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RESUMEN

ESTIMACION DE LA VARIABILIDAD DEL RITMO CARDIACO Y DE LA
FRECUENCIA RESPIRATORIA MEDIANTE DISPOSITIVOS DE MUNECA.

La variabilidad del ritmo cardiaco (HRV) y la frecuencia respiratoria son dos de las
medidas fisioldgicas no invasivas mas empleadas hoy en dia para evaluar tanto el estado de
salud como el nivel de estrés y fisico de un individuo. De ellas podemos obtener informacién
sobre el funcionamiento de nuestro sistema nervioso auténomo y determinar disfunciones
en él que puedan ser el detonante de posibles enfermedades que, con diagndsticos
tempranos, puedan mejorar su evolucién.

La variabilidad del ritmo cardiaco es una medida que se deriva del ritmo cardiaco
(HR). Hoy en dia, el ritmo cardiaco es una de las sefiales que proporcionan los dispositivos
vestibles (“wearable”) tales como los pulsometros o los relojes inteligentes. Estos
dispositivos registran estas sefiales mediante sensores situados en el pecho o, mas
comunmente, mediante pletismografia, que es una medicidon que se basa en los cambios
de presidny volumen arterial. En este trabajo en particular, la sefial a la que nos referiremos
como sefial APW, ha sido registrada mediante un dispositivo de mufieca que consiste en
un sensor piezoeléctrico que mide la presién sanguinea de la arteria sobre la que se ha
colocado el dispositivo.

Sin embargo, derivar el ritmo cardiaco a partir de la sefial APW supone un reto
debido a la alta contaminacién por ruido y artefactos de movimiento de la misma. Por
tanto, uno de los principales objetivos del trabajo sera conseguir una deteccién robusta
de los pulsos presentes en esta sefial APW mediante un adecuado procesado de la misma
que posibilite la correcta detecciéon de estos pulsos. Los pulsos obtenidos de esta sefial
equivaldran a los pulsos cardiacos derivados del ECG.

Antes de derivar informacién sobre las series RR derivadas de la sefial APW,
debemos realizar una validacion del dispositivo de mufieca empleado en este trabajo para
comprobar si es posible su uso en un diagnéstico clinico fiable. Para ello compararemos
las series RR derivadas del ECG con las equivalentes en la sefial APW. Tras realizar esta
validacion, con la que se concluye que podemos obtener la misma informacién con el
dispositivo de mufieca que con el equipo médico ya testado, procedemos a derivar
informaci6n sobre la variabilidad del ritmo cardiaco.

Una vez obtenidos los pulsos y habiendo comprobado su validez, analizaremos los
parametros de variabilidad cardiaca derivados tanto de los pulsos detectados de la sefial
APW como los pulsos cardiacos del electrocardiograma, que trataremos como referencia.
Mediante el andlisis en el dominio de la frecuencia de la variabilidad del ritmo cardiaco
podremos visualizar la influencia de las dos componentes del sistema nervioso autébnomo:
el sistema simpatico y el parasimpatico. Después, comparando los resultados obtenidos
en ambos casos, en los que obtenemos parametros significativamente similares, podemos
concluir que el dispositivo de mufieca utilizado es capaz de derivar los parametros
relacionados con la variabilidad del ritmo cardiaco con exactitud, pese a contener la sefial
muchos artefactos y tramos con mala calidad.



Por tltimo, en este trabajo también se va a derivar informacién sobre la sefial de
respiraciéon de la sefial registrada del dispositivo vestible. De esta caracterizaremos su
frecuencia y potencia, con ello, su contribucién en la actividad del sistema nervioso
autébnomo, puesto que es uno de los factores mas influyentes y sirve para diagnosticar y
monitorizar condiciones, como de estrés o trastornos del suefio, o para detectar anomalias
respiratorias como la Arritmia sinusal respiratoria o RSA.

En este trabajo se exponen distintos métodos para derivar la frecuencia respiratoria
a partir de las sefiales fisioldgicas registradas. En ellas deberemos detectar tanto los
minimos como los méximos para poder generar una sefial respiratoria aproximada. Esto
supone un reto, ya que los minimos tienen menor amplitud y, por tanto, quedan
enmascarados con ruidos de la sefial. Al no ser capaces de detectar con exactitud los
minimos que delimitan cada pulso, no obtenemos buenos resultados en la estimacién de
la frecuencia respiratoria mediante este dispositivo con lo que no va a ser recomendable
utilizarlo para dicho fin.

En conclusién, hemos determinado que este dispositivo es robusto a la hora de
derivar parametros relacionados con la variabilidad del ritmo cardiaco, pero no es
adecuado para derivar a partir de él informacién sobre la frecuencia respiratoria.
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Capitulo 1

1. INTRODUCCION

1.1 Contexto

Este proyecto ha sido realizado en el grupo Biomedical Signal Interpretation and
Computational Simulation (BSICoS) dentro del Departamento de Ingenieria Electrénica y
Comunicaciones (DIEC) y del Instituto de Investigacién en Ingenieria de Aragén (I3A) de
la Universidad de Zaragoza. Igualmente, el grupo BSICoS pertenece al Centro de
Investigacién Biomédica en Red (CIBER) en el 4rea de Bioingenieria, Biomateriales y
Nanomedicina del Instituto de Salud Carlos III.

1.2  Motivacion

Hoy en dia son muchos los dispositivos comerciales capaces de medir parametros
relativos al corazén que nos dan informacién sobre el estado y la actuacién de nuestro
cuerpo ante distintas situaciones. La incorporacion de estos dispositivos electrénicos en
la medicina esta suponiendo un gran avance siempre que exista posteriormente un
correcto tratamiento y una correcta interpretacion de las sefiales derivadas de estos. De
todos los parametros que derivan estos dispositivos vestibles los mas relevantes son los
relacionados con la variabilidad del ritmo cardiaco y la frecuencia respiratoria, ya que
estos nos permiten evaluar la actividad del sistema nervioso auténomo ante distintas
situaciones.

El registro de sefiales médicas a partir de estos dispositivos supone un método de
diagnoéstico clinico no invasivo que permite el conocimiento temprano de posibles
disfunciones tanto del sistema nervioso auténomo como del corazén, que puedan ser
posibles causantes de enfermedades cardiovasculares [1] y otras muchas relacionadas con
el sistema nervioso auténomo, como el Alzheimer o desérdenes psiquiatricos como la
ansiedad o la depresién [2] [3].

Actualmente existen muchos los dispositivos capaces de derivar los parametros
relacionados con la variabilidad del ritmo cardiaco que se exponen en este trabajo, pero
los que mayor aceptacién tienen son los dispositivos de mufieca. Sin embargo, derivar
estas sefiales de los registros obtenidos mediante dispositivos de pulsera supone un reto,
al contener éstas una alta contaminacién debida a ruidos y artefactos producidos, por
ejemplo, por movimientos del sujeto de estudio. Estas fuentes de ruido también pueden
deberse a interferencias generadas por el propio cuerpo humano. Por tanto, un correcto
procesado previo de las seflales registradas con el dispositivo de mufieca nos permitira
una deteccién posterior mas robusta de los pulsos contenidos en estas sefiales que
constituiran las series RR que formaran la sefial de variabilidad del ritmo cardiaco (HRV)
que es la sefial de la que se van a derivar todos los parametros de interés estudiados en
este trabajo.
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Ademas, no de todos ellos se ha comprobado su correcto funcionamiento para derivar
parametros de HRV, como ocurre con el dispositivo empleado en nuestro caso. Con fin de
poder utilizar los parametros de HRV derivados del dispositivo de muifieca para un
diagnostico clinico fiable, serd necesario una correcta validaciéon de este dispositivo.

El dispositivo de muiieca utilizado en este trabajo consta de un sensor piezoeléctrico
colocado en la mufieca que mide la presién sanguinea de la arteria sobre la que se ha
colocado el dispositivo, que constituye la sefial a la que nos referiremos como sefial APW
(Arterial Pressure Waveform) y que sera el principal objeto de este estudio. Por tanto,
queremos determinar si es posible obtener informacién consistente del sistema nervioso
auténomo (SNA) a través de un analisis de la sefial de HRV derivada de los pulsos
pertenecientes a la seflal APW anteriormente procesada.

Para poder determinar si los resultados derivados a partir de esta sefial APW son
realmente consistentes una parte de este trabajo se dedicard a comprobar la validez y
evaluar las prestaciones del dispositivo de mufieca utilizado para derivar la sefial APW.
Para ello, contrastaremos los resultados derivados de la sefial APW, registrada mediante
el dispositivo de muiieca, con los obtenidos de la sefial del ECG, registrada mediante el
equipo médico. Con este analisis podremos determinar si el comportamiento del
dispositivo de mufieca, utilizado para derivar la variabilidad del ritmo cardiaco, se
asemeja a los equipos médicos ya contrastados utilizados hoy en dia y si podemos extraer
de él conclusiones véalidas o no.

Finalmente, poder extraer la sefial respiratoria de forma precisa mediante
dispositivos no invasivos, como el dispositivo de mufieca utilizado en nuestro caso, es muy
atil a la hora de diagnosticar y monitorizar condiciones, como de estrés o trastornos del
suefio, o para detectar anomalias respiratorias como la Arritmia sinusal respiratoria o
RSA. Por eso va a ser de gran utilidad derivar la frecuencia respiratoria mediante la sefial
respiratoria aproximada obtenida a partir de la sefial APW y compararla con la obtenida
de la sefial respiratoria registrada mediante el equipo médico.

1.3  Sefiales fisiolégicas

En este apartado se ha creido conveniente hacer una breve introduccién a la
proveniencia de las seflales que posteriormente se van a analizar en este trabajo. Por lo
que se va a explicar de la forma mas simplificada posible los sistemas encargados de la
generacion de dichas sefiales.

