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Resumen

La presente tesis se enmarca dentro del 4mbito del procesamiento automadtico de la sefal
electrocardiografica (ECQG) y, en ella, se presenta un método adaptativo multicanal para el
agrupamiento dindmico de latidos basado en contexto capaz de operar en tiempo real.

La sefial de ECG proporciona informacién de gran valor sobre el estado del corazén y
constituye una herramienta indispensable para el diagndstico de arritmias cardiacas, una de las
alteraciones mas frecuentes en su funcionamiento y que, en ciertos casos, suponen un riesgo
para la vida de quien las padece. El andlisis de registros de ECG de larga duracién es una
tarea que supone un gran coste temporal y que puede beneficiarse del uso herramientas de
apoyo que faciliten la localizacion de alteraciones en el patrén de funcionamiento normal del
corazon.

El objetivo principal que se persigue en esta tesis es proporcionar un método que permite
separar los latidos contenidos en un registro de ECG en grupos que presentan un patrén similar
de activacién/propagacion en el tejido cardiaco. Para ello, se aplica un enfoque basado en el
paradigma del agrupamiento dindmico aplicado a secuencias temporales, que sigue un modelo
de aprendizaje no supervisado. El método que se propone emula el comportamiento de los
expertos en cuanto que explota el contexto temporal para asignar cada nuevo latido al grupo
mds apropiado. Para este fin, los grupos se adaptan continuamente a la evolucién temporal de
las morfologias de latido, y se pueden crear, fusionar o modificar de forma dindmica, dando
lugar a un niimero variable de grupos. Como resultado, se proporciona un resumen de aquellas
morfologias de latido presentes en un determinado periodo de tiempo, asi como su evolucién
temporal.

El agrupamiento dindmico de latidos plantea dos importantes desafios que ha sido necesa-
rio abordar: la variabilidad intrinseca a cualquier patrén de activacién/propagacion de latido,

que tiene su reflejo en las variaciones de la morfologia que este presenta en la sefial de ECG,
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y la contaminacién de la sefal por ruido, que provoca alteraciones en la sefial que dificultan
el reconocimiento de los patrones subyacentes. Ambos factores han condicionado el disefio
del método, que incorpora en todas sus etapas técnicas y procedimientos orientados a mitigar
los efectos del ruido sobre el resultado del agrupamiento y a reducir el riesgo de una excesiva
proliferacién grupos.

Se ha realizado una validacién del método de agrupamiento empleando las bases de
datos electrocardiograficas de referencia en el ambito: MIT-BIH Arrhythmia Database y AHA
ECG Database. Los resultados obtenidos muestran una pureza de los grupos que alcanza el
98.58 %y 99.55 %, respectivamente. Debido a la inexistencia en la bibliografia de soluciones
equivalentes a la propuesta en esta tesis, se ha establecido una comparacién con las principales
propuestas orientadas al agrupamiento en diferido. En dicha comparacion se observa que el
rendimiento del método no solo es equiparable, sino que en la practica totalidad de los casos

es superior a las propuestas existentes.



Intfroduccion

Motivacion

En la actualidad, el electrocardiograma de superficie (ECG) estd reconocido como una
herramienta de valor incalculable para el seguimiento del estado del corazén, dado que su
andlisis proporciona informacién decisiva que puede revelar desviaciones criticas del com-
portamiento cardiaco normal. Recientes desarrollos en sensores y computaciéon méviles han
habilitado nuevos escenarios para la monitorizacién continua del ECG como una herramienta
de bajo coste para la deteccion temprana de algunos eventos cardiacos[92], especialmente en
aquellos casos donde los sintomas aparecen de forma intermitente.

A medida que el periodo de monitorizacién se incrementa, la tarea de interpretacion se
vuelve mds costosa y se requieren herramientas de soporte que ayuden a los cardiélogos a
reducir el tiempo empleado en ella. En caso de realizar un seguimiento continuado, estas
herramientas se vuelven imprescindibles y su principal objetivo es proporcionar al cardi6logo
un resumen de todas las sefiales adquiridas que facilite una localizacién rapida de las anomalias
detectadas.

Entre los diferentes hallazgos que pueden detectarse en el ECG, el mds relevante son las
arritmias cardiacas. Podemos identificar dos fuentes principales de arritmias: un trastorno en
el automatismo, es decir, un conjunto de alteraciones en el punto de activacién del latido
debido a cambios en su localizacién o frecuencia de activacion; o un trastorno de conduccion,
es decir, una propagacién anormal del frente de onda del latido a través del tejido cardiaco.
Ambos tienen un efecto sobre el ECG, afectando a la morfologia y/o al ritmo del latido. Para
ayudar a su identificacién deberia proporcionarse un método que permita la separacién de los

latidos en funcién de su punto de activacion y su patrén de propagacion.
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En la bibliografia existen multiples propuestas con planteamientos que buscan abordar este
objetivo desde dos perspectivas alternativas: la primera se encuadra dentro del dmbito de la
clasificacion automdtica de latidos, que tiene por objetivo asignar a cada latido de un ECG una
de las etiquetas de un conjunto preestablecido por los estdndares médicos, que identifica su
naturaleza fisiol6gica. La segunda se encuadra dentro del ambito del agrupamiento de latidos,
que pretende dividir un registro de ECG en un conjunto de grupos de latidos, donde a cada
grupo se le asignan aquellos que poseen cierta similitud en sus propiedades, con la intencién
de identificar aquellos que comparten una misma zona de activacién y un mismo patrén de
propagacioén a través del tejido cardiaco. Esta informacién facilita la deteccién de arritmias,
ya sea de forma automdtica o de forma manual mediante su andlisis por parte de personal
especializado.

En el dmbito de la clasificacion de latidos las propuestas existentes son muy numerosas. En
ellas se han aplicado técnicas de aprendizaje automatico supervisado, con especial atencion,
en los tltimos afios, al uso de técnicas de aprendizaje profundo (deep-learning). El principal
inconveniente de estas propuestas estd asociado al propio paradigma de aprendizaje supervi-
sado: la fuerte dependencia con la diversidad de su conjunto de entrenamiento. Ofrecen unos
resultados excelentes cuando son validadas sobre el mismo conjunto de registros a los que
pertenecen los datos empleados para su entrenamiento (clasificador adaptado), pero cuando se
emplean sobre nuevos conjuntos de sefiales (clasificador global), su rendimiento se reduce de
forma significativa. La causa de esta disminucién radica en la gran variabilidad que presenta
la morfologia del latido entre diferentes sujetos (variabilidad inter-paciente), a la que afectan
diversos factores como edad, sexo, raza, constitucion fisica (altura, peso), estado de forma
fisica o posicion cardiaca [58]. Ademds, las etiquetas de clase empleadas s6lo proporcionan
informacion genérica sobre la region de origen de los latidos en el tejido cardiaco, perdiendo
toda la informacién sobre su ruta de conduccién (salvo en casos en casos concretos que man-
tienen cierta informacién parcial, como la presencia de un bloqueo en la ruta de conduccién
normal). Por lo tanto, esta aproximacién no diferencia las multiples familias morfolégicas
asociadas a una determinada clase, como ocurre en las arritmias multifocales (aquellas que
presentan multiples focos de activacion alternativos).

Las propuestas en el &mbito del agrupamiento de latidos se presentan como una alternativa
que no sufre los inconvenientes de la clasificacion. En ellas se emplean técnicas de aprendizaje
no supervisado que obtienen del propio registro de ECG los patrones que vinculan los latidos

de cada grupo, en lugar de hacerlo a partir de un conjunto de entrenamiento. De este modo
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su rendimiento no se ve afectado por la variabilidad inter-paciente. Ademds, el tipo y nimero
de grupos no estd impuesto de forma predeterminada, por lo que es posible que el método se
adapte a las caracteristicas de cada registro.

Las morfologias asociadas a los patrones de propagacion cardiaca presentes en la sefial de
ECG de una persona se caracterizan por presentar una gran variabilidad (variabilidad intra-
paciente), y suelen sufrir una evolucién temporal que puede ser incluso ciclica, como en el caso
de los cambios asociados al ciclo respiratorio o al ciclo circadiano. Ademds, aunque el nimero
de patrones diferentes que suelen presentarse durante un determinado intervalo de tiempo
suele ser limitado, pueden variar de forma impredecible en el caso de existir algin tipo de
arritmia (especialmente en el caso de las arritmias intermitentes), pudiendo ser crucial en esa
situacion que el resultado del agrupamiento esté disponible en tiempo real ya que permitiria no
demorar la deteccién de eventos criticos, facilitando que se proporcione la atencién necesaria
a tiempo.

En la bibliografia pueden encontrarse miltiples propuestas que abordan este problema
haciendo uso de diferentes técnicas de agrupamiento, pero todas ellas se enfocan en un
procesamiento en diferido del ECG, empleando casi en su totalidad un nimero de grupos pre-
establecido y omitiendo tanto la imprevisibilidad de la aparicién de nuevas morfologias como
el cardcter evolutivo de las mismas. Por todo ello, consideramos que no existe una solucién
satisfactoria al problema del agrupamiento de latidos en tiempo real y que dicha solucién
deberia permitir la generacién de un conjunto dindmico de grupos con caricter adaptativo que

tenga en cuenta el contexto temporal de cada latido para realizar su agrupamiento.

Objetivos

El objetivo principal de esta tesis es el desarrollo de un método que facilite la separacién
de los latidos presentes en un registro electrocardiografico en funcién de su ritmo y patrén de
activacién/propagacioén en el tejido cardiaco. A partir de este objetivo general, se plantean los

siguientes objetivos especificos:

— Desarrollar una nueva propuesta de representacion de latidos que mejore las capacidades
de las existentes para capturar las caracteristicas morfolégicas propias de las sefiales de
ECG, teniendo en cuenta las condiciones de los diferentes contextos de adquisicién de

la sefial, especialmente aquellos de larga duracion.
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— Disefar un nuevo método que permita agrupar en tiempo real la secuencia de latidos
presentes en una sefial de ECG, generando un conjunto de grupos cuyo nimero debera
adaptarse de forma dindmica a las morfologias que aparezcan a lo largo del tiempo.
Dicho método debera emplear una representacién adaptativa de cada grupo de latidos
con el objetivo de capturar la evolucién temporal de su morfologia de tal forma que el

contexto temporal tenga un mayor peso en el proceso de agrupamiento.

— Desarrollar una implementacioén de referencia del método que permita verificar la via-
bilidad de su ejecucién tanto en equipos de sobremesa como en dispositivos méviles.
Sobre dicha implementacién se deberd comprobar el cumplimiento de las restricciones

de timepos necesarias para garantizar su ejecucion en tiempo real.

— Validar los resultados del método a través de la implementacién de referencia desarro-
llada, aplicando los procedimientos y empleando las fuentes de datos recomendadas en
los estdndares internacionales, garantizando de este modo la reproducibilidad y compa-
rabilidad de los mismos.

Descripcion de la memoria

En esta memoria se presenta una descripcion detallada del trabajo realizado durante el de-
sarrollo de la tesis, asi como los resultados obtenidos. A continuacion detallamos la estructura

de su contenido:

— En el capitulo 1, se realiza una introduccién al dmbito del agrupamiento automatico
de latidos, para lo cudl se comienza con una breve introduccion a los conceptos basi-
cos de electrofisiologia cardiaca en los que se basa el funcionamiento del corazén. A
continuacidn, se describe el origen de la sefial electrocardiografica y su relacién con la
actividad cardiaca, detallando su proceso de adquisicion y los factores que influyen en
la calidad de la sefial obtenida. Tras ello, se introduce el concepto de arritmia cardiaca
y su efecto sobre el ECG. El capitulo contintia con una descripcién de los fundamentos
del agrupamiento de latidos y su papel como herramienta de apoyo a la deteccién de
arritmias. Para concluir, se realiza un andlisis detallado de las propuesta existentes en
el &mbito que finaliza con la descripcion de los términos en que se plantea la propuesta

desarrollada en esta tesis.
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— Enel capitulo 2, se describe de forma detallada el método de agrupamiento que constitu-
ye la principal aportacién de esta tesis. Comienza con la presentacion de la arquitectura
del método, incluyendo una descripcion de cada una de las etapas que lo componen. El
resto del capitulo se centra en describir el procedimiento seguido en cada una de estas
etapas hasta alcanzar el conjunto de grupos resultante. En primer lugar, se aborda el
problema del preprocesado de la sefial de ECG, realizando un andlisis de las ventajas
e inconvenientes que presentan las soluciones existentes para el acondicionamiento de
la sefal, centrandose especialmente en su adecuacién al dmbito de aplicacién que se
plantea en esta tesis, para seleccionar una de ellas. En segundo lugar, se describe una
nueva propuesta de caracterizacién del latido a partir de su complejo QRS basada en
la deteccion de puntos dominantes y disefiada para representar la informaciéon morfol6-
gica relevante incluso en sefiales con presencia de ruido moderado. A continuacién, se
presenta un nuevo método de agrupamiento morfolégico de secuencias de latidos que
emplea una representacion de grupos basada en plantillas y que aplica un procedimiento
de alineamiento basado en la técnica de alineamiento temporal dindmico (Dynamic Time
Warping) para compensar la variabilidad morfolégica de los latidos que comparten un
mismo patrén de activacién/propagacién. El capitulo concluye con la descripcion del
mecanismo disefiado para abordar el problema del aumento incontrolado del nimero de
grupos al que se enfrenta cualquier algoritmo de agrupamiento dindmico. En este caso
se presenta un mecanismo de control de proliferacién de grupos basado en la deteccion

de ruido tanto a nivel de latido como de su contexto.

— En el capitulo 3 se detalla el procedimiento seguido para realizar una validacién de
los resultados generados por la implementacién de referencia del método propuesto.
Comienza con una breve descripcion de las bases de datos de referencia MIT-BIH
Arrhythmia Database y AHA ECG Database empleadas para la ejecucion de las pruebas
de validacion. A continuacion, se describe un método de clasificacién del ritmo de los
latidos basado en un modelo de estimacién del ritmo de normalidad, cuyo objetivo es
facilitar la diferenciacion de ciertos tipos de latidos para los que resulta imprescindible
la informacién aportada por el ritmo cardiaco y por otras regiones del latido diferentes al
complejo QRS, que no se tienen en cuenta durante el agrupamiento morfoldgico descrito
en el capitulo anterior. Tras ello, se procede a establecer el marco de validacién empleado,
que incluye un procedimiento de fusién de grupos para permitir la comparacién bajo

condiciones equivalentes con otras propuestas que aplican restricciones al nimero de
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grupos generado. Por dltimo, se presentan los resultados obtenidos por el método para
ambas bases de datos, incluyendo las medidas de rendimiento de la implementacion de
referencia, se realiza un andlisis de los mismos y se establece una comparacion con las

propuestas mds relevantes de la bibliografia.

— En el dltimo apartado se presenta un resumen de los principales resultados obtenidos
en esta tesis asi como las conclusiones que se han alcanzado. Para finalizar se presentan

algunas propuestas de trabajo futuro.



CAPITULO 1

AGRUPAMIENTO AUTOMATICO DE LATIDOS

Este capitulo tiene por objetivo realizar una introduccién al &mbito del andlisis automatico
de sefiales electrocardiograficas y su aplicacion a la deteccién de anomalias en el funciona-
miento normal del corazén. Para ello resulta necesario conocer cudl es el origen y significado
de la sefal electrocardiografica, que a su vez requiere una introduccién a la estructura y
funcionamiento del corazén. Por ello, comenzaremos presentando las bases fisioldgicas del
funcionamiento cardiaco desde un punto de vista mecdnico y eléctrico para, a continuacion,
pasar a describir las diferentes manifestaciones del ciclo cardiaco en la sefial electrocardiogra-
fica, analizando su relacién con los procesos fisioldgicos subyacentes. Una vez establecidos los
fundamentos del electrocardiograma (ECG), presentaremos el concepto de arritmia cardiaca,
que representa la alteracion mds frecuente en el funcionamiento normal del corazén, y ana-
lizaremos su manifestacion en la sefal electrocardiografica. A continuacién expondremos los
enfoques vigentes para el andlisis automatico del ECG orientado a la deteccién de arritmias y,
seguidamente, nos centraremos en el agrupamiento de latidos, enfoque en el que se encuadra el
trabajo desarrollado en la presente tesis. Analizaremos las principales propuestas existentes en
la bibliografia y, para concluir, presentaremos un nuevo método de agrupamiento automatico

de latidos en tiempo real.

1.1. Electrofisiologia cardiaca

En este apartado realizaremos una descripcién estructural y funcional del corazén centran-
donos en los fenémenos eléctricos que se producen durante su funcionamiento. Estd basado

en [34] y [58], a los que remitimos a quien desee profundizar en su contenido.
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Figura 1.1: Representacion esquematica de las principales estructuras cardiacas. Fuente: Derivada de Wnauta (Com-
mons), Wikimedia Commons, CC-BY-SA-3.0.

Desde el punto de vista anatémico, el corazén es un 6rgano muscular compuesto por
cuatro camaras (dos auriculas y dos ventriculos) cuya funcién es bombear sangre a través de
los vasos sanguineos que conforman el sistema circulatorio (ver figura 1.1). Desde el punto de
vista funcional, el corazén esta organizado en dos mitades, que pueden denominarse corazén
derecho e izquierdo. Su objetivo es bombear sangre, el derecho, hacia los pulmones a través
de la arteria pulmonar y, el izquierdo, hacia los érganos periféricos a través de la aorta. Cada
mitad constituye una bomba pulsétil formada por una auricula y un ventriculo que opera en dos
fases: en la primera, la auricula impulsa la sangre al ventriculo; y en la segunda, el ventriculo
la impulsa hacia el sistema circulatorio. En el caso del ventriculo derecho, hacia el sistema de
circulacién pulmonar, y en el caso del izquierdo, hacia el periférico. Existen cuatro véilvulas
encargadas de forzar el sentido del flujo sanguineo que se encuentran, como se muestra en la
figura 1.1, entre las auriculas y los ventriculos y entre los ventriculos y las arterias.

La funcién de bombeo en un corazén sano se logra mediante contracciones periddicas
del tejido muscular, que deben seguir un determinado patrén temporal para lograr un flujo

sanguineo eficiente. En primer lugar debe contraerse el tejido auricular para impulsar la sangre
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de las auriculas a los ventriculos y, posteriormente, el tejido ventricular, logrando de este modo

impulsar la sangre a través del sistema circulatorio.

1.1.1. Origen del latido

El mecanismo que permite la contraccién del tejido muscular cardfaco, al igual que en
cualquier otro tipo de tejido muscular, estd basado en las variaciones del equilibrio i6nico
existente entre ambos lados de la membrana de sus células. Cuando una célula se encuentra
en situacién de reposo, existe una diferencia de concentracién de iones entre ambos lados de
su membrana (siendo Na™, K%, Ca™ y CI™ los mds relevantes) que genera una diferencia de
potencial eléctrico denominado potencial de reposo. Ciertos tipos de células, denominadas
excitables, como las de musculo liso y cardiaco, disponen de un conjunto de mecanismos
que permiten regular el flujo de iones que atraviesa su membrana y, en consecuencia, variar
su potencial. Dichos mecanismos se basan en la modificacién de proteinas insertas en la
membrana para permitir el flujo i6nico selectivo a través de ésta, bien creando canales para
la libre circulacién de ciertos iones (canales i6nicos), o bien actuando de intermediarias que
intercambian de forma controlada grupos de iones entre ambos lados de la membrana (bomba
de iones). En el primer caso, el flujo de iones estd causado por el gradiente de concentracion
existente entre el interior y el exterior de la célula, mientras que en el segundo se produce
un transporte activo contra gradiente que requiere consumo de energia. Dichos mecanismos
responden ante determinados estimulos activindose o desactivdndose, desencadenando una
variacién brusca en el potencial que, tras un breve intervalo de tiempo, finaliza con una vuelta a
la situacion de reposo inicial. Esta variacién del potencial de membrana se denomina potencial
de accion, y es el responsable de la contraccion y posterior relajacion del tejido muscular.

