferentes. Las formas asimétricas de desplazarnos pueden darse de

forma natural; por ejemplo al bajar una escalera, al hacer una curva o en condi-

ciones de gravedad reducida. El tipo de locomoción que usamos naturalmente

para realizar estas acciones es el galope. Por otra parte, los humanos también

presentan marchas asimétricas como producto del desarrollo de enfermeda-

des neurológicas, accidentes cerebro-vasculares, amputaciones, lesiones oseas o

musculares, entre otras. Los parámetros de asimetŕıa de paso más evaluados

son:

la asimetŕıa en la longitud de paso, en donde se cuantifica la diferen-
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cia relativa entre la distancia recorrida por un paso de una pierna y la

longitud recorrida en un paso de la otra pierna.

la asimetŕıa en el tiempo de paso, que cuantifica la diferencia relativa de

tiempo que transcurre entre el paso de una pierna y el paso de la otra.

La Figura 1.5 muestra un esquema para facilitar el entendimiento de estos

parámetros. A efectos de entender cómo los sistemas neuromuscular y esqueléti-

co responden a las asimetŕıas generadas y cómo estas respuestas impactan en

la energética de la locomoción, el estudio y la caracterización de las asimetŕıas

de paso en distintas poblaciones y contextos se ha vuelto un tema de interés

en áreas como la neurociencia, la fisioloǵıa comparada y la rehabilitación. Dis-

tintos trabajos demostraron que los tipos de locomoción asimétricos son mas

costosos que los simétricos, tanto en la marcha (Ellis et al. 2013), como en la

carrera (Beck et al. 2018). A pesar de esto, varios estudios han propuesto que

la asimetŕıa es un parámetro a optimizar desde el punto de vista energético

(Ellis et al. 2013; Stenum y Choi, 2020). Este tipo de conclusiones se realizaron

a partir de experimentos en donde se generan asimetŕıas mediante metrónomos

audibles para producir pasos de distinta duración durante el ciclo locomotor

(Beck et al. 2018; Ellis et al. 2013). Además otros diseños recientes se propu-

sieron generar asimetŕıas en la longitud de paso mediante el uso de retroali-

mentación visual (Browne et al. 2021) o el uso de exoesqueletos (McCain et

al. 2021).

En los últimos años, se desarrollaron diseños experimentales para generar

asimetŕıas de paso. Un modelo experimental muy utilizado para generar asi-

metŕıas de paso en el ciclo de marcha implica el uso de caminadoras de cinta

dividida. Este dispositivo permite generar velocidades diferentes para cada pie

mientras la persona está en la cinta caminadora (Figura 1.6). La generación

de diferentes velocidades produce asimetŕıas de paso espaciales y temporales

(Finley et al. 2013). El uso de esta metodoloǵıa se ha convertido en un mo-

delo experimental atractivo para entender cómo las asimetŕıas impactan los

mecanismos de ahorro de enerǵıa y también para entender cómo funcionan los

mecanismos de aprendizaje motor, dado que permite generar pasos asimétri-

cos en condiciones controladas. Recientemente, se ha combinado el uso de las

cintas caminadoras divididas con mecanismos de feedback con metrónomos

audibles e imágenes para dirigir el posicionamiento del pie en cada paso a los

efectos de controlar con mayor precisión las asimetŕıas generadas. A continua-
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Figura 1.5: Esquema representando los parámetros espacio-temporales durante un
ciclo de marcha asimétrico. (A) La longitud de paso se define como la distancia
recorrida por un pie desde que es apoyado en el piso hasta que el pie contra-lateral
es apoyado. (B) El tiempo de paso se define como el intervalo de tiempo entre el
apoyo de un pie y el apoyo del pie contra-lateral.

Figura 1.6: Caminadora de cinta dividida de la marca Bertec.

ción se describen resultados que aplican distintas metodoloǵıas para generar

asimetŕıas.

Costo de asimetŕıas en personas sanas

Los art́ıculos de Ellis y colaboradores (2013); y de Beck y colaboradores

(2018) demostraron de forma contundente que en los pasos temporalmente

asimétricos no se optimiza el funcionamiento de los mecanismos minimizado-

res de enerǵıa en marcha y carrera, respectivamente. Por tanto, estos trabajos
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sugieren que la locomoción simétrica es energeticamente óptima en adultos sa-

ludables. Un reciente trabajo exploró la posibilidad de que los aumentos en el

costo metabólico en asimetŕıas sean generados por la resticción del movimiento

de determinadas articulaciones y no efectivamente por las asimetŕıas de paso

(McCain et al. 2021). Para esto se generaron asimetŕıas temporales de paso

restringiendo el movimiento de articulaciones de forma unilateral y bilateral.

Los resultados indican que los excesos de gasto metabólico con respecto al

control son mayores en la condición donde el rango de movimiento de las arti-

culaciones son restringidas bilateralmente (y sin asimetŕıa) que en la condición

de asimetŕıa generada por la restricción unilateral de las articulaciones. Este

estudio refuerza la idea de que la simetŕıa no es siempre una condición óptima

desde el punto de vista energético (McCain et al. 2021).

Por otra parte, en los últimos años se ha trabajado en el diseño de metodo-

loǵıas que permitan la realización de longitudes de paso asimétricas en la cinta

caminadora. Cuando mediante retroalimentación visual las longitudes de paso

en un pie son restringidas, los humanos eligen caminar de forma asimétrica

(Browne et al. 2021). Además, este trabajo demuestra que el costo metabólico

de la condición simétrica cuando la longitud de paso de una pierna está limita-

da es mayor que la condición asimétrica elegida por los participantes. En este

sentido, la optimización de enerǵıa parece tener un rol importante a la hora

de establecer una preferencia por pasos asimétricos o simétricos cuando una

pierna está limitada debido a desórdenes o lesiones neuromusculares.

Costo de asimetŕıas usando caminadoras de cintas divi-

didas

Cuando los humanos se desplazan en caminadoras de cinta dividida se pro-

ducen asimetŕıas de paso. Luego de mantener entre 10 y 15 minutos la marcha

en estas condiciones, los individuos logran gradualmente producir longitudes

de paso simétricas (Reisman et al. 2005; Reisman et al. 2007). Esta adapta-

ción motora genera cambios en la enerǵıa metabólica invertida, mostrando que

la reducción de la asimetŕıa de paso, en parte, está orientada a disminuir la

enerǵıa metabólica producida (Finley et al. 2013). Recientemente, Stenum y

Choi mostraron que cuando se generan asimetŕıas de paso caminando en la

cinta dividida, las asimetŕıas del tiempo de paso están optimizadas desde el

punto de vista energético. Es decir, la asimetŕıa de tiempo de paso elegida por
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la persona que está caminando en la cinta es la que produce menor consumo

metabólico. Sin embargo, las asimetŕıas de longitud de paso no están optimi-

zadas, mostrando que las caracteŕısticas espaciales de paso aún tienen margen

para seguir mejorando la economı́a de transporte. Los autores explican este

resultado sugiriendo que es posible que existan otras presiones que impiden

optimizar la longitud de cada paso tales como cargas en diferentes articulacio-

nes, dolor o estabilidad (Stenum y Choi, 2020).

El grupo de Donelan y Finley describió los mecanismos que hacen posible la

reducción de la potencia metabólica al adoptar pasos asimétricos durante la

marcha en cintas divididas. En particular, describen cómo el trabajo mecánico

generado por la cinta es aceptado por los individuos (Sánchez et al. 2019). Pos-

teriormente, demuestra que mediante una adaptación prolongada de alrededor

de 40 minutos, se generan asimetŕıas en la longitud de paso inversas a las ini-

ciales que mejoran aún más la economı́a de transporte (Sánchez et al. 2021).

Estos resultados complementan los trabajos de Stenum y Choi, mostrando que

śı es posible seguir mejorando la economı́a de transporte a través de nuevos

ajustes en la asimetŕıa de paso.

El estudio y los modelos experimentales que evalúan el impacto de pasos

asimétricos en la energética de la locomoción están siendo explorados recien-

temente. Estos últimos resultados permitieron avances en el entendimiento de

cómo las asimetŕıas impactan la energética de la locomoción y por tanto han

generado conocimientos que pueden ser relevantes para mejorar la calidad de

vida en personas que padecen marcha patológica como producto de lesiones

musculo-esqueléticas o enfermedades neurológicas. Además, el entendimiento

de cómo se relacionan la asimetŕıa y el gasto de enerǵıa es relevante desde un

punto de vista evolutivo. En este sentido, resulta interesante comprender por

qué los animales seleccionan distintos tipos de paso para moverse, dentro de

un conjunto de tipos de locomoción acotado a pesar de la amplia diversidad

animal.

1.3. Sinergias musculares

Introducción

El aparato locomotor humano presenta una estructura compleja compuesta

por cientos de articulaciones, cada una de ellas con varios grados de libertad.
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De esta forma, el control de la locomoción y el resto de los movimientos im-

plica estrategias de reducción de dimensionalidad. Este problema dio origen a

un campo de estudio llamado control motor; que se inicia con los trabajos de

Nikolai Bernstein (Bernstein, 1967).

Las sinergias musculares (o módulos de activación) han sido propuestas co-

mo unidades discretas generadoras del comportamiento motor a partir de su

combinación, de modo de reducir la dimensionalidad del problema a controlar

(d’Avella et al. 2003). En 1999, Tresch, Saltiel y Bizzi mostraron que la estimu-

lación de circuitos neurales de la médula espinal de ranas produce respuestas

motoras que son el resultado de la activación combinada de un conjunto pe-

queño de grupos musculares (Tresch et al. 1999). Este resultado es presentado

como una de las primeras evidencias de sinergias musculares como unidades

subyacentes a la producción del movimiento. Este estudio evaluó si el meca-

nismo de control a través de sinergias musculares es capaz de desarrollarse en

gatos, antes y después de transección espinal de la médula. Este trabajo im-

pulsó el desarrollo de ĺıneas de investigación relacionadas a la generación neural

de patrones de locomoción, basada en la identificación de sinergias musculares

a partir de señales de Electromiograf́ıa (EMG) mediante métodos de factori-

zación de matrices (d’Avella y Bizzi, 2005; Hart y Giszter, 2004).

Se ha sugerido en varios trabajos que las sinergias musculares están organi-

zadas en la médula espinal (Hart y Giszter, 2010). El trabajo de Dominici y

colaboradores muestra que patrones de sinergias musculares similares se obser-

van durante la locomoción de diferentes especies, como también en distintas

etapas del desarrollo humano (Dominici et al. 2011). Estos resultados dan lu-

gar a dos conclusiones: la primera es que las sinergias son un mecanismo de

organización conservado desde el punto de vista filogenético, la segunda es que

dada la gran diferencia que existe en la corteza cerebral de los modelos ani-

males utilizados en este trabajo, estas estructuras podŕıan estar localizadas

en la parte baja del sistema nervioso central. Por otra parte, los resultados

de otro trabajo apoyan la idea de que estas estructuras se organizan dentro

de la médula espinal (Desrochers et al. 2019). A continuación se desarrollan

los métodos para la identificación de sinergias a partir de medidas de EMG y

se describen los principales resultados obtenidos en el marco de las sinergias

musculares durante la locomoción.
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Extracción de sinergias a partir de EMG

Los métodos de factorización de matrices han sido los más usados para

identificar sinergias musculares a partir de señales de EMG (d’Avella et al.

2003; Tresch et al. 2006). La idea de aplicar este tipo de análisis es identificar

unos pocos módulos básicos que puedan describir el conjunto de datos origina-

les. Estos métodos pertenecen a una categoŕıa llamada Modelos Generalizados

de Bajo Rango (GLRM). Los GLRM proponen que dada una matriz original,

existen dos matrices de baja dimensión tales que cuando son multiplicadas

entre śı es posible aproximarse a la matriz original minimizando una función

objetivo (Udell et al. 2016). La siguiente ecuación describe el modelo:

m

{ n︷ ︸︸ ︷[
A

]
≈ m

{ k︷︸︸︷[
X

] n︷ ︸︸ ︷[
Y

] }
k (18.1)

donde A tiene m filas y n columnas. X tiene el mismo número de filas de A

(m) pero un número de columnas k, menor que A (k < n). Y tiene k filas y el

mismo número de columnas que A (n).

Distintos modelos de este tipo han sido utilizados para la identificación de

sinergias musculares. El más implementado es la Factorización de Matrices

No Negativas (NMF)) (Dominici et al. 2011; Tresch et al. 2006); sin embargo

otros métodos como Análisis de Componentes Principales (PCA), Análisis de

Componentes Independientes (ICA) y Análisis de Factor (FA) también se han

implementado para la extracción de sinergias musculares (Tresch et al. 2006).

Todos los modelos mencionados anteriormente utilizan diferentes suposiciones

que afectan el rendimiento de cada algoritmo. Existe destacada bibliograf́ıa

con ejemplos de datos de EMG donde se comparan algunos de los métodos

mencionados anteriormente y también en donde se justifica el uso de NMF

como método gold standard para la extracción de sinergias musculares. (Rabbi

et al. 2020). A continuación se describe con más detalle la NMF.

Factorización de matrices no negativas (NMF) El modelo conocido

como NMF) desarrollado por Lee y Seung (1999) ha sido el más utilizado en

los trabajos que identifican sinergias musculares durante la locomoción.

Esta técnica es un GLRM que aproxima una matriz no negativa a partir del

producto de dos matrices más pequeñas, también no negativas. A los efectos de
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aproximar la factorización V ≈ WH, los autores consideran definir funciones

objetivo a minimizar para cuantificar la calidad de la factorización:

1. la distancia Euclideana entre dos matrices A y B

‖A−B‖2 =
∑
ij

(Aij −Bij)
2

2. la divergencia de la matriz A hasta la matriz B

D(A‖B) =
∑
ij

(Aij log
Aij
Bij
− Aij +Bij)

Dadas las funciones objetivo se formula la NMF como dos problemas de opti-

mización alternativos:

1. Minimizar ‖V −WH‖2 donde W,H ≥ 0

2. Minimizar D(V ‖WH) donde W,H ≥ 0

A los efectos de resolver los problemas de optimización, los autores definen

reglas multipliacativas de actualización que se describen en detalle en la bi-

bliograf́ıa (D. D. Lee y Seung, 1999). Como su nombre lo indica, este método

se diferencia de otros como el PCA en la no negatividad de sus componentes.

Esta limitante hace que los componentes sean sólo aditivos y por tanto que

sea más interpretable en términos fisiológicos, dado que el tejido muscular solo

tiene la capacidad de contraerse.

Cuando la NMF es aplicada sobre un conjunto de datos de EMG (V ), la ma-

triz de sinergias, W , representa un conjunto de caracteŕısticas que captura los

patrones de actividad de EMG que son invariantes, mientras que la matriz

de coeficientes, H, representa las caracteŕısticas temporales que especifican la

contribución de cada sinergia Wi a la actividad de EMG medida (Figura 1.7).
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Figura 1.7: Representación del resultado de la implementación de NMF en un
conjunto de datos de EMG mediante tres esquemas que destacan distintos aspectos
de la factorización. En el primer esquema (A) se destaca la organización de los
datos de EMG en la matriz V donde cada fila representa la actividad de un músculo
a los largo de n muestras. m represnta el número de músculos registrados y por
tanto la cantidad de filas de V . Cada columna de W indica la composición de cada
sinergia (B), es decir el peso relativo de cada músculo en la sinergia. W representa
la matriz de caracteŕısticas invariantes en el tiempo (o matriz de sinergias), k es el
número de columnas de W e indica la cantidad de sinergias. La matriz H muestra
las caracteŕısticas temporales de cada sinergia. Por tanto tiene k filas y n columnas.

Número de sinergias En NMF, como en PCA y otros modelos, es necesario

determinar la cantidad de componentes (o rango), k, de la matriz H requerido

para reconstruir los datos originales (Ecuación 18.1). En el caso de la imple-

mentación de NMF en señales de EMG, k representa el número de sinergias.

Esto resulta un problema a los efectos de establecer mecanismos fisiologicos de

cómo son coordinados los músculos. Por tanto, el número de sinergias es un

parámetro libre. Los métodos para establecer este número en los trabajos que
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evalúan sinergias musculares han sido implementados de forma arbitraria. La

mayoŕıa están basados en establecer métricas o ı́ndices de la curva de Varian-

za Total Acumulada (VAF) vs k. La VAF representa una medida de qué tan

bueno es el ajuste del modelo y se define generalmente como:

V AF = 1− ‖(V −WH)‖2

‖V ‖2
(1.2)

El número de músculos medidos, los métodos de factorización y las técnicas

de preprocesamiento realizadas a la señal de EMG influyen en la VAF (Tur-

pin et al. 2021). Estos aspectos imposibilitan la comparación entre diferentes

estudios. Para construir la curva VAF vs número de sinergias es necesario im-

plementar la NMF múltiples veces con distintos números de componentes k

como entrada, y cuantificar la VAF en cada iteración. T́ıpicamente se han uti-

lizado umbrales de VAF de 90 % para fijar el número de sinergias. Es decir,

cuando se alcanza un número de sinergias que computa una VAF mayor al 90 %

se establece ese número como k. La idea por detrás de esta técnica es asegurar

que una alta proporción de variabilidad de los registros de EMG es capturada

mediante NMF. Sin embargo, no es claro por qué se utiliza comúnmente el

valor de umbral de 90 %. En relación a los consensos sobre el umbral de VAF,

un trabajo reciente muestra que el 10 % de VAF residual contiene actividad

muscular relevante a la ejecución de la tarea, y que por tanto en ciertos casos

el umbral de 90 % en la VAF capturada podŕıa no ser suficiente. (Barradas et

al. 2020). En la bibliograf́ıa se encuentran otros valores umbrales (Cappellini

et al. 2006), pero en ninguno de los casos se establece por qué un determinado

valor umbral podŕıa representar una mejor medida para establecer el número

de sinergias k. Además de establecer umbrales en los valores de VAF existen

otras metodoloǵıas basadas en la curva VAF vs número de sinergias para esta-

blecer k. Por ejemplo la identificación de un punto de inflexión en esta curva.

Cuando se alcanza este punto de inflexión se establece que los datos no con-

tienen estructura, o que agregar nuevas sinergias a partir de ese punto implica

capturar ruido de la señal de EMG (Turpin et al. 2021). Este punto puede ser

dif́ıcil de establecer visualmente en algunos casos (Turpin et al. 2021), sin em-

bargo algunos autores establecen técnicas para aproximarse a su identificación

(Santuz, Ekizos, Janshen et al. 2018). Actualmente existen pocos trabajos que

revisen con rigor las decisiones arbitrarias que ha tomado la comunidad para

establecer parámetros importantes como el número de sinergias. Esto dificulta
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el análisis comparativo entre diferentes trabajos y hace dif́ıcil la interpretación

de resultados.

Origen (no) neural de las sinergias

El auge de los algoŕıtmos de inteligencia artificial ha colocado una discusión

interesante que comúnmente se identifica como Causalidad versus Correlación.

El uso de modelos de bajo rango para identificar sinergias musculares no es

ajeno a este debate. Según Kutch y Valero-Cuevas (2012) entender los mecanis-

mos de control motor en el marco de un abordaje basado en sinergias implica

distinguir entre sinergias descriptivas que se extraen a partir de los datos de

EMG, de sinergias prescriptivas implementadas por un controlador del sistema

nervioso. Es decir, existen limitantes biomecánicas de los segmentos corporales

que inevitablemente generan estructutras de datos correlacionadas que deter-

minan espacios de baja dimensión escondidos en un espacio de mayor dimesión.

En este marco de clasificación, las sinergias extráıdas a partir de datos de EMG

son descriptivas. Un desaf́ıo interesante en el área es cómo inferir sinergias pres-

criptivas a partir de sinergias descriptivas (Kutch y Valero-Cuevas, 2012). En

este trabajo, además de plantear el debate, los autores demuestran un caso

en donde la hipótesis de sinergias musculares no es adaptable al control de

los músculos de la mano. El trabajo de de Rugy y colaboradores, también ha

sido cŕıtico con la interpretación de la baja dimensionalidad de los registros de

EMG (de Rugy et al. 2013).