1.3.1 Sistema cardiovascular

La funcién bésica del sistema cardiovascular es la de conducir hacia los tejidos el
oxigeno y otras sustancias nutritivas, eliminar los productos residuales y acarrear
sustancias como hormonas desde una parte a otra del organismo [4].

Este sistema consta de cuatro partes muy relacionadas desde un punto de vista

funcional: el corazén (Figura 1.1), como motor impulsor, es un érgano muscular hueco
situado en la cavidad toracica que acttia como bomba pulsatil; las arterias, que distribuyen
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la sangre; los capilares, que facilitan los cambios de materiales entre sangre y tejidos; y
las venas, que recogen la sangre y devuelven al corazén.

Vélvula
pulmonar

Ventriculo

(.

RN Rzquierdo
Ventriculo
derecho

=5

Figura 1.1: Morfologia del coraz6n

1.3.2 Sistema de conduccidon del corazén

El corazén tiene la propiedad de producir su propio estimulo eléctrico de una
manera automatica y ritmica, el denominado automatismo cardiaco, que se origina y
transmite a partir de un tejido miocéardico especializado.

Por tanto, el potencial de accién cardiaco (Figura 1.2) es un impulso eléctrico que
se genera por el cambio secuencial en la distribucién de iones entre el interior y el exterior
de la membrana celular del miocito, que es la célula especializada del miocardio,
permitiendo la contraccién muscular.

ECG

= Despolarizacion

— 0

3 Repolarizacidn

i =1 Potencial reposo

-100

K* Ne& Kt N b A

Figura 1.2: Diagrama del potencial de accién cardiaco

En el corazén normal, el impulso eléctrico se origina por generacién espontanea en
el nédulo sinusal. Desde alli se propaga a la musculatura auricular dando origen a la
contraccién auricular (onda P del ECG). Este impulso se transmite hacia el ndédulo
auriculo-ventricular situado en la porcién inferior de auricula derecha. Desde alli, al
fasciculo de His continuando por la pared interventricular hasta la red de Purkinje,
originando la contraccién ventricular (QRS del ECG).
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Asi pues, el ciclo cardiaco, periodo que va desde el final de una contraccién cardiaca
hasta el final de la contraccién siguiente, incluye un periodo de relajacién denominado
diastole, seguido de uno de contraccién denominado sistole.

Sistema Exito-Conductor del Corazén
Haz de Bachmann

Rama
izquierda
del Haz
de His

No6dulo
Sinusal

Haz
Internodal
Anterior

Haz
Internodal |
Medio

Haz
Internodal
Posterior

N
Auriculo-Ventricular Red de Purkinje
Rama derecha del
Haz de His

Figura 1.3: Sistema conductor del corazén

1.3.3 Electrocardiograma (ECG)

El ECG constituye el registro de los potenciales eléctricos que se producen por todo
el miocardio debido a los fendémenos eléctricos de despolarizacion y repolarizacion [4]. El
registro de la actividad eléctrica se realiza mediante unos sensores, los electrodos,
colocados en la superficie corporal (térax y extremidades), y conectados mediante unos
cables a un electrocardiégrafo resultando de ello una representacion grafica donde
diferentes ondas correspondientes a los estimulos eléctricos de auriculas y ventriculos son
representadas.

El examen del potencial eléctrico se efectta desde 12 puntos diferentes
denominados derivaciones. Las derivaciones cardiacas registran la diferencia de
potenciales eléctricos entre dos puntos. A continuacién, se exponen brevemente cada una
de ellas.

¢ En las derivaciones estandar de las extremidades (DI DII DIII) los electrodos
se colocan en 3 extremidades: brazo derecho, brazo izquierdo y pierna izquierda, y el
aparato compara el flujo de corriente entre 2 de ellas, como refleja la Figura 1.4. Estas
tres derivaciones guardan una proporcién matematica, reflejada en la Ley de Einthoven
que nos dice que DII=DI+DIII. Fl triangulo de Einthoven, mostrado en la Figura 1.5, es el
medio esquematico para sefialar que brazos y pierna izquierda forman los vértices de un
triangulo que rodea al corazén.

Derivaciones de extremidades

Figura 1.4: Derivaciones estandar de las extremidades
Figura 1.5: Triangulo de Einthoven
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¢ Las derivaciones aumentadas de las extremidades (aVR, aVL, aVF siendo ‘a’:
amplificada, ‘V’: vector y ‘R’, ‘L’ y ‘F’: “right”, “left” y “foot”) miden el potencial eléctrico
del electrodo situado en una extremidad con el punto eléctrico medio de los otros dos
electrodos.

Derivaciones de extremidades aumentadas

avR avl

Figura 1.6: Derivaciones de extremidades aumentadas

e Las derivaciones precordiales o toracicas (unipolares): Son seis y se
denominan con una V y un ntimero del 1 al 6 (V1-V6). En este caso el ECG promedia los
potenciales eléctricos de 3 electrodos periféricos y los compara con el potencial eléctrico
del electrodo precordial [5].

Figura 1.7: Derivaciones precordiales o toracicas

Una vez descritos los métodos de medida de los potenciales eléctricos, continuamos
explicando las ondas que quedan registradas en el ECG.

El paso del impulso a través del sistema de conduccién del corazén queda reflejado
en el ECG en unas deflexiones u ondas descritas con las letras P, Q, R, S, T, U, que, junto
con el estudio de los intervalos temporales entre ellas, proporcionaran informacién muy
atil sobre el estado de este 6rgano.

Las ondas que quedan reflejadas en el ECG se representan la  Figura 1.8, pero en
este trabajo solo va a ser relevante el complejo QRS que representa el tiempo de
despolarizacién ventricular. La onda Q representa la despolarizacion septal; la onda R, la
despolarizacion del ventriculo izquierdo; y, por tltimo, la onda S, la despolarizacion de la
parte lateral alta del ventriculo izquierdo. El QRS tiene una duracioén de entre 0,06 a 0,10
segundos.
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Voltaje (mV)

Onda

Intervalo : Complejo Segmento
P-Q + QRS

Intervalo Q-T
Figura 1.8: Representacion del ECG

La morfologia del ECG varia de unas derivaciones a otras como se demuestra en la
Figura 1.9.
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Figura 1.9: Morfologia del ECG segtn la derivacion utilizada

1.3.4 Variabilidad del ritmo cardiaco

El estudio de la HRV estd adquiriendo cada vez mdas importancia en el campo
médico a la hora de determinar comportamientos anormales en la actividad del corazén
que puedan ser causantes de enfermedades cardiovasculares. El diagnéstico temprano de
estas puede disminuir la mortalidad por este tipo de enfermedades y mejorar la calidad
de vida de los pacientes.

La variabilidad del ritmo cardiaco es la variacién de los intervalos de tiempo entre
dos latidos consecutivos, también conocidos como intervalos RR. Los impulsos generados
en el seno-auricular, SA, no ocurren siempre a un ritmo constante, sino que, al estar este
influenciado por el SNA, que es quien controla la actividad del nodo SA, se producen
ligeras variaciones en el ritmo cardiaco. A estas variaciones en el ritmo cardiaco es a lo
que se denomina como HRV.

El SNA es un sistema que controla funciones involuntarias como la frecuencia
cardiaca y la respiratoria. Se compone del Sistema Nervioso Simpatico y Parasimpatico o
Vagal. El primero se encarga de inducir en el cuerpo humano los mecanismos necesarios
para afrontar el estrés y los estados de defensa haciendo que el ritmo cardiaco y la presion
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arterial aumenten. En cambio, el sistema parasimpatico compone las funciones que
permiten al cuerpo relajarse y lentificarse.

La interaccién entre estos dos sistemas es continua y, por lo general, se encuentran
en equilibrio, aunque el aumento de actividad en uno suele provocar la disminucién del
otro. Por ejemplo, durante la préctica de alguna actividad fisica existe un predominio del
sistema nervioso simpatico frente al parasimpatico. Ademas, existen otras fuentes
influyentes en la variabilidad del ritmo cardiaco como son la actividad respiratoria y los
mecanismos de regulacién de la temperatura y la presiéon sanguinea. Esta variacién en el
ritmo cardiaco presenta un comportamiento oscilatorio.

1.3.5 Respiracion

La respiracion es el proceso de intercambio de gases con el exterior y es uno de los
factores influyentes en la variabilidad del ritmo cardiaco. Durante el ciclo respiratorio, los
movimientos en el torso y los cambios en la impedancia de la cavidad toracica debidos al
hinchado y deshinchado de los pulmones provocan una rotacién de los ejes eléctricos del
corazén que afectan a la morfologia de los latidos [6]. Ademas, el ritmo cardiaco aumenta
durante la inspiracién, debido a que el vértice del corazén se estira hacia el abdomen
debido al llenado de los pulmones, ayudado por el desplazamiento hacia abajo del
diafragma, y disminuye durante la expiracién, debido a que el diafragma se eleva
facilitando asi el vaciado de los pulmones, lo que comprime el vértice del corazén contra
el pecho [7]. Este desplazamiento hacia arriba y hacia abajo del diafragma provoca la
rotacién del vector cardiaco eléctrico modulando asi el ECG. La variacién del ritmo
cardiaco del nodo sinusal debido a la respiracién se conoce como Arritmia Sinusal
Respiratoria (RSA).

