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Resumen

El objetivo de este estudio fue analizar el efecto de la superficie de carrera (cinta motorizada (CM),
cinta curva no motorizada (cCNM) y suelo (SL)) sobre los impactos de aceleracion en el dominio de
frecuencias durante la carrera en atletas recreacionales. Veintiun corredores/as realizaron pruebas de
10 minutos de carrera al 8§0% de la VAM en cada una de las superficies. Durante el minuto 5 del test,
se registraron las variables relacionadas con los impactos de aceleracion (dominio de frecuencias),
mediante dos acelerometros triaxiales (Xsens DOT, Paises Bajos) colocados en la parte anteromedial
distal de la tibia derecha y en la zona central de la frente. Los resultados muestran como la carrera
en cCNM disminuyo significativamente (p<0.05) los impactos de aceleracion en sus compontes de
altas y bajas frecuencias, tanto en tibia como en cabeza, en comparacion con las condiciones de cinta

CMy SL; mientras que los mayores impactos durante la carrera se registraron en la condicion de SL.
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Abstract

The objective of this study was to analyze the effect of the running surface (motorized treadmill
(CM), curved non-motorized treadmill (cCNM) and overground (SL)) on the impact accelerations
in the frequency domain during running in recreational athletes. Twenty-one runners performed
30-minute running tests at 80% of the MAS on each of the surfaces. During the minute 5 of the test,
variables related to impacts accelerations (frequency domain) were recorded using two triaxial
accelerometers (Xsens DOT, Netherlands) placed on the distal anteromedial part of the right tibia
and in the central area of the forehead. Running on cCNM significantly (p<0.05) decreased impact
accelerations in its high- and low-frequency components, both tibia and head, compared to MT and
SL; while the greatest impacts during running were observed in the SL condition.
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Introduccion

Durante los ultimos anos, el estudio de todos los
aspectos relacionados con la carrera ha cobrado
un interés cientifico considerable, ya sea para re-
ducir el riesgo de lesion o mejorar el rendimiento
y la salud. En este sentido, las cintas rodantes se
han convertido en una herramienta importante
para investigadores, entrenadores y deportistas
ya que permiten controlar ciertos aspectos, como
el entorno, la velocidad o la inclinacion [1,2]. Por
ello, se han creado nuevos disefios de cinta rodan-
te, como es la cinta curva no motorizada (cCNM)
[3]. Este tipo de cinta, permite al corredor autose-
leccionar la velocidad impulsando la cinta en cada
paso, facilitando un patrén de carrera mas natural
y mayor variabilidad [4,5]. Ademas, diferentes au-
tores aseguran que la cCNM requiere mas energia
que la cinta motorizada (CM), ya que existe una
mayor resistencia intrinseca en la propia cinta
(4,6].

A pesar del aumento en la popularidad de la ca-
rrera, ésta se ha relacionado potencialmente con
un mayor riesgo de lesiéon por sobreuso, debido a
los impactos repetidos durante el ciclo de carrera
[7,8]. Como resultado, el andlisis de los impactos
de aceleracion durante la carrera se ha converti-
do en un aspecto importante para la comunidad
cientifica. La rapida desaceleracion producida por
el contacto del pie con el suelo durante la carrera
produce una onda de choque que se transmite por
todo el cuerpo, desde el pie hasta la cabeza [9-11].
Esta onda de choque es absorbida por estructuras
musculoesqueléticas, implementos externos (su-
perficie, calzado, plantillas) y movimientos acti-
Vos, ya que una exposicion acumulada y repetida
a los impactos de aceleracion puede sobrecargar
y fatigar el sistema musculoesquelético, disminu-
yendo su capacidad para absorberlos y aumentan-
do el riesgo de lesion [9,12].

Tradicionalmente, los impactos de aceleracion se
han analizado en el dominio de tiempo [1,3,13].
Sin embargo, este anilisis estd limitado en cuanto
a precision, mientras que el analisis en el domi-
nio de frecuencias o andlisis espectral determina
la transmisibilidad del impacto en el organismo y
permite un estudio mas detallado [14]. El analisis
en el dominio de frecuencias se utiliza para anali-
zar la estructura de la forma de ondas compuestas,
asi como los impactos en las ondas de choque, y
permite determinar directamente la transmisibili-
dad del choque en el cuerpo humano [14]. A tra-
vés del andlisis espectral, se puede descomponer y

separar los diferentes componentes de aceleracion
en zonas de bajas frecuencias (3-8 Hz), relaciona-
das con los movimientos propios del ser humano
(aceleracién del centro de masas), o zonas de altas
frecuencias (9-20 Hz), relacionadas con la severi-
dad de los impactos y la magnitud de la desacele-
racion del pie cuando este entra en contacto con el
suelo [10,14].