En 2013 una revisión contesta al art́ıculo citado anteriormente (Bizzi y Cheung,

2013). Un aspecto relevante que se destaca en esta revisión es que según el tra-

bajo de Tresch y colaboradores (2006), la mayoŕıa de los algoritmos usados

para factorizar matrices (excepto PCA) tienen resultados similares. Este he-

cho evidencia que la agrupación de los músculos en sinergias no depende de las

asunciones particulares de cada modelo de factorización, sino que reflejan pa-

trones básicos de activación. Por otra parte, existen art́ıculos que han mostrado

evidencia de que las activaciones temporales de sinergias musculares identifica-

das mediante los métodos de factorización de matrices se correlacionan con la

actividad de neuronas de ranas (Hart y Giszter, 2010), gatos (Yakovenko et al.

2011) y monos (Overduin et al. 2012). Aunque aún es una pregunta abierta,

estos últimos trabajos han soportado la hipótesis de la sinergias musculares

como estrategia neural de control del movimiento, además de validar los méto-
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dos de factorización de matrices para identificar las sinergias musculares. A

pesar de esto, distintos investigadores que apoyan la teoŕıa reconocen que es

necesario seguir trabajando en diseños experimentales que permitan afirmar la

base neural de las sinergias musculares y que la aplicación de los algoritmos

esté basada en conocimiento derivado de la neurofisioloǵıa (Cheung y Seki,

2021). Aún no hay consenso sobre si los patrones extráıdos a partir de señales

de EMG son un resultado de restricciones anatomicas o biomecánicas, o si hay

un mecanismo fisiológico por detrás. Este debate es central a los efectos de la

validación de las sinergias musculares como mecanismo de control motor, y por

supuesto para todas las áreas de estudio asociadas a la rehabilitación cĺınica,

la robótica y el rendimiento deportivo.

Un punto importante a destacar es que esta tesis no desarrolla hipótesis so-

bre este debate. La metodoloǵıa de este no está diseñada para establecer si

las sinergias estimadas a partir de EMG son únicamente descriptivas o son

prescriptivas. A pesar de esto, es importante notar que el debate está presente.

Sinergias musculares durante la locomoción humana

Trabajos realizados por Davis y Vaughan, 1993 y Olree y Vaughan, 1995

demostraron que la compleja actividad electromiográfica que resulta de la eje-

cución de un patrón locomotor como la marcha puede ser el expresada combi-

nando algunos patrones básicos. Extendiendo los trabajos anteriores, Ivanenko

y colaboradores (Ivanenko et al. 2004) realizaron medidas a diferentes veloci-

dades de marcha y en diferentes condiciones de carga midiendo la EMG de

superficie de 25 músculos en forma simultánea. Los resultados de este traba-

jo apoyan las conclusiones arribadas por trabajos anteriores, mostrando que

unos pocos componentes de activación básicos son capaces de generar un am-

plio repertorio de activaciones necesarias para ejecutar la marcha a diferentes

velocidades y en diferentes condiciones de carga. De acuerdo con algunos tra-

bajos pueden reconocerse patrones de activación muscular muy similares en

la marcha y la carrera humana (Cappellini et al. 2006; Ivanenko et al. 2004).

Es decir, estos componentes básicos se ven afectados en muy poca medida por

cambios en la velocidad de locomoción (Ivanenko et al. 2004) o por el tipo

de locomoción, cuando se considera marcha y carrera (Cappellini et al. 2006;

Ivanenko et al. 2008). Estos trabajos sugieren que la forma en que el sistema

controla la marcha y la carrera puede ser considerada como una secuencia de
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activación temporal de los mismos cinco componentes de activación muscular.

Además, estos investigadores muestran que la activación previa de uno de los

cinco módulos es responsable del cambio de patrón cinemático necesario para

pasar de caminar a correr.

En 2011, un importante estudio evaluó a partir de sinergias musculares, cómo

es el desarrollo de los patrones locomotores observados en adultos (Dominici et

al. 2011). En este sentido, los autores realizaron medidas de EMG en neonatos,

niños entre dos y tres años, pre-escolares (entre 4 y 5 años) y adultos. Ademas,

los patrones de sinergias musculares extráıdas en humanos fueron compara-

dos con patrones extráıdos de monos, gatos, ratas y pavos. Los resultados de

este trabajo arrojan sinergias musculares similares a lo largo del desarrollo

humano y en diferentes especies, sosteniendo la hipótesis de que los patrones

locomotores observables en humanos adultos son originados a partir de patro-

nes primitivos básicos. Es decir, estas sinergias parecen ser conservadas a pesar

de la diferente filogenia y morfoloǵıa de las distintas especies. Desde principios

de los años 2000 a la fecha se han publicado una vasta cantidad de trabajos

mostrando la existencia de sinergias musculares compartidas durante la loco-

moción en diversas condiciones de carga (Ivanenko et al. 2004), inclinación

(Saito et al. 2018b), gravedad (Hagio et al. 2021). Incluso se han evidenciado

módulos compartidos entre la marcha y el ciclismo (Barroso et al. 2014); y la

marcha y la activación postural (Ting y McKay, 2007).

Los estudios mencionados anteriormente han respondido preguntas de carácter

básico acerca del control de la locomoción, mostrando evidencia de cómo los

patrones de activación muscular son compartidos a través de las especies y de

diferentes modos de locomoción. Sin embargo, el uso de las sinergias muscula-

res en la salud ha marcado un precedente en el área sirviendo en algunos casos

cómo herramienta de evaluación cĺınica. El trabajo de Clark y colaboradores

(Clark et al. 2010) marcó un hito en este sentido, evaluando las sinergias mus-

culares en pacientes luego de haber padecido un accidente cerebro-vascular. La

pregunta inicial del trabajo citado consiste en evaluar cómo es la salida, desde

el punto de vista biomecánico, cuando estas sinergias (o módulos) están lesio-

nadas. Otra pregunta interesante que se aborda en el trabajo es si los módulos

disponibles de pacientes que padecieron accidentes cerebro-vasculares son un

subconjunto de los módulos de un individuo sano. El estudio sugiere que el

número de sinergias extráıdas podŕıa ser un ı́ndice de complejidad con la que

es ejecutada la tarea motora. Esta sugerencia es planteada a los efectos de que
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los pacientes tienen un desempeño pobre de la marcha (alto costo metabólico)

a cambio de ganar estabilidad y que siempre obtuvieron un número menor

de sinergias. Además, se concluye que esta pérdida de independencia modular

observada en los pacientes es el resultado de la combinación de módulos ob-

servados en personas saludables (Clark et al. 2010).

1.4. Reclutamiento

Introducción

Entender cómo se regula la fuerza generada por un músculo es un aspecto

importante que determina la calidad de la función muscular. Las unidades

motoras son la unidad funcional contráctil de los músculos y se componen de

una motoneurona y todas las fibras musculares que ésta inerva. El proceso

que da inicio a la actividad mecánica y eléctrica de las unidades motoras,

y por tanto de las fibras musculares se denomina reclutamiento. Existen dos

mecanismos para regular la fuerza muscular: uno implica aumentar la velocidad

con la que se activa una fibra muscular y el otro implica reclutar un número

mayor de fibras musculares. Existen estrategias de reclutamiento bien descritas

en la bibliograf́ıa como el ((Principio del tamaño)) (Somjen et al. 1965), sin

embargo diversos trabajos discuten la posibilidad de que los animales puedan

implementar estrategias alternativas a los efectos de cumplir con las demandas

mecánicas de forma eficiente (Smith et al. 1980; Wakeling et al. 2011). Estos

mecanismos de reclutamiento serán introducidos en las siguientes secciones.

Tipos de fibras musculares

Existen tres tipos de unidades motoras. Esta clasificación se basa en dis-

tintas caracteŕısticas fisiológicas tales como velocidad de acción y el grado de

resistencia a la fatiga (Burke 1981). Estos tres grupos de unidades motoras son:

de contracción rápida, fatigables (FF, de fast-twitch fatigable, en inglés); de

contracción rápida resistentes a la fatiga (FR, de fast-twitch resistant-fatigue,

en inglés); y de contracción lenta, que son las más resistentes a la fatiga (S, de

slow-twitch, en inglés). Las de tipo FF se caracterizan por presentar, entre otras

cosas, alto contenido de ATPasa para la utilización de enerǵıa anaeróbica y alta
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velocidad de acción. Las unidades motoras de tipo S presentan bajo contenido

de ATPasa y alto número de mitocondrias para aportar enerǵıa oxidativa. La

variación en las propiedades morfológicas y electrofisiológicas de las motoneu-

ronas individuales que comprenden un pool de motoneuronas se corresponde

con una variación en las propiedades fisiológicas de las unidades musculares

que éstas inervan. De esta forma, las fibras musculares que están inervadas por

una motoneurona particular, presentan caracteŕısticas bioqúımicas y contrácti-

les casi idénticas. Aśı, las fibras musculares también pueden clasificarse en tres

tipos: fibras de contracción rápida, glicoĺıtica (FG, o el equivalente humano

tipo IIb); fibras de contracción rápida, oxidativa–glicoĺıtica (FOG, tipo IIa),

y fibras de contracción lenta, oxidativa (SO, tipo I). La Tabla 1.1 resume las

caracteŕısticas metabólicas y contráctiles de las fibras musculares. Es impor-

tante mencionar que las diferencias entre los tipos de fibras musculares son

cualitativas, y describen en realidad un espectro continuo de distintos tipos de

fibras musculares. El reclutamiento de distintas poblaciones de fibras permite

ejecutar tareas particulares dependiendo del movimiento que se quiera reali-

zar. En los próximos apartados serán desarrolladas algunas de las estrategias

de reclutamiento empleadas por el sistema nervioso que reporta la bibliograf́ıa.

Tabla 1.1: Propiedades de los distintos tipos de fibras musculares.

Caracteŕısticas Lenta Oxi-
dativa

Rápida
Oxidativa-
Glicoĺıtica

Rápida
Glicoĺıtica

Otras clasificaciones Tipo I Tipo IIa Tipo IIb
Velocidad de contracción Lenta Rápida Rápida
Número de mitocndrias y
capilares

Alto Intermedio Bajo

Resistencia a la fatiga Alta Intermedia Baja

Principio del tamaño

En 1965, Henneman y colaboradores demostraron la forma en que son re-

clutadas las unidades motoras. Este mecanismo fue denominado ((Principio

del tamaño)) y sugiere que el reclutamiento de las fibras musculares esta de-

terminado por las necesidades de fuerza. Es decir, primero son reclutadas las

unidades motoras más pequeñas (lentas) y a medida que aumentan los reque-

rimientos de fuerza comienzan a reclutarse las unidades motoras mas grandes
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(fibras rápidas) (Somjen et al. 1965). Este mecanismo se basa en la relación

que existe entre el umbral de reclutamiento y el tamaño de la unidad moto-

ra. En otras palabras, las unidades motoras más pequeñas tienen umbrales de

excitabilidad más bajos y por tanto las unidades motoras más chicas van a

reclutarse primero.

Reclutamiento selectivo

Los trabajos de Henneman implicaron aportes relevantes en el entendimien-

to de cómo la fuerza es regulada. Sin embargo, se han documentado algunos

comportamientos que podŕıan sugerir que, en condiciones de alta tasa de pro-

ducción de fuerza, podŕıa existir un reclutamiento selectivo de fibras rápidas

en músculos que contienen una composición mezclada de fibras rápidas y len-

tas. Una de las observaciones es que para grupos de músculos sinerǵısticos con

distinta proporción de tipos de fibras, el orden de reclutamineto de los múscu-

los depende del tipo de tarea realizada (Smith et al. 1980). Es decir, cuando

se dan tareas rápidas, se reclutan músculos ((rápidos)). Este comportamiento

observado en gatos a una escala de grupos musculares, podŕıa sugerir un com-

portamiento similar a una escala intramuscular. Existen trabajos que sugieren

activación diferencial de grupos de unidades motoras en respuesta a la demanda

mecánica de la tarea, reclutando fibras de contracción rápida selectivamente

si es necesario realizar movimientos con altas tasas de desarrollo de fuerza

(Hodson-Tole y Wakeling, 2009; S. S. Lee et al. 2013; Smith et al. 1980). Por

ejemplo, el trabajo de (Hodson-Tole y Wakeling, 2008), sugiere que las fibras

musculares de los músculos Sóleo y Plantaris de rata son reclutadas según el

principio del tamaño cuando se evalúan diferentes condiciones de locomoción,

incluida locomoción en subida a diferentes velocidades y grados de inclinación.

Sin embargo el músculo ((blanco)) Gastrocnemio Medial presenta patrones de

EMG que sugieren un reclutamiento selectivo de fibras de contracción rápida

en condiciones de locomoción inclinada por encima de los 20 grados. Los re-

sultados de los trabajos citados sugieren que el tipo de fibra reclutada es uno

de los responsables de la mecánica del movimiento. En los últimos años, estas

observaciones han sido respaldadas por estudios en donde se simulan patrones

de reclutamiento, mostrando que el reclutamiento selectivo podŕıa implicar un

ahorro de enerǵıa metabólica, con respecto a un reclutamiento basado en el

principio del tamaño, en tareas donde se necesita una gran cantidad de fuerza
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en poco tiempo (Lai et al. 2018; Lai et al. 2021). Esta idea de la compartimenta-

lización de la activación muscular en respuesta a las necesidades biomecánicas

es compartida por otros autores. En otro trabajo de Capellini y colaboradores

(Cappellini et al. 2010) se sugiere que el conjunto de motoneuronas activadas

en la médula espinal vaŕıa en respuesta al cambio de tipo de locomoción. Estos

autores muestran que las caracteŕısticas biomecánicas de la locomoción pueden

ser relacionadas con activación espećıfica de distintos grupos de motoneuronas.

Es conocido que la eficiencia depende del porcentaje de fibras de contracción

de tipo I (Coyle et al. 1992). De esta forma, estudiar las caracteŕısticas de

reclutamiento resulta un abordaje interesante para determinar parámetros de

activación muscular que puedan explicar el costo metabólico de la locomoción.

Estimación de las caracteŕısticas de reclutamiento

Existe un grupo de autores que ha mostrado evidencia de que la EMG de

superficie es capaz de detectar estrategias de reclutamiento muscular (Wake-

ling, 2009; Wakeling et al. 2002). Técnicas de análisis tiempo-frecuencia como

la transformada de Wavelet de la señal de EMG son usadas a los efectos de

identificar la participación de distintos tipos de fibras musculares durante la

ejecución de tareas motoras (von Tscharner, 2000; Wakeling, 2009). Utilizando

esta técnica, Lee y colaboradores muestran que el reclutamiento de fibras de

contracción rápida aumenta en respuesta a las demandas biomecánicas de los

cambios de patrones biomecánicos de locomoción (marcha a trote, y trote a

galope) (S. S. Lee et al. 2013).

Transformada de Wavelet Una función en el dominio del tiempo puede

ser convertida en una función en el dominio de la frecuencia mediante la Trans-

formada de Fourier (Figura 1.8) a través del producto interno de una señal x(t)

con una base de funciones sinusoidales:

FTx(f) =

∞∫
−∞

x(t)e−j2πftdt (1.3)

Una de las desventajas que presenta esta técnica es que no es posible localizar

temporalmente las caracteŕısticas de frecuencia de la señal. La transformada

de Wavelet resuelve esta limitación, introduciendo una función que se tras-
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Figura 1.8: Señal de EMG en el dominio del tiempo (A) y en el dominio de la
frecuencia (B).

lada para cubrir el dominio del tiempo. Dennis Gabor, que hab́ıa advertido

esta limitación introdujo previamente una función ventanta w(τ, t) en donde

t desliza la ventana a los efectos de extraer información local de la Transfor-

mada de Fourier (Gabor, 1946). Es decir, se aplica la transformada de Fourier

a una porción de la señal x(τ) que se define mediante una ventana deslizante

w∗(τ − t) centrada en t (Figura 1.9):

STFTx,w(t, f) =

∞∫
−∞

x(τ)w∗(τ − t)e−j2πfτdτ (1.4)

donde la ventana w definida por Gabor es una función Gaussiana:

w(τ) =
1

2
√
πα

e
−(τ−β)2

4α . (1.5)

El parámetro α es mayor que cero y define el ancho de la ventana. Cuando la

ventana es más pequeña, es mejor la resolución en el tiempo, pero empeora la

resolución en frecuencia. Cuando la ventana es más ancha, se pierde resolución

en el tiempo y se gana en frecuencia. Por lo tanto, cuando el ancho de la ven-

tana está definido, quedan definidas las resoluciones en tiempo y frecuencia.

La transformada de Gabor puede ser interpretada como la salida de un

filtro luego de una convolución. Particularmente, puede verse como un filtro

pasa-banda, donde la señal x(t) es filtrada a tarvés de una convolución con la
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A

Tiempo

B

Figura 1.9: A Señal de EMG (ĺınea sólida) y ventana gaussiana (ĺınea punteada).
(B) Se±nal de EMG multiplicada por la ventana gaussiana en un desplazamiento
espećıfico.

función w(−t)e−j2πft:

STFTx,w(t, f) = e−j2πft
∞∫

−∞

x(τ)[w(τ − t)e−j2πf(τ−t)]dτ (1.6)

Puede notarse que el ancho de banda del filtro queda definido por el ancho de

la ventana centrada en f .

Además, la convolución entre f(t) y w(−t)e−iωt puede escribirse como la trans-

formada inversa del producto X(ν)W ∗(ν−f), donde W (f) es la transformada

de la función ventana w(t):

STFTx,w(t, f) = e−j2πft
∞∫

−∞

X(ν)W ∗(ν − f)e−j2πtνdν (1.7)

El producto X(ν)W ∗(ν−f) representa la transformada de la salida de un filtro

pasa-banda centrado en la frecuencia f , en donde la respuesta en frecuencia
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del filtro queda determinada por W ∗(ν − f).

La Transformada de Wavelet permite realizar un análisis tiempo-frecuencia en

donde, a diferencia de la Transformada de Gabor, puede adaptarse el tamaño

de la ventana para analizar las frecuencias deseadas.

WTx(t, a) =

∞∫
−∞

x(τ)ψ∗t,a(τ)dτ (1.8)

Las Wavelets representan las funciones base de la Transformada de Wavelet y

son generadas a partir de una función Wavelet madre (ψ(τ)) mediante trasla-

ciones y cambios de escala que se definen como:

ψt,a(τ) =
1√
a
ψ(
τ − t
a

) (1.9)

donde a es el factor de escala y t el factor de traslación. Por lo tanto, la trans-

formada de Wavelet en un instante t y a cierta escala a, es el producto interno

entre la señal x(τ) y la wavelet ψt,a(τ) con escala a y centrada en t. Los fac-

tores de escala son siempre mayores que cero (a > 0) en donde a < 1 implica

que la Wavelet se contrae y a > 1 que la Wavelet se dilata, pero en ambos

casos la forma de la Wavelet no cambia. Aśı, el cambio del parámetro a permi-

te explorar distintas frecuencias en donde valores de a mas grandes analizan

rangos de frecuencia bajos, mientras que valores de a pequeños cubren rangos

de frecuencia más altos. Combinando las ecuaciones 1.8 y 1.9 la Transformada

de Wavelet puede escribise como:

WTx(t, a) =
1√
a

∞∫
−∞

x(τ)ψ∗(
τ − t
a

)dτ (1.10)

Como fue visto para la Transformada de Gabor, la Transformada de Wavelet

también es un producto de convolución entre la señal x(t) y la wavelet ψa(−t):

WTx(t, a) =
1√
a

∞∫
−∞

x(τ)ψ∗(
τ − t
a

)dτ = x ? ψ̄a(f) (1.11)

con

ψa(f) =
1√
a
ψ(
t

a
) (1.12)
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Sumado a que puede ser escrita como la transformada inversa del producto

X(f)
√
|a|Ψ∗(af), donde Ψ(f) es la transformada de la wavelet ψ(t):

WTx(t, a) =
√
|a|

∞∫
−∞

X(ν)Ψ∗(aν)ej2πtνdν (1.13)

puede interpretarse como una herramienta de filtrado donde se describen un

conjunto de wavelets (llamado banco de filtros) que se caracterizan por el

parámetro de escala a.

1.5. Propósito de la tesis

El galope b́ıpedo como modelo experimental para el es-

tudio de la locomoción

El presente trabajo pretende avanzar en el conocimiento sobre las carac-

teŕısticas neuromusculares y biomecánicas de la locomoción. La aplicación de

técnicas avanzadas de procesamiento de señales electrofisiológicas en los últi-

mos años ha hecho posible el desarrollo de nuevos abordajes en el área del

control motor. Estos abordajes han impulsado ideas previas sobre cómo pue-

den ser controlados los movimientos de los segmentos durante la locomoción.