Esta influencia de la respiracién queda reflejada en la amplitud y en la anchura del
complejo QRS del ECG, puesto que este se registra mediante electrodos colocados sobre
el torso. A partir de estos cambios en la amplitud y en la anchura del complejo QRS se
puede obtener una aproximacion de la sefial respiratoria [8] [9]. Esta sefial respiratoria
aproximada se denomina EDR (ECG-derived respiration) y aprovecha los cambios
provocados en la morfologia del ECG para obtener informacién respiratoria.

Ademas, es esperable que esta influencia de la respiracién se observe también en
otras sefiales como en la sefial de presién arterial medida en nuestro caso o en la sefial
fotopletismografica (PPG), que mide los cambios en el volumen de la sangre, registrada
con otros dispositivos existentes en el mercado. Por tanto, poder extraer la sefial
respiratoria de forma precisa mediante dispositivos no invasivos, como el dispositivo de
mufieca utilizado en nuestro caso, es muy 1til a la hora de diagnosticar y monitorizar
condiciones, como de estrés o trastornos del suefio, o para detectar anomalias
respiratorias como la Arritmia sinusal respiratoria o RSA. Existen dispositivos especificos
que monitorizan la respiracién, pero estos interfieren en la respiracién natural y debido
al coste elevado de estos, no se suelen encontrar en sistemas ambulatorios [18]. Por eso
va a ser de gran utilidad derivar la frecuencia respiratoria mediante la sefial EDR obtenida
por los cambios en la morfologia del complejo QRS del ECG y el equivalente obtenido de
la sefial APW.
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1.4 Objetivos

El objetivo principal de este trabajo sera estudiar la viabilidad de obtener
informaciéon de HRV y de respiracion a partir de la sefial de presion registrada por un
dispositivo de mufieca.

En primer lugar, sera necesario un procesamiento previo que acondicione la sefial,
ya que en la sefial registrada existe una alta contaminacién. Una vez eliminada esta
contaminacion, se realiza una deteccién robusta de los pulsos de la sefial APW que se
correspondan con latidos en la sefial ECG. A partir de estos pulsos detectados,
derivaremos lo equivalente a los intervalos RR del ECG en la sefial APW que sera la
diferencia entre dos pulsos detectados sucesivos. Antes de derivar parametros
relacionados con la variabilidad del ritmo cardiaco o la frecuencia respiratoria,
comprobaremos la fiabilidad de estos resultados comparandolos con los obtenidos del
ECG.

Después, una vez obtenidas tanto la serie RR del ECG como su equivalente en la
sefial APW, caracterizaremos la sefial HRV mediante un analisis temporal y frecuencial y
compararemos los resultados obtenidos en ambos casos para comprobar si los datos
derivados mediante el dispositivo de mufieca se asemejan a los derivados del ECG.

Por dltimo, derivaremos la frecuencia respiratoria a partir de los pulsos detectados
en la sefial APW y comparemos los resultados con la frecuencia respiratoria derivada de
la sefial de respiracion.

1.5 Organizacion de la memoria

A continuacién, se dara una visién general de los apartados que se recogen en esta
memoria:

e En el capitulo 2 se describen a los sujetos que van a formar parte de la
poblacién de estudio de este trabajo y la prueba de estrés a la que fueron
sometidos mientras se registraban las sefiales de estudio. Ademas, también
se incluye informacién sobre como fueron adquiridas estas sefiales.

e FEn el capitulo 3 se exponen los métodos que han sido necesarios para
procesar la sefial APW para eliminar la contaminacién y, posteriormente,
poder realizar una deteccién robusta de los pulsos. Ademas, se incluye la
estimacion de la sefial HRV y el analisis espectral de esta junto con los
parametros de variabilidad del ritmo cardiaco y el analisis estadistico de
estos. Por Gltimo, se describen el andlisis realizado para determinar la validez
del dispositivo de mufieca y los métodos para derivar la frecuencia
respiratoria mediante la sefial APW.

e En el capitulo 4 se recogen y se comentan los resultados obtenidos con los
métodos propuestos anteriormente.

e En el capitulo 5, finalmente se exponen las conclusiones derivadas de los
resultados expuestos en el capitulo anterior y se proponen futuros avances y
mejoras.
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Capitulo 2

2. MATERIALES

2.1 Base de datos

La base de datos que se va a analizar fue registrada de 10 estudiantes voluntarios a
los que se les someti6é a un test de estrés emocional agudo, de los que hemos debido
descartar 3 de los registros en los que la sefial tenia pésima calidad y demasiados
artefactos como para ser capaces de derivar informacion util. En la Tabla 2.1 se recogen
las caracteristicas de estos sujetos. Se trata de 7 sujetos sanos, de los cuales 3 eran
mujeres.

Esta base de datos consta de diferentes sefiales fisioldgicas derivadas de equipos
médicos, entre ellas el electrocardiograma y la sefial respiratoria, que vamos a tomar
como referencia, y la sefial derivada mediante un dispositivo de mufieca, a la que se le
hara referencia como sefial APW y la cual es el objeto de estudio.

Sujetos
Edad (afos) 26+2
Peso (kg) 75,38 £ 18,17
Altura (cm) 175,75 +12,76
Mujeres (%) 42,86

Tabla 2.1: Caracteristicas de los sujetos

A cada sujeto de estudio se le someti6 a un protocolo que incluia una fase de
relajaciéon y otra de induccién al estrés mientras se registraban el ECG, la sefial de
respiracion y la sefial APW. Este protocolo trata de inducir estrés emocional en el sujeto
atendiendo a una modificacién del Trier Social Stress Test [10]. En este trabajo se va a
estudiar tnicamente la fase de relajacion, ya que es un primer estudio exploratorio para
analizar la validez de la sefial APW, proponiendo el estudio de las demas etapas de estrés
en trabajos futuros.

Durante la prueba descrita anteriormente se han registrado 3 seflales que son
mostradas en la Figura 2.1.

En primer lugar, la sefial APW que ha sido registrada mediante un dispositivo de
mufieca que consiste en un sensor piezoeléctrico que mide la presiéon sanguinea de la
arteria sobre la que se ha colocado el dispositivo. Esta sefial fue muestreada a 500 Hz.

De manera simultanea, han sido varias las sefiales registradas utilizando el sistema
Medicom (Medicom MTD Ltd., Rusia), pero en este proyecto sélo se van a estudiar el ECG
y la seflal de respiraciéon, que han sido muestreadas a 1000 Hz y a 250 Hz,
respectivamente. La seflal ECG, que refleja la actividad cardiaca, ha sido medida
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utilizando 3 electrodos ortogonales. En cambio, la sefial de respiraciéon se ha medido con

una banda toracica que refleja los cambios de volumen del térax.

Resp (Medicom)

L [
[ [
422 424 426 428 430 432 434 436 438 440
Tiempo (s)
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[ [ [ [ [ [ [ [ [ [
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Figura 2.1: a) seiial de respiracion, b) ECG, c) sefial APW
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Capitulo 3

3.METODOLOGIA

En este capitulo se describen todos los métodos aplicados a lo largo del trabajo, desde
el correcto acondicionamiento de las sefiales mediante el procesado de las mismas para la
posterior derivacion de parametros de interés, hasta el andlisis de los resultados
obtenidos.

3.1 Pre-procesado de la sefial APW

En este apartado se describen los métodos de procesado aplicados a la sefial APW
para eliminar la contaminacién y permitir una deteccién posterior més robusta de los
pulsos contenidos en esta sefial.

En primer lugar, aplicaremos un filtro IIR paso bajo tipo Butterworth, de orden 4 y
con frecuencia de corte de 10 Hz a la sefial APW registrada con el fin de eliminar las
componentes de ruido de alta frecuencia de fuentes indeseadas que puedan interferir en
las detecciones. El filtrado utilizado realiza el filtrado digital de fase cero procesando los
datos de entrada, en nuestro caso la sefial APW, en las direcciones “forward” y “backward”
(hacia adelante y hacia atras) [11]. Aplicando este filtro conseguimos: evitar la distorsién
de fase del filtro IIR; una funcién de transferencia del filtro, que es igual a la magnitud al
cuadrado de la funcién de transferencia del filtro original; un orden del filtro que es el
doble al especificado por el filtro Butterworth definido anteriormente. Ademas, este filtro
minimiza los transitorios de inicio y final haciendo coincidir las condiciones iniciales. Para
llevar a cabo este filtrado, la funcién utilizada invierte la secuencia ya filtrada en la
direccién “forward” y le vuelve a aplicar el mismo filtro. Ademas, se ha aplicado esta
frecuencia de corte, considerando que la frecuencia de los pulsos de la sefial APW es
inferior a 10 Hz y, por tanto, la forma de onda de dichos pulsos no se vera afectada en
gran medida y seguiremos siendo capaces de detectarlos.

Después, filtraremos el ruido provocado por interferencias de baja frecuencia con un
filtro paso alto de tipo Butterworth de orden 3 y frecuencia de corte 0.03 Hz. Aplicaremos
el mismo filtrado que en el caso anterior, a fin de evitar de nuevo la distorsién de fase del
filtro IIR.