Por ello, el objetivo de este estudio fue analizar
las diferencias en los impactos de aceleracion en
el dominio de frecuencias entre la CM, cCNM y
suelo (SL) durante la carrera en fatiga. En base a
los factores previamente descritos, las hipotesis
planteadas fueron: a) los impactos de aceleraciéon
serfan menores durante la carrera en cCNM en
comparacion con CM y SL, y b) los impactos de
aceleracion aumentarian a medida que los corre-
dores avanzaran en la prueba debido al efecto de
la fatiga.

Metodologia

Veintiun corredores recreativos: 17 hombres y 4
mujeres (edad 36 + 9 afos, altura 1.76 + 0.08 m,
masa corporal 69 + 10 kg, indice de masa corpo-
ral 22 + 2 kg/m2, frecuencia de entrenamiento 4
* 1 sesiones/semana, carga de carrera 41 + 15 km/
semana) aceptaron participar en el estudio y die-
ron su consentimiento informado por escrito. Los
criterios de inclusién incluyeron tener entre 18 y
50 afios, ser fisicamente activo (al menos dos en-
trenamientos por semana durante el ultimo afo),
no tener antecedentes de lesiones en miembros in-
feriores en los ultimos seis meses, y un volumen de
entrenamiento de al menos 20 km por semana. Ba-
sado en un modelo lineal general (GLM) de disefio
de Medidas Repetidas bidireccionales, se necesit6
un tamafio de muestra total de 18 participantes para
detectar diferencias significativas asociadas con un
tamano del efecto minimo detectable (grande) f =
0,50 (a = 0,05, p = 0,05, potencia = 0,9521) para los
impactos de aceleracion. Los procedimientos del
estudio cumplieron con la Declaracion de Helsin-
ki y fueron aprobados por el comité de ética de la
Universidad de Valencia (1568868).

Protocolo

En primer lugar, los participantes realizaron una
prueba submaxima para determinar la velocidad
aerobica maxima (VAM) individual 48 horas antes
de la prueba [15]. Esta prueba consistié en cubrir
la maxima distancia corriendo en una pista de at-



letismo de 400m durante 5 minutos a velocidad
constante [15,16]. Posteriormente, los participan-
tes realizaron tres pruebas de carrera en diferen-
tes superficies y de manera aleatoria: CM (h/p/
cosmos pulsar® 3p, h/p/cosmos sports & medical
gmbh. Nuf3dorf, Alemania) con una inclinacién
del 1% para replicar el coste energético de la carre-
ra al aire libre [17], cCNM (Bodytone ZRO-T, Bo-
dytone International Sport S.L., Molina del Segura,
Espana) y SL (circuito asfaltado de 300m). De ma-
nera similar, en cada superficie, los participantes
calentaron durante 8 minutos, lo que también sir-
vi6 como familiarizacién [18]. A continuacién, los
participantes realizaron una prueba de 10 minutos
al 80% de la VAM individual. Durante el minu-
to 5 de la prueba, se registraron los impactos de
aceleracion.

Analisis de datos

Los impactos de aceleraciéon se registraron a
120 Hz mediante dos acelerémetros inalambricos
triaxiales (XSENS DOT, XSENS, Enschede, Paises
Bajos; masa total: 10.9 g; dimensiones: 36 x 30 x
11 mm, rango + 16 g) [19]. Los acelerémetros se
colocaron en la zona central de la frente y en la
parte distal anteromedial de la tibia de la pierna
dominante, alineados en paralelo al eje vertical del
corredor [11]. Los sensores se fijaron firmemente a
la piel con cinta adhesiva de doble cara y se asegu-
raron mediante cintas elasticas de neopreno, ajus-
tando la presion hasta el limite de confort de los
participantes [11,20].