Sin embargo, el entendimiento de la relación entre la activación muscular y la

cinemática de los segmentos, y cómo ésta determina el costo metabólico, es

aún pobre.

El galope humano, en su condición de tipo de locomoción usado de forma po-

co frecuente, presenta caracteŕısticas que lo hacen interesante para poner a

prueba algunas hipótesis.

Control motor y costo metabólico

Entender cómo influyen los mecanismos de activación muscular en el cos-

to metabólico durante la locomoción es uno de los problemas más relevantes

en fisioloǵıa. Dadas sus caracteŕısticas metabólicas, el galope b́ıpedo resulta

un modelo atractivo para abordar esta problemática. Estudiar si existen me-

canismos de activación muscular que derivan en patrones biomecánicos más

ineficientes, o patrones de activación que comparten los tipos de locomoción
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eficientes, brinda aportes relevantes en el área del control motor y la bio-

mecánica de la locomoción. Además, acortar la brecha de conocimiento que

existe entre los mecanismos de control y las caracteŕısticas metabólicas deri-

vadas de la ejecución de estas estrategias brinda insumos importantes para

diversas aplicaciones como la rehabilitación cĺınica, la robótica y el deporte.

En este sentido, resulta interesante preguntarse si este modo de locomoción

tiene un esquema de sinergias musculares compartido con la marcha y la ca-

rrera, a pesar de su asimetŕıa de paso. El Caṕıtulo 3 de esta tesis aborda esta

pregunta. Un respuesta afirmativa implica una lectura inmediata de que todos

los modos de locomoción comparten una estructura de control común. En este

caso, el desuso de esta forma de desplazamiento y su alto costo en humanos

no estaŕıa relacionado con un programa motor diferente a los empleados en los

modos de locomoción comunes.

Asimetŕıas y costo metabólico

El carácter asimétrico del galope invita a realizar preguntas relevantes so-

bre cómo impactan los parámetros espacio-temporales en el costo metabólico.

Investigar el impacto de las asimétrias de paso en el rendimiento de un acto lo-

comotor brinda conocimientos útiles para el entendimiento de cómo el sistema

se adapta el movimiento en poblaciones con marcha patológica. Además, los

resultados de las investigaciones que abordan estas preguntas permiten diseñar

estrategias para la mejora de la calidad de vida de estas poblaciones.

En este sentido, el galope resulta un modelo adecuado para abordar estas pre-

guntas. En humanos, los tipos de locomoción asimétricos son siempre metabo-

licamente más costosos que los simétricos. Resulta interesante entender cómo

las asimetŕıas se comportan con el aumento de velocidad y si estas tendencias

impactan sobre el costo metabólico. Como fue mencionado, las caminadoras

de cintas divididas se convirtieron en un modelo muy utilizado para generar

asimetŕıas temporales y espaciales en los pasos. En el caṕıtulo 4 de este trabajo

se propone caracterizar las asimetŕıas espontáneas que se generan durante el

galope humano a los efectos de evaluar su impacto en el costo de transporte.
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Parámetros espacio-temporales y patrones de activación

intramuscular

Entre varias preguntas que se hacen en fisioloǵıa integrativa, una relevante

es entender cómo se desarrollan los patrones de activación muscular durante

diferentes condiciones de apoyo. Esta pregunta ha sido dif́ıcil de abordar da-

do que durante la locomoción simétrica la frecuencia de ciclo está acoplada

al Duty factor. Es decir, resulta dif́ıcil discernir si los patrones de activación

muscular están asociados a la frecuencia de ciclo o al Duty factor.

Los pasos asimétricos permiten desacoplar estas caracteŕısticas y por tanto

evaluar el impacto de cambios en el Duty factor sin modificar la frecuencia.

El Capitulo 5 describe los patrones de activación muscular en el dominio

tiempo-frecuencia, a los efectos de evaluar cómo estos se modifican en condi-

ciones de distintos Duty factor pero igual frecuencia de paso. El Caṕıtulo 5

discute qué implicancias tiene este resultado y cómo podŕıa relacionarse con las

caracteŕısticas de reclutamiento de fibras musculares durante la locomoción.
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Caṕıtulo 2

Métodos

2.1. Muestra

22 personas saludables de sexo masculino participaron de los experimentos

realizados en este trabajo (edad:26 ± 5.2 años, masa: 76.7± 11.53 Kg, altura:

1.77 ± 0.08 m). Los sujetos que reportaron dolor muscular, patoloǵıas cardio-

vasculares o enfermedades neuromusuculares durante el reclutamiento fueron

excluidos de la participación. Todos los participantes firmaron un consenti-

miento informado de acuerdo a la Declaración de Helsinski. La realización del

proyecto fue aprobada por el comité de Ética del Centro Universitario Regional

Litoral Norte.

2.2. Protocolo experimental

Los experimentos fueron realizados en el Laboratorio de Investigación en

Biomecánica y Análisis del Movimiento (LIBiAM) del Centro Universitario

Regional Litoral Norte (CENUR), ubicado en la ciudad de Paysandú. La eje-

cución del protocolo fue completada en una única sesión. Antes de la sesión

experimental se evaluó en cada sujeto de experimentación cuál es su pierna do-

minante (van Melick et al. 2017). Inicialmente cada voluntario realizó ejercicios

de calentamiento y luego practicó la técnica de ejecución del galope sobre la

cinta caminadora a una velocidad de 1.39 m/s. Posteriormente se le solicitó a

cada sujeto que realizara marcha, trote y galope sobre la cinta caminadora a

velocidades controladas. Cada voluntario realizó 10 ensayos (o experimentos)

sobre la cinta de 4 minutos cada uno: marcha a 0.83, 1.11, 1.39 y 1.81 ms;
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carrera a 1.81, 2.5 y 3.06 m/s; y galope a 1.39, 1.81 y 2.5 m/s. Las valores de

velocidad fueron elegidos para contar con varios ensayos de un tipo de locomo-

ción a distintas velocidades, pero también a los efectos de comparar distintos

tipos de paso a las mismas velocidades. El orden de las velocidades fue elegido

de forma aleatoria en cada condición.

2.3. Adquisición de datos

Durante el protocolo completo se realizaron medidas utilizando tres técni-

cas: captura de movimiento, electromiograf́ıa de superficie y consumo de

ox́ıgeno. Dadas distinas dificultades técnicas con algunos equipos en el pe-

riodo de colecta de datos, no pudieron implementarse en todos los voluntarios

las 3 técnicas en forma simultánea durante la ejecución del protocolo. Este he-

cho define dos conjuntos de datos utilizados. En los Caṕıtulos 3 y 5 se utilizó

el conjunto de datos en donde pudieron registrase simultáneamente la captu-

ra de movimiento y la EMG pero no necesariamente el consumo de ox́ıgeno

(Conjunto 1; 14 voluntarios, edad: 25,3 ± 3,7 años, masa: 78,15 ± 13,8 kg,

altura: 1,76 ± 0,09 m). El Conjunto 2 de datos comprende los experimentos

en que fueron colectada la captura de movimiento y el consumo de ox́ıgeno de

forma simultánea, pero no necesariamente la EMG. Este conjunto de datos es

utilizado para desarrollar los resultados expuestos en el Caṕıtulo 4. La Tabla

2.1 describe cómo se definen los conjuntos de datos.

Cinemática

A los efectos de obtener datos cinemáticos de cada uno de los ensayos,

la posición de dieciocho marcadores ubicados en posiciones anatómicas de re-

ferencia (Pavei et al. 2017) fue detectada por 8 cámaras infrarrojas (Vicon,

Oxford Metrics) a 100 Hz. Los marcadores se ubicaron bilateralmente en: ca-

beza, hombro, codo, muñeca, trocanter mayor, cóndilo femoral, meleolo, quinto

metatarsiano, calcáneo para reconstruir el movimiento tridemiensional a partir

de un modelo biomecánico de 11 segmentos (Figuras 2.1 y 2.4; y Tabla 2.2).
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Tabla 2.1: Descripción de los conjuntos de datos utilizados.

ID Captura de
movimiento

EMG Consumo
de O2

Conjunto
1

Conjunto
2

01 Si Si No Si No
02 Si Si No Si No
03 Si Si No Si No
04 Si Si Si Si Si
05 Si Si No Si No
06 Si Si No Si No
07 Si Si No Si No
08 Si Si Si Si Si
09 Si Si No Si No
10 Si Si No Si No
11 Si Si Si Si Si
12 Si Si No Si No
13 Si Si No Si No
14 Si Si No Si No
15 Si No Si No Si
16 Si No Si No Si
17 Si No Si No Si
18 Si No Si No Si
19 Si No Si No Si
20 Si No Si No Si
21 Si No Si No Si
22 Si No Si No Si

Tabla 2.2: Definición de segmentos corporales en base al posicionamiento bilateral
de 18 marcardores.

Segmento Marcadores (distal - proximal)

Tronco Articulación glenohumeral - Trocanter mayor
Brazo Codo - Articulación glenohumeral
Antebrazo Muñeca - Codo
Muslo Cóndilo Femoral - Trocanter mayor
Pierna Maleolo - Cóndilo Femoral
Pie Quinto metatarsiano - Maleolo
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Figura 2.1: Sujeto de experimentación en cinta caminadora realizando un ensayo
de marcha con marcadores localizados

Electromiograf́ıa

Las señales de Electromiograf́ıa (EMG) fueron registradas en los siguientes

músculos de ambas piernas: Glúteo medio (GluM), B́ıceps Femoral (BF), Recto

Femoral (RF), Vasto Medial (Vas), Tibial Anterior (Tib), Gastrocnemio Medial

(Gas) y Sóleo (Sol). La ubicación de los electrodos en cada músculo se realizó

siguiendo los protocolos de la Surface ElectroMyoGraphy for the Non-Invasive

Assessment of Muscles (SENIAM) (Stegeman y Hermens, 2007). Las señales

de EMG fueron muestreadas a 2000 Hz mediante un electromiagrafo Delsys

Trigno (Boston, USA) (Figura 2.2a), filtradas con un filtro pasa banda con

frecuencia de corte entre 20 y 400 Hz y amplificadas (x1000). Cada uno de los

sensores de EMG (Figura 2.2b) contiene además un acelerómetro triaxial.

Consumo de ox́ıgeno

Para determinar el CoT, el intercambio de gases respiratorios fue medido res-

piración a respiración durante cada ensayo usando un metabógrafo portátil

(K5, Cosmed, Italia) (Figuras 2.3 y 2.4). Previo al inicio de la ejecución del

protocolo fue medida la tasa de consumo de ox́ıgeno en reposo por 5 minutos,

a los efectos de obtener el consumo de O2 basal.
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(a) (b)

Figura 2.2: (a) Electromiografo Delsys Trigno, (b) Sensores inalámbricos de elec-
tromiograf́ıa.

(a) (b)

Figura 2.3: (a) Metabógrafo portátil Cosmed K5, (b) Metabógrafo y máscara Cos-
med K5 durante una prueba.
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Figura 2.4: Voluntario equipado con el metabógrafo, los marcadores reflectivos y
los sensores de electromiograf́ıa de superficie de forma simultánea.

2.4. Análisis de datos

Cinemática

Veinte ciclos de paso fueron usados para el análisis cinemático de los datos en

cada ensayo. Durante el galope, las piernas fueron identificadas como trasera

y delantera basado en cuál pie se ubicó adelante (delantera, del) y cual pie se

ubicó atrás (trasera, tras). Del total de los sujetos, 9 usaron la pierna izquierda

como pierna trasera.

Parámetros espacio-temporales La señal de aceleración del sensor ubi-

cado en el músculo Tibial Anterior fue usada para detectar el apoyo del talón

y aśı identificar los ciclos de paso (Oliveira et al. 2016). La frecuencia de ciclo

(Fc) fue calculada como el rećıproco de la duración del ciclo, mientras que la

longitud de ciclo (Lc) se obtuvo dividiendo la velocidad de la cinta entre Fc.

La fracción de tiempo que el pie está apoyado en el piso con respecto a la

duración del ciclo (Duty factor, DF ) fue calculada identificando los tiempos

de aterrizaje y despegue de los marcadores del talón y del quinto metatarsiano.

Los tiempos de vuelo (tv) durante el galope y la carrera fueron calculados a

partir de los mismos marcadores.
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Asimetŕıa espacio-temporal El ı́ndice de asimetŕıa de tiempo de paso

(Asymt) fue calculado de la siguiente forma en los experimentos de galope:

Asymt =
ttras→del − tdel→tras
ttras→del + tdel→tras

, (2.1)

donde ttras→del es la duración del paso pendular, en otras palabras, el tiempo

que pasa desde el apoyo del pie de la pierna trasera hasta el apoyo del pie

de la pierna delantera (Figura 2.5). Duración del paso rebotante es el tiempo

del paso rebotante identificado como el intervalo de tiempo entre el apoyo

de la pierna delantera y el apoyo de la pierna trasera. El tiempo relativo del

paso pendular fue calculado normalizando ttras→del al tiempo de ciclo, mientras

que el tiempo relativo del paso rebotante se computó normalizando tdel→tras

al tiempo de ciclo. El ı́ndice de asimetŕıa de longitud de paso (Asyml) fue

estimado a partir de la longitud del paso pendular (ltras→del) y de la longitud

del paso rebotante (ldel→tras):

Asyml =
ltras→del − ldel→tras
ltras→del + ldel→tras

(2.2)

donde ltras→del se define como la distancia entre el marcador del tobillo de la

pierna trasera y el marcador del tobillo de la pierna delantera en el momento

en que el pie de la pierna delantera es apoyado en el piso. ltras→del fue estimado

a partir de la longitud del ciclo de paso Lc y de ltras→del donde,

ltras→del = Lc − ltras→del (2.3)

Lc se calculó multiplicando la duración del ciclo de paso por la velocidad

de la cinta. La longitud relativa del paso pendular se calculó como ltras→del
Lc

,

mientras que la longitud relativa del paso rebotante se calculó como ldel→tras
Lc

.

La Figura 2.5 muestra de forma esquemática cómo se calculan los parámetros

de asimetŕıa para un ensayo de galope. Para la carrera, la duración de cada

paso fue calculada de la misma forma que en el galope, mientras que la longitud

de paso fue calculada a partir de la duración de cada paso y de la velocidad

de la cinta.
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Figura 2.5: Cálculo de ı́ndices de asimetŕıa. Las ĺıneas sólidas representan la po-
sición vertical del marcador del tobillo para la pierna trasera (tras) y la pierna
delantera del, mientras que las ĺıneas punteadas identifican la posición vertical del
marcador del talón. ttras→del representa el intervalo de tiempo entre el apoyo de
la pierna trasera y el apoyo de la pierna delantera (duración del paso pendular),
mientras que tdel→tras identifica el intervalo de tiempo entre el apoyo de la pierna
delantera y el apoyo de la pierna trasera (paso rebotante). La longitud del paso pen-
dular, se define como la distancia entre la posición en dirección antero-posterior del
marcador del tobillo de la pierna trasera y el mismo marcador de la pierna delantera
en el momento del apoyo de la pierna delantera (valor mı́nimo de la posición vertical
del marcador del talón).
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Centro de masa La posición del centro de masa (CM) del cuerpo fue cal-

culada a través del método segmental. Para la implementación de este método

es necesario conocer la masa y la posición del centro de masa de cada uno

de los segmentos definidos en la Tabla 2.2. La estimación del CM del cuerpo

mediante este método se realiza asumiendo que el conjunto de segmentos que

forman el cuerpo son ŕıgidos y se calcula mediante el uso de parámetros iner-

ciales y la posición de cada segmento. Los parámetros inerciales y la posición

del centro de masa de cada segmento se identificaron mediante las tablas an-

tropométricas de Dempseter (Winter, 2009).

Por ejemplo, para calcular la posición antero-posterior del CM del muslo

(CMmusloy) se utiliza la siguiente ecuación:

CMmusloy = ycadera − [lmusloy × pdmuslo] (2.4)

donde ycadera es la posición del marcador de la cadera (extremo proximal

del muslo) en dirección antero-posterior y lmusloy es longitud del muslo. lmusloy

puede calcularse como ycadera− yrodilla, donde yrodilla representa la posición del

marcador de la rodilla (extremo distal del muslo) en dirección antero-posterior.

pdmuslo es la proporción de la longitud del muslo en sentido antero-posterior

desde el marcardor de la cadera (extremo proximal) a la que se encuentra

la posición del centro de masa del muslo. Esta ecuación se repite para las

direcciones vertical (z) y medio-lateral (x). Por tanto la posición del centro

de masa del muslo tendrá tres coordenadas: CMmuslox, CMmusloy y CMmusloz.

Luego de tener los centros de masa de los 11 segmentos que describen el modelo

de la Tabla 2.2, para el calculo de la posición del centro de masa del cuerpo se

realiza un promedio de las posiciones de los centros de masa de los segmentos,

ponderado por la masa cada segmento, para las tres direcciones del espacio (x,

y y z):

CMx =
1

M

11∑
i=1

miCMix (2.5)

CMy =
1

M

11∑
i=1

miCMiy (2.6)

CMz =
1

M

11∑
i=1

miCMiz (2.7)

CM representa la posición del centro de masa, mila masa del segmento i, g la
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aceleración de la gravedad y M la masa total del cuerpo.

Rigidez de la pierna La rigidez de la pierna kleg fue calculada a partir de

los datos cinemáticos usando un modelo implementado por Morin et al. 2005:

kleg = F̂max.∆̂L
−1

(2.8)

donde F̂max es la máxima fuerza modelada y ∆̂L es el desplazamiento de la

pierna calculados como:

F̂max = Mg
π

2
(
tv
tc

+ 1) (2.9)

y

∆̂L = L−
√
L2 − (

v.tc
2

)2 + ∆̂yc (2.10)

M representa la masa del sujeto, g la constante de gravedad, L la distancia

entre el trocánter y el piso cuando el sujeto está parado. tv y tc representan

el tiempo de vuelo y el tiempo de contacto, respectivamente. ∆̂yc es definido

como sigue:

∆̂yc = F̂max.t
2
c (2.11)

La asimetŕıa de la rigidez (Asymstiff ) fue calculada de acuerdo a la siguiente

ecuación:

Asymstiff =
klegtras − klegdel

klegdel
(2.12)

klegtras y klegdel indican la rigidez de la pierna trasera y delantera, respectiva-

mente, durante el galope.

Electromiograf́ıa

Sinergias musculares La EMG de la pierna dominante durante la marcha

y la carrera, y de las dos piernas durante el galope fueron procesadas. En cada

ensayo fueron segmentados 20 ciclos de paso usando la señal de acelerometŕıa

del sensor Delsys Trigno ubicado en el músculo Tibial Anterior. A los efectos

de obtener una curva envolvente de la señal de EMG de cada ciclo, esta fue

preprocesada mediante una rectificación de onda completa y un filtro Butter-
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EMG concatenada

EMG de un ciclo EMG rectificada EMG filtrada y remuestreada

EMG concatenada y remuestreada

Figura 2.6: Preprocesamiento de una señal de EMG previo a la implementación de
NMF para el análisis de sinergias.

worth pasa-bajo de cuarto orden con frecuencia de corte de 10 Hz (Cappellini

et al. 2006). Luego, cada ciclo fue remuesreado a 100 muestras y concatena-

do para obtener una señal de 2000 muestras por músculo. Posteriormente, la

señal de 20 ciclos concatenados de cada músculo fue normalizada en amplitud

por el pico máximo. El resultado final de esta etapa de preprocesamiento tiene

como salida una matriz V de dimensiones m× t, donde m indica el número de

músculos (7 en este caso) y t = 2000. La Figura 2.6 muestra un ejemplo del

preprocesamiento para una señal de EMG.

El modelo de factorización de matrices no-negativas (NMF) fue aplicado a la

matriz V para identificar las sinergias musculares:

V = W ×H + error = EMGr + error (2.13)

El número de sinergias está dado por el número de columnas de matriz

W (m × k), que coincide con el número de filas en la matriz H(k × t). Ca-

da columna de W describe una sinergia, que especifica el peso relativo de los

músculos evaluados. Las filas de H describen el patrón de activación de ca-

da sinergia en el tiempo. EMGr representa la reconstrucción de la matriz V ,

mientras que la matriz error(m × t) considera el error residual del modelo

entre V y EMGr. La Figura 2.7 muestra un ejemplo de una representación de

los resultados arrojados por el modelo cuando es evaluado un conjunto de 7

músculos y quieren extraerse 3 sinergias.