En la Figura 3.1 se muestra un ejemplo del filtrado descrito anteriormente, en la que

se puede observar que las componentes de alta y baja frecuencia han sido correctamente
eliminadas.
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Figura 3.1: Ejemplo de filtrado en la seiial APW de las componentes de
alta y baja frecuencia mediante el filtrado digital de fase cero

Una vez eliminadas las componentes frecuenciales de alta y muy baja frecuencia,
procedemos a enfatizar la forma de nuestro pulso para hacer la deteccién posterior méas
sencilla mediante un filtro adaptado a la morfologia del pulso. Un filtro adaptado es un
sistema lineal invariante cuya funcién principal es detectar la presencia de una sefal
conocida dentro de una sefial recibida que contiene ruido. La sefial a la salida de este filtro
sera la correlacién de la sefial conocida con la sefial recibida. En el caso de que el ruido
sea ruido blanco, la respuesta impulsional h(t) del filtro adaptado para detectar la
presencia de la sefial conocida s(t) es

h(t) = s(-t) (3.1)
Si el ruido no es blanco, h(t) dependera de la densidad espectral de potencia del
ruido. Para una sefial real recibida x(t) definida como
x(t) = s(t) + n(t) (3.2)
donde n(t) representa un ruido con una distribucién aleatoria, se define un punto
de alineacién temporal para la sincronizacién de cada onda como el maximo de la salida
del filtro adaptado y(t) = x(t) * h(t). Si la densidad espectral de potencia del ruido es
constante en el rango de frecuencias de la sefial, entonces el filtro adaptado definido
anteriormente es Optimo y proporciona el mayor SNR posible [12]. Un requisito
importante para utilizar este método es el conocimiento previo de la sefial s(t) a detectar
para poder definir de manera precisa el filtro h(t) [13].

En primer lugar, aplicamos sobre nuestra sefial una plantilla general en forma de
triangulo para tener una primera deteccién. A continuacién, debemos elegir una zona
limpia del principio de la sefial en la que haya aproximadamente 6 pulsos, de los que
debemos detectar los maximos y minimos absolutos que delimitan cada uno de ellos. Un
error seria detectar maximos y minimos locales puesto que empeorarian el
comportamiento de nuestro filtro, por lo que debemos asegurarnos antes de proceder al
siguiente paso que solo elegimos los absolutos.
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Una vez definidos estos maximos y minimos absolutos para cada uno de los 6 pulsos,
los segmentaremos y alinearemos con respecto al instante en el que ocurra el primer
maximo de los 6 pulsos. Esto lo hacemos calculando los instantes de tiempo en los que
ocurren los méaximos de todos los pulsos y, una vez seleccionado el instante minimo de
todos ellos, desplazaremos cada pulso para que todos los maximos coincidan en el instante
minimo de ocurrencia. Después, haremos una media de estos 6 pulsos alineados para
tener una plantilla adaptada con la que filtraremos nuestra sefial anteriormente filtrada
con la plantilla general en forma de tridngulo. En la Figura 3.2 se muestra la plantilla del
filtro adaptado con la que filtraremos nuestra sefial y con la que habremos conseguido la
salida enfatizada en la que es més sencillo detectar los correspondientes pulsos.

Plantilla del filtro adaptado resultante

3000
2500
2000
1500
1000

500

-500

-1000

v

3

3

b

-1500
0

100

200

300

400

500

600

Figura 3.2: a) plantilla del filtro adaptado resultante (negro),

b) seis pulsos alineados (azul)

En la Figura 3.3 se muestra el resultado del filtrado descrito anteriormente sobre la

seflal APW original.
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Figura 3.3: Resultado del filtrado sobre la sefial APW:
a) sefial APW original, b) sefial resultante del filtrado adaptado
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3.2 Deteccion de pulsos en la sefial APW

El pre-procesado descrito anteriormente posibilita la mejor deteccién de los pulsos
en la seflal APW. Pero, aun habiendo enfatizado dichos pulsos mediante los filtros
aplicados a la sefal, la deteccién no se puede basar Gnicamente en detectar los maximos
de esta sefial, ya que, a diferencia de lo que ocurre con el ECG, hay muchos més artefactos
que pueden dar lugar a falsas detecciones. Esto ocurre debido a que la calidad de la sefial
que estamos tratando no es Optima produciéndose en ella cambios abruptos en la
amplitud debidos, por ejemplo, a posibles movimientos del sujeto durante el registro de
la sefial. Por ello, el algoritmo de deteccién implementado se basara en la detecciéon de
estos maximos afiadiendo una condicién, que indicara el intervalo de tiempo maximo que
puede transcurrir entre dos latidos, y que determinara si un maximo se corresponde con
un posible latido o no.

El detector se basara en un umbral variante en el tiempo a(t) que se aplicara sobre
la sefial APW procesada, y(t). El umbral sera variante en el tiempo, ya que va a depender
del valor de la sefial en la posicién de cada latido detectado, por lo que se ir4 adaptando a
los cambios de la sefial.

En primer lugar, partira de la condicién inicial que supone que el primer maximo
absoluto detectado se corresponde con un latido. Debemos estar seguros de que este
primer latido es correcto por lo que debe elegirse tinicamente si el primer segmento de la
sefial esta libre de ruidos e interferencias. El valor de este primer maximo se mantendra
constante durante un tiempo B*Tg, siendo Tr el tiempo minimo del intervalo entre dos
latidos consecutivos detectados en la sefial del ECG, al que denominaremos periodo
refractario, que dependera de cada sujeto de estudio. Para calcular el valor del tiempo Tr
para cada sujeto, calcularemos los valores de los intervalos RR detectados en el ECG y nos
quedaremos con el valor minimo segtn (3.7).

El pardmetro 3 es el porcentaje de tiempo del periodo Tr en el que queremos
mantener constante el valor del umbral a(t) para evitar posibles maximos que no se
corresponden a un latido vélido y que quedan préximos al latido. Los valores de estos
parametros se recogen en Tabla 3.1 y se muestran en Figura 3.4.

Valores medios
Tr (s) 0.8253 + 0.212
B 0.45
€ 0.55
Tr (s) 0.5429 + 0.0838

Tabla 3.1: Valores medios Tg, B, €y Tt
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Figura 3.4: Parametros del umbral a(t)

Después de haber superado el tiempo *Tr se decrece con una recta de pendiente
negativa durante un periodo £*Tg, que es complementario al tiempo B*Tr, es decir, ey
suman la unidad, y su valor esta recogido en la Tabla 3.1. Esta pendiente se calcula a partir
del primer latido detectado como

y2-y1
= arxl (3-3)
X1: instante de ocurrencia del primer latido més el tiempo *Tr en el que se
mantiene constante el valor del umbral a(t)
Y1: valor de la sefial APW procesada en el instante X1
X2: valor de X1 mas el valor del periodo €*Tkg,
Y2: valor de la sefial APW procesada en el instante X2

y se mantiene invariante para toda la sefial, puesto que, analizando Gnicamente la
etapa basal de la prueba de estrés, se puede considerar que no van a existir cambios
notables en la sefial registrada. Mas adelante veremos cdmo esto no siempre es cierto, ya
que se producen cambios abruptos en la sefial debidos a posibles movimientos del sujeto
debiendo analizar la sefial mediante ventanas.

Si durante este periodo €*Tr no se ha detectado ningun latido, procedemos a
comprobar si el siguiente méximo absoluto es de mayor o de menor valor al considerado
y si se encuentra dentro de un periodo maximo de tolerancia, denominado Tr. Este
periodo de tolerancia es la diferencia maxima que puede existir entre dos maximos
absolutos sucesivos para poderlos considerar latidos. Los valores medios de este periodo
se recogen en la Tabla 3.1. y se calcula como

Ty = max (t -t 3.4
=] sisN( DetecG; — tpetce; ;) (3.4
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Por lo que, si se encuentra dentro de este periodo y es de mayor valor al actual,
consideraremos latido al de mayor valor. En cambio, si es de menor valor consideraremos
latido al actual. Una vez detectado y comprobada la validez del nuevo latido,
actualizaremos el valor del umbral al valor de la sefial en la posicién del latido detectado.

En el caso de haber detectado un latido dentro del periodo £*Tr, también haremos
una serie de comprobaciones antes de poder considerarlo como valido. Aun habiendo
detectado un méaximo absoluto dentro del periodo €*Tgr, comprobaremos si existe otro
maximo de mayor valor que quede dentro del periodo Tr. Esto lo debemos hacer ya que
existen muchos cambios de amplitud en la sefial debidos a artefactos que pueden alejarnos
de la correcta deteccién de los latidos. Como ocurria en el caso explicado en el parrafo
anterior, si el maximo siguiente es mayor al actual, se elegira el mayor.

A continuacién, se describe mateméaticamente el algoritmo del detector descrito
anteriormente. Esta descripcién se ha basado en [14].

( y (tDET,-_l) , t— tpgr; , < B*Tg
a(t) = {Il *t+y (tDET,-_l + TR) - (tDETj_l + TR), B*Tp< t— tppr,, <&xTg (3.5
k y (tDET,-) t— tppr;_, = €xTg

y (tDET]-_l +B*+Tp+ex TR) -y (tDET]-_l + B = TR)
£+ Ty

[y (3.6)

Tr = min (¢ -t 3.7
R 15iSN( DetEcG, — tDetECG, ;) 3.7

N: nimero total de latidos detectados en la sefial ECG
tper,_,* instante de ocurrencia del Gltimo pulso valido detectado en la sefial APW

tpecrce,: latidos detectados en el ECG

Los valores de todos los periodos, recogidos en la Tabla 3.1, se han ajustado de
manera experimental para cada uno de los sujetos.

En la Figura 3.5 se ilustra un ejemplo del funcionamiento de este detector en la

seflal APW procedente del sujeto 5 en la que se puede ver como el algoritmo se adapta a
los cambios de amplitud de la sefial.
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Figura 3.5: Ejemplo del funcionamiento del detector de pulsos:
seiial APW filtrada (azul), latidos detectados (rojo) y umbral (verde)

3.3 Validacion de dispositivo de mufieca como estimador de HR

En primer lugar, para tener un andlisis consistente de validacién, nos deberemos
asegurar de que realmente estamos comparando los mismos latidos en ambas sefiales.
Para ello, fijando como referencia los latidos obtenidos en el ECG y mediante una ventana
de andlisis temporal [t, + tol], haremos una btsqueda de los latidos obtenidos de la sefial
APW que deben corresponder con la referencia fijada. El parametro t, coincide con los
instantes de ocurrencia de los latidos detectados en el ECG y el parametro tol equivale al
parametro Tr definido en la seccién 3.2.