El corazén posee un sistema auténomo formado por células autoexcitables responsable de
desencadenar un potencial de accién de forma periddica sin necesidad de estimulos externos.
Una vez iniciado, el potencial de accién debe propagarse por todo el tejido cardiaco siguiendo
un patrén temporal predeterminado y para ello, el corazén cuenta con una serie de estructuras,
que en conjunto constituyen el sistema de conducciéon mostrado en la figura 1.2. En el corazén
existen cinco tipos de tejido cardiaco funcional y anatémicamente separados: el nodo sinusal
o sinoauricular (NS), el nodo auriculoventricular (A-V), el haz de His-Purkinje, el miisculo
auricular y el musculo ventricular. Bajo condiciones normales, solamente los tres primeros
forman parte del sistema de conduccién y poseen la capacidad de iniciar el potencial de accion,

denominada automatismo.
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Figura 1.2: Representacion del sistema de conduccion del potencial de accién del corazén. Fuente: Adaptado de [34]
(figura 10-1).

Las células del sistema de conduccion no poseen capacidad contractil y se caracterizan por
poseer un potencial de reposo que varia con el tiempo, de tal forma que una vez transcurrido
un determinado intervalo en situacién de reposo, se desencadena de forma espontdnea un
potencial de accién. Dicha variacién es debida a la presencia de una corriente de iones neta
hacia el interior de la célula causada por la inactivacion de los canales i6nicos de K cuando
la célula se encuentra en situacion de reposo. Los mecanismos de transporte de iones que
se encuentran activos (principalmente canales de Na*) generan una corriente de iones hacia
el interior de la célula que modifica el potencial de membrana hasta que alcanza un valor
denominado umbral de activacion, a partir del cual se desencadena el potencial de accién.
Inicialmente, durante las primeras etapas de desarrollo del corazén, todas las células cardiacas
poseen esta capacidad de automatismo; posteriormente, al diferenciarse, los canales i6nicos
de K se activan en aquellas células que pertenecen al tejido muscular auricular y ventricular,
estabilizando el potencial de reposo. La especializacion de las células inactiva su capacidad

de automatismo.
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Figura 1.3: Representacion de las diferentes fases y corrientes iénicas identificadas en los potenciales de accion de las
células del nodo sinusal y del musculo ventricular con su evolucién al lo largo del tiempo (representado
en el eje horizontal). En la parte derecha se muestran secuencias de potenciales de accion tipicos que
presentan células del nodo sinusal, fibras de Purkinje y musculo ventricular.

1.1.2. Potencial de accién

El perfil que presenta el potencial de accion depende del tipo de célula. En la figura

1.3 se muestra el perfil del potencial de accién de una célula del nodo sinusal y otra del

musculo ventricular. Puede apreciarse cémo las corrientes idnicas subyacentes varian entre

ellas, tanto en sus tipos, como en su distribucion temporal (representada en el eje horizontal). El

potencial de accién puede dividirse en fases, que se corresponden con los diferentes procesos

de despolarizacidén o repolarizacién que tienen lugar en la membrana celular:

— Potencial de reposo (fase 4): las células se encuentran en estado de reposo y el valor

de su potencial de membrana estd por debajo del umbral de activaciéon. Durante esta

fase, las células con automatismo presentan una corriente neta de entrada de iones Na™*

que hace disminuir lentamente su potencial de membrana. En el caso de las células

musculares, la corriente de salida de iones K * permite mantener estable el potencial de

membrana hasta que se produzca una variacion del potencial propagada desde el sistema

de conduccidn.
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— Despolarizacion (fase 0): una vez se alcanza el umbral de activacién, comienzan a abrirse
los canales de Ca, que provocan la despolarizacion de la membrana. En el caso de las
células con automatismo, esta despolarizacién se produce en paralelo a la activacién
de los canales de K, por lo que sus efectos se ven parcialmente compensados. En las
células musculares, la despolarizacién es mucho mas rdpida debido a la activacién de

los canales de Na* de respuesta rapida.

— Repolarizacion inicial (fase 1): esta fase no estd presente en las células con automatismo,
ya que en ellas no se activan ninguno de los canales de respuesta rapida asociados a
esta fase. En las células musculares, tras la despolarizacién provocada por la entrada de
iones Na™, se activan los canales de K de respuesta rdpida, que generan una corriente
de salida que disminuye el potencial de membrana.

— Meseta (fase 2): Al igual que la fase anterior, solo se presenta en las células musculares
y se corresponde con el periodo en el que se contraen. Los canales de Ca™ se activan
con cierto retardo respecto a los de respuesta rdpida, por lo que esta fase se inicia
cuando entran en funcionamiento, compensando la corriente de repolarizacién inicial y

generando un periodo en el que el potencial de membrana se mantiene estable.

— Repolarizacién final (fase 3): la desactivacion de los canales de Ca™ marca el inicio
de la fase de repolarizacién; se mantienen activos los canales de K+ de forma que
el potencial de membrana se reduce hasta alcanzar el potencial de reposo. En el caso
de las células con automatismo, la desactivacién es gradual y los canales de KT se
mantienen activos, aunque reduciendo su actividad tambien de forma gradual a medida
que el potencial de membrana se aproxima la situacién de reposo, momento en el que

se reactivan los canales de Na™.

Una caracteristica importante de las células cardiacas relacionada con el potencial de
accién es que debe transcurrir un periodo de tiempo desde que éste se ha iniciado hasta que
pueda desencadenarse un nuevo potencial de accién. Este periodo se conoce como periodo
refractario y evita que la misma célula pueda activarse mas de una vez durante un tnico
latido. Dentro del periodo refractario pueden distinguirse dos intervalos: un periodo inicial,
denominado refractario absoluto y que abarca desde la fase 0 hasta parte de la fase 3, durante
el cual ningtin estimulo permite desencadenar un nuevo potencial de accién en la célula; y un

segundo periodo, denominado refractario relativo, en el que si seria posible, pero mediante un
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estimulo de intensidad superior a la normal. La duracién total del periodo refractario depende
del tipo de célula: en torno a 150 ms en las células del musculo auricular frente a 250-300
ms en el misculo ventricular. Pero, en todo caso, es ligeramente inferior a la duracién del

potencial de accion.

1.1.3. Propagacion del impulso eléctrico

El potencial de accién generado en una célula provoca un impulso eléctrico, pero es
necesario que se propague de forma coordinada al resto del corazén para que la contraccion
muscular produzca el efecto de bombeo esperado. En un corazon sano, el origen del impulso se
ubica en las células del nodo sinusal y se propaga a las células circundantes en forma similar
a una onda. Las diferentes estructuras del corazén constituyen un medio de propagacién
inhomogéneo, por lo que la velocidad de propagacién del impulso serd diferente en cada
estructura.

Las células del nodo sinusal poseen un automatismo intrinseco con una frecuencia similar,
por lo que el impulso eléctrico no tiene su origen en una dnica célula, sino en un conjunto
de células préximas que se activan de forma casi simultdnea. Una vez activada toda la regién
sinusal, el impulso se propaga de forma progresiva a través del tejido muscular de las auriculas,
provocando su contraccion.

El tejido muscular de cada auricula y ventriculo se encuentra conectado por discos for-
mando sincitios funcionales. Un sincitio es un célula multinucleada resultante de la fusién de
multiples células, en la que los niicleos comparten un dnico citoplasma. Un sincitio funcional
hace referencia a un conjunto de células que, sin llegar a fusionarse, forman una estructura
que les permite actuar como una entidad tnica. En el caso del tejido muscular cardiaco, los
discos permiten la libre circulacién i6nica entre el interior de las células que conectan como
si se tratdse de un tnico espacio intracelular y, de este modo, se facilita la propagacién del
impulso eléctrico a través de la difusion de las corrientes i6nicas hacia las células adyacentes.

En las auriculas existen algunas regiones de tejido muscular especializado, denominadas
tractos de conduccién internodal, caracterizadas por una velocidad de propagacién del impulso
eléctrico muy superior al resto de tejido muscular. A través de ellas, el impulso alcanza el
nodo A-V en 30 ms aproximadamente, mientras todavia no se ha completado la propagacién
por las auriculas. El nodo A-V es el responsable de transmitir el impulso eléctrico hacia los
ventriculos. La velocidad de propagacidn en este nodo es relativamente lenta, en comparacion

con el resto de tejido, introduciendo un retardo de aproximadamente 130 ms que permite
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completar la activacién de las auriculas y vaciar la sangre que contienen hacia los ventriculos
antes de que comience la contraccién de éstos. Es importante destacar que, en un estado
normal, este nodo no permite la propagacién de un impulso en sentido inverso, es decir, un
impulso generado en un ventriculo no podria alcanzar las auriculas.

El nodo A-V conecta con el haz de His-Purkinje, situado dentro de los ventriculos, siendo
éste el Unico punto de conexion entre las auriculas y los ventriculos para la transmision del
impulso eléctrico. El haz de His-Purkinje estd dividido en dos ramas, denominadas izquierda y
derecha, que recorren, respectivamente, el ventriculo izquierdo y derecho. La rama izquierda
se subdivide a su vez en una rama posterior y otra anterior. Como puede observarse en la figura
1.4, cada rama posee terminaciones, denominadas fibras de Purkinje, que se distribuyen por
toda la masa muscular ventricular. Estas fibras permiten propagar el impulso eléctrico a una
velocidad 6 veces mds rdpida que el musculo ventricular; el impulso tarda aproximadamente
30 ms en alcanzar el extremo de las fibras desde su entrada en el haz de His. Esto permite que
el impulso inicie su propagacion de forma casi inmediata a toda la masa muscular ventricular,

y tarda otros 30 ms en completar la propagacion.

1.1.4. Automatismo

Las células del sistema de conduccién poseen capacidad de automatismo, pero dicha
capacidad presenta caracteristicas propias en cada una de sus estructuras. El perfil del potencial
de accién que presentan las células en las diferentes estructuras puede observarse en la figura
1.4. Dicho perfil determina la caracteristica principal del automatismo: su frecuencia de
activacion.

El nodo sinusal es una regién situada en la auricula derecha que forma parte del sistema
de conduccién y actiia como marcapasos natural o primario. El motivo por el que es el origen
del impulso eléctrico que da origen al latido reside en su frecuencia de activacion, la mas alta
dentro del sistema de conduccién. Las células del nodo sinusal poseen un ritmo intrinseco de
activacion de entre 70 y 80 veces por minuto, mientras que en las células del nodo A-V se
reduce a entre 40 y 60. Por tltimo, las células de las fibras de Purkinje, poseen una frecuencia
de activacion de entre 15 y 40 veces por minuto. Esta distribucién de frecuencias permite
disponer de un mecanismo de respaldo para la activacién del latido en caso de que falle el
nodo sinusal; son los denominados marcapasos subsidiarios o latentes. En dicha situacion, el

corazon presenta latidos con origen nodal (nodo A-V) o ventricular denominados de escape.
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Figura 1.4: Representacion de los potenciales de accion que presentan los diferentes tipos de células cardiacas.

Regulacién de la frecuencia cardiaca

La frecuencia del automatismo estd regulada por el sistema nervioso auténomo a tra-
vés del sistema simpdtico y parasimpdtico en combinacién con el sistema hormonal renina-
angiotensina. La estimulacién del corazén por parte de ambos sistemas permite adaptar tanto la
frecuencia como la fuerza de bombeo a las necesidades del organismo. Los estimulos recibidos
desde ambos sistemas influyen en la respuesta de los canales de sodio, potasio y calcio de las
c€lulas cardiacas y, como consecuencia, altera el perfil de sus potenciales de accidn, afectando
a su duracién y amplitud. Estos cambios modifican el patrén temporal de propagacion y la
duracién del latido.
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1.2. Electrocardiograma

Las corrientes generadas por los potenciales de accidén y su propagacion a lo largo del
tejido cardiaco generan campos eléctricos que se propagan a través de los tejidos corporales
y alcanzan su superficie. Los potenciales generados a lo largo del tiempo por dichos campos
eléctricos pueden registrarse mediante el uso de electrodos situados sobre la piel, dando lugar

a lo que se denomina electrocardiograma de superficie (ECG).

1.2.1. Manifestacion eléctrica del latido

El ECG proporciona sefiales de voltaje, denominadas derivaciones, que varian a lo largo
del tiempo, y que para cada instante capturan el efecto conjunto de los potenciales de accién
de todas células que se encuentran activadas en dicho instante. El potencial generado a lo largo
del tiempo depende de la velocidad de propagacién y el perfil de activacién de las diferentes
c€lulas. En la figura 1.4 se muestra una representacion de los potenciales de accién de los
diferentes tipos de células a medida que el impulso elétrico se propaga. En la parte inferior
puede observarse una representacion esquematica del patrén correspondiente al ciclo cardiaco
que se registra en una derivacion.

El patrén que muestra el latido en una derivacién presenta un conjunto de deflexiones
que guardan relacién con el proceso de propagacién del impulso eléctrico en el corazén. La
primera deflexion, denominada onda P, se corresponde con la fase de despolarizacion del
tejido de las auriculas. La siguiente deflexién, denominada complejo QRS, corresponde con la
fase de despolarizacion del tejido ventricular que, al ser mucho méds voluminoso, genera una
sefal de mayor amplitud. Por dltimo, se aprecia una tltima deflexion, denominada onda T, que
corresponde con la fase de repolarizacién de los ventriculos. La fase de repolarizacion de las
auriculas pasa desapercibida en el complejo QRS ya que se produce de forma simultdnea a la
despolarizacion ventricular, que presenta una mayor magnitud. La despolarizacion del tejido
del nodo A-V y el haz de His-Purkinje tiene lugar en el intervalo comprendido entre el final de
la onda P y el complejo QRS, pero produce un efecto inapreciable en la sefial de ECG debido
al reducido volumen de tejido que contienen.

En la figura 1.5 se muestra la correspondencia entre la manifestacion del latido en una
derivacién de ECG vy la actividad mecénica del corazén representada a través de la sefial de

presioén en sus diferentes estructuras. Obsérvese el aumento de presién que se produce en las
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Figura 1.5: Representacion de la presion y volimen durante el ciclo cardiaco. Adaptado de [34] (figura 9-5).

auriculas y ventriculos tras su respectiva despolarizacién (onda P y complejo QRS) y que se
corresponde con la contraccién muscular responsable del bombeo de sangre.

Conviene resaltar que una sefal de ECG representa la actividad eléctrica del corazén de
forma global y estd formada por la suma espacial y temporal de las contribuciones de sus
células (miocitos), por lo que no es posible reconstruir la actividad de los miocitos a partir
del ECG (conocido como problema inverso) ya que tnicamente se dispone del promedio
de sus contribuciones. Esto implica que un mismo patrén de ECG puede ser compatible con

secuencias de activacién y propagacién normales que difieran entre si, dentro de ciertos limites.

1.2.2. Sistemas de derivaciones electrocardiogrdficas

La adquisicion de sefiales de ECG se realiza mediante sensores ubicados en la superficie
corporal que miden la diferencia de potencial entre puntos concretos. La forma y amplitud de

las diferentes ondas que se observan en una derivacién varian en funcién de la ubicacién de
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los electrodos correspondientes, ya que cada disposicion captura una determinada proyeccion
espacial de la evolucién del frente de onda mediante el que se propaga el impulso eléctrico a
lo largo de la masa muscular cardiaca.

Larelacién entre la forma de las sefiales obtenidas en una derivacion de ECG y la actividad
eléctrica generada durante el ciclo cardiaco puede explicarse empleando un modelo que repre-
senta el corazén mediante una aproximacion basada en dipolos eléctricos. El impulso eléctrico
asociado a un latido se propaga generando un frente de onda formado por el grupo de células
que se estan despolarizando en un mismo instante. Las corrientes eléctricas asociadas a dicho
frente de onda pueden aproximarse mediante un conjunto de dipolos equivalentes a los que se
asocian vectores que describen la posicidn, orientacion y magnitud de cada dipolo. El resulta-
do de sumar los vectores de todos los dipolos proporciona un vector dominante, denominado
vector cardfaco, que describe la direccién principal de avance del impulso eléctrico.

El modelo anterior permite interpretar las ondas obtenidas en una derivacién concreta en
términos de la proyeccion del vector cardiaco sobre la direccién que determinan sus electrodos.
De este modo, la eleccién de un conjunto de derivaciones estard dirigida a obtener la proyeccién
en las direcciones que proporcionen mayor informacién sobre la evolucién del latido. Veremos
a continuacién los principales sistemas de derivaciones que se han desarrollado, prestando
especial atencién al sistema de uso mds extendido en la actualidad, el de 12 derivaciones
estdndar.

Derivaciones bipolares de extremidades Este sistema de derivaciones fue introducido por
Einthoven [23] y estd formado por tres derivaciones, denotadas I, II y III, obtenidas a
partir de tres electrodos ubicados en ambos brazos y en la pierna izquierda. Se emplea el
término bipolar porque las derivaciones se definen a partir de las diferencias de potencial

entre electrodos:

I=Pro— Pra (1.1
IT = Py; — Pra (1.2)
IIT = Py — Ppa (1.3)

donde Pr 4, Pra y Prr son, respectivamente, los potenciales medidos en el brazo
izquierdo, derecho y pierna izquierda. A partir de esta definicidn, se obtiene la relacién
que existe entre las tres derivaciones: I + I1] = II, conocida como ley de Einthoven.

Las derivaciones se interpretan, segtin el modelo de Einthoven, como las proyecciones

del vector cardiaco sobre los lados de un tridngulo equilatero cuyos vértices corresponden
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1.2. Electrocardiograma

con la ubicacién de los electrodos. En la figura 1.6 puede observarse una representacion
de dicho modelo; obsérvese que las derivaciones proporcionan una proyeccion del
vector cardiaco en un plano frontal, por lo que Unicamente aportan informacién sobre

la propagacién del latido en dicho plano.

Derivaciones unipolares Partiendo de la misma ubicacion de los electrodos, Wilson [105]
define un punto de referencia comiin para la medicién de potenciales, denominado

terminal central: P P P
Vg — RA T §A+ LL (14)

y a partir de él, el sistema de derivaciones unipolares:

VR = Prs—Ver (1.5)
VL = Prs— Vor (1.6)
VEF =P — Vor (1.7)

Derivaciones unipolares aumentadas Tomando como referencia el sistema anterior, Gold-
berger [30] introduce un nuevo sistema que amplifica los valores proporcionados por las
derivaciones unipolares, de ahi el término aumentadas. El sistema no emplea un tni-
co punto de referencia comin, sino que define un terminal de referencia, denominado
terminal de Goldberger, para el potencial medido en cada electrodo. Dicho punto de

referencia se corresponde con el promedio del potencial medido en los demds electrodos:

Pua+ P, 3

aVR:PRAfPRF:PRAf% - SVR (1.8)
Paa+ PL. 3

aVL=PLA—PLF=PLA—%=§VL (1.9
Paa+ Pia 3

aVF = Py — Ppp = Py — % - Svr (1.10)

Estas derivaciones, junto con las bipolares, forman parte del sistema de 12 derivaciones
estandar y permiten la observacién del ciclo cardiaco en el plano frontal en intervalos de
30°dentro el rango comprendido entre -120°y +30°, como se ilustra en la parte central
de la figura 1.6.

Derivaciones precordiales Introducidas por la AHA en 1938 [5, 6, 91], permiten la medida

del potencial en seis puntos del plano horizontal préximos al corazén medido respecto
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Figura 1.6: Representacion de las derivaciones bipolares y unipolares aumentadas sobre el tridngulo de Einthoven.
Adaptado de [28] (figuras 3-4, 3-5 'y 3-6).

a un punto de referencia situado en la pierna derecha. En la figura 1.7 se muestra la
ubicacidn de los electrodos en los espacios intercostales y las direcciones de proyeccion

del vector cardiaco en el plano horizontal correspondientes a cada derivacion.