Para reducir el efecto de mı́nimos locales, el algoŕıtmo NMF fue ejecutado 40

veces con condiciones iniciales aleatorias y la factorización con el menor error

de reconstrucción fue seleccionada.
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V EMGrW H

Figura 2.7: Ejemplo de representación del análisis de sinergias con tres compo-
nentes. V es la matriz de EMG preprocesada. Cada ĺınea negra representa la señal
de EMG preprocesada de un músculo que corresponde a una fila de la matriz V .
Cada gráfico de barras representa una fila de la matriz W ponderando el aporte
de cada músculo a la sinergia. Cada una de las 3 curvas de colores representa el
grado de activación de una sinergia durante un ciclo de paso. EMGr es la matriz
reconstrúıda a través de NMF. Cada fila de la matriz EMGr queda representada
por los coeficeintes de W multiplicados cada una de las sinergias.

Como fue desarrollado en la sección 1.3, el número de sinergias es un paráme-

tro de entrada del modelo. Comúnmente, para identificar este parámetro es

calculada la curva de VAF en función del número de sinergias. A los efectos de

mejorar los intervalos de confianza de VAF en función del número de sinergias,

la V fue procesada a través de un proceso de bootstrap. En este sentido V

de cinco experimentos elegidos de forma aleatoria fue concatenado (Vb). Este

proceso fue repetido 20 veces. Luego la NMF fue aplicada sobre cada una de

las 20 señales incrementando el número de sinergias cada vez, desde 1 hasta

7, a los efectos de realizar el gráfico VAF vs el número de sinergias k. La VAF

fue definida como:

V AF = 1−
||Vb − EMGr,b||F 2

||Vb||F 2

(2.14)

donde F representa la norma Frobenious y EMGr,b representa la reconstruc-

ción de V mediante NMF. Luego de obtener la curva, para identificar el número

de sinergias se implementó el método de la regresión lineal usado por diferentes

autores (Cheung et al. 2005; Santuz, Ekizos, Janshen et al. 2018). El método

identifica el número de sinergias más pequeño (k) que cumpla con la condición

de que el ajuste lineal de la curva de VAF desde k hasta 7 tenga un error

cuadrático medio menor que 1× 10−4 (Figura 2.8).

Para minimizar el error entre V y EMGr, el algoritmo de NMF emplea un
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Figura 2.8: Porcentaje de varianza acumulada (VAF) en función del número de
sinergias. Cada subfigura representa la misma relación entre las variables, pero se
realiza un ajuste lineal diferente en cada caso. En la primera subfigura se realiza un
ajuste lineal de los datos de VAF comprendidos entre 1 sinergia y 7 sinergias; y luego
es computado el error cuadrático medio (mse). En la segunda figura se ajustan los
datos de VAF desde 2 sinergias hasta 7 y se computa nuevamente el mse. Se itera
este proceso hasta que mse < 1× 10−4. En este ejemplo el valor se alcanza con un
número de sinergias igual a 3.

conjunto de reglas iterativas a partir de matrices aleatorias que van modifican-

do su composición para optimizar la reconstrucción de la matriz original (D. D.

Lee y Seung, 1999). Este mecanismo hace que el orden de las sinergias mus-

culares no sea siempre el mismo cada vez que se ejecuta la NMF (Figura 2.9).

Es decir que, por ejemplo, las sinergias que involucran los grupos musculares

responsables de la flexión plantar para un sujeto pueden quedar representadas

en la columna 1 de W (y en la fila 1 de H), mientras que para otro experi-

mento podŕıa quedar representada en la columna 2 de W (y en la fila 2 de C).

A los efectos de comparar y agrupar sinergias entre diferentes condiciones y

sujetos es necesario ordenar los pesos relativos de cada músculo (W ), aśı como

también los patrones temporales de activación de cada sinergia (H). Los pesos

relativos de cada musculo fueron ordenados usando la máxima similaridad de

coseno (cosim) (Banks et al. 2017; Hagio et al. 2015; Hagio y Kouzaki, 2014).

Dados dos vectores a y b, su cosim queda definida por:

cosim(a, b) = cosθ =

∑
aibi

||a||||b||
(2.15)

que representa el coseno del ángulo entre los dos vectores. cosim fue calculado

entre cada vector de W de un sujeto elegido de forma aleatoria y los vectores de

W sujetos empleando un proceso iterativo. El par de vectores con mayor cosim

fueron considerados del mismo grupo Hagio y Kouzaki, 2014; Torres-Oviedo y

Ting, 2007. Los patrones de activación de las sinergias fueron ordenados según

los vectores de W . Los valores de cosim también fueron usados para evaluar la

similaridad entre dos W de diferentes condiciones (tipos de locomoción); valo-

44



Ordenamiento
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Sujeto 2
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Figura 2.9: Ordenamiento de sinergias. El ordenamiento permite comparar los re-
sultados de diferentes experimentos. Cada sinergia del mismo tipo esta representada
por un rectángulo que contiene un patrón de relleno espećıfico, mientras que color
del patrón simboliza un experimento independiente. Dadas las reglas de optimiza-
ción del algoritmo de NMF, cada vez que se implementa este modelo el orden de las
sinergias cambia. Esto implica que la sinergia de un tipo estará en la columna 1 de
la matriz W en un experimento, pero la sinergia del mismo tipo de otro experimento
podŕıa estar en una columna de W distinta a la 1. El ordenamiento permite que cada
sinergia del mismo tipo se ubique en la misma posición para todos los experimentos.

res de cosim de 0.6 o mayores indican similaridad entre dos sinergias (d’Avella

et al. 2003).

Los patrones temporales de las sinergias (H) fueron evaluados usando el centro

de activación (CoA). CoA representa el centro de masa de la señal de activación

temporal en una distribución circular en coordenadas polares (0 ≤ θj ≤ 2π)

(MacLellan, 2017; Santuz, Ekizos, Eckardt et al. 2018) y se define como:

CoA = tan−1(
B

A
) (2.16)

donde A =
∑100

j=1(cos θj × Cj) y B =
∑100

j=1(sin θj × Cj). Cj representa la

amplitud del patrón temporal de sinergia en la muestra j.
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Wavelets Las señales de EMG se procesaron utilizando un banco de filtros

generado a partir de 11 wavelets con frecuencias centrales de 6,9 a 395,4 Hz

a los efectos de calcular la intensidad de la EMG como una estimación de la

potencia de la señal en diferentes bandas de frecuencia (ver von Tscharner,

2000 para más detalles). Las wavelets (Fψj,n) fueron definidas en el dominio

de la frecuencias mediante los parámetros scale y frecuencia central (cf):

Fψj,n(f, cf, scale) = (
f

cf
)
cf.scale

.e(
−f
cf

+1)cf.scale (2.17)

cf indica la posición del máximo de cada wavelet en el dominio de la frecuencia;

y se calcula como se describe a continuación:

cfj =
1

scale
(j + q)r (2.18)

La Tabla 2.3 muestra las frecuencias centrales (cf) definidas en base a los

parámetros establecidos. El parámetro scale, que en este caso es 0.3, define el

rango de frecuencia cubierto por cada wavelet (von Tscharner, 2000).

Tabla 2.3: Indices de wavelets y Frecuencias centrales para scale = 0.3, q = 1.45 y
r= 1.959

Indice de la Wavelet j Frecuencia central (Hz)

0 6.90
1 19.29
2 37.71
3 62.09
4 92.36
5 128.48
6 170.39
7 218.08
8 271.50
9 330.63
10 395.46

Multiplicar cada una de las wavelets en el dominio de la frecuencia (Fψj,n)

por el espectro de la señal de EMG (FEMG) tiene el efecto de filtrar la señal

de EMG en el ancho de banda que describe cada wavelet en el dominio de la

frecuencia. Este resultado puede expresarse en una matriz tiempo-frecuencia
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Figura 2.10: Banco de filtros de 10 wavelets en el dominio de la frecuencia

TF J,N donde J es el número de wavelets utilizadas (11 en este caso) y N es el

número de muestras de cada ciclo de paso.

TFj,n = Fψj,nFEMGn , 0 ≤ j ≤ 10 (2.19)

La intensidad (Ij,n) en el dominio del tiempo se define aplicando la suma del

cuadrado a la transformada de Fourier de TFj,n. Ij,n es una aproximación a

la potencia de la señal de EMG (von Tscharner, 2000; Wakeling et al. 2001).

Luego, los espectros de intensidad (Sj) fueron generados como la suma de la

intensidad en cada wavelet normalizada por la suma de las intensidades en

todas las wavelets:

Sj =

N−1∑
n=0

Ij,n

10∑
j=1

N−1∑
n=0

Ij,n

(2.20)

La Wavelet j = 0 fue descartada dado que su ancho de banda está asociado

con artefactos de movimiento en la señal de EMG.

Análisis metabólico

La tasa de consumo de ox́ıgeno neto fue calculada restando la linea de base

de V̇O2 del promedio de V̇O2 medido durante el último minuto de ejercicio. La

potencia metabólica (en W/kg) fue obtenida usando el equivalente calórico del

cociente respiratorio (RQ) para convertir los ml de O2 a Joules (Di Prampero

et al. 2015). El CoT fue calculado dividiendo la potencia metabólica entre la

velocidad de la cinta.
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Estad́ıstica

Parámetros mecánicos metabólicos y espacio-temporales Las dife-

rencias en los parámetros espacio-temporales entre los tipos de locomoción se

evaluaron mediante un Análisis de varianza (ANOVA) de una v́ıa o mediante

la prueba de Kruskal-Wallis si las pruebas de Shapiro-Wilk en los residuos del

modelo informan una distribución no-normal (Santuz, Ekizos, Eckardt et al.

2018). Se aplicaron pruebas T (o prueba de suma de rangos de Wilcoxon, en

caso de no-normalidad) con corrección de Bonferroni para reducir el riesgo de

errores de tipo I en pruebas de comparación múltiples. Además, se ajustaron

regresiones cuadráticas a los datos luego de un proceso de bootstrap (N =

100) para mostrar tendencias con el aumento de velocidad. Para determinar

si el aumento de velocidad tiene efectos sobre la potencia metabólica, el CoT,

la kleg y las asimetŕıas de paso fueron realizadas pruebas de Kruskal-Wallis.

Las diferencias entre los valores de kleg para cada velocidad fueron evaluadas

usando la prueba de Kruskal–Wallis. Se implementó la prueba de Wilcoxon

con correcciones de Bonferroni para comparaciones múltiples.

Electromiograf́ıa Se realizaron pruebas T a los valores de cosim arrojados

en cada comparación a los efectos de evaluar si son significativamente mayo-

res que 0.6 (umbral de similitud). El CoA de diferentes tipos de marcha para

velocidades fijas se comparó utilizando la prueba de Watson-Williams para da-

tos circulares. Para comparar la intensidad en cada wavelet en las condiciones

generadas por los diferentes escenarios se realizaron Pruebas de T en caso de

distribución normal. En su defecto, se realizaron pruebas de Wilcoxon.

La significancia fue establecida en α = 0.05 en todos los casos.
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Caṕıtulo 3

Patrones motores comunes en

locomoción simétrica y

asimétrica

3.1. Introducción

Comúnmente, las formas que los humanos utilizan para desplazarse son la mar-

cha y la carrera; sin embargo la locomoción b́ıpeda incluye también el galope

(Saibene y Minetti, 2003). El galope es un tipo de locomoción asimétrico dado

que cada pierna tiene caracteŕısticas espacio-temporales diferentes, a diferencia

de lo que ocurre en la marcha y la carrera en donde ambas piernas comparten la

misma cinemática pero con un desfasaje en el tiempo. En el galope se distingue

una pierna trasera -la primera en tocar el piso- de la pierna delantera (Hilde-

brand, 1977). El modelo mecánico del galope es representado por un péndulo

invertido con resortes (ver Figura 1.3), que involucra una fase pendular (simi-

lar a la marcha) y una fase de rebote (similar a la carrera) (Andrada et al.

2016; A. Minetti, 1998). Estas caracteŕısticas son lo suficientemente distintivas

para que algunos autores clasifiquen al galope como el tercer paradigma de la

locomoción (A. Minetti, 1998; Saibene y Minetti, 2003).

El galope en los humanos es energéticamente demandante con respecto a su

forma cuadrúpeda homóloga (Biancardi y Minetti, 2012; A. Minetti et al. 1999)

y comparado con la marcha y la carrera de los humanos (Ackermann y van den

Bogert, 2012; A. Minetti, 1998; A. Minetti et al. 2012; Pavei et al. 2015). Este

hecho explica por qué este modo de locomoción ha sido despreciado por nuestra
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especie. Los estudios anteriormente citados han abordado aspectos mecánicos

y metabólicos en diferentes condiciones de velocidad y gravedad para explicar

la alta potencia metabólica desarrollada por humanos en este tipo de loco-

moción. Sin embargo, muy pocos estudios han realizado análisis de activación

muscular para investigar qué tan similares son los patrones de activación mus-

cular entre el galope y los tipos de locomoción simétricos como la marcha y la

carrera (Ivanenko et al. 2008).

Los patrones de activación muscular han sido descriptos en terminos de siner-

gias musculares (Cappellini et al. 2006; Ting y McKay, 2007). En este contexto,

cada sinergia representa la actividad de músculos co-activados disparados por

una señal de control. Los trabajos citados sugieren la existencia de un modo

de control en un espacio de baja dimensión y no un control espećıfico de cada

músculo. Aunque este mecanismo de control motor ha sido cuestionado (Tresch

y Jarc, 2009), la hipótesis de sinergias musculares como estructuras que faci-

litan el control motor durante la locomoción ha sido respaldadas por varios

trabajos (Lacquaniti et al. 2012; Ting et al. 2015; Yokoyama et al. 2019). La

identificación de sinergias musculares ha sido realizada a partir de señales EMG

aplicando métodos computacionales (Tresch et al. 2006). Cappellini y colabo-

radores (2006), mostraron que las sinergias musculares son similares cuando

los humanos caminan o corren en una cinta a velocidades controladas, y que la

única diferencia entre caminar y correr está en la señal que controla la propul-

sión durante la locomoción. El mismo aboradaje fue seguido por otros autores

demostrando que las mismas sinergias musculares son compartidas caminando

(Saito et al. 2018b) y corriendo (Saito et al. 2018a) a distintas inclinaciones; lo

mismo fue observado en marcha vs ciclismo (Barroso et al. 2014). Diferentes

trabajos han asociado cada sinergia a una fase del ciclo locomotor (Cappellini

et al. 2006; Neptune et al. 2009; Santuz, Ekizos, Eckardt et al. 2018). A pesar

de la cantidad de trabajos que identifican sinergias musculares en actividades

locomotoras en humanos, no hay estudios que describan cómo los músculos

de cada pierna son coordinados durante el galope humano. Estudiar este tipo

de locomoción asimétrica en el marco de la teoŕıa de las sinergias musculares

podŕıa identificar mecanismos de control compartidos entre todas las formas

posibles de locomoción humana.

La principal hipótesis de este trabajo es que las sinergias musculares son com-

partidas entre marchas simétricas y asimétricas, pero con diferencias en los

patrones temporales de activación de cada sinergia entre la pierna trasera y la

50



pierna delantera. Basado en esto, se definen las siguientes hipótesis de trabajo:

Caminar, correr y galopar presentan sinergias musculares compartidas,

con diferencias en sus tiempos de activación.

Los tiempos de activación de las sinergias de la pierna delantera y trasera

durante el galope son diferentes.

De acuerdo al modelo mecánico de galope que implica una combinación

de péndulo y de resorte, los tiempos de activación de las sinergias de una

pierna serán similares a los de caminar, mientras que los de la otra pierna

serán similares a los de correr.
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3.2. Resultados

Parametros espacio-temporales

La Figura 3.1 muestra los parámetros espacio-temporales de todas las marchas

analizadas. A todas las velocidades medidas, Lc y Fc presentan diferencias entre

todos los tipos de locomoción; siendo el galope el que presenta los pasos más

cortos y la frecuencia de paso más alta (Figura 3.1A y 3.1B). El DF de la

pierna trasera fue siempre menor al de la pierna delantera durante el galope

(Figura 3.1), mientras que el de la pierna delantera durante el galope presenta

valores similares a los de carrera a todas las velocidades. El DF durante la

marcha presentó diferencias significativas con la carrera y con las dos piernas

en el galope. El tv mostró valores significativamente más altos para el galope

(Figura 3.1). El Anexo 1 presenta los valores p de las comparaciones múltiples.

1.0

1.5

2.0

Lo
ng

itu
d 

de
l c

ic
lo

 (m
) A * * # 

Marcha Carrera Galope

1.0

1.5

2.0

Fr
ec

ue
nc

ia
 d

e 
ci

cl
o 

(H
z)

B * * # 

0.8 1.1 1.4 1.8 2.5 3.1
Velocidad (m.sec 1)

0.2

0.4

0.6

0.8

D
ut

y 
Fa

ct
or

C  ¥  # ¥ §  §  

Marcha
Carrera

Galope tras
Galope del

0.8 1.1 1.4 1.8 2.5 3.1
Velocidad (m.sec 1)

0.2

0.4

Ti
em

po
 d

e 
vu

el
o 

 (f
ra

cc
ió

n 
de

l T
c)

D

Figura 3.1: Parámetros espacio-temporales durante la marcha, la carrera y el ga-
lope. Los puntos representan los datos de cada experimento, mientras que las ĺıneas
representan un regresión cuadrática. ∗ representa diferencias significativas entre mar-
cha y galope, † entre carrera y galope; y # entre marcha y carrera. El DF en el galope
presenta distintos valores para cada pierna por ser un tipo de locomoción asimétrico.
‡ y U representan diferencias significativas entre la pierna delantera (del) del galope
y la marcha; y entre la pierna trasera (tras) del galope y la marcha, respectivamente.
§ representa diferencias entre las piernas del y tras durante el galope; y ∅ identifica
diferencias significativas entre la tras en el galope y la carrera.
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Perfiles de EMG

Durante la marcha, los músculos del Triceps Sural estuvieron activos durante

la mitad del apoyo, RF y Vas se activaron al finalizar la fase de balanceo y al

inicio de la fase de apoyo, Tib se activó durante la mayor parte del balanceo;

mientras que BF y GluM muestran activación durante la parte final del balan-

ceo y el inicio del apoyo (Figura 3.2). En la carrera, los músculos extensores

presentan un pico de activación al inicio del apoyo, mientras que el Tib, BF y

GluM presentan patrones similares a la marcha. Durante el galope se observan

diferentes patrones de activación muscular en ambas piernas, principalmente

en los músculos Tib, RF, y Gas (Figura 3.2). El músculo Tib muestra un pico

de activación al inicio de la fase de balanceo en la pierna trasera, mientras que

en la pierna delantera parece activarse en el despegue y en la parte final del

balanceo. En el Recto Femoral puede verse un doble pico en la señal procesada

de EMG de la pierna delantera; uno al inicio del apoyo y otro en el despegue

de los dedos del pie. En la pierna trasera RF no está activo en el despegue

de los dedos del pie. GluM presenta activación al inicio del apoyo y un lento

y sostenido aumento de la activación durante la fase de balanceo en la pierna

trasera, distinto a lo que ocurre en la pierna delantera donde GluM presenta un

patrón similar al de la carrera con activación al inicio del apoyo y en la parte

final del balanceo. El resto de los músculos presentan patrones similares de

activación pero con caracteŕısticas temporales anticipadas en la pierna trasera

cuando es comparada con la pierna delantera.
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Figura 3.2: Señales de EMG promediadas de los músculos registrados para cada
tipo de locomoción durante un ciclo de paso. La linea vertical gris en cada una de las
curvas señaliza el momento de despegue del pie del piso. Abreviaturas: Gastrocnemio
Medial (Gas), Sóleo (Sol), Recto Femoral (RF), Vasto Medial (Vas), Tibial Anterior
(Tib), Biceps Femoral (BF) y Gluteo Medio (GluM). A.U.= Unidad Arbitraria.

Sinergias musculares

Cuando el número de sinergias fue evaluado en las diferentes condiciones

(Kruskal-Wallis, p<0.001), los analisis post-hocs no identificaron diferencias

significativas (p>0.05 para comparaciones múltiples). Como muestra la Figura

3.3, el promedio del número de sinergias fue mayor que 3 en varias condiciones.

En este sentido, a los efectos de poder comparar todos los tipos de locomoción

y velocidades, fueron usadas 4 sinergias para todos los análisis (Barroso et al.