Si existe correspondencia entre los latidos se incluirdn en el estudio, si no se
excluiran del andlisis. En la Figura 3.6 se muestra graficamente un ejemplo de la
correspondencia de latidos detectados entre el ECG y la sefial APW.
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Figura 3.6: Latidos detectados en a) ECG (azul) con los latidos detectados (rojo), b)
seflal APW procesada (azul) con los latidos detectados (rojo)

Una vez tengamos los instantes de ocurrencia de los latidos del ECG y de la sefial
APW emparejados y para poder visualizar graficamente la concordancia entre ambos
parametros vamos a utilizar el grafico de Bland-Altman. En este grafico representaremos
las series RR obtenidas con el ECG y las equivalentes obtenidas con la sefial APW junto
con el sesgo, los limites de concordancia y el porcentaje de series RR que se encuentran
fuera de los limites de concordancia. Aunque este grafico no aporte ningin dato
cuantitativo nos permite visualizar la concordancia de las dos medidas representadas. A
continuacién, procedemos a evaluar la semejanza entre ellos por medio de los siguientes
parametros fiabilidad y concordancia [15].

Los parametros utilizados en los calculos descritos posteriormente son:

e N: numero total de intervalos RR pareados

x(n): sefal de referencia, en este caso la sefial ECG
X: media de x(n)

y(n): sefial a evaluar, en este caso la sefial APW

y: media de y(n)

e Coeficiente de correlacion de Pearson

Este coeficiente permite cuantificar la relacién lineal entre el ECG y la sefial APW
existente entre las series RR obtenidas del ECG y los pulsos obtenidos de la sefial APW y
se calcula segin [16] como:

p= Th=1 () -D)*(y()-3) (3.8)

(PN -0 SN /-3y
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e Coeficiente de correlacion de concordancia de Lin (CCC)

Cuantifica la fiabilidad entre dos medidas indicando el desplazamiento de los datos
a evaluar con respecto a la referencia que se representa por una recta diagonal situada a
45° del eje de abscisas. Se calcula segin [17] como:

cee = varx+2v*:1z,v:zf—37)2 (3.9)
COv,y = TIN_ (x(n) — %) * (¥(n) — F) (3.10)
var, = Si(x@m) - %) (3.11)

X = %Zﬁzl x(n) (3.12)

e Coeficiente de correlacion intraclase (ICC)

Este coeficiente también cuantifica la fiabilidad entre dos medidas y representa el
ratio de la varianza entre muestras y la varianza total. Su valor oscila entre o0 y 1, siendo
ICC=1 la mayor fiabilidad. Se calcula segin [18] como:

16C = =S (x () = %3) * (y(n) — X7) (313)
var,, = s {ZN_,(x(n) — Ty)? + N, (y(n) — %)?} (3.14)
Xy = 5= TN (x(n) + y(n)) (3.15)

e Coeficiente de fiabilidad (A)

El coeficiente IBMD (Information-Based Measure of Disagreement) se basa en la
entropia de Shannon. Es igual a cero cuando las dos observaciones concuerdan y se
aproxima a 1 conforme las observaciones son mas diferentes. La concordancia, A
(Agreement), se calcula segtin [19] como

A=1-IBMD (3.16)

IBMD = %Z,’Lllogz( =yl 1) (3.17)

max(x,y)

3.4 Pardmetros de variabilidad del ritmo cardiaco

El andlisis de HRV se realiza fundamentalmente en el dominio temporal y en el
dominio frecuencial. Los parametros de variabilidad del ritmo cardiaco en el dominio
temporal y frecuencial se van a derivar de cada una de las ventanas de analisis de 3
minutos con solapamiento de 1 minuto de las sefiales ECG y APW.
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Ademas, los instantes de ocurrencia de los latidos, tx, se estiman de la senal ECG
utilizando el algoritmo basado en la transformada wavelet descrito en [20]. En el caso de
la sefial APW se estiman con el detector implementado explicado en 3.2. Tras la deteccién
y supresion de posibles artefactos, latidos ectépicos, detecciones pérdidas y falsas, en las
secuencias RR utilizando el método descrito en [21] tGnicamente aplicado en el ECG,
puesto que en la sefial APW no era capaz de corregir los errores sino que obtenia
resultados mucho peores, procedemos a analizar la HRV en ambos dominios.

3.4.1 Andlisis de variabilidad en el dominio temporal

En este apartado se describen métodos utilizados para la caracterizaciéon de HRV
tanto del ECG como de la sefial APW en el dominio del tiempo basado en [22] [23]. Por
simplicidad, nos referimos a intervalos RR tanto para el ECG como para la sefial APW.

e HRM (Heart Rate Mean)

Es la media del ritmo cardiaco, que es el nimero de latidos del corazén por
unidad de tiempo. Se suele expresar como latidos por minuto y se calcula como

60

= Ly~ 60

I(n): intervalo NN n-ésimo.
N: namero total de intervalos NN

e  SDNN (Standard Deviation of the NN intervals)

Se calcula como la raiz cuadrada de la varianza de los intervalos RR
normales, es decir, los intervalos RR corregidos. En el caso del ECG aplicando [21]
y, en el caso de los derivados de la sefial APW, puesto que no se ha aplicado esta
correcciéon porque obteniamos resultados erréneos, equivaldran a los intervalos
RR sin correccidn.

SDNN = |21 2 i) - T2 (3.19)

I= ﬁzﬂ:l I(n) (3.20)
I(n): intervalo NN n-ésimo
N: nimero total de intervalos NN
I: media de I(n)

Este parametro corresponde a la desviacion estandar de los intervalos RR
normales. Para registros de largo plazo, estos suelen ser de 24 horas, solo
proporciona una caracterizacién aproximada de la HRV, puesto que la media del
ritmo cardiaco (HRM) varia considerablemente durante el dia y la noche. Por
tanto, una medida que se suele utilizar cuando tratamos con registros a corto
plazo es el SDANN, que mide la desviacién estandar de los intervalos RR normales
en segmentos de 5 minutos. Este parametro refleja las variaciones lentas del ritmo
cardiaco [23].
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e SDSD (Standard Deviation of Successive NN Differences)

Este parametro corresponde a la desviaciéon estandar de las diferencias
entre intervalos RR normales sucesivos y se calcula como:

SDSD = \/ﬁ YN_.[D(n) — DJ? (3.21)

— 1

D=~ ¥i-1D(n) (3-22)
N: ntimero total de intervalos NN
D(n): diferencia entre dos intervalos NN sucesivos

D: media de D(n)

e  RMSSD (Root Mean Square of successive NN interval differences)

RMSSD = [T SN, l1Gn) - I(n— D2 (3:23)

I(n): intervalo NN n-ésimo
Este pardmetro refleja las diferencias en la desviaciéon estandar de
intervalos RR normales sucesivos y aporta una descripcién detallada de la

variabilidad a corto plazo.

e pNNx (Percentage of Pairs of Adjacent NN Intervals differing by more
than X ms)

Es la proporcién de intervalos NN sucesivos en los que la diferencia entre
ellos es mayor a X ms.

pNNx = 100 = % (3.24)
NNx = YN_.[I(n) — I(n — 1) > X ms] (3.25)

I(n): intervalo NN n-ésimo

Normalmente X toma el valor de 50 ms entonces este parametro se define
como pNN5o. Este término refleja la variabilidad a corto plazo y es mucho menos
vulnerable a artefactos que puedan estar presentes en los intervalos RR que el
parametro rMSSD, aunque proporcione una descripcién menos detallada de la
variabilidad a corto plazo.
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3.4.2 Analisis de variabilidad en el dominio frecuencial

El analisis de la variabilidad en el dominio frecuencial se va a aplicar a la densidad
de espectro de potencia de la sefial HRV. Para ello, en primer lugar, deberemos estimar la
seflal HRV.

Como ya se ha explicado anteriormente en la seccién 1.3.4, la variabilidad del ritmo
cardiaco HRV, es la variacion de los intervalos de tiempo entre dos latidos consecutivos,
también conocidos como intervalos R-R que, como ya hemos dicho anteriormente, por
simplicidad nos referiremos a intervalos RR tanto para el ECG como para la sefial APW.
La HRV tiene su origen en los impulsos generados en el nodo seno-auricular, SA, que son
los responsables de la generaciéon de los latidos cardiacos normales. Estos impulsos
coinciden en el ECG con el inicio de la onda P, aunque en este proyecto se detectaran
mediante las ondas R del complejo QRS, ya que poseen mayor energia y su deteccion es
mas sencilla.

Una vez obtenidos los instantes de ocurrencia de los latidos, ti, para el ECG, en los
que ademas se ha aplicado una correccion, y para la sefial APW, se procede a analizar la
variabilidad del ritmo cardiaco. Para ello, se utiliza el modelo IPFM (Integral Pulse
Frequency Modulation) [24] cuya explicacion detallada se recoge en el ANEXO A, con el
que obtenemos la sefial moduladora m(t) para ambas sefiales, ECG y sefial APW, de la que
calcularemos el espectro de potencias y de este espectro los parametros frecuenciales de
variabilidad del ritmo cardiaco que se explican méas adelante.