El conjunto de derivaciones precordiales, junto con las 3 bipolares y las 3 unipolares
aumentadas componen el sistema de 12 derivaciones estdndar, el de uso mds extendido en la
préctica clinica. Existen algunas adaptaciones de este sistema para aplicaciones concretas en
las que alguna de las derivaciones presenta problemas para su adquisicién; adaptacion que
suele consistir en modificar la ubicacién del correspondiente electrodo. Cabe destacar, que
de las 12 derivaciones, solamente 8 son independientes, ya que las derivaciones unipolares
aumentadas y las bipolares son equivalentes y pueden derivarse unas de otras; a su vez, la ley

Einthoven permite obtener una de las derivaciones bipolares a partir de las dos restantes, por
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1.2. Electrocardiograma

\%
ViVe Vs Va'y

Figura 1.7: Representacion de la ubicacién de los electrodos para la adquisicién de las derivaciones precordiales.
En la parte derecha se muestra la proyeccién del vector cardiaco en el plano horizontal para cada una de
ellas. Adaptado de [28] (figuras 3-8, 3-5 y 3-6).

lo que se reduce a 8 el nimero de derivaciones necesarias para la adquisicion de un ECG de
12 derivaciones estandar.

En la figura 1.8 se muestra un fragmento de sefial de ECG correspondiente a un ciclo
cardiaco completo obtenida mediante el sistema de 12 derivaciones estdndar. En ella puede
observarse coémo la morfologia que presenta la sefial varia en cada una de las derivaciones,
dependiendo de su posicién respecto al vector cardiaco. Aquellas derivaciones que presentan
una magnitud mayor en un momento dado, serdn aquellas cuya direccién se encuentre mas
préxima a dicho vector, proporcionando de este modo informacién sobre la evolucién de la

direccién del vector a lo largo del ciclo.

1.2.3. Fuentes de ruido

Debido al método empleado para la medicién de los potenciales y la ubicacién de los
electrodos sobre la superficie corporal, la sefial de ECG estd sujeta a la contaminacién por
ruido procedente de diversas fuentes que distorsionan en mayor o menor medida el registro
de la sefial eléctrica generada por el latido. Podemos sefialar como causas principales: la
contaminacién con otras biosefales, por ejemplo, la generada por la actividad muscular; el

acople de sefiales externas, como la sefial procedente de la red de alimentacién; y la distorsién
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Figura 1.8: Representacion de un ciclo cardiaco en el sistema de 12 derivaciones estdndar.

introducida durante el propio proceso de adquisicion. A continuacion describiremos las fuentes

mas relevantes, mostrando sus efectos sobre la sefial.

Acople de senales externas

Todos los dispositivos electrénicos e instalaciones por las que circulan corrientes eléctricas
generan campos electromagnéticos que, dependiendo de su intensidad, la distancia al electro-
cardidgrafo y la calidad del aislamiento empleado en los cables, conexiones y dispositivos,
pueden provocar corrientes inducidas y contaminar la sefial adquirida. Las fuentes de contami-
nacién mas comunes son la red de alimentacion eléctrica y el instrumental electroquirtrgico.

La presencia de dispositivos en la proximidad del sujeto que estén conectados a la red de
alimentacion, combinada con el uso de cables con aislamiento o conexiones deficientes que
actden de antena, puede provocar la apariciéon de una componente sinusoidal en la sefial de
ECG en torno a la frecuencia de red (50 6 60 Hz dependiendo del pais) y sus armonicos.
Dicha interferencia puede alcanzar amplitudes considerables, en el mismo rango que la sefial
correspondiente al QRS. Actualmente, los sujetos suelen estar rodeados de innumerables
dispositivos electrénicos durante su actividad diaria por lo que existe una mayor probabilidad
de contaminacién con ruido de red. Aunque el uso de dispositivos y cables correctamente
aislados deberia reducir la magnitud de la interferencia, una conexién deficiente en un electrodo
puede provocar su incremento.

En la figura 1.9 se muestra un fragmento de ECG procedente del registro 101 de la base de

datos MIT-BIH Arrhythmia Database[29]" que contiene interferencia de red. La baja amplitud

! Accesible de forma libre a través de PhysioNet: https://physionet .org/
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Figura 1.9: Fragmento de ECG contaminado con sefial de la red de alimentacion. Se muestra un segmento de Ss en
dos derivaciones y su espectro de frecuencias, donde se aprecia claramente el pico de amplitud en torno
a 60Hz. Base de datos: MIT-BIH. Registro: 101. Intervalo (mm:ss.ms): [00:00.000-00:05.000].

de la sefal en la derivaciéon V1 hace que la relacion sefial ruido sea mucho menor y la
interferencia se aprecie mejor. En la parte derecha de la figura, se muestra la transformada
discreta de Fourier de cada fragmento; puede apreciarse un pico en torno a 60Hz que se
corresponde con la frecuencia de red de EE.UU., pais donde se han obtenido los registros de
la base de datos.

La presencia de otro equipamiento médico en las cercanias del sujeto también puede
producir interferencias en el ECG (p.e. el ruido electroquirtrgico en los quir6fanos), aunque
sus componentes se encuentran en un rango de frecuencias muy superior (del orden de kHz o
MHz) al rango de frecuencias que ocupa la sefial de ECG, cuyo contenido espectral relevante
a efectos de determinar el origen de activacién y ruta de propagacién de los latido se concentra
entre los 0.5Hz y los 40Hz.
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Figura 1.10: Fragmento de ECG contaminado con sefial electromiografica. Se muestra un segmento de 4s en dos
derivaciones y su espectro de frecuencias, donde se puede observar el aumento de amplitud en las
frecuencias de la banda 50-100Hz. Base de datos: MIT-BIH. Registro: 104. Intervalo (mm:ss.ms):
[06:19.000-06:23.000].

Ruido electromiogrdfico

La contraccién de los misculos esqueléticos es controlada por pulsos eléctricos que se
transmiten a través de las fibras musculares. Dichos musculos carecen de células marcapasos, y
la excitacion eléctrica estd controlada por el sistema nervioso periférico y central [10]. Al igual
que la actividad cardiaca, la actividad muscular genera potenciales de superficie medibles que
pueden alcanzar amplitudes comparable a la sefial de actividad cardiaca. Las caracteristicas
de dichos potenciales dependen del volumen muscular implicado, su ubicacién y la intensidad
del esfuerzo realizado, y su espectro de frecuencias puede extenderse desde los pocos Hz hasta
los KHz. Se trata de una sefal intermitente que se superpone a la sefial de ECG, distorsionando
su morfologia. Debido al solapamiento espectral de ambas sefiales, su tratamiento resulta de

extrema complejidad.
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1.2. Electrocardiograma

Enlafigura 1.10 se muestra un fragmento de sefial de ECG contaminada por ruido electro-
miografico. La distorsién puede apreciarse claramente en los segmentos de sefial mostrados
en la parte izquierda de la figura. El espectro de frecuencias de la parte derecha muestra la
existencia de componentes en el rango de frecuencias por encima de los 40 Hz, que no se
corresponden con el espectro de la sefial de ECG.

Esta fuente de ruido estd muy presente cuando el registro de ECG se realiza durante
la actividad normal del sujeto, ya que se producen movimientos musculares de forma casi
continua. La imposibilidad de filtrar las componentes de ruido solapadas con el espectro del
ECG conlleva la necesidad de contemplar su influencia en el procesamiento y andlisis de la

senal.

Movimientos corporales

Los movimientos corporales, ademds de causar la aparicion de la sefial electromiografica
descrita, constituyen una fuente de ruido con efectos adicionales sobre el ECG. Si dichos mo-
vimientos afectan a la calidad del contacto entre el electrodo y la piel variando su impedancia,
la sefial presentard artefactos en forma de saltos bruscos en la linea base, como se muestra en
la figura 1.11, o bien artefactos de duracién mds breve similares al QRS de un latido, como se
muestra en la figura 1.12, dependiendo de la duracién e intensidad del movimiento. En ambos
casos, el espectro de frecuencia del ruido se solapa con el espectro del ECG y su eliminacién
resulta practicamente imposible mediante un andlisis espectral.

Las posiciones relativas de los electrodos respecto al corazén pueden variar como con-
secuencia de los movimientos corporales, alterando las condiciones de medida y con ello, la
morfologia asociada al latido. El efecto més notorio sobre la sefial de ECG es la aparicién de
una deriva de linea base como se muestra en la figura 1.13. En dicha figura puede apreciarse
la variacion que sufre la linea base en un segmento de 50 segundos en todas las derivaciones.
En la parte derecha se muestran los espectros de frecuencia para las componentes menores de
2Hz; puede apreciarse la elevada contribucién de las componentes menores de 1Hz, causantes
de dicha deriva.

Aligual que ocurre con el ruido electromiogréfico, esta fuente de ruido estd muy presente en
el ECG adquirido durante la actividad normal del sujeto, debido a su movimiento constante. Los
artefactos generados en la sefal no pueden ser eliminados mediante una fase de preprocesado
y, por lo tanto, serd necesario contemplar su influencia en el procesamiento y andlisis de la

misma. Por el contrario, la deriva de linea base posee un espectro constituido en su mayor parte
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Figura 1.11: Fragmento de ECG con saltos en la linea base. Se muestra un segmento de 4s aproximadamente en dos
derivaciones y su espectro de frecuencias en el intervalo 0-50Hz. Base de datos: MIT-BIH. Registro:
101. Intervalo (mm:ss.ms): [05:18.230-05:22.000].

por frecuencias en el intervalo entre 0Hz y 1Hz, lo que supone un solapamiento minimo con
el espectro del ECG y, en consecuencia, puede ser tratada mediante procedimientos estdndar
de filtrado ya que no se producen distorsiones relevantes a efectos de realizar un analisis

morfolégico de los latidos que permita identificar su patrén de origen y ruta de propagacion.

Respiracion

La respiracion constituye una fuente de variabilidad morfol6gica para el latido ya que influ-
ye sobre el sistema nervioso auténomo causando la conocida como arritmia sinusal respiratoria.
Segiin comentamos en el apartadol.1.4, tanto la frecuencia cardiaca como la morfologia se
ven afectadas por la accién de dicho sistema. Pero ademds, la respiracion también constituye
una fuente de ruido, ya que durante el ciclo respiratorio, los movimientos toracoabdominales
asociados provocan cambios en la posicién del corazén respecto a los electrodos y la varia-

cién del volumen de aire en los pulmones altera su conductividad, afectando al medio de
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Figura 1.12: Fragmento de ECG con artefactos similares a complejos QRS. Se muestra un segmento de 3.5s aproxi-
madamente en dos derivaciones y su espectro de frecuencias. Base de datos: MIT-BIH. Registro: 105.
Intervalo (mm:ss.ms): [17:55.750-17:59.200].

transmisién [17]. Como consecuencia, durante el ciclo respiratorio, el vector cardiaco que
indica la direccién dominante de propagacion del frente de onda varia, e igualmente lo hace
la morfologia de la sefial eléctrica asociada al latido.

Podemos observar dos efectos sobre la sefial de ECG; por una parte, la aparicién de deriva
de linea base similar a la mostrada en la figura 1.13; y por otra, alteraciones ciclicas de la
morfologia. La deriva es similar a la generada por los movimientos corporales, y por lo tanto,
para su tratamiento se procederd del mismo modo. En cuando a las alteraciones morfoldgicas,
se consideran debidas a una fuente de variabilidad y pueden entenderse como una evolucién
temporal de la morfologia.

La influencia de la respiracién como fuente de ruido y variabilidad morfolégica en la sefial
de ECG es muy relevante, especialmente cuando la adquisicion de la sefial se realiza durante
la actividad normal del sujeto, ya que durante el dia pasa por distintos grados de actividad

con diferentes ritmos respiratorios que influyen en la evolucién temporal de la morfologia del
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Figura 1.13: Fragmento de ECG contaminado con deriva de linea base. Se muestra un segmento de 50s en dos
derivaciones y su espectro de frecuencias en el intervalo 0-2Hz. Pueden apreciarse la elevada magnitud
de las componentes de muy baja frecuencia (entre 0 y 0.5 Hz) asociadas al ruido. Base de datos:
MIT-BIH. Registro: 101. Intervalo (mm:ss.ms): [01:48.000-02:37.000].

latido. De hecho, la eliminacién de la deriva de linea base causada por la combinacién de la
respiracién y los movimientos corporales constituye un paso imprescindible previo a cualquier

analisis de una senal de ECG.

Otras fuentes

Para concluir, describiremos otras fuentes de ruido menos relevantes que afectan en menor
medida a la sefial, bien por suponer una alteracién gradual o de baja magnitud, o bien por tener

un impacto acotado en el tiempo y nimero de derivaciones.

— Interfaz electrodo-piel: la impedancia de la interfaz formada por el contacto entre el
electrodo y la piel es un factor que afecta directamente a la amplitud de la sefial registrada.

Un contacto deficiente de los electrodos provoca un aumento en la impedancia que, a su
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Figura 1.14: Fragmento de ECG con deriva de linea base en una tnica derivacion. Se muestra un segmento de
7s en dos derivaciones y su espectro de frecuencia donde se aprecia el aumento de amplitud de las
componentes de baja frecuencia en la segunda derivacion. Base de datos: MIT-BIH. Registro: 103.
Intervalo (mm:ss.ms): [27:10.250-27:17.250].

vez, provoca la disminucién de la amplitud de las sefiales registradas. Una consecuencia
habitual, es la aparicion de distorsiones en la linea base asociadas a una tnica derivacion,
como se muestra en la figura 1.14, apareciendo saltos abruptos en la sefial que pueden
ocurrir de forma continuada. Si el contacto se degrada en exceso, la impedancia sufre

cambios bruscos y la sefial puede llegar a presentar saturacion.

La aparicién de problemas de contacto es probable tras varias horas de adquisicion, ya
que el contacto se deteriora gradualmente, siendo la transpiracién de la piel la causa

mas comun.

— Ruido de instrumentacién: todo dispositivo electrénico contiene elementos que apor-
tan ruido a la sefial medida (véase como ejemplo el ruido térmico o de Johnson-

Nyquist [70][41]), pero su disefio estd dirigido a minimizar su impacto, y aunque no
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puede ser completamente eliminado, su aportacién es muy reducida, por lo que puede

ser incluido como parte de la variabilidad intrinseca de la morfologia.

1.2.4. Variabilidad morfolégica del latido

Tras analizar los fendmenos subyacentes que originan la sefial eléctrica asociada a los

latidos, asi como las diferentes fuentes de ruido que afectan a su registro, resulta evidente que

existen numerosas variables que afectan a la morfologia con la que se manifiestan los latidos en

la sefial de ECG. Podemos agrupar los factores que dan origen a una determinada morfologia

en tres categorias seglin se asocien a:

32

— La ruta de propagacion del impulso eléctrico: La ruta de activacion del latido posee

cierta variabilidad intrinseca asociada en gran medida a la actividad de los sistemas
simpdtico y parasimpdtico, que regulan el perfil de respuesta eléctrica de las células
del corazon. Dichos perfiles condicionan tanto la frecuencia cardiaca como, en dltima
instancia, la morfologia del latido registrada en el ECG [32]. Esta variaciones afectan
tanto a las pendientes como a las amplitudes de las ondas constituyentes del latido y
sus efectos se notardn en mayor o menor medida en cada derivacién dependiendo de la
proyeccién que capture el correspondiente electrodo. También debe tenerse en cuenta la
propia estocasticidad del proceso de generacion del latido, ya que el punto de activacién
del impulso eléctrico no serd siempre el mismo, sino que ird variando a lo largo de
la region sino-auricular. Por dltimo, la presencia de alteraciones en el funcionamiento
normal del corazén (alteraciones estructurales o funcionales), también puede dar lugar

a morfologias con una mayor variabilidad.

— El medio de transmision de la sefial: Las morfologias que presentan los latidos en una

sefial de ECG dependen no solo de las rutas de activacién cardiaca seguidas por los
mismos, sino también de las caracteristicas de los medios de transmisién y medicién
de los potenciales generados en el tejido cardiaco. Los potenciales originados en las
células cardiacas se propagan a través de los distintos 6rganos y tejidos hasta alcanzar
la superficie de la piel donde se sitdan los electrodos de medicién. Las caracteristicas
de este medio de transmisién se ven alteradas debido a movimientos o cambios en la
posicion corporal, consecuencia de la actividad del sujeto. Es por ello, que una misma
ruta de propagacién podra generar proyecciones diferentes en una misma derivacion,

dando lugar a que la morfologia asociada presente variaciones.
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— El sistema de medicion: segtn se ha comentado en la seccién anterior, el propio sistema
de adquisiciéon de ECG introduce en la medida el ruido causado por la interfaz electrodo-
piel y el ruido de instrumentacién. El contacto entre los electrodos y la piel puede
degradarse con el tiempo, alterando su impedancia y en consecuencia la sefial medida.
Aunque este efecto pueda ser despreciable en la adquisicién de ECG de corta duracion,

no puede obviarse en el caso de ECG registrados durante largos intervalos.

Todos los factores mencionados constituyen fuentes de variabilidad morfolégica presentes
en la sefial de ECG de un determinado sujeto, por lo que suele denominarse variabilidad intra-
paciente, y debe tenerse en cuenta a la hora de interpretar la sefial. Si se compara la morfologia
que presentan los latidos en las sefales de ECG de diferentes sujetos, observaremos que
responden al mismo patrén estructural compuesto por el mismo conjunto de ondas, pero al
mismo tiempo presentan diferencias que pueden llegar a ser notables. En este caso se denomina
variabilidad inter-paciente, y estd motivada por las diferencias anatomicas entre sujetos como
pueden ser el didmetro pectoral, porcentaje de grasa subcutdnea, tamafio, ubicacion y estructura
del corazén, y que afectan tanto a la ruta de propagacién del impulso eléctrico como al medio
de transmision de la sefial hasta la superficie corporal.

La figura 1.15 contiene ejemplos de ambos tipos de variabilidad morfolégica. En la parte
superior se muestran las sefiales de cuatro latidos en la derivacion II procedentes de un mismo
sujeto y extraidas de un mismo registro de ECG de 30 minutos de duracién. Los latidos se
muestran ordenados temporalmente, por lo que puede apreciarse la evolucién de su morfologia
alolargo del tiempo. En la parte inferior, las sefiales que se muestran proceden de cuatro sujetos
diferentes, y en ellas pueden observarse claras diferencias morfolégicas en la altura, anchura

y forma de sus ondas.

1.2.5. Escenarios de adquisicion del ECG

Desde el punto de vista clinico, el uso de una prueba electrocardiografica tiene por objetivo
determinar la presencia de anomalias en el funcionamiento del corazén mediante el registro
de su actividad eléctrica. Para ello, el personal médico debe interpretar tanto las morfologias
como el ritmo de los latidos presentes en la sefial de ECG. La existencia de ruido, junto con
los niveles de variabilidad morfolégica presentes en una sefial de ECG, deben ser tenidos en
cuenta a la hora de analizar dicha sefial y extraer conclusiones sobre la normalidad de una

determinada morfologia. Teniendo en cuenta los factores expuestos en los apartados previos,



DANIEL ALFONSO CASTRO PEREIRO

2 |4 |4 |4 €
d
5 1 T T 1
2
E
< 0 J—/\\(\/)M R *W/\WJ\/‘WJ'W\A« T
-1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1
0 02040608 10 02040608 10 02040608 10 02040608 1
Tiempo (s) Tiempo (s) Tiempo (s) Tiempo (s)
(a) Ejemplo de variabilidad morfolégica intra-paciente.
2 |4 |4 |4 €
d
- 17 T 1 T
2
E
< 09 T | |
-1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1
0 02040608 10 02040608 10 02040608 10 02040608 1

Tiempo (s) Tiempo (s) Tiempo (s) Tiempo (s)
(b) Ejemplo de variabilidad morfoldgica inter-paciente.