2014; Clark et al. 2010; Pérez-Nombela et al. 2017; Shuman et al. 2019). La

estructuara de las sinergias fue similar en todos los tipos de locomoción. La

sinergia 1 incluyó los músculos GluM, RF y Vas; la sinergia 2 los músculos

del Triceps Surae; la sinergia 3 el músculo Tib y la sinergia 4 el músculo

BF (Figura 3.4). Cuando las sinergias fueron comparadas entre los distintos
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Figura 3.3: Promedio del número de sinergias identificado para cada tipo de loco-
moción a diferentes velocidades.

tipos de locomoción, en la mayoŕıa de las comparaciones, 3 de las 4 sinergias

presentaron valores de cosim promedio altos (Figura 3.5). Sin embargo, la

sinergia 4 parece ser espećıfica de cada patrón de locomoción. Por otra parte,

la pierna trasera durante el galope mostró una o dos sinergias compartidas con

la marcha.
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Figura 3.4: Sinerigas musculares en marcha, carrera y galope. Cada sub-figura con-
tiene ocho paneles organizados en cuatro filas y dos columnas. Cada fila representa
una sinergia, mientras que la primera columna representa los patrones de activación
muscular durante un ciclo de marcha y la segunda representa la estructura de cada
sinergia.
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Figura 3.5: Similaridad del coseno (cosim) para la comparación de las distintas
condiciones experimentales. Los asteriscos (∗) identifican las comparaciones de si-
nergias que no alcanzaron el umbral de similaridad mediante un test de T.

Patrones temporales de sinergias musculares

La Figura 3.6 muestra el promedio de CoA de cada sinergia en todos los

tipos de locomoción a diferentes velocidades. En la figura se especifican las di-

ferencias signifiactivas encontradas. Marcha y carrera solo difieren en el patrón

temporal de la sinergia 2, donde el CoA aparece retardado en el ciclo de mar-

cha con respecto al CoA de la carrera. Además, la pierna delantera del galope

y la carrera presentan patrones temporales similares, mostrando únicamente

diferencias en la activación temporal de la sinergia 3. Cuando se compara la

pierna delantera del galope con la marcha se observan patrones temporales

similares en las sinergias 1 y 2; mostrando que la activación en la pierna de-

lantera del galope parece más similar a la de correr que a la de caminar. Por

el contrario, los patrones temporales de las sinergias en la pierna trasera del

galope parecen muy diferente al de las marchas simétricas (3 de 4 CoA fueron

diferentes en la mayoŕıa de las comparaciones).
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Figura 3.6: Promedio (± desv́ıo estándar) de los centros de activación (CoA) de
cada sinergia representado en coordenadas polares. Las diferencias significativas en-
tre los modos de andar se indican en la parte superior de cada representación.

Trayectoria del centro de masa

En la Figura 3.7 se grafican las trayectorias del CM de un ciclo de paso para

cada uno de los tipos de locomoción estudiados. De acuerdo a la cinemática del

CM , las partes bajas de los bucles representan las fases de apoyo y aceptación

del peso, seguidas por las fases de propulsión en el momento que el CM se

eleva. Los colores indican los efectos de la activación de las sinergias 1 y 2

sobre la pierna que está apoyada.

En el galope, los vértices inferiores del bucle triangular representan las fases de

apoyo de la pierna trasera y la pierna delantera (Figura 3.7C). Puede observarse

una clara asimetŕıa de los patrones temporales de activación de las sinergias.
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A B C

Figura 3.7: Cada bucle representa el desplazamiento del centro de masa en marcha
(A), carrera (B) y galope (C), a diferentes escalas. El eje x indica la dirección de
progresión. El color azul representa la acción de la sinergia 1 (aceptación del peso,
el rojo la sinergia 2 (Propulsión); el color violeta las sinergias 1 y 2 en la pierna
delantera del galope. En amarillo se identifica la transferencia pendular durante la
marcha, mientras que en verde se muestra la fase baĺıstica en la carrera y el galope.

3.3. Discusión

Parámetros espacio-temporales

Durante el galope, cada una de las piernas tienen un rol diferente. La trasera

está más dedicada a desacelerar verticalmente el centro de masa y a acelerarlo

de forma horizontal, mientras que la delantera intenta acelerarlo de forma

vertical y desacerelarlo de forma horizontal (Fiers et al. 2013). Considerando

el alto promedio de fuerza vertical observada durante la fase de apoyo del

galope (A. Minetti et al. 2012) y la capacidad de los músculos de absorber

trabajo negativo, es razonable esperar que el DF de la pierna trasera sea

más bajo que el de la pierna delantera como reportan Fiers y colaboradores

(2013). Los resultados de esta tesis confirman esta tendencia. El DF de la

pierna delantera no fue significativamente distinto al de la carrera a las mismas

velocidades (Figura 3.1). La frecuencia de ciclo de la carrera fue en promedio

de 1.32 Hz a 1.81 m/s, cercano al valor óptimo reportado (Snyder y Farley,

2011). Con respecto a la carrera, el galope mostró valores de frecuencia de ciclo

y de longitud de ciclo mas altos y bajos, respectivamente (Figura 3.1). Esto

confirma el patrón previamente observado (Fiers et al. 2013; A. Minetti et al.

2012; Pavei et al. 2015). Altas frecuencias de ciclo puede llevar a un aumento del

gasto energético, lo cual es una de las caracteŕısticas del galope con respecto a la

carrera (Pavei et al. 2015; Snyder y Farley, 2011). Una razón para esto, podŕıa
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ser la necesidad de incrementar las velocidades de acortamiento muscular a los

efectos de aumentar la frecuencia de ciclo (Lindstedt y Boyce, 1985).

Sinergias musculares

Este trabajo representa el primer estudio que evalúa las sinergias muscu-

lares de ambas piernas durante el galope. Según la bibliograf́ıa, son necesarias

entre 3 y 5 sinergias cuando se quiere reconstruir las señales de EMG duran-

te la locomoción al medir una cantidad de músculos que vaŕıa desde 7 hasta

32 (Cappellini et al. 2006; Clark et al. 2010; Santuz, Ekizos, Eckardt et al.

2018; Yokoyama et al. 2016). El presente trabajo muestra un promedio de 3

en todas las condiciones (Figura 3.3). Este resultado puede ser explicado por

dos razones. En primer lugar, por la cantidad de músculos registrados. Algu-

nos autores han demostrado que el número de músculos evaluados afecta los

valores de VAF, sobrestimándolos cuando el número de músculos registrados

es similar al de este trabajo (Steele et al. 2013). De hecho, Pérez-Nombela y

colaboradores (2017) obtuvieron un número de sinergias comparable al de este

trabajo, midiendo 7 músculos en cada pierna en un grupo control. La otra

razón es que aún no existe acuerdo sobre un método estándar para estimar el

número de sinergias a partir de la curva de VAF, generando dificultades para

comparar resultados asociados a este parámetro (Turpin et al. 2021).

Según los trabajos de Santuz y colaboradores (2018a); y de Cappellini y cola-

boradores (2006), para marcha y carrera puede describirse el mismo número

de sinergias. Los resultados de este trabajo confirman estas conclusiones, su-

mando además que durante el galope también se identifican 3 sinergias en

ambas piernas, a pesar de su diferente función en el ciclo de paso. El número

de sinergias ha sido interpretado como un indicador de complejidad de la tarea

motora, donde un número mayor de sinergias refleja mayor complejidad (Clark

et al. 2010). Los resultados de este trabajo sugieren que el galope no implica

diferencias en la complejidad motora cuando es comparado con los modos de

locomoción más comunes en humanos. Por tanto, el desuso de este tipo de

locomoción podŕıa no ser determinado por la complejidad con la que es ejecu-

tada la tarea.

De acuerdo a la primera hipótesis de este trabajo, encontramos que el número

y la composición de las sinergias es similar en todo el repertorio de locomoción

humana, incluyendo las sinergias de la pierna delantera y la pierna trasera por
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separado. Como muestran las Figuras 3.4 y 3.5, las sinergias 1, 2 y 3 fueron

compartidas en todos los tipos de locomoción, incluyendo ambas piernas en

el galope. La sinergia 4 presentó valores de similaridad más bajos, aunque el

músculo BF siempre fue el principal componente de esta sinergia (Figura 3.4).

En el galope, ambas piernas mostraron coeficientes similares; y también fue-

ron similares cuando se compararon ambas piernas del galope a los tipos de

locomoción simétricos (Figura 3.5). Estas similaridades a través de diferentes

tipos de locomoción sugieren una estrategia de control común para tipos de pa-

so simétricos y asimétricos en humanos. Esta idea fue propuesta originalmente

por Whitall y Caldwell (1992) cuando observaron patrones similares de coor-

dinación cinemática intra-segmento, a pesar de las diferencias encontradas en

patrones inter-segmento cuando el galope fue comparado con la carrera (Whi-

tall y Caldwell, 1992). Por tanto, un importante hallazgo de este trabajo es la

evidencia de un esquema de organización de la actividad muscular compartida

que sugiere un modo de control común entre todos los tipos de locomoción

humana. Similaridades entre los coeficientes de sinergias entre marcha y ca-

rrera también fueron observadas en investigaciones previas (Cappellini et al.

2006); sin embargo otros autores han detectado diferencias de sinergias entre

tipos de velocidad y locomoción, atribuyendo esta diferencia a la metodoloǵıa

usada (Yokoyama et al. 2019). Recientemente ha sido desarrollado un modelo

musculo-esquelético a partir de la hipótesis de sinergias musculares, confirman-

do que tanto caminar como correr pueden ser desarrollados por el mismo set de

sinergias musculares modificando levemente los tiempos de activación de cada

una de ellas. De acuerdo a estos resultados, debeŕıa ser posible que el modelo

también reproduzca el galope bajo el mismo set de sinergias que los tipos de

locomoción simétricos. El galope humano es homólogo al galope transverso

de los cuadrúpedos, que representa el tipo de locomoción más económico a

altas velocidades. El hecho de que las sinergias sean compartidas en los tres

tipos de locomoción humana, subraya la idea de las sinergias como estructu-

ras filogenéticamente conservadas propuesta por otros autores (Dewolf et al.

2020). Sin embargo, a pesar de que los circuitos neuronales se preserven en la

evolución de la locomoción, la eficiencia de los patrones de movimiento vaŕıa

en función de las diferentes caracteŕısticas biomecánicas y anatómicas de las

especies y por tanto puede ser un factor selectivo de mucha presión en contra

del uso de ciertos tipos de locomoción.
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Patrones temporales de sinergias

A modo de resumen se puede decir que caminar y correr son únicamente dife-

renciados por la activación anticipada de los músculos del Triceps Sural; que

la pierna delantera durante el galope es únicamente diferenciada de la carrera

por una activación anticipada de la sinergia 3 y que el CoA en la sinergia 3

es capaz de distinguir marchas simétricas de asimétricas. El patrón tempo-

ral de la pierna trasera durante el galope es muy diferente al de los tipos de

locomoción simétricos (3 CoA fueron diferentes en la mayoŕıa de las compara-

ciones). Los resultados anteriores indican que los momentos en que se ejecutan

las acciones necesarias para dar pasos en la pierna trasera durante el galope

no son similares a correr ni a caminar. Por otra parte, la comparación de la

pierna delantera y trasera en el galope mostró dos CoA diferentes y dos sin

diferencias significativas (Figura 3.6). La primera sinergia, el cual incluye los

músculos extensores de rodilla (RF y Vas) y el GluM, fue siempre activado al

inicio de la fase de apoyo, para absorber trabajo negativo debido al aterrizaje y

además para iniciar la elevación del centro de masa (Figura 3.6) acordando con

resultados de marcha (Clark et al. 2010; Mehrabi et al. 2019; Neptune et al.

2009) y carrera (Oliveira et al. 2016; Santuz, Ekizos, Janshen et al. 2018). En

el galope, la mayor parte del impacto es absorbido por la pierna trasera. Este

hecho se relaciona con el alto momento extensor de la articulación de la cadera

en la pierna trasera durante la totalidad del ciclo de paso que ha sido reporta-

do (Walter y Carrier, 2007). La activación de la sinergia correspondiente a la

aceptación del peso en la pierna trasera se da de forma anticipada con respecto

a la pierna delantera y a los otros tipos de locomoción (Figure 3.6) pudiendo

explicar los aspectos mecánicos descriptos anteriormente en la pierna trasera

del galope. En este sentido, se sugiere que el esfuerzo invertido por la sinergia

1 de la pierna trasera para reducir el impacto en el aterrizaje podŕıa ser una

de las claves del alto costo metabólico reportado por otros autores (A. Minetti,

1998; Pavei et al. 2015). Los resultados de este trabajo confirman el patrón

temporal descripto en art́ıculos anteriores en tipos de locomoción simétricos

(Cappellini et al. 2006; Mehrabi et al. 2019; Neptune et al. 2009; Oliveira et

al. 2016; Saito et al. 2018b; Santuz, Ekizos, Janshen et al. 2018). De acuerdo

a Cappellini (2006), la diferencia entre caminar y correr está evidenciada por

un defasaje en la activación de la sinergia asociada a los flexores plantares. El

patrón de activación temporal de esta sinergia (la número 2 en este trabajo)
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en la pierna delantera durante el galope no presentó diferencias con la de la

carrera (Figura 3.6). En base a estos resultados podemos considerar que el

comportamiento de esta sinergia es un distintivo caracteŕıstico de los tipos de

paso con rebote. La activación anticipada fue parcialmente debida a una fase

de apoyo más corta con respecto a la de la marcha: los músculos de la panto-

rrilla deben dar propulsión hacia adelante y contribuir al soporte del cuerpo

(Neptune et al. 2009). Ivanenko y colaboradores (2008) identificaron dos picos

en la activación de la segunda sinergia cuando analizaron el ciclo de galope

bilateral. Este grupo de investigadores analizó la pierna derecha durante el

galope bilateral donde la misma pierna actúa alternativamente como delantera

y trasera, y por lo tanto podŕıa explicar la aparición de este patrón temporal

de activación en un ciclo promediado de paso. El músculo Tibial Anterior fue

incluido en la sinergia número 3. Su CoA aparece representado durante la fase

de balanceo de marcha (Neptune et al. 2009) y carrera (Oliveira et al. 2016).

En el galope esta sinergia aparece anticipada, en la iniciación de la fase de

balanceo, justo después de despegar los dedos del piso. La cuarta sinergia, aso-

ciada con la extensión del muslo, aparece en el balanceo tard́ıo y justo antes del

aterrizaje (Marcha: (Clark et al. 2010; Neptune et al. 2009); Carrera: (Oliveira

et al. 2016; Santuz, Ekizos, Janshen et al. 2018)). El tiempo de activación de

esta sinergia fue compartido entre todas las marchas. De acuerdo a la segunda

hipótesis planteada, durante el galope se encontraron diferencias significativas

en el CoA entre la pierna delantera del galope y la pierna trasera del galope

en la sinergia 1 (aceptación del peso) y en la sinergia 2 (propulsión) (Figura

3.6). El comportamiento de las dos piernas es claramente diferente durante la

fase de apoyo, pero comparte los mismos patrones de sinergia en la fase de

balanceo (Figura 3.6). Los resultados que desprende este trabajo refutan la

tercera hipótesis mostrando patrones de activación temporal muy diferentes

en la pierna trasera del galope y en la marcha, aunque el comportamiento de

de la pierna delantera en el galope es muy similar al de la carrera.

Trayectoria del centro de masa

El efecto del trabajo muscular sinérgico sobre el centro de masa durante la

aceptación del peso y la propulsión es mostrado a través de la Figura 3.7.

En la marcha, la fase de propulsión acompaña el ascenso del centro de masa

hasta su punto mas alto, mientras que la aceptación del peso comienza con
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el apoyo del talón y continúa mientras se da la transición entre el doble y el

simple apoyo (Figura 3.7A). En la carrera, la fase de propulsión termina con el

despegue del pie, mientras el centro de masa continúa ascendiendo durante la

fase baĺıstica (Figura 3.7B). En la Figura 3.7C la asimetŕıa del galope se vuelve

más evidente. La aceptación del peso anticipada prepara la pierna trasera para

soportar el impacto luego de la fase de vuelo. Las dos fases de propulsión son

muy diferentes, en un caso hay una transferencia del peso casi-pendular desde la

pierna trasera a la delantera, mientras que la propulsión de la pierna delantera

debe empujar hacia arriba para despegar.

3.4. Conclusiones

De acuerdo con las hipótesis (i) y (ii), las sinergias musculares son compartidas

a través del repertorio completo de locomoción humana y los patrones tempo-

rales de activación entre la pierna delantera y trasera son diferentes. Por tanto,

en las personas saludables, el galope no está determinado por una estructura

diferente de las sinergias, sino por ajustes en los patrones temporales de las

mismas sinergias que se utilizan para caminar y correr. La oportunidad que los

músculos tienen para activarse dentro de un ciclo locomotor es lo que determi-

na el patrón biomecánico ejecutado durante el galope y no la estructura de las

sinergias. Los resultados de este trabajo, refutan la tercera hipótesis soportan-

do la idea de un paradigma mecánico diferente al de caminar y correr. Luego de

haber analizado y comparado señales electromiográficas se puede concluir que

todos los tipos de locomoción humana presentan caracteŕısticas subyacentes

comunes de activación muscular que sugieren un mecanismo de control motor

común.

64



Caṕıtulo 4

Reduciendo el costo de

transporte durante un tipo de

locomoción asimétrico

4.1. Introducción

Los pasos asimétricos se caracterizan por fases de contacto que no se distribu-

yen uniformemente durante el ciclo de paso (Hildebrand, 1989). En los tipos

de locomoción asimétricos como el galope de los cuadrúpedos, un ciclo de paso

se compone de una secuencia de pasos y saltos. Durante el galope de los ani-

males b́ıpedos, el ciclo de paso está compuesto de la misma forma que en los

cuadrúpedos, un paso seguido de un salto. El aterrizaje después de la fase de

salto se considera el comienzo del ciclo y la primera pierna en tocar el suelo se

define como pierna trasera (tras), mientras la otra (del mismo par, en el caso

de cuadrúpedos) se define como la pierna delantera (del) (Hildebrand, 1989).

El intervalo de tiempo entre el toque con el suelo de tras y del puede variar,

pero los patrones de apoyo durante este paso (paso pendular) se parecen al de

un paso de marcha, con sus correspondientes fases de simple y doble apoyo. La

mecánica de este paso también parece similar, con un movimiento de péndulo

invertido del centro de masa del cuerpo (A. Minetti, 1998). Sin embargo, los

patrones temporales de activación muscular de tras y de del, no se parecen a

los de la marcha (Caṕıtulo 3). El salto (o paso rebotante), operado por del,

se asemeja al movimiento de un paso de carrera pero con ángulos de despegue

más pronunciados (Fiers et al. 2013). Por lo tanto, durante el galope, el modelo
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mecánico incluye una fase pendular y una fase de rebote resorte-masa (A. Mi-

netti, 1998; Saibene y Minetti, 2003). La asimetŕıa del galope determina dos

formas de este tipo de paso: el galope bilateral (equivalentes al galope rotatorio

cuadrúpedo), en donde tras y del cambian en cada ciclo de paso, mientras que

en el galope unilateral (equivalentes al galope transversal cuadrúpedo) tras y

del se mantienen en todos los ciclos de paso.

En los caballos, el gasto metabólico de enerǵıa aumenta con la velocidad. A

medida que la velocidad aumenta, estos animales pasan de caminar a trotar y

eventualmente a galopar a los efectos de gastar menos enerǵıa por kg de masa

por metro recorrido (costo metabólico) (Hoyt y Taylor, 1981). Por lo tanto,

cuando el costo metabólico se expresa como costo de transporte (CoT), defini-

do como la enerǵıa metabólica necesaria para mover una unidad de masa a una

unidad de distancia (Schmidt-Nielsen, 1972), cada uno de los tres pasos mues-

tra un rango de velocidades ((óptimas)) en que la relación CoT versus velocidad

muestra un mı́nimo (A. Minetti et al. 1999). En los humanos, el galope se com-

porta de manera bastante diferente con respecto al galope de los cuadrúpedos,

dado que el rango de velocidad en donde los humanos comúnmente ejecutan el

galope se superpone con el de caminar y correr, con un mayor costo energético

(A. Minetti et al. 2012; Pavei et al. 2015). La consecuencia práctica de este

comportamiento energético es que el galope no se utiliza durante las tareas

locomotoras habituales dado que para cada velocidad se prefiere el tipo de

locomoción que minimiza el costo energético, por tanto la locomoción humana

solo presenta una transición marcha-carrera (Saibene y Minetti, 2003. El galo-

pe humano surge de forma particular, como al bajar escaleras o al desplazarse

en condiciones de baja gravedad (Ackermann y van den Bogert, 2012; A. Mi-

netti, 1998; A. Minetti et al. 2012; Pavei et al. 2017).