Una vez obtenida la sefial moduladora m(t) tanto para el ECG como para la sefial
APW deberemos realizar un andalisis espectral. El andlisis espectral tiene como objetivo
caracterizar el contenido frecuencial de una sefial, mediante el espectro de potencia de
esta que nos da informacioén sobre como esté distribuida la potencia en el dominio de la
frecuencia. En nuestro caso, el analisis espectral aplicado a la sefial HRV nos permite
cuantificar las modulaciones vagales y simpaticas del sistema nervioso auténomo. Esta
cuantificacién se hara mediante el espectro de potencia de la HRV en el que se distinguen
2 bandas de frecuencia: la banda LF, que comprende la banda de frecuencias desde 0.04
Hz hasta 0.15 Hz y en la que esperamos cuantificar tanto la actividad simpatica como
parasimpatica; y, por dltimo, la banda HF, que contiene las frecuencias comprendidas
entre 0.15 Hz y 0.4 Hz y en la que esperamos encontrar la actividad puramente vagal.

En este trabajo se ha elegido como estimador el periodograma de Welch [25], que
segmenta la seflal en K segmentos de L muestras. En nuestro caso, aplicaremos este
estimador a segmentos de 3 minutos de las dos sefiales, APW y ECG, que se solaparan
cada minuto. Estas ventanas de andlisis de las sefiales se han definido, puesto que no
podemos asumir estacionariedad de las sefiales completas, por lo que las segmentamos
en ventanas de 3 minutos donde si que se puede asumir estacionariedad. Con este método
calcularemos la densidad espectral de potencia en las diferentes ventanas de anélisis como

1

- _ . . 2
LSS wm) x(n+ iD)e P (3.6

Sw(ejw) =

donde x(n) es la ventana de analisis de la sefial de la que vamos a calcular la
densidad espectral de potencia, w(n) es el tipo de ventana utilizada, K es el nimero de
ventanas de analisis, L es la longitud de estas ventanas, D expresa el solapamiento entre
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ellas y, finalmente, U(n) = %Zf;ﬁlw(n) |2 para normalizar la potencia de la ventana. En

este trabajo los valores elegidos para el estimador son: L= 1’5 minutos y D=30 s.

El andlisis de HRV correspondiente con el dominio de la frecuencia se realiza
mediante el espectro de potencia, que nos da informacién sobre cdmo estan distribuidas
las frecuencias y donde podremos ver claramente cémo influyen los sistemas simpatico y
parasimpatico. En el espectro de la sefial de HRV se diferencian tres bandas mostradas en
la Figura 3.7:

. La banda de muy baja frecuencia (VLF): comprende las frecuencias menores a
0.04 Hz y en ella se observa la influencia de los mecanismos de
termorregulacion en reposo.

° La banda de baja frecuencia (LF): comprende la banda de frecuencias desde
0.04 Hz hasta 0.15 Hz y es en la que esperamos cuantificar tanto la actividad
simpatica como parasimpética y en la que se observa el pico de presién
sanguinea en reposo.

° La banda de alta frecuencia (HF): contiene las frecuencias comprendidas entre
0.15 Hz y 0.4 Hz y es en la que esperamos encontrar la actividad puramente
vagal y la influencia de la respiracion en reposo.

La potencia espectral de las diferentes componentes frecuenciales estd muy
relacionada con las dos componentes del SNA: un aumento de la actividad simpética
supone un aumento de la potencia en la banda de baja frecuencia y un aumento en la
actividad parasimpatica esté relacionada con un aumento de potencia en la banda de alta

. . . LF .
frecuencia [23]. El cociente entre estas dos potencias espectrales (E) nos permite

cuantificar el balance simpatico-vagal, es decir, la interacciéon entre estos dos sistemas
[26] [10] [27].
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Figura 3.7: Ejemplo de un espectro de potencia de la sefial HRV,
los ejes discontinuos (rojo) diferencian las tres bandas de frecuencia
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Una vez estimado el espectro potencia de la sefial HRV mediante el periodograma
de Welch, se calcula la potencia en las distintas bandas de frecuencia, LF y HF, como:

Pir= [0 S(f) df (3.27)

Pur = [y 1S (f) df (3.28)

e RATIO LF/HF

Se define como la divisién entre la potencia total en LF y la de HF y nos
permite cuantificar el balance simpéatico-vagal, es decir, la interaccién entre estos
dos sistemas [28]. Se calcula como:

P
R — LF
Pyr

(3.29)

e LF NORMALIZADA

Indica el porcentaje de potencia de baja frecuencia que existe y se calcula
como:

Prr

——* 100 .30
PirtPrr (3.30)

Pipn =

3.5 Andlisis estadistico

El analisis temporal y frecuencial de los parametros de variabilidad se ha realizado
por medio de ventanas de andlisis de 3 minutos que se desplazaban cada minuto. Por
tanto, en cada una de las ventanas obtenidas en los 10 minutos de la etapa basal de la
prueba de estrés, se han obtenido 9 parametros iguales tanto temporales como
frecuenciales de cada sujeto. Para tener un solo parametro de cada uno de los descritos
en la seccién anterior, haremos la mediana entre los obtenidos en cada ventana para que
no se tengan tan en cuenta los posibles valores atipicos correspondientes con ventanas en
las que existe mas artefactos. En la Figura 3.8 se muestra un ejemplo de un periodo de la
seflal con peor calidad en el que los pulsos detectados son erréneos y no coinciden con los
latidos detectados del ECG.
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Figura 3.8: Ejemplo de periodo con artefactos de la sefial APW

Una vez obtenido un valor representativo de cada indice de variabilidad de todos
los sujetos, deberemos evaluar la fiabilidad de los parametros derivados de la sefial APW
con respecto a los derivados del ECG. Esto lo analizaremos mediante un test estadistico
pareado.

En primer lugar, se realiza el test de Kolmogorov-Smirnov para saber si las
variables siguen una distribucién normal. Tras rechazar esta hipétesis aplicamos el test
estadistico pareado de Wilcoxon que es una prueba no paramétrica que se aplica cuando
suponemos que las dos observaciones que vamos a comparar tienen algin tipo de relacién
entre ellas. La vamos a utilizar para determinar si podemos derivar unos resultados
consistentes de la sefial APW.

Esta prueba compara dos observaciones pareadas y determina si dos poblaciones
son idénticas o hay diferencias entre ellas. En nuestro caso vamos a comparar los datos
derivados del ECG con los datos derivados de la sefial APW. Esta prueba da como resultado
el valor de un coeficiente denominado p-valor. Si este coeficiente es mayor a 0.05
supondremos que la hip6tesis nula es cierta. Las hipdtesis que plantearemos en este test
son las siguientes:

H, (Hipétesis nula): las poblaciones son idénticas y, por tanto, sus medianas
también.
H,: las poblaciones poseen diferencias entre ellas, por lo que sus medianas son
diferentes.

El test estadistico se aplicara a dos vectores, uno del ECG y otro del APW, que seran

las dos poblaciones de estudio y que contendran las medianas resultantes de cada
parametro de variabilidad cardiaca de todos los sujetos.
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3.6 Estimacion de la frecuencia respiratoria

Se ha desarrollado un método para derivar la sefial respiratoria directamente del
ECG, la denominada EDR (ECG-derived respiration), como los que la derivan de los
cambios en la amplitud del ECG o del tacograma, que es el registro de la frecuencia
cardiaca en el tiempo [8]. Esta derivacién se hace posible gracias a la interaccién mecanica
entre los movimientos respiratorios y la morfologia del ECG.

En este trabajo, vamos a extraer una aproximacion de la sefial respiratoria a partir
de los pulsos detectados en la sefial APW. Una vez obtenida la sefial respiratoria
aproximada, calcularemos el espectro de potencia de esta sefal, y la frecuencia del
espectro en la que exista mayor potencia correspondera con la frecuencia respiratoria
estimada. A continuacién, comparemos esta frecuencia respiratoria estimada con la
obtenida directamente del espectro de la sefial respiratoria registrada con el dispositivo
médico. El espectro de la sefial respiratoria ha sido estimado con el periodograma de
Welch y la frecuencia respiratoria coincide con la frecuencia en la que mas potencia existe.

3.6.1 Amplitudes de los pulsos

Vamos a derivar una sefal respiratoria aproximada a partir de la anchura de los
pulsos obtenidos de la sefial APW. Para ello, se detectan los minimos de la sefial APW
siguiendo el algoritmo descrito en la seccién 3.2 (Figura 3.9). Una vez definidos estos
puntos, interpolaremos esta sefial a 4 Hz (Figura 3.10) y calcularemos su espectro (Figura
3.11). La frecuencia respiratoria estimada resultante sera la frecuencia en la que exista
mayor potencia.

X 105

2.5FT T T T T T T T T =

0.5 N

APW (u.a.)
o
1

-0.51~ N

1.5~ 7 | ] g

‘2 Cr r r r r r r r r r
236 237 238 239 240 241 242 243 244 245
Tiempo(s)

Figura 3.9: Maximos (rojo) y minimos (negro)
de la seiial APW procesada
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Capitulo 4

4.RESULTADOS

Actualmente, son muchos los dispositivos capaces de derivar informacién sobre el
funcionamiento del sistema cardiovascular y la actividad del sistema nervioso auténomo,
pero uno de que los que mas aceptacion tiene es el dispositivo de mufieca, aunque las
sefiales registradas por este se vean muy afectadas por artefactos debidos a movimientos
del sujeto durante el registro. Por tanto, el objetivo principal de este trabajo ha sido
determinar la viabilidad de estimar informacién de HRV y de la frecuencia respiratoria a
partir del dispositivo de mufieca, que mide de forma no invasiva la presion arterial en la
mufleca.

En este capitulo se recogen los resultados obtenidos de cada uno de los parametros
descritos en el apartado anterior.