Figura 1.15: Ejemplos de variabilidad morfoldgica de latidos intra-paciente e inter-paciente. En la subfigura (a) se
muestra la sefial correspondiente a cuatro latidos de origen sinusal en la derivacion II procedentes del
mismo registro de ECG. En la subfigura (b) se muestra la sefial correspondiente a cuatro latidos de origen
sinusal en la derivacién II procedente de cuatro sujetos diferentes. Obsérvese como varian las alturas,
anchuras y formas de sus ondas. Fuente: Base de datos: MIT-BIH. (a) Registro: 108. (b) Registros: 103,
106, 108 y 114.

los niveles de variabilidad asi como los niveles de ruido que presenta un ECG dependen de
las condiciones en las que se adquiere la sefial. Por lo tanto, a la hora de analizar e interpretar
un ECG, es necesario conocer las caracteristicas del escenario en el que ha sido adquirido.
En la practica clinica diaria existen multiples escenarios en los que se hace uso de pruebas
electrocardiograficas, pero algunos de ellos carecen de interés en el contexto de la presente
tesis, ya que su uso se limita a la adquisicién de fragmentos de sefial de duracién muy
limitada (menor de 1 minuto). Desde la perspectiva del procesamiento automatico del ECG,
los escenarios que presentan mayor interés son aquellos donde el registro de sefial tienen una
duracién prolongada y cuyo andlisis e interpretacion por parte del personal responsable tiene

un coste temporal elevado. A continuacién describiremos los principales escenarios de interés.
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Adquisicion en UCI

En las “Unidades de Cuidados Intensivos” (UCI) se realiza el seguimiento de pacientes
que necesitan vigilancia permanente; entre las medidas empleadas para ello suele incluirse la
adquisicién continua de ECG mediante monitores de cabecera que pueden proporcionar las
12 derivaciones estandar. En este escenario, los pacientes se encuentran inmovilizados o con
sus movimientos restringidos, por lo que la contaminacién por ruido debido a movimientos
corporales es reducida. Ademds, aunque los entornos de UCI se caracterizan por la presencia
de numerosa instrumentacion, al estar especificamente disefiada para dichos entornos, no suele
presentarse ruido por acople de sefiales externas. Por dltimo, también hay que tener en cuenta
que la colocacion y supervision de los electrodos es realizada por el personal de la unidad, que
se encarga de su revision y reemplazo periddicos. Por todo ello, en este escenario la relacién
sefial-ruido suele ser 6ptima salvo en los momentos en los que se manipula al paciente, y en

caso de no serlo, se interviene de forma inmediata para corregirlo.

Adquisicion hospitalaria

Para el seguimiento de la evolucion de pacientes ingresados en un centro hospitalario, ya
sea por presentar ciertas patologias o tras una intervencién quirurgica, puede estar indicada la
adquisicion de la sefial de ECG de forma continua. En estos casos, se emplean dispositivos de
adquisicion portétiles y el sujeto tiene libertad de movimiento, pero restringida a una habitacion
o planta del hospital. La sefial adquirida en este escenario se encuentra contaminada por ruido
de origen muscular de mayor amplitud y duracién que en las UCI, empeorando su relacién
sefial-ruido. En todo caso, la colocacién y supervision de los electrodos todavia recae en el
personal clinico, por lo que no deberia producirse apenas ruido debido a la degradacién o mala

colocacién de éstos.

Adquisicion ambulatoria

El escenario de adquisicién ambulatoria se caracteriza por proporcionar registros electro-
cardiograficos obtenidos mediante pequefios dispositivos portatiles mientras el sujeto desarro-
lla su actividad diaria de forma normal, bien sea desplazdndose Gnicamente por el interior de
su domicilio (adquisicién domiciliaria) o bien disponiendo de libertad total de movimientos

(adquisicién ubicua). Suele emplearse para el diagnéstico de patologias cardiacas que presen-
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tan sintomas intermitentes o para el seguimiento de la evolucién de un paciente que presenta
una patologia crénica o tras una intervencion.

El hecho de que la adquisicién del ECG se realice durante la actividad normal del sujeto
afecta no solo al nivel de ruido contenido en la sefial, que es especialmente elevado y con
multiples manifestaciones (deriva de linea base, interferencia de la red eléctrica o actividad
electromiogréfica) en comparacién con el de registros en reposo o de monitorizacién hospi-
talaria, sino también a la evolucién de la morfologia proyectada por un patrén de activacion
cardiaca dado. Al tratarse de registros de larga duracion, la sefial capturada refleja la actividad
cardiaca en una gran variedad de situaciones, con diferentes posturas (sentado, andando, de
pie, acostado) y grados de actividad, pudiendo incluso apreciarse los efectos de ciclos circa-
dianos completos. Por ello, existird una mayor evolucion de las morfologias respecto a la que
se aprecia en registros mds cortos. La duracién del periodo de monitorizacién también afecta
al nimero de morfologias que es probable encontrar. Por ejemplo, en caso de existir alguna
disfuncién cardiaca intermitente, el nimero de morfologias aumentard, aunque su distribucién
temporal no sea uniforme.

Las diversas fuentes de ruido se ven potenciadas por la libertad de accién del sujeto durante
su seguimiento: el ruido debido al acople de sefiales externas aumenta su presencia al ser mas
probable que el sujeto se encuentre con dispositivos en su entorno que generen interferencias;
ademds, en este escenario, es habitual que los electrodos no se reemplacen durante el periodo
de adquisicién, provocando que el efecto de la degradacién de la interfaz electrodo-piel resulte
relevante debido a la duracién de los registros; o en caso de reemplazarse, que el responsable
sea el propio sujeto, lo cual aumenta la probabilidad de colocacién incorrecta, que da lugar a
registros con derivaciones que presentan relacion sefal-ruido muy baja.

El alto nivel de ruido de los registros ambulatorios dificulta la observacién de las ondas
asociadas a la actividad eléctrica del latido, especialmente la onda P correspondiente a la
actividad auricular, ya que debido a su baja amplitud suele encontrarse oculta por el ruido.
Por este motivo, la sefial de ECG obtenida en un escenario ambulatorio presenta mayores

dificultades para su interpretacién y supone un mayor desafio para el andlisis automaético.

1.3. Arritmias cardiacas

Se define una arritmia cardiaca como una alteracidn del ritmo cardiaco normal. Esta al-

teracién puede ser debida a cambios en la frecuencia, la regularidad o el punto de origen del
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latido; o también a distorsiones en la ruta de conduccion del impulso eléctrico que modifican la
secuencia normal de activacién de las auriculas y los ventriculos. Una arritmia no siempre es
indicativa de una patologia, depende de la causa que la origine. Existen procesos fisiolégicos,
como la propia respiracion, que pueden inducir arritmias que no implican ningtin funciona-
miento anémalo del corazén. A continuacién analizaremos las causas de los principales tipos

de arritmias y cudles son las manifiestaciones en la sefial de ECG que permiten su deteccidn.

1.3.1. Clasificacion de arritmias

Las arritmias se clasifican en funcién de diferentes pardmetros que proporcionan infor-
macidn sobre la ubicacién, causa y efecto del trastorno subyacente. Si tenemos en cuenta el
origen del latido, las arritmias se clasifican en supraventriculares, si tienen su origen en el
nodo sinusal, la auricula o el nodo A-V, y ventriculares, si tienen su origen en los ventriculos.
Las primeras revisten, por lo general, menor gravedad ya que se conserva intacta la funcién
de bombeo ventricular. Atendiendo a su duracidn, se clasifican en paroxisticas, si comienzan
y terminan de forma brusca y con duracién limitada; incesantes, si se reproducen de forma
continua en intervalos intermitentes; o permanentes, si estan presentes de forma continua.

Atendiendo a la frecuencia cardiaca que presenta, podemos clasificar las arritmias en
arritmias activas o taquicardias y pasivas o bradicardias. Las primeras son aquellas causadas
por la formacién de impulsos anticipados y se caracterizan por un aumento de la frecuencia
cardiaca. Las segundas son las debidas a la inhibicién de las propiedades de automatismo,
excitabilidad o conduccidn; en este caso, la formacién y/o conduccién del estimulo eléctrico
se produce con una frecuencia inferior a la normal, debido a una disminucién del automatismo
del nodo sinusal, o de la velocidad de conduccién en la auricula, nodo A-V o en la parte del
sistema de conduccién presente en los ventriculos.

Por ultimo, teniendo en cuenta la causa de la alteracién del mecanismo de generacion del
latido podemos clasificar las arritmias en dos grupos principales: trastornos en la generacién
del impulso y trastornos de la conduccién. Cada grupo, a su vez, se subdivide en diferentes

subgrupos que delimitan con mds precision el mecanismo causante.

Trastornos en la generacion del impulso

Se incluyen en este grupo las arritmias que tienen su origen en una modificacién del punto
de activacion del latido. Dicha modificacién puede tener dos causas principales: una alteracion

del automatismo o una actividad eléctrica inducida.
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— Alteracion del automatismo: la activacion de los latidos en condiciones normales se

produce en el nodo sinusal a una frecuencia que se encuentra dentro del rango que se
considera normal (60-100 lat./min.). El nodo sinusal se mantiene como responsable de
la activacién del latido debido a que la frecuencia de su automatismo es superior a la del
resto de regiones del sistema de conduccién que poseen dicha capacidad y que actian
como marcapasos latentes. Si por algin motivo se invierte la relacién de orden entre la
frecuencia intrinseca del nodo sinusal y la de alguna de estas otras regiones, se producird
una migracién del marcapasos. Esta migracion puede ser debida a una disminucién del
automatismo del nodo sinusal o a un aumento del automatismo en puntos externos al

nodo sinusal.

Cuando el nodo sinusal no funciona correctamente o ve reducida su frecuencia de
activacidn, se genera un retardo en la activacion del impulso que permite que otra regién
pueda adoptar la funcién de marcapasos si su frecuencia intrinseca es suficientemente
alta. Si este cambio es puntual se habla de latido de escape, y si es prolongado se habla
de ritmo de escape. En estos casos, la frecuencia cardiaca se sitda por debajo de sus

valores normales y, por lo tanto, estamos ante una bradicardia.

Aunque el nodo sinusal mantenga su funcién, también puede producirse un aumento del
automatismo en otras regiones del sistema de conduccién dando lugar a una frecuencia
de activacién superior a la del nodo sinusal, o incluso, la aparicién de focos anormales de
automatismo en células musculares cardiacas debido a disfunciones en los mecanismos
que regulan sus potenciales de membrana. En esta situacion se produce una despolariza-
cién prematura en la correspondiente region de las auriculas o ventriculos, dando lugar
a lo que se denomina latido prematuro. Dependiendo de la duracién de esta situacién,
se producirdn latidos prematuros aislados o ritmos sostenidos que se encuadran dentro

de las taquicardias.

Por tltimo, también es posible que, atin manteniéndose la activacién dentro del nodo
sinusal, éste vea modificada su frecuencia intrinseca sin que otra regién asuma la funcién

de marcapasos, dando lugar a bradicardias o taquicardias de origen sinusal.

— Actividad eléctrica inducida: 1a presencia de ciertos tipos de anomalias en los mecanis-

mos que regulan el potencial de membrana puede provocar la aparicién de oscilaciones
en dicho potencial tras la ocurrencia de un potencial de accién previo, dando lugar a la

aparicion de un nuevo potencial de accién. Este nuevo potencial podria desencadenar
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un nuevo impulso eléctrico y, en consecuencia, un nuevo latido. Esta disfuncién puede
aparecer en cualquier region del corazén, dando lugar a una arritmia que presenta uno
o maés latidos prematuros. La principal diferencia respecto a las arritmias causadas por
un aumento del automatismo reside en la necesidad de un impulso eléctrico previo que

la desencadene, motivo por el que se denomina inducida.

Trastornos de conduccion

La segunda causa posible de arritmias es la apariciéon de fallos en el mecanismo de
propagacién del impulso eléctrico. Estos pueden deberse a bloqueos en algiin punto del sistema
de conduccidn (ya sean parciales o totales) o a la aparicion de nuevas vias de conduccidn ajenas
a éste. En ambos casos, el patrén temporal de propagacién del latido se ve afectado.

— Bloqueo en el sistema de conduccion: cuando existe alguna anomalia en el sistema de
conduccidn, puede producirse un bloqueo, parcial o total, de la transmisién del impulso
eléctrico, alterandose el patrén habitual de propagacion del frente de onda. Este bloqueo
puede ser parcial, en cuyo caso provocard un retardo en la propagacién en dicho punto; o
total, en cuyo caso el impulso no podrd propagarse por la via normal y deberd encontrar
un camino alternativo para alcanzar el resto del tejido pendiente de despolarizar.

Los bloqueos pueden producirse en cualquiera de las estructuras del sistema de conduc-
cién y sus efectos dependen tanto del grado como de su ubicacion concreta. Los bloqueos
parciales generan retardos en la conduccion, que en el caso del nodo A-V se traducen en
un distanciamiento de la despolarizacion auricular y ventricular. En el caso del haz de
His o las fibras de Purkinje, suponen una alteracion del patrén de despolarizacién de los
ventriculos. Cuando el bloqueo es completo, surge un nuevo patrén de despolarizacion.
En el caso del nodo A-V, se genera una disociacién A-V que obliga a la activacién de
dos marcapasos independientes para auriculas y ventriculos, de modo que la actividad
de ambos deja de estar coordinada, pudiendo solaparse. Si el bloqueo se encuentra en
una de las ramas del haz de His, hablamos de bloqueo de rama derecha o izquierda; en
el caso de esta ultima, si solo afecta a una subrama, se denomina hemibloqueo anterior

o posterior en funcién de la subrama afectada.

— Circuitos de reentrada: dentro de este grupo se incluyen las arritmias causadas por
la presencia de haces anémalos en el tejido cardiaco que permiten la conduccién del

impulso eléctrico por vias inesperadas. Estos pueden encontrarse dentro de las auriculas,
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dando lugar a la recirculacién del impulso eléctrico en éstas; o entre las auriculas y los
ventriculos, dando lugar a puentes auriculo-ventriculares que permiten la propagacion
entre ambos por una via diferente al nodo A-V. Esta alteraciéon modifica el patrén
temporal de propagacién en los ventriculos, afectando a la contraccién sincronizada del

musculo y, en consecuencia, a la funcién de bombeo.

Caba mencionar que las categorias que la clasificacion anterior establece para las arritmias
en funcién de la causa subyacente no son mutuamente excluyentes, es decir, un sujeto puede
presentar una arritmia con caracteristicas de diferentes grupos; por ejemplo, si coexisten

anomalias tanto en la generacién como en la conduccién del impulso.

1.3.2. Efectos sobre el ECG

La existencia de una arritmia implica la alteracién del patrén de activacién y propagacion
del impulso eléctrico en el corazén y, en consecuencia, de su manifiestacion en el ECG. Los
efectos observados dependen del tipo de arritmia concreta; si solamente se ve afectado el ritmo
de activacidn sinusal, inicamente se observardn cambios en la frecuencia de los latidos, pero
si tiene su origen en un cambio de ubicacién del marcapasos o de la ruta de propagacion,
se observard una variacion de la morfologia en la sefial y, en algunos casos, también en la

frecuencia de los latidos.

Efecto de las arritmias supraventriculares

Para analizar los efectos sobre el ECG, abordaremos en primer lugar las arritmias con
origen supraventriculares, ya que éstas no afectan al patrén de actividad ventricular, y su
efecto se limita a la distancia temporal entre latidos y a las caracteristicas de la onda P. En la
figura 1.16 se muestra un conjunto de sefiales de ECG que ilustran las principales arritmias
de origen auricular. En las dos primeras subfiguras, (a) y (b), pueden observarse arritmias que
presentan una variacion en la frecuencia normal de activacion de los latidos, pero manteniendo
su origen en el nodo sinusal. En ambos casos se mantiene la estructura de las ondas del latido
(puede observarse la onda P, el complejo QRS y la onda T). A continuacién, los siguientes
cuatro ejemplos muestran arritmias causadas por alteraciones en el punto de activacién. En
(c) puede observarse un latido auricular prematuro aislado. En este tipo de latidos, el intervalo
temporal con el latido previo es anormalmente corto y la onda P no se aprecia, bien por
no existir o bien encontrarse oculta en la onda T del latido precedente. La propagacién del
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latido en los ventriculos sigue la ruta normal, por lo que la forma del complejo QRS y la
onda T son la mismas que en un latido normal. En (d) se muestra un latido nodal de escape,
caracterizado por la ausencia de la onda P previa al complejo QRS. Nuevamente, la conduccién
del impulso en los ventriculos sigue su curso normal, por lo que el complejo QRS y la onda
T conservan su forma. En (e) se muestra un segmento de ECG con varios latidos prematuros
con conduccion aberrante. En este caso, se producen activaciones adelantadas en la auricula
sin tiempo suficiente para que el ventriculo se haya repolarizado completamente, dando lugar
a cambios en la ruta de propagacién del impulso y, en consecuencia, en la forma del complejo
QRS. Por ultimo, en (f) se muestra una taquicardia con origen en el nodo A-V. En ella, los
latidos no presentan onda P y sus complejos QRS y las ondas T mantienen la forma normal.
Los ultimos tres ejemplos contienen arritmias causadas por anomalias en la conduccion
del impulso en las auriculas o el nodo A-V. El primero de ellos, en la subfigura (g), muestra
un bloqueo del nodo A-V intermitente en el que solo uno de cada dos latidos se propaga a los
ventriculos. Obsérvese la presencia de ondas P sin complejo QRS posterior. La consecuencia es
una frecuencia de bombeo igual a la mitad de la frecuencia de activacion auricular. El segundo
ejemplo, en (h), se corresponde con una arritmia denominada fibrilacién auricular y que se
caracteriza por ciclos cadticos de despolarizacién de las auriculas. Existen multiples causas
posibles para la fibrilacién auricular, siendo una de ellas la existencia de microreentradas que
permiten mantener la recirculacién continua del impulso en las auriculas. La consecuencia es
un ritmo de activacién ventricular caético, ya que las activaciones auriculares se propagaran de
forma impredecible a los ventriculos. La ruta de propagacién en éstos es normal, por lo que se
conserva la morfologia del complejo QRS y la onda T. Por dltimo, en (i) se muestra un ejemplo
de arritmia denominada flutter auricular, causada por una reentrada del impulso cardiaco en
las auriculas. Esta reentrada provoca una reactivacién auricular continua caracterizada por
un ritmo estable y muy elevado (250 a 400 veces por minuto). La activacion ventricular estd
regulada por la duracién del periodo refractario del nodo A-V, que reduce considerablemente
la frecuencia de bombeo respecto a la frecuencia de activacién auricular. La conduccién
del impulso en los ventriculos es normal, dando lugar a que se mantenga la morfologia del

complejo QRS y laonda T.

Efecto de las arritmias ventriculares

Podemos afirmar que las arritmias de origen supraventricular se manifiestan en el ECG

alterando la onda P, el ritmo o la relacién entre el nimero de ondas P y el de complejos QRS.
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(a) Taquicardia sinusal.
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(b) Bradicardia sinusal.
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(c) Latido auricular prematuro aislado.
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(d) Latido nodal de escape aislado.
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(e) Latidos auriculares aberrantes.
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(f) Taquicardia con origen en el nodo A-V.

(g) Bloqueo intermitente del nodo A-V.
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(h) Fibrilacién auricular.
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(i) Flutter auricular.

Figura 1.16: Ejemplos de arritmias con origen auricular.
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En contraposicién, aquellas arritmias con origen ventricular o causadas por alteraciones en
los ventriculos presentan una ruta de conduccién ventricular modificada y, por lo tanto, la
morfologia de los complejos QRS y de la onda T se ve alterada. A continuacién analizaremos
la manifestacion en el ECG de las principales arritmias cuya causa se sitia en los ventriculos.