Un factor determinante del galope cuadrúpedo para que sea energéticamente

eficiente es contar con un mecanismo a través de la columna vertebral que

permita recuperar la enerǵıa elástica potencial durante una ciclo de paso (Bo-

risova et al. 2021). Los movimientos relacionados con la columna permiten a

los cuadrúpedos aumentar la distancia recoorrida en un ciclo de paso y, en

consecuencia, la velocidad de progresión (A. Minetti et al. 1999; A. Minetti,

1998). En ausencia de dicha recuperación elástica adicional, los tipos de paso

asimétricos parecen funcionar peor que los simétricos, en términos de costo

energético (A. Minetti et al. 2012; Pavei et al. 2015; Pavei y Minetti, 2016).

La idea de que las asimetŕıas de paso conducen a tipos de paso menos económi-
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cos fue revisada por distintos autores. Diferentes tiempos de paso generados

a partir de un metrónomo producen un aumento en el costo metabólico con

respecto al costo de la marcha simétrica (Ellis et al. 2013). Los experimentos

caminadoras de cinta dividida se transformaron en un modelo de referencia

para generar diferentes tiempos y longitudes de paso dentro de un ciclo de

paso (Finley et al. 2013). El impacto de las asimetŕıas de paso en la enerǵıa

consumida durante la locomoción aún está en debate, pero se ha sugerido que

la asimetŕıa del tiempo de paso podŕıa ser más determinante para impactar

el costo metabólico que la asimetŕıa de la longitud de paso (Stenum y Choi,

2021). La relación entre el costo de enerǵıa y las asimetŕıas de pasos durante

la carrera ha sido menos explorada. Los tiempos de paso de carrera asimétri-

cos, generados a través de un metrónomo audible producen un mayor costo

metabólico (Beck et al. 2018). Los diferentes tiempos de paso también produ-

cen fuerzas de reacción del suelo asimétricas y, por lo tanto, diferente rigidez

mecánica de las piernas (Beck et al. 2018). Los atletas que usan prótesis elásti-

camente pasivas espećıficas para correr también mostraron asimetŕıas en la

rigidez de las piernas (McGowan et al. 2012), con un impacto diferente en el

costo metabólico para los atletas con amputación unilateral (Beck et al. 2017b

y bilateral (Beck et al. 2017a).

En algunos trabajos se ha discutido las fuentes del alto costo de los modos de

locomoción asimétricos. Fiers et al. (2013) explicaron las asimetŕıas asociadas

a las diferentes funciones de tras y del , mostrando que durante el galope la

cadera disipa una gran cantidad de enerǵıa en la pierna trasera y los exten-

sores de la cadera en la pierna delantera generan gran cantidad de potencia.

Las ideas desarrolladas en el Caṕıtulo 3 apoyan esta lectura mostrando una

activación temprana de la sinergia de aceptación de peso.

Andrada et al. (2016) aplicaron el modelo B-SLIP al galope y demostraron

que un aumento de la rigidez de tras con respecto a del, conduce a ciclos de

paso que recorren más distancia más largas, reduciendo el CoT (Andrada et

al. 2016). Este estudio sugiere un aprovechamiento de las asimetŕıas de rigidez

entre ambas piernas en el galope para minimizar el CoT. El objetivo del tra-

bajo es investigar la relación entre el gasto metabólico, las asimetŕıas de los

parámetros durante un ciclo de paso y las asimetŕıas de la rigidez de la pierna

en el galope a diferentes velocidades. A continuación de desarrollan 3 hipótesis:

(i) la relación entre el gasto de enerǵıa y la velocidad permite confirmar un

CoT decreciente en el rango de velocidad estudiado; (ii) la disminución del
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CoT está correlacionada con cambios en la asimetŕıa de paso; (iii) la disminu-

ción del CoT se correlaciona con un aumento de la rigidez de la pierna trasera

con respecto a la rigidez de la pierna delantera.

4.2. Resultados

Energética

La potencia metabólica en el galope siempre presentó valores más altos que

para la carrera, aunque una pendiente similar puede ser observada entre ambos

tipos de locomoción (4.1A). Existe una dependencia de la potencia metabólica

con la velocidad tanto en el galope (p = 0.001) como en la carrera (p < 0.001).

La Figura 4.1B muestra el CoT del galope y la carrera a diferentes velocidades.

El CoT de la carrera fue casi constante en el rango de los 4 J/kg.m y no se ve

afectado por el incremento de la velocidad (p = 0.057). El CoT del galope fue

siempre mayor que el de la carrera, pero con una tendencia a decrecer con el

aumento de la velocidad (p = 0.047).
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Figura 4.1: Potencia metabólica (A) y costo de transporte (B) en función de la
velocidad durante la carrera y el galope. Las ĺıneas representan un ajuste lineal de
las variables. Los ćırculos grandes muestran el promedio (con desviaciones estándar),
mientras que los ćırculos pequeños representan datos individuales. Los asteriscos (*)
indican que la velocidad afecta a la variable dependiente (Kruskal-Wallis, p < 0.05).

Asimetŕıas de paso

La Figura 4.2 muestra cómo vaŕıan las asimetŕıas en los parámetros espacio-

temporales cuando aumenta la velocidad. Los resultados sugieren que ni las
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asimetŕıas temporales de paso, ni los tiempos relativos de paso cambian con el

incremento de velocidad (p > 0.05, prueba de Kruskal-Wallis). En la Figura 4.3
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Figura 4.2: Asimetŕıas de tiempo de paso en el galope y la carrera (A); y tiempo
relativo de paso en el galope (B). Los ćırculos grandes muestran valores promedios
(con desviaciones estándar), mientras que los ćırculos pequeños muestran datos de
cada sujeto.

puede observarse una dependencia de la asimetŕıa de la longitud de paso con

la velocidad (p = 0.02, prueba de Kruskal-Wallis). Esta asimetŕıa tiende a cero

y es determinada por un aumento en la longitud relativa del paso rebotante y

por un decrecimiento en la longitud relativa del paso pendular(p = 0.02 y p =

0.03, respectivamente; Figura 4.3B). Como es esperado, durante la carrera se

observan valores de asimetŕıas cercanos a cero.
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Figura 4.3: Asimetŕıas de longitud de paso en el galope y la carrera (A); y longitud
relativa de paso en el galope (B). Los ćırculos grandes muestran valores promedios
(con desviaciones estándar), mientras que los ćırculos pequeños muestran datos de
cada sujeto.
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Rigidez mecánica de la pierna

Durante el galope, la rigidez de la pierna fue significativamente mayor en la

pierna trasera que en la delantera a todas las velocidades (p = 0.022 a 1.39

m/s, p = 0.045 at 1.81 m/s y p = 0.042 a 2.5 m/s), y además parece crecer más

rápido al aumentar la velocidad (ver valor de la pendiente en la Figura 4.4A).

La pierna delantera del galope y la carrera muestran valores comparables de

rigidez mecánica dado que no existen diferencias significativas (p = 0.504 y

p = 1 a 1.81 m/s y 2.5 m/s, respectivamente; Figura 4.4A). El test de Kuskal-

Wallis demuestra que no existen efectos de la asimetŕıa de rigidez durante el

galope (p = 0.984).

1.81 3.062.51.39
Velocidad (m/s)

0

20000

40000

60000

R
ig

id
ez

 (N
/m

)

y = 14444.67x + -9231.86
y = 7332.93x + -4518.32
y = 7346.68x + -7878.89

# #, #, 

A

Galope (trasera)
Galope (delantera)

Carrera

1.39 1.81 2.5
Velocidad (m/s)

0

1

2

3

4
As

im
et

ría
 d

e 
rig

id
ez

 
 e

n 
el

 g
al

op
e

B

Figura 4.4: Rigidez de las piernas en función de la velocidad para galope y carrera.
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4.3. Discusión

Energética

El gasto de enerǵıa, expresado como Potencia metabólica, fue más alto en el

galope que en la carrera a la misma velocidad (Figura 4.1A). Sin embargo,

en ambos tipos de locomoción la tasa de incremento del gasto tuvo un valor
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similar (3.68 para el galope vs. 3.36 para la carrera). Aśı, la recta de regresión

lineal del galope aparece paralela y desplazada hacia la izquierda con respecto

a la ĺınea de tendencia de la carrera (Figura 4.1A). Como es esperado, el CoT

de la carrera fue alrededor de 4 J/Kg.m, independiente de la velocidad en el

rango de velocidades medido (Farley y McMahon, 1992; Saibene y Minetti,

2003) y similar a la pendiente de la curva de potencia metabólica en función

de la velocidad (Figura 4.1), dado que el valor del término independiente está

cerca de cero (C. R. Taylor et al. 1970). El CoT del galope fue también similar

a otros trabajos siendo siempre mayor que el costo metabólico de la carrera,

pero con una tendencia a decrecer cuando la velocidad incrementa (A. Minetti,

1998; A. Minetti et al. 2012; Pavei et al. 2015) (Figura 4.1B). Sin embargo,

el término independiente de la regresión lineal del galope no tiene un valor

despreciable (alrededor de 3.5 W/kg), mostrando el por qué de la tendencia

decreciente del costo metabólico del galope hacia un valor asintótico equivalen-

te al de la pendiente de la curva de potencia metabólica vs velocidad (Pagano

et al. 2018; C. R. Taylor et al. 1982) (Figura 4.1B).

Estas caracteŕısticas de las curvas de potencia metabólica del galope y la ca-

rrera (misma pendiente y diferente término independiente) podŕıa explicar, al

menos desde un punto de vista matemático, la diferencia entre el CoT del galo-

pe y el de la carrera a bajas velocidades, y el acercamiento progresivo del CoT

del galope hacia el CoT de la carrera cuando aumenta la velocidad (Pagano

et al. 2018; C. R. Taylor et al. 1982) (Figura 4.1). El alto costo del galope

comparado con su contraparte cuadrúpeda (A. Minetti et al. 1993), y su baja

eficiencia (Pavei et al. 2015), han sido discutidos pero no completamente ex-

plicados. Se ha establecido que el galope podŕıa verse favorecido sobre otros

tipos de locomoción en condiciones de baja gravedad (Ackermann y van den

Bogert, 2012; A. Minetti et al. 2012) y su CoT en estas condiciones podŕıa

ser comparable al de la carrera (Pavei et al. 2015). Estos resultados apuntan

a un componente gravitacional del CoT, el cual debeŕıa estar relacionado a

las oscilaciones verticales del centro de masa, y finalmente, a las variaciones

de enerǵıa potencial que contribuyen al trabajo externo (G. A. Cavagna et al.

1977). Sin embargo, el trabajo externo del galope no es significativamente ma-

yor al de la carrera a la misma velocidad (Pavei et al. 2015). Fiers, et al (2013)

apuntaron a la mecánica de los miembros inferiores a los efectos de explicar el

CoT incrementado en el galope. De acuerdo a los autores, la principal diferen-

cia fue localizada a nivel de las articulaciones de la cadera. El rol asimétrico de
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los segmentos podŕıa causar un trabajo negativo mayor, y consecuentemente

mayor disipación de enerǵıa en la pierna trasera y mayor generación de trabajo

positivo de la pierna delantera (Fiers et al. 2013). Además, las altas frecuencias

de ciclo en el galope con respecto a los tipos de locomoción simétricos discu-

tidas en el Caṕıtulo 3, podŕıan contribuir al incremento del trabajo mecánico

interno, y aśı aumentar el costo metabólico.

Asimetŕıas de paso

El impacto de las asimetŕıas de paso en el costo metabólico ha sido evaluado a

partir de adaptaciones a la marcha en caminadoras de cintas divididas (Finley

et al. 2013). La forma en que la longitud de paso y el tiempo de paso determi-

nan las caracteŕısticas metabólicas en la locomoción aún está bajo debate, sin

embargo ha sido demostrado recientemente que los humanos saludables adap-

tan valores de asimetŕıa de tiempo de paso que minimizan el costo metabólico

(Stenum y Choi, 2020). El galope representa un buen modelo experimental

para evaluar estos parámetros y cómo son modificados, para reducir el costo

metabólico. La asimetŕıa de tiempo de paso en el galope no muestra diferencias

significativas a diferentes velocidades (Figura 4.2A). Por tanto, la reducción

del CoT asociada con el incremento de velocidad no parece estar relacionado

con la disminución de esta asimetŕıa. La duración relativa de cada paso parece

mantenerse constante con el incremento de velocidad manteniendo una rela-

ción constante de 3:1 entre la duración relativa de paso rebotante y la del paso

pendular (4.2B).

Por otra parte, la presencia de asimetŕıas en el tiempo de paso durante la ca-

rrera incrementa el costo de transporte. Cuando las asimetŕıas son producidas

a través de metrónomos audibles, los sujetos mantienen los mismos tiempos de

contacto pero cambian el tiempo de balanceo aplicando diferentes magnitudes

promedio de fuerza de reacción del suelo (Beck et al. 2018). De acuerdo a Beck

et al. (2018), esto podŕıa afectar los mecanismos de ahorro de enerǵıa mecánica

y por tanto explicar el alto costo. El presente trabajo muestra que a 2.5 m/s

las asimetŕıas de tiempo de paso en el galope aún existen a pesar de tener un

costo metabólico similar al de la carrera. Estos resultados pueden explicarse

por la diferente estrategia utilizada en el galope basada en el uso diferentes

DF para cada pierna. Esta estrategia, podŕıa ser una adaptación del diferente

rol que juega cada una de las piernas (Figura 3.1). En otras palabras, una for-
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ma de manejar las asimetŕıas temporales de paso podŕıa ser usando diferentes

mecanismos para ahorrar enerǵıa, como se hace durante el galope.

Un resultado que se destaca de las asimetŕıas en la longitud de paso es que a

medida que la velocidad aumenta, la asimetŕıa en la longitud de paso decre-

ce a un valor promedio de aproximadamente cero, mostrando que la longitud

de paso es casi simétrica a 2.5 m/s (Figura 4.3) . Este hecho podŕıa ser un

determinante de la reducción del CoT a medida que aumenta la velocidad, a

pesar del comportamiento independiente entre la velocidad y la asimetŕıa tem-

poral de paso en el galope. Ha sido demostrado que durante las adaptaciones

de marcha en caminadoras de cinta dividida, los humanos priorizan reducir la

asimetŕıa en la longitud de paso sobre la reducción de la asimetŕıa del tiempo

de paso (Finley et al. 2013) y esta estrategia lleva a una reducción del costo

metabólico durante la locomoción asimétrica (Stenum y Choi, 2020).

En el galope, la asimetŕıa de la longitud de paso a bajas velocidades se ca-

racterizó por tener el paso de rebote más corto que el paso pendular (Figura

4.3B). Este comportamiento es at́ıpico, dado que generalmente la transición de

tipos de paso con mecanismo pendular (como la marcha) a tipos de paso con

mecanismo de rebote (como la carrera) se acompaña de un alargamiento de

los pasos para alcanzar mayores velocidades. El rendimiento en tipos de paso

con rebote está impulsado por el almacenamiento y la recuperación de enerǵıa

elástica durante el ciclo del paso (modelo resorte-masa), aumentando la enerǵıa

mecánica disponible sin afectar el costo metabólico (Cappellini et al. 2010; Sai-

bene y Minetti, 2003). De hecho, los pasos rebotantes cortos podŕıan causar un

funcionamiento ineficiente del mecanismo elástico y además generar aumentos

de la frecuencia del ciclo de paso para alcanzar las velocidades demandadas,

produciendo alta potencia metabólica a bajas velocidades (Figura 4.1). Va-

rios factores podŕıan contribuir a reducir la eficiencia del sistema resorte-masa

en el galope con respecto a la carrera, como la rigidez de las piernas y una

transferencia de enerǵıa insuficiente durante la fase de empuje discutida en el

Caṕıtulo 3. En el galope, la mayor parte de la enerǵıa elástica la almacena la

pierna trasera, pero es necesaria una mejor recuperación por parte de la pierna

delantera para proporcionar un mayor empuje para el despegue. La asimetŕıa

inusual en la longitud de pasos que se da en el galope, con pasos rebotantes

más cortos que los pasos pendulares, particularmente a velocidades más bajas,

podŕıa explicar el alto costo metabólico del galope. Los pasos rebotantes son

más demandantes de enerǵıa con respecto a los pasos pendulares, mientras que
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en esta fase del ciclo de paso, tanto la enerǵıa potencial como la cinética del

centro de masa del cuerpo aumentan al mismo tiempo, haciendo inútil el meca-

nismo pendular de recuperación de enerǵıa (Saibene y Minetti, 2003). Cuando

los pasos de rebote se hacen más largos (y la asimetŕıa de la longitud de paso se

aproxima a cero), el CoT disminuye, alcanzando valores cercanos a la carrera.

Si fuera posible revertir revertir la asimetŕıa de la longitud del paso como se

da en la adaptación prolongada (40 minutos) de marcha en caminadoras de

cinta dividida (Sánchez et al. 2021), o dando pasos rebotantes aún más largos

como sugieren los experimentos en baja gravedad simulada (Pavei et al. 2015),

podŕıa mejorar el rendimiento del galope. Sin embargo, es posible que existan

limitaciones mecánicas y fisiológicas, como cargas articulares o fatiga (Stenum

y Choi, 2020), que impidan dar pasos rebotantes más largos durante el galope.

Rigidez mecánica de la pierna y asimetŕıas

Ha sido demostrado que la rigidez de la pierna y el tiempo de contacto con

el suelo son optimizados para reducir el costo metabólico de la carrera (Moore

et al. 2019). Los resultados de este trabajo determinaron que en el galope, al

aumentar la velocidad, la rigidez aumenta más rápido en la pierna trasera que

en la delantera (Figura 4.4A). Estas tendencias siguen la ĺınea del trabajo R.

Taylor, 1978, que predijo que a medida que la velocidad aumenta se necesitan

((resortes más ŕıgidos)) para almacenar enerǵıa elástica adicional durante los

tipos de paso rebotante. Este tipo de ((resortes)) debeŕıan proporcionarse re-

clutando más fibras en los miembros inferiores (R. Taylor, 1978). Además, los

cuadrúpedos que galopan pueden incrementar la rigidez mecánica del cuerpo

entero incluyendo un ((resorte)) en la columna vertebral (A. Minetti et al. 1993;

R. Taylor, 1978).

No fueron encontradas diferencias significativas en la rigidez entre la pierna

delantera del galope y la carrera, mostrando un comportamiento mecánico si-

milar durante la fase de apoyo (Figura 4.4). Similaridades entre la carrera y

la pierna delantera que galopa pueden también verse en algunos parámetros

espacio-temporales y en el análisis de sinergias musculares (ver Caṕıtulo 3).

Desde el punto de vista mecánico y también desde el punto de vista de la acti-

vación muscular, la pierna delantera del galope parece comportarse de la misma

forma que lo hace la pierna que está corriendo. La mayor rigidez mecánica que

presenta la pierna trasera del galope, con respecto a la pierna delantera y a la
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de la carrera, podŕıa explicar la necesidad de transmitir la gran cantidad de

enerǵıa mecánica negativa a través de los músculos, para almacenarla en las

estructuras elásticas (tendones).

De acuerdo al modelo desarrollado por Andrada y colaboradores (2016), valo-

res de rigidez más altos de la pierna trasera y con mayor asimetŕıa en la rigidez

mecánica entre ambas piernas incrementan la longitud del ciclo de paso (An-

drada et al. 2016), y por lo tanto hacen posible decrecer el CoT. Los resultados

experimentales del presente trabajo soportan estas predicciones de forma par-

cial, mostrando que el CoT decrece y que la rigidez mecánica de la pierna

trasera tiene una pendiente mayor que la de la pierna delantera. Sin embargo,

la asimetŕıa relativa de la rigidez entre ambas piernas no se modifica con el

aumento de velocidad (Figura 4.4). Fiers y colaboradores (2013) sostienen que

hay una cierta cantidad de transferencia de enerǵıa entre la pierna trasera y la

pierna delantera durante la fase pendular del galope, pero la enerǵıa elástica

almacenada en la pierna trasera durante el aterrizaje no se transfiere de forma

eficiente durante el doble apoyo. Evidentemente, los humanos no son capaces

usar el ((resorte)) adicional del tronco y la columna vertebral para mejorar la

longitud del ciclo a velocidades lentas, como śı lo hacen los cuadrúpedos.