En primer lugar, se transformaron los datos de
las aceleraciones (dominio de tiempo) en la fase
de contacto al dominio de frecuencias median-
te la transformacion rapida de Fourier, con la fi-
nalidad de analizar frecuencias inferiores a 20 Hz
[10,14,21]. Posteriormente, se simplific la sefial a
la fase de pisada para lo cual se corté en muestras
mas pequenas a partir del contacto inicial con el
suelo [14]. Se eliminaron los valores medios y las
tendencias lineales de los datos en la fase de con-
tacto [14] y, se rellenaron con ceros los datos sin
filtrar de las aceleraciones de la cabeza y de la tibia
para cada fase de pisada, con el fin de igualar 2048
puntos de datos y asegurar su periodicidad [10]. La
potencia espectral de las aceleraciones en la cabe-
za 'y en la tibia durante la fase de apoyo se calcu-
16 mediante la densidad de la potencia espectral
usando una ventana cuadrada [10]. Posteriormen-
te, la densidad de la potencia espectral se calculo
en frecuencias de 0 a la frecuencia de Nyquist y se

normalizo6 a rangos de 1 Hz. De esta forma, la suma
de las potencias de 0 es igual a la amplitud media al
cuadrado de los datos en el dominio de tiempo [10].

Analisis estadistico

El analisis estadistico se llevd mediante el pa-
quete de software estadistico SPSS.26 (SPSS Inc.,
Chicago, IL, EE. UU.). La normalidad y homoce-
dasticidad de los datos se verificaron mediante la
prueba de Shapiro-Wilk y la prueba de Levene,
respectivamente. Se realiz6 un modelo lineal ge-
neral con disefio de medidas repetidas de dos vias
para la prueba de 30 minutos. La superficie de ca-
rrera (CM, cCNM y SL) se considerd como factor
intrasujeto. Se realizaron comparaciones post hoc
aplicando la correcciéon de Bonferroni para iden-
tificar las diferencias especificas. El nivel de signi-
ficacion se ijo en p<0.05. Se calculd el tamaio del
efecto (ES) utilizando la d de Cohen (0,2, peque-
fa; 0,5, moderada; 0,8, grande) [22] en las varia-
bles que mostraron diferencias significativas.

Resultados

Los impactos de aceleracion, tanto en la zona
de bajas como en altas frecuencias, fueron signifi-
cativamente (p<0.05) menores durante la carrera
en cNMT en comparacién con CM y SL, mientras
que los mayores impactos se experimentaron du-
rante la carrera en SL. En concreto, se encontra-
ron impactos de aceleracion significativamente
menores en la banda de bajas frecuencias (Tabla
1) en cCNM vs CM en la potencia en cabeza y
tibia (p<0.001, ESd=3.01; p<0.001, ESd=4.8, res-
pectivamente), pico de potencia en cabeza y tibia
(p<0.001, ESd=2.5; p<0.001, ESd=4.2, respectiva-
mente), frecuencia del pico de potencia en cabeza
y tibia (p=0.008, ESd=1.7; p<0.001, ESd=1.9, res-
pectivamente). La carrera en cCNM también pro-
vocd menores impactos en comparacién con SL en
la potencia en cabeza y tibia (p=0.001, ESd=2.6;
p<0.001, ESd=8.4, respectivamente), pico de
potencia en cabeza y tibia (p=0.001, ESd=2.2;
p<0.001, ESd=8.0, respectivamente), y atenuacion
(p<0.001, ESd=3.4). Por otro lado, se observaron
menores impactos durante la carrera en CM vs SL
en la potencia en tibia (p<0.001, ESd=3.2), pico de
potencia en tibia (p=0.002, ESd=3.0), frecuencia
del pico de potencia en tibia (p=0.031, ESd=1.1)
y atenuacion (p<0.001, ESd=2.3). No obstante, no
se encontraron diferencias (p>0.05) entre CM y SL
en la potencia y pico de potencia en cabeza.



Variable CMHT cCNMH SL

Media (DT) Media (DT) Media (DT)
Potencia en cabeza (g2) 0.40 (0.15) 0.32 (0.13) 0.41 (0.18)
Potencia en tibia (g2) 0.50 (0.19) 0.33 (0.13) 0.60 (0.20)
Pico de potencia en cabeza (g2//Hz) 0.10 (0.04) 0.08 (0.03) 0.10 (0.04)
Pico de potencia en tibia (g2//Hz) 0.10 (0.04) 0.06 (0.03) 0.12 (0.04)
Frecuencia pico de potencia en cabeza (Hz) 3.53 (0.28) 3.49 (0.24) 3.47 (0.25)
Frecuencia pico de potencia en tibia (Hz) 6.83 (0.81) 6.51 (0.82) 6.48 (0.76)
Atenuacion (dB) 0.91 (2.79) 0.09 (2.71) 1.80 (2.61)

CM: cinta motorizada, cCNM: cinta curva no motorizada, SL: suelo.

uDiferencias significativas con SL (p<0.05); mDiferencias significativas con cCNM (p<0.05); aDiferen-
cias significativas con T5 (p<0.05).