En la figura 1.17 se muestra un conjunto de segmentos de ECG que ilustran los efectos
de las principales arritmias con origen o trastornos de conduccién ventricular. En los dos
primeros, (a) y (b), se observan, respectivamente, latidos con bloqueo de rama izquierda y
derecha del haz de His. En este tipo de arritmias, la activacién y conduccién auricular es
normal, pero la propagacién en los ventriculos se altera, al no propagarse correctamente por
una de las ramas del haz de His. Como consecuencia, el impulso eléctrico tarda mds en
alcanzar algunas zonas, dando lugar a complejos QRS mds anchos y distorsionados. En la
derivacién mostrada, la onda T también sufre cambios, invirtiendo su polaridad (deflexién
negativa) respecto a la de un latido normal. Los ejemplos (c), (d) y (e) contienen latidos con
origen de activacién ventricular; en el primer caso, se trata de un latido ventricular prematuro
aislado; en el segundo, los latidos normales se alternan con latidos de origen ventricular
formando una secuencia de pares que se denomina bigeminismo; y en el tercero, se observan
secuencias formadas por dos latidos ventriculares denominadas dobletes. Obsérvese como
los latidos ventriculares presentan una manifestacion completamente diferente, con complejos
QRS y ondas T mds anchas. La morfologia que presentan los latidos de origen ventricular
depende del punto del ventriculo en el que se originan; en el caso que se muestra en la
subfigura (e) existen dos focos diferentes de activacion ventricular que generan complejos
QRS claramente diferentes y ondas T con polaridades opuestas. En la subfigura (f) se muestra
un caso de ritmo ventricular cuya frecuencia cardiaca se encuentra dentro de los limites de
normalidad, donde la funcién de marcapasos la ha asumido un foco ventricular. Nuevamente,
puede apreciarse la ausencia de onda P, y la presencia de complejos QRS y ondas T anchas.
Por ultimo, se muestran tres ejemplos de arritmias con activacidon ventricular y frecuencias
cardiacas elevadas. La subfigura (g) contiene una secuencia de latidos ventriculares a una
frecuencia elevada denominada taquicardia ventricular. La frecuencia es tan elevada que no
existe separacion temporal entre los latidos; el final de las ondas T enlaza directamente con
el siguiente complejo QRS. Los segmentos de (h) e (i) se corresponden con las arritmias
denominadas fibrilacién y flutter ventricular. Sus causas son similares a sus equivalentes
auriculares: problemas en la propagacion del impulso que dan lugar a reactivaciones continuas

del impulso cardfaco, en este caso en los ventriculos. La consecuencia de estas arritmias en
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(f) Ritmo ventricular.
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(h) Fibrilacién ventricular.
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(i) Flutter ventricular.

Figura 1.17: Ejemplos de arritmias con causa ventricular.



1.4. Agrupamiento de latidos

el ECG es la aparicién de una sefial oscilante, cadtica en el primer caso, y mds regular en el
segundo, en la que no es posible identificar ningiin complejo QRS ni ondas P o T. Estas dos
arritmias conllevan una pérdida completa de la funcién de bombeo del corazén, por lo que son

de médxima gravedad y requieren una intervencién inmediata para evitar la muerte del sujeto.

1.4. Agrupamiento de latidos

Actualmente la deteccion de arritmias es uno de los problemas abiertos en el campo del
procesamiento automéatico de ECG. Para abordarlo, en la bibliografia se han planteado diversas
propuestas que comparten una base comtn: la necesidad de identificar los diferentes patrones
morfolégicos y de ritmo presentes en el ECG. Dicha identificacién requiere la capacidad de
discriminar si dos latidos comparten o no un mismo patrén de activacién y propagacion.

En las soluciones propuestas en la bibliografia, pueden diferenciarse dos grupos: aquellas
que proporcionan una clasificacién de cada latido dentro de un conjunto de patrones estdndar
predeterminado y aquellas que asocian cada latido a un patrén de un conjunto que obtienen a
partir del propio registro de ECG.

La clasificacion de latidos tiene por objetivo asignar a cada latido de un ECG una etiqueta
identificando su naturaleza fisiologica. Para esta tarea se han aplicado diversas técnicas de
aprendizaje automadtico supervisado que estiman los mecanismos subyacentes que generan los
datos de un conjunto de entrenamiento [7, 9, 14, 36, 37, 39, 40, 44, 51, 54, 55, 56,61,69, 71,72,
82,85, 96, 108, 112]. El principal inconveniente de esta aproximacion es su fuerte dependencia
con la diversidad de patrones presentes en el conjunto de entrenamiento. De hecho, debido a
la gran variabilidad inter-paciente, a la que afectan diversos factores como edad, sexo, raza,
constitucioén fisica (altura, peso), estado de forma fisica, posicién cardiaca [58], no se puede
asumir que un clasificador entrenado con datos de un gran conjunto de pacientes producird
resultados validos en un nuevo paciente [13, 51, 56], y las diferencias intra-paciente muestran
que incluso no se puede asumir para un mismo paciente a lo largo del tiempo. Ademads, las
etiquetas de clase empleadas solo proporcionan informacién genérica sobre el origen de los
latidos en el tejido cardiaco, perdiendo toda la informacién sobre su ruta de conduccién. Por
lo tanto, esta aproximacion no diferencia las maltiples familias morfolégicas asociadas a una
determinada clase, como ocurre en las arritmias multifocales (aquellas que presentan miltiples

focos de activacion alternativos).
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En contraposicién, el agrupamiento de latidos pretende dividir el registro de ECG en un
conjunto de grupos de latidos, donde a cada grupo se le asignan aquellos que poseen cierta
similitud en sus propiedades. El objetivo del agrupamiento es identificar aquellos latidos que
comparten una misma zona de activacion y un mismo patrén de propagacion a través del tejido
cardiaco. Esta informacién facilita la deteccién de arritmias, ya sea de forma automaética o de
forma manual mediante su andlisis por parte del personal responsable, como puede observarse
en el creciente interés en el uso de los resultados de este tipo de técnicas como apoyo a la tarea
de clasificacion automatica [48, 49, 54, 96, 102, 107, 109].

Las soluciones que plantean una estrategia de agrupamiento siguen el esquema tradicional
de un procedimiento no supervisado con tres fases: preprocesado, caracterizacion y agrupa-
miento. La fase de preprocesado abarca las tareas de acondicionamiento de la sefial de ECG,
dirigida a eliminar o reducir el ruido presente en la sefial, y la deteccién de latidos. En la
segunda fase, se define el conjunto de pardmetros que representan cada latido y que serdn

empleados en la tercera fase para asignarlo a un determinado grupo.

1.4.1. Caracterizacion del latido

Desde la perspectiva del andlisis de patrones, los latidos de un individuo observados du-
rante un intervalo de tiempo constituyen la poblacién de estudio, en la que se dispone, para
cada ejemplar, de su manifestacién en cada una de las derivaciones adquiridas en el ECG.
El agrupamiento de latidos suelen requerir un conjunto de medidas representativas para cada
latido diferentes de la propia sefial, ya que resulta computacionalmente muy costoso por con-
tener un nimero de dimensiones muy elevado; por ello, cualquier propuesta de agrupamiento
se enfrenta al desafio de obtener un conjunto de caracteristicas representativo de la ruta de
activacién/propagacién del latido que a su vez permita abstraer aquellos cambios que son
inherentes a la variabilidad intrinseca del propio proceso.

En la bibliografia puede hallarse una gran variedad de propuestas para la representacion

de los latidos que pueden agruparse en cuatro categorias:

— Caracteristicas morfologicas: son aquéllas que emplean directamente el valor de la
amplitud de la sefial en un conjunto de instantes del ciclo cardiaco [13, 18, 48, 51]. Los
instantes temporales se definen tomando como referencia la marca fiducial del latido,
que es su posicién temporal dentro del registro de ECG y que suele situarse en la onda

R del complejo QRS; su nimero varia en las diferentes propuestas, pero en todas ellas

46



1.4. Agrupamiento de latidos

se distribuyen a lo largo de uno o mds intervalos que contienen el complejo QRS, la

onda T y, en algiin caso, la onda P.

Estas caracteristicas presentan una baja inmunidad al ruido, ya que los puntos de mues-
treo seleccionados pueden verse afectados por artefactos presentes en la sefial. Ademds,
presentan una fuerte dependencia con la estabilidad de la marca fiducial; un criterio de
seleccién que permita fluctuar su ubicacidn relativa dentro del complejo QRS afecta de
forma notable a la ubicacién de los puntos de muestreo dentro de la estructura morfol6-
gica del latido. Estos inconvenientes adquieren especial relevancia en el contexto de una
sefial de ECG ambulatoria, que como ya se ha mencionado, se caracteriza por poseer
una baja relacion sefial/ruido con presencia de episodios de ruido de gran amplitud.

Caracteristicas de segmentacion: se obtienen como resultado del proceso de delineacién
de cada latido. Mediante el procesamiento de la sefal en el intervalo temporal asociado
a cada ciclo cardiaco, se delimitan las diferentes ondas constituyentes del latido en cada
derivacion de ECG, determinando los puntos de inicio y fin, la altura, anchura y area
de cada una de ellas. De este modo se obtiene informacion sobre la morfologia de las
diferentes ondas [13, 15, 18, 51]. En algin caso, se emplea un vectorcardiograma, que
es una representacion de la evolucién del vector promedio cardiaco en un espacio de
dos o tres dimensiones obtenido a partir de la combinacién de mdltiples derivaciones;
cada ciclo cardiaco genera una curva en el vectorcardiograma de la que pueden extraerse
medidas de amplitud y dngulos que combinan la informacién morfolégica de multiples

derivaciones [15, 56].

Estas caracteristicas no presentan dependencia con la marca fiducial del latido pero,
al igual que las morfoldgicas, siguen siendo muy sensibles al ruido. Para lograr una
buena delineacion del latido, la sefial debe presentar una relacion sefial-ruido muy alta,
ya que, en caso contrario, los puntos de inicio y fin de las diferentes ondas no pueden
determinarse de forma precisa, dando lugar a que las caracteristicas morfoldgicas de

duracién y amplitud de las ondas constituyentes del latido resulten poco fiables.

Caracteristicas estadisticas: en algunos trabajos se ha propuesto el uso de pardimetros
estadisticos derivados de la interpretacién de la sefial de ECG como una realizacion de
un conjunto de variables aleatorias. En concreto, en [72], [71] y [51] plantean el uso de
un conjunto de valores obtenidos de las funciones que definen los cumulantes de orden
superior (2°, 3° y 4° cumulante) en lugar de las muestras de la propia sefial de ECG.

47



DANIEL ALFONSO CASTRO PEREIRO

El uso de estos pardmetros se basa en su inmunidad a las componentes gaussianas que
puedan estar presentes en la sefial y su capacidad para describir las caracteristicas no

lineales de la misma.

Las muestras seleccionadas de los cumulantes de orden superior se definen a partir de
la posicién de la marca fiducial, por lo que presentan los mismos problemas que afectan

a las caracteristicas morfolégicas.

— Caracteristicas de espacios transformados: la proyeccion de la sefial de ECG en es-
pacios alternativos mediante diferentes transformadas como la transformada de Karhu-
nen—Loewe [37], la transformada de Hermite [50, 51, 59, 62, 71], la transformada
discreta de Fourier [22, 48, 59] o la transformada Wavelet [19, 22, 56, 84], permite
caracterizar el latido mediante los valores de sus coeficientes. El objetivo de aplicar
transformadas es obtener una representacién de la morfologia de un latido mediante un
nimero reducido de coeficientes que permitan identificar las diferencias morfolégicas
que existan entre diferentes latidos a través de los cambios en los valores de dichos

coeficientes.

Las diferentes propuestas emplean transformadas con bases de funciones cuya forma
se asemeja a la que puede presentar un latido. Estas caracteristicas permiten una buena
representacion de la estructura y polaridad de las ondas, pero se ven muy afectadas
por la presencia de artefactos, que pueden alterar por completo el conjunto de valores

obtenido.

Todas las caracteristicas mencionadas estdn dirigidas a representar la morfologia del latido,
pero no contemplan la informacién de ritmo, que resulta un elemento diferencial en la mayor
parte de las arritmias. Es por ello que todas las propuestas completan su conjunto de caracte-
risticas con informacion adicional sobre el ritmo de los latidos para completar su capacidad
descriptiva. Partiendo de la secuencia de intervalos RR, obtenidos como el intervalo temporal
entre la marca fiducial de un latido y la del latido previo, se plantean un serie de caracteristicas
para cada latido que incorporan informacién de su RR, del RR previo y del RR siguiente. La
definicion de las caracteristicas también hace uso del valor promedio del RR en un entorno
temporal de cada latido, ya sea previo o centrado en éste, o del promedio sobre todo el registro

de sefial. Con ello se obtiene informacion sobre su prematuridad o retardo.
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1.5. Trabajos previos

En la bibliografia existen multiples trabajos sobre agrupamiento de latidos en la sefial de
ECG. En ellos distinguimos dos aproximaciones: la primera se centra en el procesamiento de
registros completos de sefal una vez que ha concluido su adquisicién (aproximacion estdtica o
en diferido), mientras que la segunda plantea el procesamiento en linea de la sefial para obtener
un agrupamiento evolutivo de la secuencia de latidos (aproximacién dindmica). A continuacién

analizaremos las contribuciones mds relevantes en cada una de las aproximaciones.

1.5.1. Aproximacion estdtica

Comenzaremos analizando el trabajo de Maier y col. [59] por ser el mds antiguo entre los
que consideramos relevantes y por aplicar ciertos criterios de validacién que, a nuestro juicio,
constituyen la base para la obtencién de resultados comparables en trabajos posteriores. En €l
se propone el uso de dos técnicas: la primera basada en agrupamiento jerarquico aglomerativo
y la segunda en una combinacién de agrupamiento secuencial y aglomerativo. Ambas técnicas
se aplican sobre tres representaciones alternativas de los latidos: transformada coseno discreta,
de Fourier y de Hermite sobre una ventana de sefial de 355ms centrada en la marca fiducial
de cada latido. La validacién se realiza sobre la totalidad de los 48 registros de la base de
datos de acceso libre MIT-BIH Arrhythmia Database empleando las marcas y etiquetas de
clasificacion de latido incluidas en las anotaciones de cada registro, facilitando de este modo
la reproducibilidad de las condiciones de validacién. Para determinar la puridad de cada grupo,
se atiende a la etiqueta de clase mayoritaria, considerando asignacién errénea la de todo latido
incluido en el mismo grupo y que no comparta dicha etiqueta. Los resultados de la validacién
cuentan con dos variantes en funcién de la clasificaciéon de latidos empleada: la primera
contempla las 16 clases incluidas en la base de datos, y la segunda, las 5 clases recomendadas
por la Association for the Advancement of Medical Instrumentation (AAMI) en su estdndar
Testing and reporting performance results of cardiac rhythm and ST segment measurement
algorithms [3]. A pesar de todos los criterios aplicados en el proceso de validacion, el trabajo
presenta un grave incoveniente a la hora de comparar sus resultados, ya que no incluye
informacién cuantitativa precisa y detallada, sino Gnicamente representaciones gréficas del
porcentaje de latidos agrupados en funcién del porcentaje de error de agrupamiento y del

porcentaje de registros en funcién del nimero de grupos generados.
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En [19], Cuesta-Frau y col. proponen el uso de cuatro modelos de caracterizacién alter-
nativos para los complejos QRS: morfolégica, transformada Wavelet, segmentacién de trazos
y aproximacion poligonal. A cada uno de ellos se les aplican dos técnicas de agrupamiento
con niimero de grupos prefijado: Max-Min y K-medianas, realizando una validacién sobre
27 registros de la MIT-BIH Arrhythmia Database y empleando las anotaciones de clases pro-
porcionadas por la base de datos. No ofrece resultados cuantitativos, sino representaciones
gréficas del error obtenido en funcién del nimero de grupos generados, dando como mejor
resultado un error del 7 %. Cabe destacar que la validacidn se realiza sobre un tnico conjunto
de latidos que agrupa los latidos de los 27 registros seleccionados, en lugar de aplicar el
método sobre cada registro de forma independiente.

En [47], Koriirek y col. plantean la aplicacién de un método de optimizacién por colonias
de hormigas combinado con una caracterizacién de latido basada en caracteristicas de seg-
mentacién y de ritmo. El método propuesto se aplica sobre un subconjunto de 8771 latidos
de la MIT-BIH Arrhythmia Database cuya seleccién no se especifica, empleando una parte
como conjunto de entrenamiento y el resto como conjunto de prueba. Al igual que el caso
anterior, combina en un tnico conjunto latidos procedentes de diferentes registros de la base
de datos pero, en este caso, los latidos seleccionados solo pertenecen a 6 de las 16 clases
contempladas en la base de datos. Este método genera durante la fase de entrenamiento un
conjunto de grupos que emplea durante la fase de prueba para asignar los latidos mediante el
algoritmo de K-vecinos mds préximos (K-Nearest Neighbours, K-NN) y, por ello, carece de la
capacidad de detectar correctamente cualquier grupo que no esté representado en el conjunto
de entrenamiento.

Rodriguez-Sotelo y col.[83] plantean el uso de dos técnicas de agrupamiento basado en
densidad: el agrupamiento por maximizacién de esperanza gaussiana (Gaussian Expectation-
Maximization Clustering o GEMC) y un agrupamiento basado en densidad (DBC) no para-
métrico mediante el método de Parzen. En ambos casos, la caracterizacion del latido se define
mediante coeficientes de las transformadas Wavelet, Hermite y Fourier, que se completan con
caracteristicas de ritmo y polaridad del complejo QRS. Sobre dicho conjunto se aplica el
algoritmo de seleccion de caracteristicas Q-a con objeto de reducir la dimension del espacio
de caracterfsicas final sobre el que se aplica el agrupamiento. La validacién se realiza sobre 14
registos de la MIT-BIH Arrhythmia Database empleando las 5 clases de latido recomendadas
por la AAMI. Proporciona resultados de sensibilidad, especificidad y predictividad positiva
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para cada registro desglosados por clase, pero no sus valores globales y tampoco hace mencién
al ndmero de grupos generados por ambos métodos.

Zhuy col.[113] aplican el método de agrupamiento por margen maximo combinado con un
algoritmo evolutivo inmune (Immune evolutionary algorithm) empleando una caracterizacién
de latido basada en pardmetros de segmentacién (amplitudes y duraciones de segmentos y
ondas del latido) y de ritmo. La validacién se realiza sobre un subconjunto de 1682 latidos
procedentes de 7 registros de la MIT-BIH Arrhythmia Database empleando las 5 clases de
latido recomendadas por la AAMI. Los resultados que proporciona incluyen la sensibilidad
(90.3 %), especificidad (97.4 %) y puridad (95.9 %) globales y sus valores desglosados por
clase.

Balouchestani y col.[4] proponen el uso de la técnica de Descomposicién en K Valores
Singulares (K-Singular Value Decomposition, K-SVD) combinado con K-NN sobre una ca-
racterizacién morfoldgica del latido. EI método propuesto ejecuta el algoritmo K-SVD sobre
el conjunto de latidos de entrada para obtener un diccionario de K latidos representantes de
grupo. El resto de latidos se asignardan mediante el algoritmo K-NN empleando dichos repre-
sentantes como centroides de grupo. La validacién se realiza sobre 5 registros de la MIT-BIH
Arrhythmia Database empleando 4 de las 5 clases recomendadas por la AAMI (descarta la
clase Q que incluye los latidos de marcapasos y de fusion entre latido normal y de marcapasos).

Naseri y col.[68] proponen una caracterizacion geométrica del latido basada en caracte-
risticas de segmentacion (longitud de los segmentos de sefial que atraviesan cada uno de los
8 sectores en que dividen un rectingulo que enmarca el complejo QRS). Sobre esta carac-
terizacién aplican un algoritmo particional basado en optimizacién competitiva imperialista
(Imperialist Competitive optimization Algorithm, ICA). Hay que destacar que en este trabajo,
al igual que en [59], emplean un detector de latidos propio en lugar de las marcas incluidas
en los propios registros, lo que afecta a la comparabilidad de sus resultados. La validacion se
realiza sobre 5 registros de la MIT-BIH Arrhythmia Database, pero no indica ni el conjunto
de clases de latido contemplado ni el procedimiento seguido para validar la correccién de los
grupos generados.