4.1 Resultados del andlisis de validacion del dispositivo de mufieca
como estimador de la sefial HRV

En esta seccidn, se recogen en la Tabla 4.1 los resultados del analisis de validacion
del dispositivo de muifieca utilizado en este trabajo explicados en la Seccién 3.3. La
validacién se ha realizado comparando las series RR obtenidas de la sefial ECG y de su
equivalente en la sefial APW procesada.

Sujetos
P 0.999 * 4.35%107
CCC 0.999 + 5.89*107
ICC 0.999 + 5.88*1077
A 0.998 + 5.33 *10™*

Tabla 4.1: Resultados de la validacién entre los intervalos RR obtenidos con la seiial
ECG y con los obtenidos de la sefial APW

Para poder llevar a cabo este analisis y como ya se ha explicado anteriormente en
la Seccién 3.3, se han debido emparejar las series RR procedentes del ECG y las
equivalentes procedentes de la sefial APW antes de realizar el analisis de validacién para
estar seguros de que realmente estadbamos comparando los mismos datos. En la tabla
Tabla 4.2 se muestran el nimero de latidos que han sido excluidos del analisis por no
tener su correspondencia en la sefial APW para cada sujeto. En ella se puede apreciar
como el namero de latidos excluidos es pequefio, lo que puede ser un indicio de
concordancia entre los latidos obtenidos en el ECG y lo que seria el equivalente en la sefial
APW.
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N° LATIDOS LATIDOS N° SERIES RR N° SERIES
EXCLUIDOS EXCLUIDOS EN | EMPAREJADAS RR TOTAL
% DEL TOTAL

S1 3 0.401 745 748

S2 13 1.325 969 982

S5 18 2.594 676 694

S6 5 0.804 617 622

S7 4 0.557 714 718

S8 2 0.271 736 738

S9 1 1.46 743 754

Tabla 4.2: Numero de latidos excluidos, namero de series RR
emparejadas y total dependiendo del sujeto

Los resultados anteriores (Tabla 4.1) demuestran que, pese a tener sefiales con
muchos artefactos y errores en las medidas, somos capaces de detectar y determinar con
bastante exactitud los pulsos contenidos en la sefial APW. Todos los resultados
demuestran que los intervalos RR derivados con la sefial del dispositivo de muiieca se
asemejan a los obtenidos con el ECG del dispositivo médico.

Ademas, en la Figura 4.1 se muestra un ejemplo del grafico de Bland-Altman. En el
ANEXO B se recogen las gréficas de todos los sujetos de nuestra base de datos.
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Figura 4.1: Diferencias entre los intervalos RR del ECG y de la seiial APW frente a los
valores de los intervalos (Sujeto 5)

4.2 Resultados de los pardmetros de variabilidad del ritmo cardiaco

El andlisis de los parametros temporales y frecuenciales de variabilidad cardiaca se
ha realizado mediante ventanas de analisis de 3 minutos, en las que podremos suponer
estacionariedad, con desplazamiento cada minuto. Para obtener un tinico valor de cada
parametro que represente a cada sujeto, haremos la mediana de los 9 obtenidos en la
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prueba completa, ya que los parametros derivados de las ventanas en las que existen

artefactos no van a ser fiables y van a llevarnos a resultados erréneos.

En las Figura 4.2 y Figura 4.3 se representan todos estos parametros por medio de
boxplots, que son diagramas de caja que muestran la mediana de los valores junto con los
percentiles 25% y 75%.
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Figura 4.2: Parametros temporales de variabilidad del ritmo cardiaco. El asterisco

denota una diferencia significativa entre ambas variables (p-valor < 0.05)
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Figura 4.3: Parametros frecuenciales de variabilidad del ritmo cardiaco

Enla Figura 4.2, donde se representan los parametros temporales de HRV, podemos
ver como el HRM es similar en ambos casos. Este pardmetro es una visién global de la
HRYV por lo que es menos sensible a posibles artefactos o pulsos erréneos detectados
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presenten en la sefial. Por el contrario, los parametros SDSD y RMSSD, que representan
las variaciones lentas del ritmo cardiaco, son los que més disparidad presentan al ser mas
sensibles a artefactos presentes en la sefial.

Por tanto, como muestran los resultados de los parametros temporales de HRV
representados en la Figura 4.2, pese a contener las sefiales muchos artefactos y segmentos
de mala calidad, somos capaces de detectar los pulsos en las sefiales APW registradas y
derivar a partir de ellas parametros temporales que son muy similares a los obtenidos a
partir del ECG.

No ocurre lo mismo a la hora de estimar los parametros frecuenciales de HRV
representados en Figura 4.3, en los que uno de los parametros mas importantes, el ratio
entre las potencias de LF y HF, propuestos por muchos autores como [27] para
caracterizar el funcionamiento del SNA, derivado de la sefial moduladora m(n) obtenida
a partir de los pulsos detectados en la sefial APW, no es demasiado preciso si lo
comparamos con los resultados obtenidos a partir del ECG y no aporta informacién
consistente del balance simpéatico-vagal. Esto es debido a que existen notables diferencias
entre las potencias obtenidas en el ECG y en la sefial APW en ambas bandas frecuenciales.
Una vez mas esto se debe a regiones de peor calidad o con posibles artefactos contenidos
en las sefiales APW registradas que van a provocar una mala detecciéon de los pulsos
contenidos en esos segmentos, en los que el algoritmo aplicado en el ECG descrito en [21]
para corregir posibles latidos ectbpicos o artefactos, era incapaz de corregir las
detecciones erréneas, ya que la correccién que aportaba se alejaban en gran medida de la
realidad. Por lo que no lo utilizamos en la sefial APW y los pulsos detectados en segmentos
de mala calidad han sido incluidos en nuestro analisis.

Por tanto, puesto que la sefial HRV uniformemente muestreada se genera a partir
de los pulsos detectados, si alguno de estos pulsos detectados es erréneo (ejemplo
mostrado en la Figura 4.4), estos provocaran grandes variaciones en algunos tramos de
la sefial HRV uniformemente muestreada, como se observa en la Figura 4.5. Estas
diferencias en las oscilaciones de las sefiales m(n) son las que provocan un cambio en las
potencias de ambas bandas.

x 10° ECG con detecciones
0 T T T T T T T T T

ECG (u.a.)

-8 r r r r r r r r Il
76 78 80 82 84 86 88 90 92
Tiempo(s)
x 10° Sefial APW con detecciones

T T T T T T T T T

APW (u.a.)

76 78 80 82 84 86 88 90 92
Tiempo(s)

Figura 4.4: Ejemplo de segmento con mala calidad y artefactos
de la seiial APW
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Figura 4.5: Seifial m(n) obtenida de las series RR del ECG (azul) y de
su equivalente en la seiial APW (rojo)

4.3 Resultados del andlisis estadistico pareado de Wilcoxon

Como ya se ha comentado en la seccién 3.5, vamos a aplicar un analisis estadistico
a cada uno de los parametros, tanto temporales como frecuenciales, derivados, en el
primer caso, de las series RR obtenidas del ECG y de la sefial APW, y, en el segundo caso,
del espectro de la sefial HRV uniformemente muestreada, para ver si estos parametros de
variabilidad derivados de dos sefiales distintas, el ECG y la sefial APW, tienen algin tipo
de relacion entre ellos. El resultado de este anélisis se muestra graficamente en la Figura
4.2 y en la Figura 4.3.

Como se ha visto en la Figura 4.2, el parametro temporal SDSD es uno de los
parametros que mas diferencias presentaba debido a artefactos en las sefiales APW
registradas. Ademas, como ya hemos comentado anteriormente, habria cabido esperar
que el resultado obtenido para el ratio entre las potencias de LF y HF fuera mejor, para
haber obtenido una estimacidon mas robusta de la actividad del SNA.

4.4  Resultados de estimacion de la frecuencia respiratoria

En esta seccién se presentan los resultados de las frecuencias respiratorias
obtenidas mediante el método explicado en el apartado 3.6. Estos resultados se van a
comparar con las frecuencias respiratorias obtenidas de la sefial respiratoria registrada
mediante el equipo médico Medicom.
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Medicom APW
F. Resp (Hz) F. Resp (Hz /Error relativo
%)
Senal respiratoria Amplitud de pulsos
S1 0.2813 0.2852 / 1.42
S2 0.1945 0.2305 / 18.51
S5 0.1328 0.1367 / 2.93
S6 0.1005 0.2578 / 156.51
S7 0.2961 0.3633 / 22.59
S8 0.2689 0.2773 / 3.12
S9 0.2251 0.3008 / 33.63

Tabla 4.3: Frecuencias respiratorias obtenidas de la sefial registrada mediante el
dispositivo Medicom junto con las frecuencias respiratorias estimadas
a partir la sefial APW

Como muestra la tabla Tabla 4.3, mediante el método descrito anteriormente y a
partir de la sefial APW procesada, en muchos casos no somos capaces de estimar con
suficiente exactitud la frecuencia respiratoria, ya que el error relativo obtenido es
bastante elevado. Esto ocurre debido a que la calidad y los artefactos de las sefiales
registradas mediante este dispositivo no es 6ptima y los minimos detectados a partir de
esta sefial, al tener menos amplitud, son mas dificiles de detectar y estdn mas
enmascarados por ruido.

A continuacion, se adjuntan graficamente los espectros de potencia de las sefiales
respiratorias estimadas de dos de los sujetos de la base de datos (Sujeto 1y Sujeto 5) que
ilustran como se han obtenido las frecuencias respiratorias estimadas con el método
descrito. Las figuras Figura 4.6 y Figura 4.7 representan la densidad espectral de potencia
de la sefial respiratoria estimada mediante el método de las amplitudes de los pulsos de
la sefial APW.