Tabla 1. Media (DT) de los impactos de aceleracion en la banda de bajas frecuencias segiin

la superficie
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Variable CcCMHT cCNMH SL

Media (DT) Media (DT) Media (DT)
Potencia en cabeza (g2) 0.14 (0.05) 0.09 (0.03) 0.13 (0.05)
Potencia en tibia (g2) 1.15 (0.46) 0.48 (0.27) 1.37 (0.56)
Pico de potencia en cabeza (g2//Hz) 0.02 (0.01) 0.01 (0.01) 0.01 (0.01)
Pico de potencia en tibia (g2//Hz) 0.09 (0.03) 0.04 (0.02) 0.10 (0.04)
Frecuencia pico de potencia en cabeza (Hz) 11.07 (1.97) 10.89 (1.95) 10.70 (2.11)
Frecuencia pico de potencia en tibia (Hz) 12.88 (2.40) 12.40 (2.60) 13.00 (2.58)
Atenuacion (dB) 9.05 (1.96) 6.73 (3.01) 10.00 (1.98)

CM: cinta motorizada, cCNM: cinta curva no motorizada, SL: suelo.
uDiferencias significativas con SL (p<0.05); mDiferencias significativas con cCNM (p<0.05)

Tabla 2. Media (DT) de los impactos de aceleracion en la banda de altas frecuencias segun

la superficie




En la Tabla 2, se muestran los resultados de
los impactos de aceleracion en la banda de altas
frecuencias. Por un lado, la carrera en cCNM ge-
nerd menores impactos en comparacion con CM
en la potencia en cabeza y tibia (p<0.001, ESd=4.9;
p<0.001, ESd=7.01, respectivamente), pico de
potencia en cabeza y tibia (p<0.001, ESd=3.9;
p<0.001, ESd=7.2, respectivamente), y atenuacion
(p<0.001, ESd=3.4). Del mismo modo, se observa-
ron menores impactos en cCNM en comparacion
con SL en la potencia en cabeza y tibia (p=0.002,
ESd=4.3; p<0.001, ESd=8.1, respectivamente), pico
de potencia en cabeza y tibia (p=0.005, ESd=4.1;
p<0.001, ESd=8.5, respectivamente), y atenuacion
(p<0.001, ESd=5.6). Por otro lado, se observaron
menores impactos durante la carrera en CM vs SL
en la potencia en tibia (p=0.040, ESd=2.02), pico
de potencia en tibia (p=0.004, ESd=2.16), y ate-
nuacion (p=0.016, ESd=2.3). Sin embargo, no se
encontraron diferencias (p>0.05) en la frecuencia
del pico de potencia en cabeza y tibia entre ningu-
na de las superficies de carrera analizadas..

Discusion

Hasta el momento, las diferencias en los impac-
tos de aceleracion entre CM, cCNM vy SL solo se
han examinado en el dominio de tiempo [1,3,23].
No obstante, el analisis de los componentes en el
dominio de frecuencias en cabeza y tibia son va-
riables a tener en cuenta por su relaciéon con el
riesgo de lesion [21,24]. El presente estudio analiza
el efecto de la carrera en distintas superficies (CM,
cCNM y SL) sobre los impactos de aceleracion en
cabeza y tibia tanto en la banda de bajas como altas
frecuencias durante un test de 10 minutos al 80%
de la VAM.

La senal de aceleracion en la banda de bajas
frecuencias (3-8 Hz) representa la relacion de la
desaceleracion sufrida por la pierna de contacto y
el movimiento activo del centro de masas durante
la fase de apoyo [14,25]. En este estudio, la carre-
ra en cCNM provoco una reduccion significativa
en los componentes de baja frecuencia: potencia
en cabeza (18.9%, 16.7%) y tibia (34.7%, 50.0%),
pico de potencia en cabeza (11.1%, 11.1%) y tibia
(40.0%, 53.8%) vs CM y SL, respectivamente; en la
frecuencia del pico de potencia en cabeza (1.4%) y
tibia (4.5%) en comparacién con CM y en la ate-
nuacion (90.8%) respecto SL. Ademds, también se
observo una disminucion en la potencia en tibia
(23.4%), pico de potencia en tibia (23.1%) y ate-
nuacién (51.6%) durante la carrera en CM vs SL.