En [18], Cuesta-Frau y col. proponen un método que combina la técnica de K-medias con
agrupamiento aglomerativo. La caracterizacién del latido incluye caracteristicas morfoldgicas
extraidas mediante la técnica de muestreo no lineal denominada segmentacién de traza, ademads
de informacién de segmentacién (polaridad del latido) y de ritmo. Sobre el conjunto de

latidos de entrada se aplica el algoritmo K-medias para obtener una particién inicial con
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un maximo de 50 grupos que sirven de punto de partida para la técnica de agrupamiento
aglomerativo. El resultado final es un nimero variable de grupos, menor que el maximo
inicial, y que estd determinado por valores de umbral que condicionan los criterios de fusién
de grupos. El trabajo presenta una validacion sobre 32 registros de la MIT-BIH Arhythmia
Database centrada en la separacion de diferentes pares de clases de latido (normal-ventricular,
normal-auricular prematuro, ventricular-auricular prematuro, normal-bloqueo de rama derecha
y bloqueo de rama izquierda-ventricular). Los resultados que ofrece incluyen valores de
sensibilidad, especificidad, predictividad positiva y precisién desglosadas por registro para
cada par de clases procesadas.

Syed y col.[93] proponen un método para el descubrimiento de patrones en sefiales de ECG
de larga duracién que incluye una propuesta de agrupamiento basado en un algoritmo Max-
Mix aplicado sobre una caracterizaciéon morfolégica de los latidos. El algoritmo seleccionado
genera un numero variable de grupos condicionado por un valor de umbral para la similitud
entre latidos. Un aspecto relevante de su propuesta es el uso de la técnica de alineamiento no
lineal Dynamic Time Warping (DTW) para definir el cdlculo de dicha similitud. La validacién
serealiza sobre la totalidad de la MIT-BIH Arrhythmia Database teniendo en cuenta inicamente
10 clases de latido. Los resultados muestran un puridad global del 98.63 % y un nimero de
grupos generado por registro muy variable, llegando a superar los 100 grupos en varios de
ellos (Ia mediana se sitiia en 22 grupos por registro).

Wang y col.[103] proponen un método de agrupamiento semi-supermisado mediante un
algoritmo de propagacién de afinidad (Affinity Propagation, AP). Para obtener la caracteriza-
cion del latido hacen uso del andlisis de componentes independientes (Independent Component
Analysis, ICA) sobre un segmento de sefial de cada latido. El método propone dos alternati-
vas para la aplicacién del algoritmo de agrupamiento: la primera, no supervisada, procesa la
totalidad del conjunto de latidos y genera un conjunto de grupos a partir de ciertas medidas
de similitud definidas por el algoritmo; y la segunda, semi-supervisada, ejecuta el algoritmo
sobre un conjunto de entrenamiento y establece restricciones modificando las medidas de
similitud a partir de las etiquetas de clase con el objetivo de obtener un conjunto de grupos
para cada una de las clases presentes. Dicho grupo sirve de particion inicial para la ejecucion
del algoritmo no supervisado sobre el conjunto de latidos de prueba. La validacion se realiza
sobre un subconjunto de 11 registros de la MIT-BIH Arrhythmia Database empleando todas
la anotaciones de clase de latido excepto los latidos de marcapasos y de fusidn, tanto de latido

marcapasos con latido normal como de latido ventricular con latido normal. Sin embargo, no
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se hace mencién a la seleccién del conjunto de entrenamiento, por lo que se desconoce el al-
cance del posible sobreajuste de algoritmo semi-supervisado. Los resultados que proporciona
incluyen valores promedio de sensibilidad y de nimero de grupos generados para la variante
no supervisada (Se = 91.9 %, num. grupos = 4) y supervisada (Se=98.4 %, num. grupos =
19.8) asi como sus valores desglosados por registro.

Es importante destacar que los trabajos referenciados hasta el momento adolecen de un
problema de validacién que dificulta la valoracién de su rendimiento y la comparacién de sus
resultados. A pesar de emplear en la practica totalidad de ellos como fuente de datos la base
de datos de referencia en el dambito, MIT-BIH Arrhythmia Database, algunos de los trabajos
se centran en subconjuntos de latidos asociados a clases concretas, descartando el resto de los
presentes en el registro [18, 19, 47, 103] o extraen el conjunto de validacién de una fraccion
de los registros contenidos en la base de datos [4, 18, 19, 47, 68, 83, 103, 113]. Ademds, en
algunos casos, inicamente se presentan validaciones meramente cualitativas mediante graficos
[19, 59] lo cual impide cualquier tipo de comparacion.

A continuacién analizaremos aquellos trabajos cuya validacion consideramos completa en
el sentido de que emplean la totalidad de los registros y latidos contenidos en la MIT-BIH
Arrhythmia Database y que tienen en cuenta o bien las clases recomendadas por la AAMI o
las incluidas en la propia base de datos para evaluar el rendimiento de sus propuestas.

El trabajo mas referenciado en el ambito del agrupamiento de latidos es el publicado por
Lagerholm y col.[50]. En €l se plantea un agrupamiento de latidos a partir de la morfologia
que presenta el complejo QRS en las diferentes derivaciones de la sefial de ECG. Para ello
define una representacion basada en los coeficientes de la transformada de Hermite de cada
una de las derivaciones e informacién sobre el ritmo (distancia temporal al latido previo y
siguiente). Para el agrupamiento emplea un mapa autoorganizado (SOM) de dimensién 5 x 5,
que es una red neuronal de una Unica capa formada por 25 neuronas que generan un total de
25 grupos para cada registro procesado. Este trabajo presenta por primera vez una validacién
sobre la MIT-BIH Arrhythmia Database completa y teniendo en cuenta la totalidad de las
clases de latido recogidas en sus anotaciones (16 clases). Los resultados que presenta indican
una puridad global sobre la totalidad de latidos procesados de un 98.49 %. Un aspecto a tener
en cuenta en este trabajo es que emplea un detector de latidos propio con una precisién del
99,7 % en lugar de hacer uso de las marcas incluidas en las anotaciones de la base de datos. El
porcentaje de latidos no detectados no se ha tenido en cuenta para el calculo de los resultados

de rendimiento.
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Wen at al.[104] presentan una variante sobre el trabajo de Lagerholm que propone el
uso de una red SOCMAC 5x5 (Self-Organizing Cerevellar Model Articulation Controller)
que genera un conjunto de 25 grupos. La caracterizacion de latido empleada es morfoldgica,
procedente de una tnica derivacién de ECG, combinada con la distancia RR al latido previo.
La validacion se realiza sobre la MIT-BIH Arrhythmia Database completa, teniendo en cuenta
las 16 clases de latido presentes en sus anotaciones. La red SOCMAC requiere una fase inicial
de aprendizaje, que en este caso se realiza de modo supervisado y de forma independiente
para cada registro, empleado un tercio de los latidos de cada clase para la optimizacién de los
pardmetros de la red. Los resultados obtenidos presentan una puridad del 98.21 %, inferior a
la obtenida por Lagerholm y col.

En [84], Rodriguez Sotelo y col. presentan un método basado en la combinacién de dos
algoritmos de agrupamiento: J-H-Medias y Mazimizacién de la Esperanza Gaussiana (GEMC).
El método propone la aplicacién del algoritmo de agrupamiento J-H-medias para la obtencién
de un conjunto inicial de grupos, estimando su nimero mediante andlisis espectral de medida
de afinidad. En una segunda etapa, se aplica GEMC partiendo del conjunto de grupos previo
para obtener la particién de grupos final. La caracterizacion del latido se realiza mediante un
conjunto de caracteristicas previamente definidas en la bibliografia: coeficientes de espacios
transformados de Hermite y Wavelet, caracteristicas de segmentacién (ratio entre amplitudes
mdxima y minima, medida de disimilitud respecto al QRS promedio, energia del complejo
QRS) y ritmo. Sobre dicho conjunto se aplica un método de seleccién de caracteristicas (Q-«)
para obtener la caracterizacién empleada como entrada para el algoritmo de agrupamiento. La
validacion se realiza sobre la MIT-BIH Arrhythmia Database completa, empleando una tinica
derivacién de ECG y las 5 clases de latido recomendadas por la AAMI. El trabajo presenta
resultados para dos versiones del método en funcién del nimero de iteraciones realizadas
durante la seleccién de caracteristicas. Los resultados proporcionan valores de sensibilidad y
especificidad promedio para cada clase, y un valor de sensibilidad global (Se=89.84 % para
la version con seleccidn de caracteristicas iterativa y Se=85.88 % para la versién con una sola
iteracién).

Plesinger y col.[75] presentan un propuesta de agrupamiento secuencial multicanal que
emplea un algoritmo aglomerativo. Partiendo de una caracterizacién morfoldgica del latido,
procesa de forma secuencial los latidos de un registro comparandolos con los grupos existentes
representados mediante un centroide obtenido como el promedio de todos sus miembros. La

métrica empleada para la comparacion es la correlacion de Pearson. El primer latido procesado

54



1.5. Trabajos previos

constituye el primer grupo; los sucesivos son asignados a un grupo existente o constituyen uno
nuevo en funcién de un valor umbral predefinido. La validacién se realiza sobre la MIT-BIH
Arrhythmia Database excluyendo su ultimo registro y teniendo en cuenta las 16 clases de
latido contenidas en la base de datos. Los resultados incluyen los valores de puridad y nimero
de grupos desglosados por registro y un valor de puridad global del 96,69 %.

Marquez y col.[62] proponen un método de agrupamiento multicanal basado en acumula-
cion de evidencia que hace uso de una combinacidn (ensemble) de agrupadores. Para generar
las particiones de entrada al ensemble se emplea el algoritmo K-medias ejecutado con diferen-
tes parametros iniciales. El conjunto final de grupos se obtiene mediante la aplicacién de un
algoritmo de agrupamiento jerdrquico aglomerativo sobre una matriz de evidencia generada
a partir de las particiones de entrada al ensemble. La caracterizacién de latido empleada esta
formada por coeficientes de la transformada de Hermite aplicada sobre el complejo QRS,
combinados con varios pardmetros con informacién de ritmo. La validacién se realiza sobre la
MIT-BIH Arrhythmia Database completa teniendo en cuenta las 16 clases de latido contenidas
en la base de datos. En la etapa inicial se generan 300 particiones sobre las que se aplican dos
estrategias para la generacién de conjunto de grupos final: la primera establece un nimero fijo
de 25 clusters y la segunda sin limitacién de grupos. Los resultados proporcionan un valor
de puridad del 98,56 % para la primera estrategia, mientras que la segunda proporciona una
puridad del 99.01 % con un nimero de clusters variable que llega a ser superior a los 2000
grupos en dos de los registros.

De las propuestas con validacién completa, cuatro presentan métodos basados en una
aproximacion en diferido, partiendo de un nimero maximo de grupos establecido a priori [50,
62, 84, 104]. Esta aproximacion ha mostrado robustez ante el ruido, pero como efecto colateral,
un mismo patrén morfolégico suele resultar replicado en miltiples grupos mientras que las
morfologias de latido més infrecuentes pueden perderse. También omite los aspectos dindmicos
del ECG y, en particular, ignora la evolucién temporal de las morfologias. Solo los trabajos
mds recientes ([62, 75]) incluyen propuestas con un nimero variable de grupos que emergen
del propio algoritmo de agrupamiento, pero ninguno de ellos contempla los efectos de la

evolucion temporal de las morfologias de latido.

1.56.2. Aproximacion dindmica

Algunas de las propuestas vistas en el apartado anterior, como las presentadas en [50,

104], pueden ser aplicadas al procesamiento de ECG en linea, pero no cuentan con capacidad
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adaptativa, ya que su periodo de aprendizaje estd acotado a un intervalo inicial y no permiten
la creacién posterior de nuevos grupos.

En la bibliografia apenas existen trabajos orientados al procesamiento dindmico del ECG.
Uno de ellos es [48]. En él, Krasteva y col. plantean el uso de un método de agrupamiento
semi-supervisado basado en plantillas. Requiere la identificacién de 3 plantillas asociadas al
latido de normalidad del registro. Mediante una caracterizacién multimodal: caracteristicas
morfoldgicas, de segmentacion y ritmo, coeficientes de transformada de Fourier y caracteris-
ticas estadisticas (correlacién cruzada), comparan cada latido con las plantillas disponibles
para determinar su pertenencia al grupo de normalidad a través de un conjunto de reglas. Un
aspeccto relevante de este método es la continua actualizacion de las plantillas para adaptarse
a la evolucion de la morfologia de los latidos que representa. El método estd dirigido a la
diferenciacién de dos tipos de latidos: ventriculares y no ventriculares (donde se agrupan
todos los de origen auricular) y su validacién se realiza sobre la totalidad de la MIT-BIH
Arhythmia Database empleando como fuente de datos para el entrenamiento y ajuste de reglas
la MIT-BIH Supraventricular Arrhythmia Database [31]. Los resultados obtenidos incluyen
los valores de sensibilidad y especificidad para la clase de latidos ventriculares que alcanzan
un méaximo de 98.37 % y 97.85 %, respectivamente. Al igual que en los trabajos anteriores,
el método planteado por Krasteva y col., a pesar de tener en cuenta la evolucién temporal de
las morfologias de normalidad, no permite la creaciéon de nuevos grupos, por lo que no encaja
dentro de nuestra definicién de aproximacién dindmica.

Otra propuesta que permite el procesamiento en linea aparece en [16]. En ella Chudacek y
col. presentan una comparacion de diferentes técnicas para la clasificacién y agrupamiento de
ECG. Entre ellas se incluye una referencia a dos métodos que emplean un arbol de decision
basado en reglas (Rule Based Decision Tree, RBDT) y RBDT borroso (Fuzzy-RBDT). La
caracterizacion empleada estd basada en caracteristicas de segmentacién (amplitudes, ratios
entre amplitudes, anchura de intervalos, polaridad de ondas) y el nimero de grupos generados
estd predefinido. Realiza una validacién sobre la MIT-BIH Arrhythmia Database teniendo en
cuenta dos clases (latidos de origen sinusal o latidos ventriculares) obtiendo unos valores de
sensibilidad de 96.63 % para el método RBDT y 95.78 % para la versién borrosa. Nuevamente,
el método determina un ndmero inicial fijo de grupos, que no puede ser modificado durante
su ejecucion.

Por tltimo, el tnico trabajo que puede ser considerado como una aproximacién dindmica

completa lo presentan Zhang y col. En [111] proponen la aplicacién de un algoritmo de
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agrupamiento derivada de Denstream[11] dirigida al descubrimiento de grupos en flujos de
datos cambiantes. Para la representacion del latido emplean una caracterizacién morfolégica
y realizan una validacioén informal sobre un tnico registro de la MIT-BIH Long-Term ECG
Database[29].

1.6. Una nueva propuesta para el agrupamiento en tiempo real

Durante el tiempo de obtencién de un registro electrocardiogréfico suele observarse un
ndmero de rutas de activacion cardiaca limitado que pueden variar de forma impredecible en
el caso de existir algtn tipo de arritmia (especialmente si se trata de arritmias intermitentes).
Desde el punto de vista clinico, para facilitar la deteccion y diagndstico de cualquier anomalia
que esté reflejada en el ECG, interesa agrupar los latidos en funcién de su pertenencia a
cada una de dichas rutas. En ciertos casos, resultaria crucial que dicho agrupamiento se
proporcionase en tiempo real ya que permitiria no demorar la deteccién de eventos criticos
facilitando que se proporcione la atencién necesaria a tiempo.

En el contexto del procesamiento de ECG, cuando se hace referencia a tiempo real, debe
entenderse como tiempo real blando, ya que es suficiente que el procesamiento se realice con
un retardo que en promedio estd acotado y en cualquier caso es lo suficientemente corto como
para que sus resultados sean de utilidad.

Segtn se ha comentado a lo largo de este capitulo, la morfologia que cada ruta de activacién
cardiaca proyecta sobre las diferentes derivaciones de ECG presenta una gran variabilidad tanto
inter-paciente como intra-paciente. Como consecuencia de esta variabilidad, las morfologias
sufren una evolucién temporal que puede ser incluso ciclica, como en el caso de los cambios
asociados al ciclo respiratorio o al ciclo circadiano. Por ello, resulta aconsejable plantear
su agrupamiento mediante un tratamiento secuencial de los latidos que preserve su orden
temporal, empleando representaciones adaptativas de los diferentes grupos morfoldgicos y
manteniendo una descripcién actualizada para cada uno de ellos. De este modo, cada latido
podrd agruparse teniendo en cuenta su contexto temporal.

En esta tesis se presenta un método de agrupamiento de latidos en tiempo real de cardcter
adaptativo, de aplicacion potencial no solo como un paso previo para la clasificacién, sino
también como resumen de aquellas morfologias de latido presentes en un determinado periodo
de tiempo, su evolucién temporal y variabilidad, o incluso para detectar la presencia de

morfologias alternantes. El método que se propone emula el comportamiento de los expertos
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en cuanto que explota el contexto temporal para asignar cada nuevo latido al grupo mads
apropiado. Para este fin, los grupos se adaptan continuamente a la evolucion temporal de las
morfologias de latido, y se pueden crear, fusionar o modificar de forma dindmica, dando lugar
a un nimero variable de grupos.

A la hora de plantear un algoritmo de agrupamiento de latidos deben tenerse en cuenta
las caracteristicas de las sefiales que va a procesar. En el caso de los escenarios de aplicacion
previstos, los principales aspectos que se contemplan en esta tesis son las condiciones de ruido
que puede presentar la sefial, la variabilidad y evolucién temporal de la morfologfa de los latidos
(p.e. debida por el incremento del ruido causado por los electrodos) y la indeterminacién en
el nimero de morfologias de latidos que pueden presentarse a lo largo de un determinado
intervalo de tiempo.

En resumen, partiendo del contexto de aplicacién y sus condicionantes, podemos caracte-

rizar el algoritmo de agrupamiento deseado con el siguiente conjunto de propiedades:

— secuencial: el procesamiento de los latidos debe realizarse de forma secuencial y en
orden temporal, ya que teniendo en cuenta la evolucién temporal que pueden sufrir las
morfologias de los latidos, los resultados del agrupamiento dependerdn del orden en que

se presenten los latidos.

— adaptativo: tanto en el nimero de grupos como en su representaciéon. El algoritmo
debe ajustar de forma dindmica el nimero de grupos, que es desconocido a priori, en
funcion de las morfologias que aparezcan en cualquier momento durante el periodo de

monitorizacién y capturar la evolucién temporal de cada una de ellas.

— robusto al ruido: debe detectarse la existencia de episodios de ruido, con el objetivo
de distinguir si la aparicién de una nueva morfologia responde a un nuevo patrén
de conduccién o a la contaminacién por ruido de un patrén previo y asi evitar la
proliferacién de grupos que no responden a cambios en la ruta de propagacion del latido.
Adicionalmente, debe emplearse una caracterizacién de latidos robusta que permita el
agrupamiento en presencia de un nivel de ruido moderado, ya sea continuo, intermitente

o esporadico.

— en tiempo real: de forma que el agrupamiento permita la notificacién en el menor
tiempo posible de cualquier nuevo patrén de conduccién detectado y de este modo
poder identificar a tiempo, ya sea de forma manual o automatica, aquellas situaciones

que pueden suponer un riesgo para el paciente.
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— multicanal: durante el agrupamiento deben tenerse en cuenta todas las derivaciones
de ECG disponibles como forma de incrementar la robustez del mismo; de este modo
puede realizarse un agrupamiento fiable en presencia de un alto nivel de ruido cuando
éste no afecte a todas las derivaciones. También permite una mejor discriminacién de
morfologias en los casos donde las diferencias se encuentran localizadas en ciertas

derivaciones.
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CAPITULO 2

METODO PARA EL AGRUPAMIENTO
AUTOMATICO DE COMPLEJOS QRS EN
TIEMPO REAL

En este capitulo se describe un método para el agrupamiento dindmico de complejos QRS
capaz de operar en tiempo real sobre sefiales de ECG multicanal. Comenzaremos describiendo
sus caracteristicas bdsicas asi como su estructura general para, a continuacién, explicar de
forma detallada las etapas que lo componen.