X:0.2813
3.5 Y: 3.274e+09 b

PSD Respiracién

0 r r r r r r r r r
0 0.05 0.1 0.15 0.2 0.25 0.3 0.35 0.4 0.45 0.5
Frequency (Hz)

Figura 4.6: Densidad espectral de potencial de la sefial respiratoria obtenida
mediante el método de amplitudes aplicado sobre la sefial APW junto con el marcador que
muestra la frecuencia respiratoria obtenida de la sefial respiratoria del dispositivo médico

(sujeto 1)
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Figura 4.7: Densidad espectral de potencial de la sefial respiratoria obtenida
mediante el método de amplitudes aplicado sobre la seifial APW junto con el marcador que
muestra la frecuencia respiratoria obtenida de la sefial respiratoria del dispositivo médico

(sujeto 5)

Con los resultados presentados en este trabajo podemos concluir que, a partir de la
seflal registrada con el dispositivo de mufieca, somos capaces de detectar los pulsos
presentes en la sefial y derivar de ellos con notable exactitud los parametros temporales
de HRYV, sin embargo, debido a la mala calidad y los artefactos presentes en la sefial, no
somos capaces de derivar parametros frecuenciales de HRV consistentes ni la frecuencia
respiratoria.
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Capitulo 5

5.CONCLUSIONES Y LINEAS FUTURAS

Hoy en dia son muchos los dispositivos capaces de derivar parametros de
variabilidad del ritmo cardiaco: unos lo hacen registrando de forma directa las series RR
del corazén; otros mediante fotopletismografia registrando los cambios en el volumen
sanguineo; y otros, como el utilizado en este trabajo, registran sefiales de presién
sanguinea.

En este trabajo se ha tratado de determinar la posibilidad de derivar informacién
consistente del SNA a partir de la sefial HRV obtenida de los pulsos contenidos en la sefial
APW. Estos resultados aportan informacién de gran valor sobre el funcionamiento del
corazén y es un método no invasivo de diagnostico clinico.

En primer lugar y antes de la deteccién de los pulsos en la sefial APW, se ha
realizado un procesado sobre las sefiales APW para eliminar el ruido y las interferencias
debido principalmente al movimiento del sujeto de estudio durante el registro de estas
seflales. Una vez procesadas correctamente estas seflales, hemos implementado un
detector capaz de detectar los pulsos contenidos en la sefial APW equivalentes a los latidos
detectados en el ECG.

Antes de poder considerar los parametros de variabilidad derivados de las series
RR obtenidas de los pulsos derivados de la sefial APW como fiables para poderlos utilizar
dentro de un diagnéstico clinico, hemos debido hacer una validacién del dispositivo de
mufieca empleado para registrar dicha sefial APW con respecto al ECG registrado con el
equipo médico Medicom ya validado. Los resultados tras este analisis no son
significativamente diferentes con lo que podemos asegurar que el dispositivo de mufieca
utilizado en este trabajo es capaz de derivar con exactitud la misma informacién que
podemos obtener mediante dispositivos clinico ya testados.

Ademas, los parametros de variabilidad obtenidos en este trabajo, pese a la mala
calidad y artefactos contenidos en algunos de los tramos de las sefiales APW de la base de
datos utilizada, son significativamente similares a los derivados del ECG. Por tanto,
podemos asegurar que el dispositivo utilizado sirve para tal fin: registrar una sefial de la
que seamos capaces de derivar parametros relacionados con la variabilidad del ritmo
cardiaco.

Es necesario comentar que en este trabajo nos han surgido grandes dificultades ya
que las sefiales registradas eran de mala calidad y contenian muchos artefactos en algunos
tramos. Esto nos ha obligado a implementar un detector robusto que fuese capaz de
determinar con precision los pulsos contenidos en la sefial APW. En primer lugar, en la
parte del trabajo dirigida a caracterizar los parametros de variabilidad del ritmo cardiaco
nos ha resultado mas sencillo detectar los pulsos contenidos en la sefial APW, ya que estos
poseian mayor amplitud. En cambio, en la tltima parte del trabajo, dedicada a estimar la
frecuencia respiratoria, en la que debiamos estimar tanto los minimos como los maximos
para poder estimar la sefial respiratoria de la que posteriormente derivariamos la
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frecuencia respiratoria, es donde mayores dificultades han surgido. Esto es debido a que
los minimos de la sefial APW han sido mas dificiles de determinar con exactitud al
contener las sefiales muchos artefactos y segmentos de mala calidad.

En conclusién, hemos determinado que este dispositivo es robusto a la hora de
derivar parametros relacionados con la variabilidad del ritmo cardiaco, pero es necesario
buscar otros métodos para conseguir una mejor estimacion de la frecuencia respiratoria.

Ademas, debido a la importancia y al potencial que poseen estos dispositivos en el
ambito médico, puesto que son una alternativa econémica a los equipos médicos
utilizados hoy en dia, se propone el futuro estudio de los mismos parametros derivados
en este trabajo, pero esta vez de las sesiones del protocolo en las que se sometia a los
diferentes sujetos a situaciones de estrés. Se cree importante ampliar el campo de estudio
de este dispositivo caracterizandolo también en situaciones en las que exista estrés.

Por otra parte, puesto que la morfologia de los pulsos no varia entre los distintos
sujetos de la base de datos, se propone aplicar la misma plantilla de filtro adaptado para
todos los sujetos y evitarnos asi el calculo de la plantilla para cada uno de ellos.

Por ltimo, para hacer mas robusto el anélisis de validacion aplicado al dispositivo
en este trabajo, se propone estudiar la sefial PPG obtenida mediante los dispositivos
médicos, sumandose a las sefiales de referencia utilizadas en este trabajo, el ECG y la sefial
respiratoria.
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ANEXOS

ANEXO A

MODELO IPFM

El modelo IPFM (Integral Pulse Frequency Modulation) [24] representa la
influencia del sistema nervioso auténomo en el ritmo cardiaco. El diagrama de bloques de
este modelo puede verse en la Figura o0.1.

Reset

T L
1 + am(t)

== J e

T ——

Figura 0.1: Diagrama del modelo IPFM

En este modelo, la sefial de entrada es la suma de un nivel de continua (DC = 1) y
de una sefial moduladora (m(t)), causal, de banda limitada, de media nula y de amplitud
menor a la unidad (|m(t)|<1) que modela la influencia del SNA en el nodo SA. Esta sefial
se integra hasta alcanzar el valor del umbral, T, que se corresponde con el periodo
cardiaco medio. En ese momento se genera un evento en el instante tx, que corresponde
con el instante de ocurrencia de un latido. Después se resetea el integrador a cero y el
proceso empieza de nuevo.

Con los instantes de ocurrencia de los latidos, tk, obtenidos con [20] y corregidos
mediante [21] aplicamos el modelo descrito anteriormente para definir el ritmo cardiaco
instantdneo (Hz) como:

dyr(t) = —1+T:(t) (0.1)

Donde T representa el intervalo RR medio (periodo del corazén) en el periodo
analizado, dygy = % el ritmo cardiaco medio y dygy = @ la variabilidad del ritmo

cardiaco en Hz, que representa la parte variable en el tiempo del ritmo cardiaco
instantaneo. Esta sefial dyg(t) se muestrea a Fs = 4 Hz obteniendo asi la sefial discreta

dyr(n) :

1+m(t)

dypr(m) = 1 (0.2)

T =-n—
t=n -

Para eliminar las componentes frecuenciales de VLF que puedan enmascarar la
banda de LF, la sefial dyg(n) se filtra con un filtro paso bajo de frecuencia de corte 0.03
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Hz, obteniendo la sefial filtrada dygrp (1) que corresponde con la banda VLF (o - 0.04
Hz). A continuacioén, se calcula la sefal de variabilidad del ritmo cardiaco como:

dury(n) = dyr(n) — dypy(n) (0.3)

Por tltimo, se estima la sefial moduladora, que posee la informacién de la actividad
del SNA sin la influencia de HR, como [24]:

dyrv(n)
dyprm(n)

m(n) = (0.4)

La estimacion de la sefial HRV se implementa de igual modo en el caso de la sefal
APW, una vez obtenidos los pulsos que equivalen a los latidos y, por tanto, la diferencia
entre dos pulsos detectados consecutivos sera equivalente a los intervalos RR del ECG.

dHR(n) & dHRM(n)

250 260 270 280 290 300 310 320 330 340 350

o
)
7
1

m(n)

2 r r r r r r r r r r r
250 260 270 280 290 300 310 320 330 340 350
Tiempo (s)

Figura 0.2: Sujeto 1, a) dugr(n) (azul) junto a dgrm(n) (rojo), b) m(n)
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ANEXO B

GRAFICOS BLAND-ALTMAN DE CADA SUJETO
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Figura 0.3: Diferencias entre los intervalos RR del ECG y de la sefial APW frente a los
valores de los intervalos (Sujeto 1)
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Figura 0.4: Diferencias entre los intervalos RR del ECG y de la seiial APW frente a los
valores de los intervalos (Sujeto 2)
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Sujeto 5
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Figura o.5: Diferencias entre los intervalos RR del ECG y de la seiial APW frente a los
valores de los intervalos (Sujeto 5)
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Figura 0.6: Diferencias entre los intervalos RR del ECG y de la seilal APW frente a los
valores de los intervalos (Sujeto 6)
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Figura o.7: Diferencias entre los intervalos RR del ECG y de la seiial APW frente a los

valores de los intervalos (Sujeto 7)
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Figura 0.8: Diferencias entre los intervalos RR del ECG y de la sefial APW frente a los

valores de los intervalos (Sujeto 8)

63



Sujeto 9
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Figura 0.9: Diferencias entre los intervalos RR del ECG y de la seiial APW frente a los

valores de los intervalos (Sujeto 9)
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