La banda de altas frecuencias (9-20 Hz) repre-
senta la aceleracion maxima vertical y la rapida
desaceleracion del miembro inferior tras el con-
tacto del pie con el suelo, y su andlisis esta directa-
mente relacionado con la severidad y transmision
del impacto [14,24,25]. Los impactos en el rango
de altas frecuencias en este estudio fueron meno-
res durante la carrera en cCNM. En concreto, se
encontrd una disminucion en la potencia en cabe-
za (30.8%, 30.8%) y tibia (56.6%, 22.1%), pico de
potencia en cabeza (30.1%, 22.5%) y tibia (50.0%,
58.3%), y atenuacion (26.0%, 32.8%) en compa-
racién con CM y SL, respectivamente. La carrera
en CM también disminuyé la potencia en tibia
(16.8%), pico de potencia en tibia (9.1%), y atenua-
cion (9.1%) respecto SL. No obstante, no se encon-
traron cambios significativos en la frecuencia del
pico de potencia en cabeza y tibia entre ninguna de
las superficies de carrera analizadas.

La disminucién en los impactos de aceleracion
(tanto en las zonas de baja como alta frecuencias)
en cCNM y CM en comparacién con SL, puede es-
tar relacionada con la disminucion de la longitud
de zancada y el aumento de la frecuencia de zan-
cada en CM y cCNM [7,26-28]. A pesar de esto,
existe una falta de evidencia respecto al efecto de la
superficie de carrera sobre los componentes de los
impactos de aceleracion en el dominio de frecuen-
cias. Gruber et al. [10] investigaron las diferencias
en estas variables entre corredores que entraban
en contacto con el suelo con el retropié y aquellos
que lo hacian con el antepié. Estos autores, obser-
varon un mayor pico de potencia en tibia tanto
en rangos de bajas como altas frecuencias cuando
se entraba en contacto con el retropié. Ademas,
coincidiendo con la mayor atenuacién observada
en la condicion de SL en este estudio (CM: 1.05
dB, cCNM: 0.20 dB, SL: 2.24 dB en bajas frecuen-
cias; CM: 9.35 dB, cCNM: 6.92 dB, SL: 10.29 dB en
altas frecuencias), Gruber et al. [10] observaron
una atenuacion significativamente superior tanto
en bajas como en altas frecuencias en corredores
talonadores.

Segtn algunos estudios, la capacidad de de-
terminados tejidos para transmitir y atenuar los
impactos de aceleracion esta determinada por los
componentes de frecuencia del impacto [10,29].
En este sentido, cuando la capacidad de atenua-
cion se ve deteriorada, otros tejidos se vuelven
mas vulnerables a la carga excesiva, lo que podria
resultar en una sobrecarga del propio tejido [30].
Sin embargo, es posible que la mayor atenuacion
experimentada en SL y en talonadores sea debida
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a la mayor aceleracion en tibia experimentada en
estas condiciones [10]. Por otro lado, el mismo
estudio no encontré cambios en el pico de po-
tencia en cabeza entre ambos patrones de pisada
[10], coincidiendo con los resultados del presente
trabajo, ya que no se observaron diferencias en la
potencia, pico de potencia o frecuencia del pico
de potencia en cabeza entre CM y SL en el rango
de bajas frecuencias, ni en la potencia o pico de
potencia en cabeza entre CM y SL en el rango de
altas frecuencias. Como se ha comentado anterior-
mente, es posible que esta falta de diferencias en
los impactos de aceleracion en cabeza entre CM,
cCNM vy SL sea debida a un mecanismo protector
para mantener las vibraciones y aceleraciones en la
cabeza constantes, y evitar asi la disrupcion de los
sistemas visual y vestibular [10,31].

La principal limitacién de este estudio fue que
los participantes no tenian experiencia previa du-
rante la carrera en cCNM, lo que se minimizd con
8 minutos de calentamiento, donde tuvieron tiem-
po de adaptacion a esta nueva condicion [18]. En
segundo lugar, sélo se analiz6 la pierna dominan-
te, mientras que el andlisis de ambas extremidades
podria proporcionar informacion sobre la simetria
durante el ciclo de carrera. Por otro lado, futuros
estudios podrian analizar la influencia sobre la ci-
nemdtica angular y las asimetrias en las extremi-
dades inferiores entre las distintas condiciones de
carrera analizadas (CM, cCNM y SL).

Conclusion

La carrera en cinta curva no motorizada dis-
minuye los impactos de aceleracion en el dominio
de las frecuencias, tanto en la zona de bajas como
altas frecuencias, en comparacion con la cinta mo-
torizada y el suelo. Mientras que los mayores im-
pactos registrados se observaron en la superficie
de suelo.
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