El capitulo contiene un gran nimero de ejemplos de sefial de ECG que sirven de apoyo a
las definiciones y argumentaciones expuestas. Dichas sefiales han sido extraidas de las bases
de datos electrocardiograficas MIT-BIH Arrhythmia Database [66] y AHA ECG Database [1].
En todos los casos, los segmentos utilizados estin convenientemente identificados mediante el
ndmero de registro (Rrrr.Cc) y la posicién temporal asociada ([mm:ss.ms]), donde rrr indica
el nimero de registro, ¢ el niimero de derivacién y [mm:ss.ms] una posicién temporal con
una precision de milisegundos. Ambas bases de datos constituyen la fuente de datos empleada
durante el desarrollo y validacion del algoritmo y su descripcion detallada puede encontrarse
en el capitulo 3.

A lo largo del capitulo se desarrolla una descripcién formal del método, para lo cual
haremos uso de la siguiente notacién: variables en negrita (p.e., &) para representar vectores
y secuencias, letras mindsculas con subindices para representar sus componentes (p.e., &;)

o superindices cuando se emplee el subindice para representar el indice temporal (p.e., %),
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letras mayusculas (p.e., X) para representar conjuntos y letras caligrificas para representar

funciones (p.e., F).

2.1. Arquitectura del método

El método propuesto permite analizar una sefial de ECG multicanal siguiendo un esquema
de procesamiento dirigido por datos, en el que las muestras de sefal se procesan de forma
secuencial. Como resultado, se proporciona un resumen en tiempo real de la sefial de ECG,
generando un conjunto dindmico de grupos, actualizado de forma continua con cada nuevo
latido, en el que cada grupo contiene aquellos latidos con un patrén de activacion y propagacién
similar.

Segtn lo descrito en el apartado 1.4, las manifestaciones mds representativas del patrén
de activacién/propagacion de un latido en el ECG son la onda P y el complejo QRS y, como
tales, proporcionan la informacién idénea para la representacion morfolégica del mismo.
La deteccién de la onda P constituye una tarea de gran complejidad[58] y con resultados
poco fiables, especialmente en presencia de ciertas arritmias[76][80], complejidad que se ve
incrementada debido al nivel de ruido que contienen las sefiales en algunos de los escenarios
de uso planteados. Por este motivo, la presente tesis, siguiendo el planteamiento propuesto
en [50], propone una caracterizacién morfolégica del latido a partir de su complejo QRS.
La consecuencia directa de esta decisién es la posible asignaciéon de latidos con puntos
de activacién auricular diferentes a un mismo grupo morfolégico, o incluso con puntos de
activacién nodales pero que compartan la misma morfologia de complejo QRS. Para paliar la
ausencia de un andlisis de la onda P, el método hace uso de la informacién de ritmo, que, como
veremos, permite detectar estas situaciones en un nimero de casos considerable a tenor de
los resultados de validacién. En conclusién, hemos de precisar que los grupos proporcionados
como resultado del método propuesto se corresponden con latidos que poseen una morfologia
del complejo QRS similar y una misma clasificacién de ritmo.

A efectos de representacion formal, la sefial de ECG adquirida se define como una serie
temporal X = {z; | z; € RL Ate N}, donde L es el nimero de derivaciones y x; = (z}, ..., zF),
el vector de muestras en el instante ¢ para todas las derivaciones. Denotamos la sefial de ECG
asociada a la derivacién | mediante la serie temporal X! = {z!|2leR A teN}.

A continuacién se presentan las diferentes etapas que conforman el método, cuya arqui-

tectura muestra la figura 2.1:
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Figura 2.1: Diagrama de flujo de datos del método de agrupamiento de complejos QRS en el que se detallan las
distintas etapas que lo componen.

Preprocesado de la sefial de ECG: en esta primera etapa se toma como entrada la serie
temporal X, a la que se aplica un proceso de acondicionamiento de sefial para intentar
mejorar su relacién sefial/ruido y, a continuacion, se procesa para detectar los latidos
presentes. Como resultado proporciona una sefial de ECG filtrada en cada derivacion,
representada mediante una nueva serie temporal .S, asi como una marca temporal con

la posicion de cada latido detectado.

Caracterizacion del complejo QRS: para cada marca de latido, se selecciona, en cada de-
rivacién, un segmento de sefial, ¢!, de longitud fija en torno a su posicién. Dicho
segmento se procesa para extraer el complejo QRS y modelarlo mediante un vector de
caracteristicas, B!, que represente su morfologia. Dicho vector serd empleado en las

fases posteriores para realizar un agrupamiento morfolégico. Adicionalmente, se ejecuta

63



DANIEL ALFONSO CASTRO PEREIRO

un procedimiento para detectar aquellos complejos que presentan un nivel elevado de
contaminacion por ruido en alguna de las derivaciones, y que distorsiona la forma de la

sefial originada por la actividad cardiaca.

Seleccion del grupo morfolégico mas similar: cada latido B,,, una vez caracterizado su
complejo QRS en todas las derivaciones, se compara con el conjunto de grupos morfo-
16gicos observados hasta el momento, C),_1, siguiendo un criterio basado en contexto,
para obtener el grupo que representa la morfologia mds similar, C*™,. Para ello se
emplea una medida de similitud que compara el vector de caracteristicas del complejo

con el vector equivalente asociado a cada grupo.

Actualizacion del conjunto de grupos morfoldgicos: una vez obtenido el grupo mas simi-
lar, se decide si el latido se incluye en dicho grupo o si resulta mas apropiada la creacion
de uno nuevo. Como resultado de esta decision, el conjunto de grupos morfoldgicos
existente se actualiza (C,) pudiéndose crear uno nuevo, modificar el mds similar o

fusionar dos o mds grupos.

Andlisis de ruido: aunque la medida de similitud y los criterios de asignacién empleados
regulen correctamente el nimero de grupos morfolégicos en ausencia de ruido, persiste
el problema de discernir los complejos QRS distorsionados por ruido frente a aquellos
que presentan morfologias asociadas a un nuevo patrén de activacién/propagacién del
latido y que deben asignarse a nuevos grupos. El método no restringe el niimero de grupos
creados, por lo que la presencia de ruido puede provocar su proliferacion, generando
un problema que es necesario abordar. En esta etapa se analiza la presencia de ruido en
cada derivacion, tratando de detectar los latidos o intervalos de sefial ruidosos, con el
objetivo de condicionar su procesamiento durante las etapas de seleccion y actualizacion
de grupos. Los resultados de este andlisis permiten llegar a descartar aquellos grupos

cuya creacion tenga el ruido como tnica causa.

Andlisis de ritmo: se analiza el ritmo de cada latido dentro de su contexto temporal para cla-
sificarlo en distintas categorias y de este modo ayudar a la identificacién de alteraciones
en el punto de activacién de los latidos en el tejido cardiaco. Este andlisis se puede

realizar de forma concurrente con el andlisis del QRS.

Generacion de grupos: por tltimo, los resultados del agrupamiento morfolégico y el andlisis

de ritmo se combinan para obtener un conjunto actualizado de grupos de latidos, donde
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cada grupo representa un patrén de activacién/propagacion diferente observado en la
sefial. Este proceso se ejecuta cada vez que el método debe proporcionar el conjunto de

grupos resultante en un instante determinado.

Una vez concluida la descripcion de la estructura global del método, en las siguientes
secciones abordaremos la descripcion formal y detallada de las diferentes técnicas empleadas

en cada una de sus etapas.

2.2. Preprocesado

El método de agrupamiento propuesto debe ser aplicable en los diferentes escenarios de
adquisicion descritos en el capitulo 1 (ambulatorio, domiciliario, hospitalario, etc). Para ello
debe hacer frente a sefiales de ECG contaminadas por las diversas fuentes de ruido presentes
en dichos escenarios, que distorsionan la morfologia de la sefial generada por la actividad
cardiaca. Esta etapa inicial tiene por objetivo lograr el mayor incremento posible de la relacién
sefial/ruido, asi como en reducir los efectos del ruido en la morfologia fruto de la actividad
cardiaca subyacente. Desde la perspectiva del agrupamiento, el objetivo deseable es lograr la
completa eliminacién del ruido, aunque esto no siempre es posible, por lo que serd necesario
disponer de un método de agrupamiento robusto ante el ruido remanente y que disponga de
un modelo de representacién de latido inmune a la alteraciones de los patrones morfolégicos
causadas por un nivel moderado de ruido.

En algunos casos, las distorsiones no pueden ser eliminadas y afectan a la morfologia
de la sefial. La deteccion de estas situaciones constituye un desafio que también debe ser
abordado en el desarrollo del método de agrupamiento. Mencién especial debe hacerse del
ruido provocado por la degradacién de la interfaz electrodo-piel; en este caso se produce una
alteracioén en magnitud de la sefial medida, pero su efecto es progresivo y causa una evolucién
en la morfologia que ficilmente puede subsumirse dentro de la variabilidad intrinseca del
patrén de propagacion del latido.

El disefio de esta etapa inicial de filtrado estd condicionado por el escenario de adquisicion,
ya que éste determina en gran medida los niveles esperados de relacién sefal/ruido. Para
seleccionar el tipo de ruido que se filtrard en esta etapa, deben analizarse las manifestaciones
de las fuentes de ruido presentes en los escenarios mas desfavorables (deriva de linea base,
interferencia de la red de eléctrica, actividad electromiografica, etc.) agrupandolas en dos
categorias: la primera se corresponde con aquéllas que debido a sus caracteristicas (espectros de
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(a) (b) (©

Figura 2.2: Ejemplos del efecto de la deriva de linea base sobre la morfologia del complejo QRS. En cada figura,
la linea azul representa un complejo QRS que refleja el patrén de activacion sin presencia de deriva y
las restantes, complejos distorsionados correspondientes al mismo patrén de activacién. Fuente: MIT-
BIH Arrhythmia DB. a) R207.C2 Latidos: [06:53.217], [06:58.036], [07:23.917]. b) R215.C2 Latidos:
[02:55.697], [00:00.867], [03:23.167]. c¢) R207.C2 Latidos: [28:46.072], [28:36.014], [28:48.178]. Los
latidos se enumeran siguiendo el orden de color: verde, rojo, azul.

frecuencia, efectos sobre la sefial, niveles de energia, etc.) o bien no dificultan el agrupamiento
o bien no pueden ser eliminadas sin distorsionar al mismo tiempo la morfologia de la sefial
cardiaca; y la segunda con aquéllas que pueden ser eliminadas en gran medida mediante
técnicas de filtrado. Segun la descripcion de las diferentes manifestaciones realizada en el
capitulo anterior, solamente la deriva de linea base y la interferencia de red estarfan incluidas
dentro de esta segunda categoria.

La eliminacién de la interferencia de red no se ha abordado, ya que la prictica totalidad de
los electrocardiégrafos modernos proporcionan dicha funcionalidad, y en las bases de datos
empleadas para la validacién del método el nivel de interferencia de red es despreciable. De
este modo, el esfuerzo de filtrado se ha focalizado en la deriva de linea base, cuya eliminacién
resulta crucial para lograr un agrupamiento fiable debido a su elevada prevalencia y a la
distorsién que puede causar en la morfologia del complejo QRS. En la figura 2.2 puede
observarse el efecto de la deriva en diferentes latidos que corresponden a un mismo patrén de

activacién/propagacion.

2.2.1. Eliminacién de la deriva de linea base

El objetivo que se persigue con el filtrado de la deriva de linea base es la eliminacién
del mayor nivel de deriva posible al tiempo que se mantiene la morfologia del latido. Este
problema ha sido una constante desde los inicios del procesamiento del ECG [65] y se ha

afrontado desde multiples perspectivas. Se han propuesto diferentes técnicas, cada una con
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sus ventajas e inconvenientes, y la eleccién mds apropiada debe responder a los requisitos de
funcionamiento derivados del escenario de aplicacion.

El modo de operacién del sistema -tiempo real o diferido-, asi como el retardo admisible
en el procesamiento de la sefal, constituyen los principales condicionantes para el disefio de
esta etapa de filtrado. En el caso que nos ocupa se ha establecido el requisito de operar en
tiempo real, por lo que tnicamente resta establecer el retardo médximo admisible que permita
al método en su conjunto cumplir los requisitos de tiempo real exigidos. La eleccion de dicho
limite depende del escenario de aplicacion ya que escenarios como el hospitalario requieren
retardos breves (del orden de 3 6 4 segundos) que permitan ofrecer tiempos de respuesta
apropiados ante eventos relevantes; mientras escenarios de seguimiento menos exigentes en
términos temporales, como el ambulatorio o domiciliario, pueden admitir retardos del orden
de decenas de segundos, lo cual permite emplear diferentes estrategias de filtrado en tiempo
real.

A continuacién se exponen las alternativas existentes para alcanzar el objetivo descrito y
se concluye con la solucién propuesta. Dicha solucién responde a las necesidades de todos los
escenarios mediante un unico filtro y para ello se ha optado por una técnica que proporciona
un retardo inferior al minimo requerido en cualquier escenario al tiempo que mantiene los

niveles de calidad exigidos en la sefial filtrada.

Filtros lineales invariantes en el tiempo FIR/IIR

La primera aproximacién al problema de la deriva de linea base se plantea desde la
perspectiva del andlisis de Fourier. Estudiando el espectro de la sefial de ECG se puede
observar que la frecuencia mds baja que contiene, asociada a la actividad eléctrica del corazon,
se corresponde con la frecuencia cardiaca. Segtn las recomendaciones de la AHA [45], la
aparicién de una frecuencia inferior a 30 latidos por minuto -equivalente a 0.5Hz- es altamente
improbable, e incluso frecuencias inferiores a 40 latidos por minuto -equivalente a 0.67Hz-
son muy poco comunes en la préctica clinica. Por ello se establece ésta tltima como limite
mdaximo aconsejado para el filtrado de bajas frecuencias mediante técnicas de filtrado lineal.

Por otra parte, el espectro de frecuencias asociado al ruido de deriva puede extenderse mas
alld de la frecuencia cardiaca y solaparse con el espectro del ECG. Este constituye el principal
inconveniente de esta aproximacion, ya que la eleccién de la frecuencia de corte se convierte
en un problema no trivial que requiere encontrar un compromiso entre la conservacion de la

morfologia del latido y el nivel de deriva residual admisible.
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Una vez establecidos los requisitos de operacion, es necesario disefiar un filtro digital
de tipo pasa-alta, empleando una aproximacién con respuesta finita (FIR) o infinita (IIR) al
impulso. Las caracteristicas concretas del filtro elegido también serdn un factor a tener en
cuenta para determinar la frecuencia de corte empleada.

Los filtros FIR tienen como principal ventaja que pueden disefiarse con respuestas de fase
lineal, de forma que no distorsionen la morfologia del latido en la sefial filtrada [97]. De este
modo, la frecuencia de corte puede ajustarse al mdximo recomendado. Como contrapartida,
este tipo de filtros requieren un orden muy elevado para lograr bandas de transicién estrechas
y atenuaciones aceptables en la banda atenuada que permitan un filtrado eficiente de la deriva
(6rdenes superiores a 400 para frecuencias de adquisicién de 250Hz). Como consecuencia su
coste computacional es elevado, al igual que el retardo que introducen (superior a 1 segundo).

En contraposicién, los filtros IIR permiten obtener la respuesta en magnitud equivalente
al filtro FIR con un orden considerablemente inferior (por ejemplo, orden 4 para un filtro
de Butterworth), lo cual reduce considerablemente el coste computacional, e introducen un
retardo despreciable. Esta mejora se obtiene a costa de proporcionar una respuesta en fase
no lineal que puede distorsionar la morfologia del latido. El filtro de Butterworth puede
considerarse un filtro idéneo para este problema pues maximiza la planitud de la respuesta
en magnitud hasta la frecuencia de corte, pero su respuesta en fase es altamente no lineal
en la banda de transicién. Por este motivo, la frecuencia de corte recomendada por la AHA
para filtros con respuesta en fase no lineal se fija en los 0.05Hz, ya que en caso contrario
se distorsiona la fase de las bajas frecuencias que afectan especialmente al segmento ST del
latido. En consecuencia, un filtro IIR no permite eliminar gran parte de la deriva.

Se han propuesto soluciones que abordan la distorsién introducida por los filtros IIR. El
uso de técnicas de compensacion de fase [25] permite reducirla, aunque no eliminarla comple-
tamente, de modo que la morfologia del latido todavia puede verse alterada. Una alternativa
efectiva es el uso de la técnica de filtrado bidireccional (Forward-Backward Filtering) [46][57],
consistente en aplicar dos veces el mismo filtro sobre una sefial, primero en sentido causal
y, posteriormente, en sentido inverso sobre el resultado previo. De este modo se obtiene un
filtro con la respuesta en magnitud del original al cuadrado y respuesta en fase nula [77]. Esta
técnica es perfecta para procesamiento diferido, ya que combina bajo coste computacional
con la respuesta en fase lineal, pero su uso en procesamiento en tiempo real presenta algunos
inconvenientes: en primer lugar, se introduce un retardo considerable ya que para poder aplicar

el filtro en sentido anticausal, o bien se procesa la sefial en bloques, lo que introduce un retardo
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asociado a la longitud del mismo [79], o bien se trunca su respuesta al impulso para que el
filtro sea realizable [101], lo que introduce un retardo asociado a la longitud de la respuesta
truncada. Y en segundo, se generan distorsiones en la sefial filtrada, bien en los puntos de
inicio/fin de bloque, lo que interrumpe la continuidad de la sefal filtrada, o en toda la sefial
debido al truncamiento de la respuesta al impulso. Para minimizar dicho efecto, en el primer
caso es necesario procesar bloques solapados y descartar el comienzo y fin de cada uno de
ellos, mientras que en el segundo debe seleccionarse la longitud de la respuesta truncada de
modo que el error introducido sea minimo. Ambas aproximaciones suponen un aumento tanto

del coste computacional como del retardo.

Filtrado lineal variable en el tiempo

El método anterior establece la frecuencia de corte para el filtrado tomando como referencia
la frecuencia cardiaca minima que puede presentar un individuo a lo largo del tiempo. Esta
aproximacidn resulta demasiado conservadora y no permite filtrar todas las componentes de
la deriva de linea base que seria posible eliminar en un momento dado sin afectar al espectro
del ECG. Las consecuencias se pueden apreciar especialmente en las situaciones donde el
sujeto realiza alguna actividad y su frecuencia cardiaca se encuentra en rangos elevados (por
ejemplo por encima de los 100 latidos por minuto, que se corresponde con una frecuencia de
1,67Hz). En ese caso, el espectro del ECG se encuentra desplazado y la frecuencia de corte
podria elevarse sin afectar a la morfologia.

Partiendo de esta premisa, se ha planteado el uso de filtros con frecuencia de corte variable
para el procesamiento en tiempo real del ECG [89]. Para ello se propone el uso de una bateria
de filtros con frecuencias de corte distribuidas en un intervalo de interés. El filtro activo en
cada instante es seleccionado en funcion de una medicion de la frecuencia cardiaca actual, de
modo que la frecuencia de corte se aproxime a ésta con cada nuevo latido.

El principal inconveniente de esta aproximacién es su comportamiento ante la variacién
brusca de la frecuencia cardiaca (por ejemplo, con la aparicién de latidos ectdpicos). En
estas situaciones, la adaptacion del filtro puede no ser suficientemente rdpida y distorsionar la
morfologia del ECG.

Interpolacion mediante Cubic Splines

Otra estrategia cldsica para la eliminacion de la deriva de linea base consiste en aproximarla

mediante una interpolacién polindmica a partir de puntos de referencia extraidos de las regiones

69



DANIEL ALFONSO CASTRO PEREIRO

isoeléctricas del ECG y, posteriormente, substraer dicha aproximacién para obtener la sefial
filtrada. La precision del ajuste depende en gran medida del orden del polinomio empleado,
pero un incremento del orden lleva aparejado un incremento en la complejidad computacional.
Por este motivo, para evitar el uso de érdenes elevados, se ha propuesto el uso de interpolacion
mediante splines [65].