Los parámetros espacio-temporales durante el galope determinan que existe

una pobre eficiencia de la transferencia de enerǵıa a bajas velocidades. Junto

con la ausencia de un ((resorte adicional)), podŕıan sugerirse como los principa-

les determinantes del alto costo del galope a bajas velocidades en condiciones

de gravedad normal.

4.4. Conclusiones

La potencia metabólica durante el galope y durante la carrera crece a la mis-

ma tasa cuando aumenta la velocidad, pero el costo de transporte fue mayor

en el galope. En el galope a bajas velocidades, pasos rebotantes más cortos

que los pendulares determinan un alto costo metabólico. Los incrementos de

rigidez mecánica en la pierna trasera cuando los humanos galopan están re-

lacionados con el alargamiento de los pasos rebotantes. Posiblemente, exista

una pobre transferencia de enerǵıa entre la pierna trasera y la pierna delan-

tera que restringe la posibilidad de mejorar el rendimiento de este modo de

locomoción. Por tanto, incrementar la longitud de los pasos rebotantes a los

efectos de alcanzar mayores velocidades y menor costo metabólico, podŕıa es-
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tar limitado por restricciones mecánicas y fisiológicas. Durante el galope, el

comportamiento de las asimetŕıas de paso frente a los aumentos de velocidad,

muestra patrones similares a los detectados durante las adaptaciones de la

marcha en caminadoras de cintas divididas. Además, el presente trabajo su-

giere al galope como posible paradigma experimental para estudiar los efectos

de las asimetŕıas sobre el costo metabólico de la locomoción. En conclusión, el

galope de los humanos a bajas velocidades en la superficie terrestre requiere

un gran esfuerzo para un resultado muy pobre, en términos de rendimiento.
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Caṕıtulo 5

Desacoplando la frecuencia de

ciclo del duty factor

5.1. Introducción

El Duty factor DF es un parámetro utilizado para describir la locomoción

que indica la proporción de tiempo que un pie está apoyado en el piso con res-

pecto a la duración total del ciclo locomotor (A. Minetti, 1998). Por tanto, es

un parámetro de interés que describe el tiempo relativo que tienen los múscu-

los para realizar fuerza contra el suelo durante la locomoción. El impacto del

en la cinemática y energética de la locomoción ha sido previamente estudiado

por algunos autores (Bonnaerens et al. 2021; Lussiana et al. 2019; A. E. Mi-

netti, 1998). A pesar de estos trabajos, la relación entre el DF y los patrones

de activación muscular ha sido menos explorada. Beck y colaboradores (2020)

demostraron con un elegante diseño experimental que la potencia metabólica

necesaria para desarrollar una determinada fuerza promedio es inversamen-

te proporcional al tiempo relativo de aplicación de la fuerza; demostrando el

impacto del DF en el gasto metabólico. Estos autores sugieren que dicho com-

portamiento se debe a un mayor volumen de activación muscular cuando el

tiempo relativo de contacto es menor. Otros trabajos también asociaron picos

de fuerzas musculares reducidos cuando los DF se ven incrementados (Bon-

naerens et al. 2019).

En los tipos de locomoción simétricos, como marcha y carrera, el DF está

siempre acoplado a la frecuencia de paso. Es decir, si se aumenta la velocidad

para aumentar la frecuencia de ciclo (Fc), ese cambio irá acompañado de un
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cambio en el DF (A. E. Minetti, 1998). Una pregunta relevante es cómo vaŕıan

los patrones de activación muscular cuando el DF se modifica de forma aislada

y qué tan sensibles son a los cambios en este parámetro. En este sentido, el

abordaje clásico para modificar el DF durante la locomoción aumentando la

velocidad de avance no parece adecuado, dado que implica una modificación de

la Fc también. Para responder la pregunta inicial se necesita desacoplar la Fc

del DF . Es decir, es necesario contar con diseños experimentales que permitan

generar tiempos de apoyo relativos distintos sin cambiar la Fc. Los intentos de

evaluar el DF independiente de la Fc para ver el impacto de este parámetro

en las caracteŕısticas de locomoción han sido escasos (Beck et al. 2020), dada

la dificultad para desacoplar estas caracteŕısticas. Dada su condición asimétri-

ca, el galope humano es un modelo experimental que podŕıa desacoplar estas

caracteŕısticas cuando se realiza a velocidad constante, manteniendo la Fc fija

y un DF distinto para cada pierna, haciendo posible explorar cómo se com-

portan los músculos en estas condiciones.

Un punto central es que este tipo de locomoción presenta caracteŕısticas

espacio-temporales, mecánicas y patrones de sinergias musculares similares a

la carrera en una de las piernas (la delantera); mientras que la pierna trasera

no presenta caracteŕısticas (temporales) compartidas ni con la marcha ni con la

carrera (ver Caṕıtulos 3 y 4). Este hecho plantea un escenario de comparación

adicional, en donde podŕıa evaluarse cómo vaŕıan los patrones de activación

muscular cuando el DF se mantiene pero la Fc se modifica; comparando la

pierna delantera del galope con la carrera.

El objetivo de este trabajo es evaluar los patrones de activación muscular en el

dominio tiempo-frecuencia a los efectos de establecer cómo los DF impactan

sobre los patrones de activación muscular en distintos escenarios donde el DF

es desacoplado de la Fc.
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5.2. Resultados

Duty factor y frecuencia de ciclo

La pierna trasera muestra un comportamiento que define el Escenario 1,

en donde la frecuencia de ciclo aumenta y el DF se reduce cuando cambia el

tipo de paso. La Figura 5.1 muestra cómo la Fc y el DF cambian en cada tipo

de locomoción a diferentes velocidades. El DF de la pierna delantera en el

galope no presenta diferencias significativas con respecto al DF de la carrera,

mientras que la Fc śı cambia con el tipo de paso. Este comportamiento identifica

el Escenario 2.
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La Figura 5.2 ilustra el Escenario 3, en donde es comparado el DF y la Fc

entre ambas piernas durante el galope. Este escenario describe, lógicamente,

la misma Fc para ambas piernas pero un DF menor en la pierna trasera que

en la delantera.
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Patrones tiempo-frecuencia de EMG

Escenario 1 - Crece frecuencia de ciclo, decrece Duty factor

En este escenario se describe la comparación entre la pierna trasera del

galope y la carrera, donde la Fc aumenta y el DF disminuye. Se observan

cambios en la distribución de intensidad relativa de EMG en el músculo Tibial

Anterior en ambas velocidades evaluadas, además a 1.81 m/s también existen

diferencias significativas en los músculos Recto Femoral y Gastrocnemio Me-

dial (Figura 5.3). Estos cambios describen que a 1.81 m/s, para el Tib existió

mayor intensidad relativa en la pierna delantera del galope en las frecuencias

menores a 90 Hz, aproximadamente (frecuencias centrales 18, 37 y 62 Hz) y

menor intensidad en las altas frecuencias (mayores a 90 Hz) con respecto a la

carrera (frecuencias centrales 128, 170, 271, 330 y 395 Hz.). A la misma velo-

cidad se reprotan diferencias significativas en el músculo RF, en donde para

bajas frecuencias (frecuencias centrales 18 y 37 Hz) la carrera presenta mayor

intensidad y para las altas frecuencias (92, 128, 218 y 271 Hz) la pierna tra-

sera del galope presenta mayor intensidad. El GasMed también mostró mayor

intensidad en la frecuencia central de 218 Hz de la pierna trasera del galope a

1.81 m/s. A 2.5 m/s las diferencias parecen atenuarse en cuanto a número de

músculos con diferentes patrones tiempo-frecuencia. El Tib es el único músculo

que presenta patrones distintos entre la carrera y la pierna trasera del galope

(Figura 5.3) a 2.5 m/s, con un comportamiento similar al observado a 1.81

m/s.
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cada tipo de locomoción en la pierna trasera a 1.81 m/s y 2.5 m/s. Los asteriscos (*)
indican diferencias significativas en la intensidad relativa entre carrera (R) y galope
(S) para una banda de frecuencia espećıfica.
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Escenario 2 - Igual Duty factor, distinta frecuencia frecuencia de

ciclo

El Escenario 2 queda descrito por la comparación de los parámetros espacio-

temporales de la carrera y de la pierna delantera del galope, en donde el DF no

cambia pero śı lo hace la Fc. En este escenario de comparación, no se encon-

traron diferencias significativas en los patrones tiempo-frecuencia de ningún

músculo evaluado (Figura 5.4).
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Escenario 3 - Distinto Duty factor, misma frecuencia de ciclo

Los resultados de la Figura 5.5 muestra diferencias entre ambas piernas

en los patrones tiempo-frecuencia principalmente en los músculos extensores

de cadera (B́ıceps Femoral y Glúteo Medio) a todas las velocidades evaluadas.

También se observan pequeñas diferencias en los músculos Sóleo, Vasto Medial

y Tibial Anterior (Figura 5.5). Es notable la mayor intensidad en la pierna

delantera a bajas frecuencias y más intensidad en la pierna trasera a altas

frecuencias en GluMed y BF. El músculo Tibial Anterior también presenta

diferencias a todas las velocidades, pero parecen atenuarse con el aumento de

la velocidad (Figura 5.5).

84



5.3. Discusión

El presente trabajo se enfoca en entender qué tan sensibles son los patrones

tiempo-frecuencia de señales de EMG a las caracteŕısticas espacio-temporales

cuando estas son desacopladas. El diseño propuesto implica comparar la señal

de EMG procesada en escenarios donde el DF y la Fc se modifican de forma

independiente mediante un modelo experimental de locomoción asimétrico co-

mo el galope. Para conocer cómo influyen determinadas caracteŕısticas en la

cinemática y la energética de la locomoción es necesario aislar parámetros que

generalmente cambian conjuntamente.

Duty factor y Frecuencia de ciclo

En los últimos años existieron intentos para desacoplar estas caracteŕısticas.

Beck et al. 2020, a través de su diseño experimental lograron desacoplar DF

de Fc y realizar aportes sobre cómo impacta el DF en el costo metabólico.

Otro trabajo demuestra que a partir de instrucciones verbales a los sujetos de

experimentación es posible aumentar el DF durante la carrera en más de un

8 % (Bonnaerens et al. 2022). A pesar de describir un protocolo para aumentar

el DF , esta modificación se acompaña de un aumento de la Fc, y por tanto

no parece ser un protocolo adecuado para desacoplar ambos parámetros. Sin

embargo, el trabajo de Nijs et al. 2022 sugiere que es posible modificar el DF

sin cambiar la Fc cuando a las instrucciones verbales de aumentar el tiempo

de apoyo se le suma un metrónomo audible que marque la Fc. Los resultados

de este trabajo avalan al galope como un modelo experimental capaz de aislar

el comportamiento de la Fc del DF generando tres escenarios para analizar

los patrones tiempo-frecuencia (Figuras 5.1 y 5.2).

Patrones tiempo-frecuencia

Los resultados muestran que los patrones tiempo-frecuencia de la señal de

EMG son sensibles a modificaciones en el DF (Figuras 5.3 y 5.5, Escenarios

1 y 3). Además, cuando no existen diferencias significativas en el DF , pero si

en la Fc (Escenario 2, Figura 5.1), los patrones tiempo-frecuencia no se ven

modificados (Figura 5.4).

La bibliograf́ıa sugiere un volumen de activación muscular mayor cuando la
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fuerza ejercida promedio se mantiene pero el DF se reduce sin modificar la

Fc (Beck et al. 2020). El diseño experimental del trabajo citado simula, en

condiciones controladas, la contracción del músculo Sóleo durante un ciclo lo-

comotor.

Por otra parte, cuando el DF vaŕıa existe la posibilidad de que puedan re-

clutarse distintos tipos de fibras musculares para adaptar la función muscular

a las demandas mecánicas que requiere la tarea en cuestión (Lai et al. 2018;

Lai et al. 2021). Existe sólida documentación sobre la posibilidad de extraer

caracteŕısticas de reclutamiento a partir de análisis tiempo-frecuencia de la

señal de EMG, mostrando que la activación de fibras rápidas está asociada a

la presencia de altas frecuencias en los espectros de las señales de EMG (Wa-

keling, 2009; Wakeling et al. 2002; Wakeling et al. 2001).

Los estudios que evalúan las caracteŕısticas de reclutamiento durante la loco-

moción han reflejado aumento relativo en la intensidad de altas frecuencias

en músculos asociados a la flexión plantar cuando se aumenta la velocidad o

cuando se cambia el tipo de locomoción (Wakeling et al. 2002). El trabajo de

Hodson-Tole y Wakeling, 2008 muestra que el aumento de inclinación (acom-

pañado de un aumento del DF ) durante la locomoción en roedores genera

cambios hacia bajas frecuencias en señales de EMG en el músculo Gastroc-

nemio Medial de ratón. Otro estudio relevante, señala que se evidencia un

aumento en el contenido de altas frecuencias en músculos extensores de tobillo

de cabras cuando se desarrollan rápidas tasas de deformación muscular (S. S.

Lee et al. 2013). Estos antecedentes están en ĺınea con los resultados de este

trabajo dado que en todas las condiciones mencionadas el Duty factor es modi-

ficado, sin embargo en estos trabajos no se ha abordado la posibilidad de aislar

los cambios de DF de los cambios en la frecuencia de ciclo. Las condiciones

experimentales de los trabajos citados son equivalentes a las que se presentan

en el Escenario 1, en donde la frecuencia de ciclo y el DF se modifican de forma

acoplada. En este sentido los resultados de nuestro trabajo identifican la mo-

dificación de las caracteŕısticas de la señal de EMG del músculo Gastrocnemio

Medial en el dominio tiempo-frecuencia como sugieren los antecedentes, pero

también en otros músculos. La pierna trasera del galope es usada principal-

mente para amortiguar el aterrizaje luego de la fase de vuelo (Fiers et al. 2013)

y presenta un DF de entre 0.2 y 0.3. Dadas estas condiciones parece lógico

que el músculo Tib presente diferencias en los patrones tiempo-frecuencia, in-

dicando posiblemente una modificación en las caracteŕısticas de reclutamiento
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con respecto a lo realizado en la carrera.

En la comparación entre la pierna delantera del galope y la carrera, donde se

describe el Escenario 2, los patrones tiempo-frecuencia de las señales de EMG

durante la fase de apoyo no cambian. Este es uno de los resultados más rele-

vantes de este trabajo. En primer lugar se puede decir que las caracteŕısticas

de activación de los músculos se mantienen si las relaciones entre el tiempo de

contacto y el tiempo de vuelo no cambian. En este sentido, el tipo de fibras

reclutadas podŕıa estar determinado por la combinación de ambos parámetros

durante un ciclo locomotor. Esta relación tiene varias implicancias, por ejem-

plo en el costo energético. Es conocido, que la Fc desarrollada durante la lo-

comoción está optimizada para una velocidad determinada. Posiblemente, esa

minimización del gasto metabólico esté asociada a un patrón de reclutamiento

muscular eficiente. Cuando el DF se mantiene pero la Fc aumenta (como en

el caso del Escenario 2), el patrón de reclutamiento se mantiene (Figura 5.4)

pero ya no es eficiente (ver Caṕıtulo 4, Figura 4.1) para esa combinación de

DF y Fc y el costo metabólico aumenta. A partir de los resultados, se sugiere

que los aumentos de Fc se manifiesten, principalmente, vinculados a aumentos

de la actividad muscular más que a cambios en el patrón de reclutamiento.

En el Escenario 3, cuando se mantiene la frecuencia de paso pero se modifica

el DF , los espectros cambian la distribución de intensidad en las frecuencias.

Los trabajos que han evaluado patrones de reclutamiento durante la locomo-

ción generalmente han impuesto condiciones como el aumento de velocidad e

inclinación. Estos diseños no permiten realizar asociaciones entre los paráme-

tros espacio-temporales aislados y los patrones de activación muscular; y por

tanto es dif́ıcil encontrar antecedentes en este sentido. Los resultados de este

trabajo permiten sugerir que el DF es un parámetro que impacta sobre los

patrones de reclutamiento durante la locomoción, mientras que cuando la fre-

cuencia de ciclo es modificada manteniendo el mismo DF las caracteŕısticas

tiempo-frecuencia de la señal de EMG no cambian para ninguno de los múscu-

los evaluados.

5.4. Conclusiones

Este trabajo confirma al galope como un modelo experimental útil para

evaluar caracteŕısticas espacio-temporales desacopladas, permitiendo modifi-

87



car el DF sin alterar la frecuencia de ciclo. Además, cuando es comparado con

la carrera, presenta DF similares y Fc aumentados sumando un nuevo esce-

nario de comparación. Los patrones tiempo-frecuencia de señales de EMG en

músculos de miembro inferior no se ven modificados cuando el DF se mantie-

ne, sugiriendo que el reclutamiento muscular está asociado a este parámetro.

Cuando la Fc es modificada sin cambiar el DF , no parece alterar las señales de

EMG de ningún músculo en el dominio tiempo-frecuencia, sugiriendo que los

cambios de Fc no necesariamente están asociados cambios en las caracteŕısticas

de reclutamiento intra-muscular.
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Caṕıtulo 6

Discusión general

Este Caṕıtulo intenta relacionar y dar contexto a los hallazgos que fueron des-

critos en los Caṕıtulos 3, 4 y 5. El trabajo desarrollado pretende establecer

las relaciones entre patrones de activación muscular, metabolismo energético

y asimetŕıas espacio-temporales durante la locomoción usando como modelo

experimental al galope humano.

En el Caṕıtulo 3 es establecido que los músculos se organizan de la misma

forma en los tipos de paso comunes (simétricos) y en el galope (asimétrico).

Estas similitudes en los patrones de sinergia muscular entre pasos simétricos

y asimétricos podŕıan significar un esquema de control común para todos los

modos de locomoción humana existentes. Dada la analoǵıa del galope humano

con el galope de los mamı́feros cursoriales, esto podŕıa implicar circuitos neu-

rales dedicados a la locomoción conservados desde un punto de vista evolutivo.

Por tanto, las diferencias biomecánicas que describen los distintos tipos de pa-

so están dadas por el momento en que son activados estos grupos musculares.

Además, aparece un resultado relevante y es que el momento en que se activan

las sinergias de la pierna delantera en el galope y en la carrera son muy simila-

res. Sin embargo, la pierna trasera no comparte caracteŕısticas temporales de

activación muscular con ningún modo de locomoción.

El trabajo de asimetŕıas (Caṕıtulo 4) explica las relaciones entre el gasto me-

tabólico del galope (que disminuye con el aumento de velocidad) y el grado de

asimetŕıa de este tipo de locomoción a distintas velocidades. El costo excesivo

durante el galope a bajas velocidades puede explicarse por el comportamien-

to de las asimetŕıas. Naturalmente, las transiciones entre tipos de locomoción

están asociadas a aumentos de la longitud de paso. Durante el galope se da un
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comportamiento inverso, en donde el paso rebotante (el más similar, mecánica-

mente, a un paso de carrera) es más corto que el paso pendular (el más similar

a un paso de marcha). Esto podŕıa implicar un uso no eficiente de enerǵıa en

cada uno de estos pasos. Cuando la velocidad aumenta, el paso pendular reduce

su longitud relativa mientras que el paso rebotante la aumenta, volviendo el ci-

clo de paso más simétrico en longitud (Figura 4.3). Este hecho va acompañado

de una reducción en el costo de transporte (Figura 4.1), posiblemente por un

mejor funcionamiento del mecanismo elástico cuando se dan estas condiciones.

Esta tendencia implica que si se aumentara la velocidad aún más, la simetŕıa

podŕıa invertirse teniendo pasos rebotantes más largos y pasos pendulares más

cortos. Posiblemente, este hecho implique sobrecargas musculares o cargas no

deseadas en las articulaciones e impidan alcanzar este comportamiento. La

tendencia de las asimetŕıas en función del aumento del velocidad recuerda a

las adaptaciones de marcha en cintas divididas funcionando a distinta veloci-

dad en donde los pasos se vuelven longitudinalmente simétricos, luego de un

periodo de adaptación caminando con distintas velocidades en cada pie. Estos

resultados posicionan al galope como un modelo útil para estudiar asimetŕıas

y su impacto durante la locomoción. Otro aspecto discutido en el Caṕıtulo 4

destaca la alta tasa de aumento de rigidez en la pierna trasera que está galo-

pando, con respecto a la delantera. Posiblemente, la capacidad de dar pasos

rebotantes más largos para mejorar la eficiencia está ligada a la posibilidad

de la pierna trasera de amortiguar aterrizajes con mayor impacto. Por tanto,

una mejora en la eficiencia de este paso podŕıa estar dada por la capacidad de

mantener alta la rigidez mecánica en la pierna trasera.

El Caṕıtulo 5 discute los patrones de activación muscular en el dominio tiempo-

frecuencia y su dependencia del DF en la carrera y el galope. Pocas veces fue

evaluado el impacto de este parámetro aislado, en las caracteŕısticas de la loco-

moción dado su acoplamiento con otros parámetros espacio-temporales como

la Fc. El galope y la relación que tienen sus parámetros espacio-temporales con

los de la carrera (Figuras 5.1 y 5.2), permite desacoplar estos parámetros y por

tanto explorar los patrones de activación muscular en condiciones en donde el

DF se mantiene pero la Fc no, o viceversa. En este sentido, los patrones de

activación muscular en el dominio tiempo-frecuencia parecen ser sensibles al

DF , pero no a la Fc. Esto implica que los patrones de activación muscular en

la pierna delantera que galopa son iguales a los patrones durante la carrera,

dado que el DF en ambas condiciones de locomoción no presenta diferencias
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(Figura 5.1). Cuando se comparan los patrones en ambas piernas durante el

galope muestran diferencias, principalmente, en los músculos extensores de ca-

dera, a pesar de compartir la misma Fc (Figura 5.5). La modificación de los

patrones tiempo-frecuencia de la señal de EMG está asociada a cambios en el

reclutamiento de fibras musculares (Wakeling et al. 2002). En este sentido, el

trabajo sugiere que las caracteŕısticas de reclutamiento están determinadas por

el tiempo relativo de apoyo, más que por la velocidad de avance o la frecuencia

de ciclo.

6.1. Similitudes entre la pierna delantera del

galope y la carrera

Los Caṕıtulos 3, 4 y 5 muestran que existe similitud a varios niveles entre

la pierna delantera en el galope y la carrera. A pesar de ser un tipo de paso

distinto y de tener una frecuencia de paso mayor cuando las velocidades son

iguales, correr y galopar a la misma velocidad hace que la pierna delantera del

galope comparta las siguientes caracteŕısticas con la carrera:

Estructura de las sinergias

Tiempo relativo de apoyo en el suelo (DF )

Patrón tiempo-frecuencia de EMG

Desde el punto de vista cinemático este comportamiento fue advertido por

Whitall y Caldwell (1992). Este hecho permite realizar algunas sugerencias so-

bre la posibilidad de usar el galope en prácticas deportivas o de rehabilitación

cĺınica a los efectos de reproducir los movimientos realizados en la carrera,

pero con una fase de doble apoyo que permite amortiguar mejor los impactos

de la pierna delantera (McDonnell et al. 2017).

Una lectura posible que surge a partir de los resultados de este trabajo es que

el galope puede describirse como un patrón que presenta caracteŕısticas de ac-

tivación muscular similares a los de la carrera en una pierna, mientras la otra

pierna tiene la función de aterrizar luego del paso rebotante e intenta transferir

la enerǵıa del aterrizaje a través de un paso pendular, para nuevamente iniciar

un paso rebotante. En este caso, la pierna trasera presenta tiempos de con-

tacto relativos muy pequeños que implican altas fuerzas de reacción del suelo

durante el contacto.
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En los últimos años fueron publicados art́ıculos que comparan la mecánica de

la carrera con la del skipping bilateral, un tipo de paso similar al galope, pero

que alterna las piernas que funcionan como delantera y trasera (McDonnell

et al. 2017; McDonnell et al. 2019; Roelker et al. 2022). Estos trabajos des-

tacan las diferencias biomecánicas y las demandas musculares en un tipo de

locomoción y en otro, principalmente a los efectos de poder usar este modo de

locomoción en procesos de rehabilitación. Como es demostrado por McDon-

nell et al. 2017, el skipping posee bajas cargas articulares y un mayor retorno

aeróbico comparado con la carrera. Los Caṕıtulos 3, 4 y 5 de este trabajo

señalan algunas de las mismas diferencias que encuentran los trabajos de Mc-

Donell y colaboradores, por ejemplo, longitud de ciclo corta y por lo tanto

mayor frecuencia de ciclo que la carrera a la misma velocidad, además del ma-

yor costo de transporte. Es claro que existen diferencias biomecánicas entre

ambos tipos de locomoción, de hecho, estas diferencias son las que los definen

como dos tipos de locomoción distintos; sin embargo este trabajo demuestra

similitudes entre ambos tipos de paso no documentadas en trabajos anteriores.

Es posible que estas similitudes refuerzen aún mas la idea del galope humano

como práctica útil en la rehabilitación cĺınica.

6.2. Coordinación intermuscular vs intramus-

cular

La capacidad de generar patrones ŕıtmicos de activación muscular está dada

por un conjunto de redes neuronales localizadas a nivel de la médula espinal

llamados centros generadores de patrones, que no dependen de entradas senso-

riales o supra-espinales pero que śı son necesarias para modular los patrones.

Estos descubrimientos fueron realizados inicialmente por Graham Brown a

principios de 1900 (Brown, 1911), pero luego se confirmaron los mismos meca-

nismos en distintos animales vertebrados destacando la conservación de estos

desde un punto de vista evolutivo (Kiehn y Butt, 2003). Los resultados rela-

cionados al control de la locomoción que se presentan en este trabajo revisan

aspectos que implican cómo los músculos son coordinados entre śı, es decir,

cómo es la salida de los mecanismos de control motor durante la locomoción.

Además, en el Caṕıtulo 5 se muestran patrones de activación intramuscular.

Una forma de interpretar los resultados es entendiendo el control motor de
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la locomoción a dos escalas. Una, a nivel intermuscular, que representa una

escala de alto nivel asociada a cómo los músculos se relacionan entre śı. Y otra

a nivel intra-muscular, relacionada con cómo es la dinámica de contracción

de cada músculo individualmente. El escenario de control de alto nivel, indica

que todos los modos de locomoción siguen una misma estructura de sinergias

mientras que los patrones de activación intramusculares indican una relación

con el DF . Es decir, la estructura general para desplazarnos está dada por

cómo se organizan los músculos. Podŕıamos decir que esta es fija y se conserva

para todos los tipos de locomoción humana. Sin embargo, el tiempo relativo

que tienen los músculos para actuar en cada tipo de paso dan oportunidad

para que a nivel intramuscular se desarrollen patrones de reclutamiento es-

pećıficos, que permiten que los músculos funcionen de forma más eficiente. En

los últimos años se han realizado grandes avances en el entendimiento de cómo

son organizados los circuitos neurales de la médula espinal que controlan la

locomoción dado el gran desarrollo de técnicas electrofisiológicas combinadas

con abordajes de genética molecular en ratones (Kiehn, 2016). Estos autores

sugieren que existen neuronas organizadas de forma modular, llamadas Neu-

ronas Comisurales, que participan en el sincronismo de los pares bilaterales

de segmentos, y que por tanto podŕıan estar relacionadas con el tipo de paso

seleccionado. Los patrones tiempo-frecuencia mostrados en el Caṕıtulo 5 de

este trabajo podŕıan reflejar de forma indirecta la participación de estas redes

de neuronas, dada la asociación entre el tipo de paso y las caracteŕısticas de

reclutamiento. En resumen, los patrones de coordinación intermuscular pare-

cen estar conservados en los distintos tipos de paso, mientras que los patrones

intramusculares definen el tipo de locomoción.

6.3. Reclutamiento y costo de la locomoción

Los patrones de reclutamiento se han mostrado como los responsables de los

perfiles metabólicos de los tipos de paso en estudios de simulaciones (Lai et

al. 2018; Lai et al. 2021). A partir de los Caṕıtulos 4 y 5 es posible sugerir

que cuando se realizan pasos largos con DF bajos se ponen en funcionamiento

mecanismos más eficientes en pasos rebotantes. Dicho de otra forma, ciclos

de alta frecuencia y DF reducidos como los que se describen en el galope a

bajas velocidades tienen como resultado una baja eficiencia, aumentando el

costo metabólico de la locomoción. Desde el punto de vista espacio-temporal,
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y también desde la coordinación muscular, la pierna delantera en el galope se

comporta como si estuviera corriendo, pero con pasos más cortos y por lo tanto

mayor frecuencia de ciclo. Como ha sido discutido en la literatura, correr con

los parámetros espacio-temporales modificados aumenta el costo metabólico

(Beck et al. 2018). Los resultados de los Caṕıtulos 3, 4 y 5 permiten sugerir

que el alto costo del galope podŕıa estar asociado, en cierta medida, al uso

de los mismos patrones de reclutamiento que son eficientes para la carrera.

Además, dado el bajo DF de la pierna trasera en el galope es posible que el

reclutamiento muscular implique, principalmente en los músculos de la cadera,

una dinámica de contracción no óptima para dar un paso pendular. Es decir,

las caracteŕısticas de activación muscular que se describen para un DF de la

pierna trasera del galope (aproximadamente 0.25 a 1.81 m/s) no son adecua-

das energeticamente a las necesarias para un tipo de paso como la marcha que

presenta un DF > 0.5

6.4. Implicancias prácticas

El galope ha sido definido como el tercer paradigma de la locomoción hu-

mana (A. Minetti, 1998). A partir del trabajo de Minetti (1998) se han desarro-

llado trabajos que intentan describir y explicar las caracteŕısticas metabólicas,

cinemáticas y electromiográficas de este tipo de locomoción (Andrada et al.

2016; Fiers et al. 2013; McDonnell et al. 2019; Pavei et al. 2015; Roelker et

al. 2022). Este trabajo también realiza aportes en la descripción de patrones

caracteŕısticos de este tipo de locomoción. Sin embargo, un aporte relevante

de este trabajo es la utilización de este modelo para representar condiciones

experimentales o comportamientos que no pueden ser reproducidos en modos

de locomoción simétricos. Entre estos, la reducción del costo de transporte a

medida que aumenta la velocidad, la asimetŕıa en la función de cada pierna y

en los parámetros espacio-temporales o el desacoplamiento del DF de la Fc.

Estas condiciones proporcionan una nueva mirada para explorar las relacio-

nes entre las caracteŕısticas fisiológicas y mecánicas de la locomoción. En este

sentido, este trabajo podŕıa servir como iniciativa para utilizar el galope como

modelo experimental de locomoción, alternativo a la marcha y la carrera.

Los trabajos que estudian cómo impactan las asimetŕıas en el costo metabólico

y cómo los humanos se adaptan a las asimetŕıas han demostrado que frente
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a limitaciones en la capacidad de expresar los parámetros espacio-temporales

libremente (ejemplo, longitud de paso), elegimos desplazarnos de una forma

asimétrica (Browne et al. 2021). Además, se sugiere que la asimetŕıa con la

que decidimos caminar está dirigida por la optimización del gasto metabólico.

A partir del presente trabajo y del entendimiento de cuáles son los paráme-

tros que gúıan el aprendizaje de desplazarse con asimetŕıas, surge la posibilidad

explorar la capacidad de usar el galope en personas amputadas. Es decir, cuan-

do existen asimetŕıas en los parámetros espacio-temporales es energéticamente

conveniente desarrollar marchas asimétricas. En el caso de personas amputadas

que usan prótesis, las asimteŕıas ya están establecidas entre la pierna sana y

la prótesis. Parece conveniente investigar la posibilidad de diseñar prótesis que

puedan adaptarse a la función de la pierna trasera del galope. Esto implica,

dispositivos que estén adaptados para absorber gran cantidad de enerǵıa y

reutilizarla en poco tiempo para volver el paso pendular del galope un paso

eficiente y estudiar la capacidad de mejorar la performance en la locomoción

de esta población.

La posibilidad del uso del galope como modo de locomoción en terapias de

rehabilitación ha sido estudiada y discutida anteriormente en otros estudios

(McDonnell et al. 2017; McDonnell et al. 2019; Roelker et al. 2022). Los resul-

tados del Caṕıtulo 3 soportan la posibilidad del uso del galope como actividad

intermedia, previo al inicio de actividades locomotoras de más impacto como

la carrera en poblaciones con lesiones de miembros inferiores. El hecho de que

la estructura sinerǵıstica del galope sea compartida con la carrera permitiŕıa

poner en funcionamiento los grupos musculares que se utilizan en la carrera

pero con un impacto menor dada la fase de doble apoyo que presenta el galope.

6.5. Conclusiones

El objetivo de este trabajo fue estudiar las relaciones entre el costo me-

tabólico, los parámetros espacio-temporales y las caracteŕısticas de activación

muscular durante un modelo asimétrico de locomoción como el galope.

En primer lugar, el análisis de sinergias describe una estructura de la activa-

ción muscular similar en todos los tipos de locomoción humana. Este resultado

sugiere una modo de control común para todos los tipos de locomoción huma-

na, independientemente de la asimetŕıa del galope.

Por otra parte, desplazarse de forma asimétrica galopando a bajas velocidades

95



aumenta el costo de transporte excesivamente. Esto queda determinado por

la ejecución de mecanismos de ahorro de enerǵıa ineficientes. En este caso, a

bajas velocidades, se realizan pasos rebotantes cortos con la pierna delantera.

A medida que aumenta la velocidad, los pasos rebotantes se alargan y el costo

de transporte del galope se acerca al costo de transporte de la carrera. Por

tanto, la asimetŕıa en la longitud de paso se vuelve un parámetro central en

la determinación del costo metabólico, mientras que la asimetŕıa del tiempo

de duración de los pasos no se altera a pesar de la disminución del costo de

transporte.

Las caracteŕısticas tiempo-frecuencia de las señales de EMG de los músculos

de miembro inferior durante la locomoción se modifican sólo si el DF cambia.

Esto implica que los patrones tiempo-frecuencia de EMG se asocian más a los

cambios de tipo de paso, que a los aumentos de la frecuencia de ciclo.

Cada tipo de paso que se desarrolla naturalmente está asociado a una com-

binación de parámetros cinemáticos y fisiológicos que minimizan la enerǵıa

metabólica a una determinada velocidad. El galope introduce una serie de al-

teraciones en estos parámetros que permiten analizar cómo se relacionan y

realizar hipótesis sobre cómo ahorrar enerǵıa en poblaciones que naturalmente

se desplazan de forma asimétrica y con un alto costo de transporte. En este

sentido, este trabajo posiciona al galope como un modelo experimental para

el estudio de asimetŕıas, y entender cómo estas impactan en el rendimiento

energético de la locomoción.
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Tabla 1.1: Pruebas T (parametrico) o prueba de Wilcoxon (no parametrico) para
evaluar parametros espacio-temporales. Se muestran únicamente los valores p de las
comparaciones que arrojaron diferencias significativas.

Parametro vel A B Parametrico p-unc p-corr p-adjust
DutyFactor 1.39 Str W False <0.001 0.001 bonf
DutyFactor 1.39 Str Sld False 0.046 0.137 bonf
DutyFactor 1.39 W Sld False <0.001 <0.001 bonf
Frecuencia 1.39 W Str True <0.001
Longitud 1.39 W Str True <0.001
DutyFactor 1.81 W Str False <0.001 <0.001 bonf
DutyFactor 1.81 W R False <0.001 0.002 bonf
DutyFactor 1.81 W Sld False <0.001 <0.001 bonf
DutyFactor 1.81 Str R False <0.001 0.002 bonf
DutyFactor 1.81 Str Sld False <0.001 0.001 bonf
DutyFactor 1.81 R Sld False 0.497 1 bonf
Tiempo de vuelo 1.81 Str R True <0.001
Frecuencia 1.81 R Str False <0.001 0.001 bonf
Frecuencia 1.81 R W False <0.001 <0.001 bonf
Frecuencia 1.81 Str W False <0.001 <0.001 bonf
Longitud 1.81 R Str True <0.001 0.001 bonf
Longitud 1.81 R W True <0.001 <0.001 bonf
Longitud 1.81 Str W True <0.001 <0.001 bonf
DutyFactor 2.5 Str R True <0.001 <0.001 bonf
DutyFactor 2.5 Str Sld True <0.001 <0.001 bonf
DutyFactor 2.5 R Sld True 0.344 1 bonf
Tiempo de vuelo 2.5 Str R False 0.007 bonf
Frecuencia 2.5 R Str True <0.001 bonf
Longitud 2.5 R Str True <0.001 bonf
Str = Pierna trasera del galope, Sld = Pierna delantera del galope, W =

Marcha, R = Carrera
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Tabla 1.2: Pruebas T (parametrico) o prueba de Wilcoxon (no parametrico) para
evaluar la intensidad de EMG de los distintos músculos entre la marcha y la carrera
en las distintas bandas de frecuencia. Se muestran únicamente los valores p de las
comparaciones que arrojaron diferencias significativas.

A B Parametric p-unc vel (m/s) músculo n wavelet pierna
R S True 0.029 1.81 GasMed 7 tr
R S False 0.009 1.81 RF 1 tr
R S False 0.003 1.81 RF 2 tr
R S True 0.003 1.81 RF 4 tr
R S True 0.001 1.81 RF 5 tr
R S False 0.024 1.81 RF 7 tr
R S True 0.016 1.81 RF 8 tr
R S False 0.007 1.81 TIB 1 tr
R S False 0.024 1.81 TIB 2 tr
R S True 0.035 1.81 TIB 3 tr
R S True 0.041 1.81 TIB 5 tr
R S True 0.011 1.81 TIB 6 tr
R S True 0.033 1.81 TIB 8 tr
R S True 0.032 1.81 TIB 9 tr
R S True 0.013 1.81 TIB 10 tr
R S False 0.012 2.5 TIB 1 tr
R S True 0.047 2.5 TIB 2 tr
R S True 0.015 2.5 TIB 6 tr
R S True 0.009 2.5 TIB 7 tr
R S True 0.047 2.5 TIB 8 tr

S = Galope, R = Carrera, tr = Pierna delantera
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Tabla 1.3: Pruebas T (parametrico) o prueba de Wilcoxon (no parametrico) para
evaluar la intensidad de EMG de los distintos músculos entre la pierna delantera y
la trasera durante el galope en las distintas bandas de frecuencia. Se muestran úni-
camente los valores p de las comparaciones que arrojaron diferencias significativas.

pval vel (m/s) músculo n wavelet
0.007 1.39 GluMed 10
0.028 1.39 BF 10
0.046 1.39 BF 9
0.001 1.39 BF 3
0.006 1.39 GluMed 9
0.038 1.39 GluMed 2
0.003 1.39 TIB 6
0.045 1.39 GluMed 1
0.013 1.39 TIB 4
0.013 1.39 TIB 2
0.001 1.39 TIB 1
0.019 1.39 GluMed 5
0.018 1.39 GluMed 6
0.035 1.39 GluMed 8
0.008 1.39 TIB 5
0.035 1.81 GluMed 1
0.017 1.81 GluMed 8
0.008 1.81 GluMed 9
0.005 1.81 GluMed 10
0.002 1.81 BF 10
0.001 1.81 BF 9
0.041 1.81 SOL 3
0.003 1.81 BF 7
0.027 1.81 VasMed 9
0.013 1.81 TIB 1
0.03 1.81 TIB 6
0.003 1.81 BF 8
0.001 1.81 BF 2
0.035 1.81 BF 1
0.005 1.81 BF 5
0.018 1.81 BF 4
0.01 1.81 BF 6
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Tabla 1.4: Continuación Tabla 1.3.

pval vel (m/s) músculo n wavelet
0.001 2.5 GluMed 1
0.009 2.5 GluMed 2
0.018 2.5 GluMed 6
0.022 2.5 GluMed 4
0.018 2.5 GluMed 5
0.005 2.5 GluMed 7
0.003 2.5 GluMed 8
0.024 2.5 BF 3
0.011 2.5 BF 9
0.017 2.5 BF 8
0.021 2.5 BF 7
0.036 2.5 BF 6
0.042 2.5 BF 5
0.006 2.5 GluMed 9
0.023 2.5 BF 2
0.009 2.5 TIB 1
0.036 2.5 VasMed 1
0.045 2.5 SOL 3
0.008 2.5 BF 10
0.009 2.5 GluMed 10
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