Una aproximacioén mediante splines ctbicos ajusta cada tripleta de puntos de referencia
consecutivos mediante un segmento de polinomio cibico, imponiendo como condicién la
continuidad de la funcién y sus derivadas en los puntos que actian de frontera entre cada
tripleta. Este método proporciona una buena aproximacién de la deriva, pero requiere la
deteccidn y delineacidn previa de los latidos para obtener los puntos de referencia. Precisamente
este constituye su principal problema: depende de la existencia y correcta deteccion de dichas
regiones. La calidad del ajuste se degrada en situaciones donde el segmento isoeléctrico, o
bien no estd presente, o su deteccién es complicada, como ocurre en los segmentos con alta
frecuencia cardiaca, con latidos ectépicos o contaminados por ruido muscular. De igual modo,
un aumento de la distancia entre puntos, como ocurre en el caso de frecuencia cardiaca baja o

pérdida de latidos, provoca un empeoramiento en la precision del ajuste.

Filtrado en el espacio Tiempo-Frecuencia

La transformada de Fourier no es el método mds apropiado para la representacion de
sefales aperiddicas, como el ECG, ya que no proporciona informacién acerca de la localizacién
temporal de las diferentes caracteristicas de la sefial. Esto se pone de relieve especialmente
cuando aparece un evento transitorio en la sefial, como es la aparicién de una secuencia de
latidos con diferentes patrones de conduccidn, que se traduce en una alteracién del espectro
global, pero sin informacién sobre la ocurrencia de dicho evento.

Para el estudio de sefiales no estacionarias, donde la informacién temporal resulta muy
relevante, es recomendable emplear técnicas de andlisis en el espacio tiempo-frecuencia, que
proporcionan informacién espectral al tiempo que retienen parte de la informacién temporal
de la senal original. Este tipo de técnicas emplean transformadas que proyectan la sefial en un
espacio bidimensional, con una dimensién temporal y otra de frecuencia, mediante una base
de funciones denominada nicleo de la transformada [64]. Dichas transformadas permiten la
reconstruccién de la sefal original, a semejanza de la transformada de Fourier, a partir de un
conjunto de funciones base (nicleo inverso) cuya contribucién viene dada por los coeficientes

de la transformada. Los coeficientes de las transformadas nos proporcionan informacién de la
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sefial en una franja limitada del espectro asociada a un intervalo de tiempo concreto que se
conoce como ventana tiempo-frecuencia (A; x A,,) y segin el principio de incertidumbre [26]
estd acotado inferiormente por una constante A; x A, > pu, que habitualmente se corresponde
con pt = % De este modo se fija una relacién entre la resolucién temporal y la resolucién
espectral que puede obtenerse con la transformada.

En el caso de la transformada de Fourier las funciones base poseen localizacién espectral
méxima (A, = 0) y, en consecuencia, localizacién temporal nula (A; = o). El objetivo
del andlisis en el espacio tiempo-frecuencia es mejorar la localizaciéon temporal a costa de
empeorar la localizacién en frecuencia. La representacién de la sefial de ECG mediante este
tipo de transformada permite obtener la evolucién espectral de la misma a lo largo del tiempo.
De este modo, el filtrado de la deriva de linea base puede realizarse mediante la modificacion
directa de los coeficientes en el espacio transformado, por ejemplo, anulando aquéllos que estén
asociados al intervalo de frecuencias de interés, y aplicando posteriormente la transformada
inversa. Los cambios realizados sobre los coeficientes asociados a un instante de tiempo
concreto afectaran al espectro en el intervalo A; asociado. Esto facilita el uso de técnicas
adaptativas que hagan uso de la frecuencia cardiaca, como las mencionadas anteriormente.

La transformada mds empleada para el andlisis de tiempo-frecuencia de sefiales discretas
es la Transformada Discreta de Fourier de Tiempo Corto (DSTFT por sus siglas en inglés:
Discrete Short Time Fourier Transform). En ella se emplean funciones senoidales acotadas
mediante una ventana que fija su localizacién temporal. No existen propuestas que hagan uso
de la DSTFT para el filtrado del ECG debido a que presenta diversos inconvenientes que lo
desaconsejan. El principal inconveniente es el uso de resoluciones temporal y de frecuencia
(A, A,,) constantes en todo el espacio transformado. La mayor parte de las biosefiales, como
el caso del ECG, son el resultado de una combinacién de diferentes procesos biolégicos, que
se caracterizan por tener diferentes ritmos de evolucién temporal. Generalmente, los procesos
de evolucién mads lenta poseen espectros ubicados en la frecuencias mds bajas, mientras que
aquellos con evolucién mds rdpida presentan espectros con frecuencias mas altas. En el caso
de la sefial de ECG, el espectro del ruido de deriva de linea base estd asociado a un intervalo
de bajas frecuencias y su evolucidon temporal es mucho mds lenta en comparacién con el
espectro asociado a las diferentes ondas que reflejan la actividad cardiaca. Por lo tanto, el
uso de una misma resolucién temporal para todo el espacio transformado obliga a elegir entre
una resolucién temporal que permita ubicar con buena precision los eventos asociados a las

componentes de alta frecuencia o una resolucién en frecuencia que permita discriminar con
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mayor precisién las componentes de baja frecuencia. Adicionalmente, existe el inconveniente
de su complejidad computacional, ya que el coste de calcular la transformada inversa para
cada muestra de sefial puede resultar excesivo para un escenario de procesamiento en tiempo
real. Ademads, las funciones del nicleo y del nicleo inverso tienen un soporte infinito que es
necesario limitar para lograr una implementacion real, lo cual puede provocar la aparicién de

efectos indeseados en la sefial reconstruida.

Filtrado multiresolucién mediante Transformada Wavelet

Como alternativa a los problemas de la DSTFT se ha extendido el uso de técnicas de andlisis
multiresolucién en el espacio tiempo-frecuencia mediante la transformada Wavelet [21]. Esta
transformada emplea como nicleo una familia de funciones generadas a partir de una tnica
funcién base denominada Wavelet sobre la que se aplican operaciones de traslacion y escalado.
La ventana de tiempo-frecuencia de la transformada Wavelet es constante, pero la resolucién
temporal y en frecuencia estd asociada a la escala de cada funcién del niicleo, de tal modo que
un aumento en el valor de escala provoca una mejora de la resolucién en frecuencia y, al mismo
tiempo, un empeoramiento de la resolucidon temporal. Esta propiedad dota a la transformada
Wavelet de buena capacidad para la representacion de biosefiales, ya que permite segmentar el
espacio tiempo-frecuencia empleando resoluciones variables, posee buena resolucién temporal
para altas frecuencias y, al mismo tiempo, buena resolucién en frecuencia para las frecuencias
bajas.

Se han definido diversas transformadas wavelet y su principal diferencia estriba en la
particiéon que realizan del espacio tiempo-frecuencia. Las mds relevantes para el filtrado de
la deriva de linea base son la transformada wavelet discreta (DWT por sus siglas en inglés:
Discrete Wavelet Transform) y la transformada wavelet estacionaria (SWT por sus siglas en
inglés: Stationary Wavelet Transform) [78]. Ambas permiten descomponer la sefial de forma
iterativa en diferentes niveles con bandas de frecuencia de anchura decreciente hasta alcanzar
un nivel que representa Gnicamente la deriva. Las diferentes propuestas de la bibliografia se
centran en obtener la sefial representada en dicha banda y eliminar su contribucion a la sefial
original por completo [2, 88, 98, 99, 110] o tras aplicar un filtrado previo [73].

Esta aproximacion proporciona una excelente capacidad de filtrado de la deriva de linea
base, y adicionalmente su implementacion es sencilla y computacionalmente poco costosa ya
que cada nivel de la transformada se obtiene mediante la aplicacién de dos filtros FIR. Sin

embargo, dichos filtros son no causales e introducen un retardo que se incrementa con cada
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nivel y puede alcanzar los 15 segundos por lo que su aplicacién en un contexto de tiempo real

no es viable en todos los escenarios.

Filtrado mediante filtros no lineales

Con el objetivo de proporcionar una alternativa con retardos asumibles y que alcance
resultados de filtrado comparables con los de las soluciones anteriores, se ha propuesto el uso
de métodos de filtrado no lineal [13, 52]. La idea que subyace en estas propuestas consiste
en obtener una estimacion de la deriva aplicando operaciones no lineales sobre la sefial (por
ejemplo, media movil ponderada o mediana) que exploten la misma caracteristica que el
andlisis multiresolucién: la diferencia en los ritmos de evolucién de la sefial de origen cardiaco
y de la deriva. Su objetivo es eliminar las variaciones mds bruscas de la sefial (asociadas
a la actividad cardiaca o electromiografica) y retener la sefial subyacente de evolucién mas
suave (asociada al ruido de deriva). En [52], Leski propone la aplicacion de una media mévil
ponderada sobre un subconjunto de muestras contenidas en una ventana de ancho fijo, mientras
en [13], De Chazal propone el uso de dos filtros de mediana mévil encadenados. Tras evaluar
la sencillez de implementacidn, el retardo y la calidad de los resultados de ambas propuestas
hemos optado por emplear la descrita en [13].

La solucién adoptada actia sobre cada canal de sefial de ECG, X l para obtener una
estimacion de su deriva de linea base. La sefial filtrada en la derivacién [ se representa

mediante la serie temporal S! definida por:
St=0a-7)Xx!, 2.1

donde 7 es el operador de filtrado que obtiene la estimacién de la deriva de linea base presente

en X'. El operador 7T se define como la composicién de dos operadores:
T = (7:52 © 7:51)a (2.2)

donde 75, es el operador mediana que actda sobre una ventana temporal de 2§, muestras. De

modo que los elementos de la serie que genera, Y = T5, X', se definen como:
yt = mediana({z! | i € [t — 0;,t + 6;)}) (2.3)

El primer operador, 7s,, se define con una ventana de 0.2s (§; = f/0.1) que permite
eliminar las variaciones de mds alta frecuencia presentes en la sefial, como los complejos

QRS, las ondas P o el ruido electromiogréfico. El segundo operador, 7s,, se define con una
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Figura 2.3: Ejemplo de aplicacién del filtro de deriva de linea base sobre un segmento de ECG. La grafica superior
muestra la sefial original; la segunda, el resultado del primer operador de filtrado (la flechas sefialan las
ondas T remanentes); la tercera, la estimacion de la deriva y finalmente, la cuarta, el segmento de ECG
filtrado. En la figura se han compensado los retardos de las diferentes sefiales con el fin de facilitar su
comparacion. Fuente: MIT-BIH Arrhythmia DB. R103.C1 [18:08.230,18:17.000].

ventana de 0.6s (02 = f/0.3) que elimina las variaciones en la sefial asociadas a frecuencias
intermedias como las asociadas a las ondas T. Como se desprende de su definicidn, las ventanas
empleadas por los operadores estdn centradas por lo que introducen una latencia de 100ms
y 300ms, respectivamente, dando lugar a una latencia global de 400ms independiente de la
frecuencia de muestreo.

Conviene resaltar que el coste computacional de los operadores de mediana en tiempo
real puede optimizarse haciendo uso del contexto temporal en el que se aplica el filtro: al
emplear una ventana deslizante, es posible reducir las operaciones de ordenacién en posiciones
consecutivas de la misma a una tnica operacién de extraccién y otra de insercién. Dichas

operaciones poseen, en el peor caso, una complejidad logaritmica.
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Figura 2.4: Ejemplo de aplicacién del filtro de deriva sobre una sefial que presenta ondas P y T de amplitud similar.
Puede observarse la persistencia de ondas P y T en el resultado del primer operador de filtrado. Fuente:
MIT-BIH Arrhythmia DB. R105.C1 [14:07.000,14:24.000].

En las figuras 2.3 y 2.4 se muestra el resultado de filtrar dos segmentos de sefial elec-
trocardiografica que presenta un nivel de deriva de linea base considerable. En ellas pueden
observarse las seflales obtenidas tras aplicar cada uno de los operadores 75, y 7s,, donde
queda de manifiesto el efecto de cada uno de ellos sobre las diferentes ondas que constituyen
el latido. EI método de filtrado mantiene el comportamiento esperado incluso en presencia de
altos niveles de ruido de alta frecuencia, como ilustra la figura 2.5, o ante sefiales que presentan
transiciones abruptas en su linea base, como queda de manifiesto en la figura 2.6.

Por ultimo, resulta obligado describir las situaciones en las que el método de filtrado
proporciona resultados deficientes. Tras una revisién completa de los resultados del filtrado
sobre la totalidad de la base de datos MIT-BIH, se ha observado que éste puede introducir una

distorsién en el segmento ST de los latidos bajo ciertas circunstancias. En las figuras 2.7 y
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Figura 2.5: Ejemplo de aplicacién del filtro de deriva sobre una sefial con ruido de alta frecuencia. Fuente: MIT-BIH
Arrhythmia DB. R105.C2 [19:44.000,20:56.000].

2.8 se muestran dos ejemplos de dicho efecto. Como puede observarse, aparece un pequefio
intervalo isoeléctrico entre la onda S y la onda T, de modo que el segmento ST, formado por
la transicién entre ambas ondas, o la propia onda T quedan alterados. Por ello, este método
no estd indicado para aplicaciones que realicen un anélisis de 1la onda T o del segmento ST. El
efecto se produce unicamente en aquellos latidos que presentan una onda T muy ancha y una
delimitacién imprecisa del final del complejo QRS y el comienzo de la onda T, pero, dado que
no afecta al complejo QRS, resulta irrelevante a efectos de realizar el agrupamiento de latidos

propuesto en la presente tesis.

2.2.2. Deteccion de latidos

En paralelo al filtrado de la sefial de ECG, la etapa de preprocesado debe realizar una
segunda tarea: proporcionar la posicion temporal de los latidos. El método de agrupamiento
requiere el suministro de una marca para cada latido presente en la sefal, la cual deberia
obtenerse mediante la integracién de un algoritmo de deteccién. Sin embargo, la dependencia
que existe entre el rendimiento del detector y la calidad de los resultados de agrupamiento,
no permitiria realizar una evaluaciéon del método independiente. Por ello, para el desarrollo y
validacién del método propuesto, no se ha hecho uso de un detector, sino que se han utilizado,

a modo de marcas fiduciales, las posiciones de latido proporcionadas por las bases de datos
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Figura 2.6: Ejemplo de aplicacion del filtro de deriva sobre una sefial con cambios bruscos en la linea base. Fuente:
MIT-BIH Arrhythmia DB. R223.C2 [10:36.000,10:51.000].
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Figura 2.7: Ejemplo de las distorsiones que introduce el filtro de deriva en el segmento ST. Fuente: MIT-BIH

Arrhythmia DB. R207.C1 [15:31.800,15:39.800].

electrocardiograficas. De este modo se proporciona un marco que permite a futuros algoritmos

una comparacion en igualdad de condiciones.

Obviamente, para la ejecucién del método en un escenario real es necesario proporcionar

un detector, pero este aspecto queda fuera del &mbito del trabajo presentado, habida cuenta que

existen numerosas soluciones en la bibliografia (véase tabla 2.1) que proporcionan resultados

con valores de sensibilidad (Se) y predictividad positiva (+P) muy elevadas, superiores al
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Figura 2.8: Ejemplo de las distorsiones que introduce el filtro de deriva en el segmento ST. Fuente: MIT-BIH
Arrhythmia DB. R214.C2 [05:13.500,05:21.500].

Autor Sensibilidad (%) | Predictividad Positiva ( %)
Manikandan et al. [60] 99.93 % 99.86 %
Ghaffari [27] 99.91 % 99.72 %
Lietal. [53] 99.90 % 99.94 %
Karimipour [42] 99.81 % 99.70 %
Martinez et al. [63] 99.80 % 99.86 %
Hamilton [35] 99.80 % 99.80 %
Elgendi [24] 99.78 % 99.87 %

Tabla 2.1: Resultados globales de validacién sobre la base de datos MIT-BIH de los principales detectores de
complejos QRS propuestos en la bibliografia.

99.70 %, al realizar su validacién segiin el estdndar ANSI/AAMI EC57 [3]. En nuestro caso
también disponemos de un detector multicanal propio que proporciona valores de sensibilidad
y predictividad positiva similares (Se= 99.75 % y +P= 99.75 %).

2.3. Caracterizacion del complejo QRS

La etapa de preprocesado proporciona un conjunto de marcas temporales asociadas a la
sefal filtrada que indican la ubicacién de los latidos detectados. Resulta necesario realizar una
caracterizacion de sus complejos QRS de modo que facilite la separacién de los latidos en

grupos que compartan caracteristicas comunes. Las propuestas de caracterizacién comtinmente
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utilizadas en la bibliografia adolecen de inconvenientes que las hacen poco aptas para los

escenarios de uso previstos:

— Algunas propuestas presentan una sensibilidad excesiva al ruido, que afecta a su capa-
cidad de representacién, como ocurre con las caracterizaciones que emplean muestras

de la propia sefial o medidas resultantes de la segmentacion del latido.

— Las propuestas que realizan una caracterizacion global de un intervalo de sefial, como
las que hacen uso de espacios transformados o de estadisticos descriptivos, otorgan la
misma relevancia a todas sus muestras sin distinguir aquellos elementos que presentan
un mayor interés. Esto lleva a resaltar diferencias entre latidos localizadas fuera de los
limites del complejo QRS y que, en consecuencia, resultan poco relevantes; por ejemplo,
aquellas con origen en artefactos o desnivelaciones de la sefial presentes en el segmento
PQo ST.

— Por ultimo, la mayor parte de las propuestas no permiten distinguir aquellas diferencias
entre las caracteristicas de dos latidos que son compatibles con la variabilidad intrinseca
del propio proceso de generacion del latido. En consecuencia, su ponderacion serd mas

dificil durante el proceso de comparacion.

Por los motivos expuestos, en esta tesis se ha optado por plantear una nueva aproximacién
para la representacién de complejos QRS, teniendo en cuenta que deberia presentar el siguiente

conjunto de propiedades:

— Robustez ante el ruido de intensidad moderada propio de la sefial de ECG obtenida en

los escenarios de uso planteados.

— Capacidad para representar aquellos segmentos con mayor informacién del complejo
QRS (p.e. segmentos de sefial con alta pendiente y/o mds energéticos) e ignorar los

restantes (p.e. segmentos isoeléctricos).

— Inclusién explicita de la localizacion temporal de las caracteristicas y conservacién
de su ubicacién temporal relativa, la cual posee informacién de interés para determi-
nar la correspondencia de un complejo QRS con un patrén de activacién/propagacion

determinado.
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— Estabilidad frente a la variabilidad propia de la morfologia de los complejos QRS
asociados a un mismo patrén de activacion/propagacién y flexibilidad suficiente en la

representacion para facilitar el posterior agrupamiento de latidos.

— Correspondencia de las caracteristicas con la interpretacién fisiolégica de la sefial.

La caracterizacion propuesta estd basada en la deteccidn de aquellos puntos e intervalos
de sefial que permiten describir la morfologia de sus ondas constituyentes atin en presencia de
ruido. Para ello adoptamos una estrategia inspirada en los métodos de descripcién de curvas
mediante puntos dominantes [106]. Dichos métodos plantean la representacién de curvas en
dos dimensiones a partir de un conjunto de puntos que poseen un maximo local de curvatura.
Asociado a cada punto, se define un segmento de curva, denominado intervalo de soporte,
en el que la curvatura mantiene su signo. El uso de esta aproximacién en el dmbito del ECG
requiere interpretar la sefial temporal unidimensional como una curva en dos dimensiones
(IR?), de modo que las ondas constituyentes del complejo QRS se corresponden con las zonas

de maxima curvatura en dicha curva.

2.3.1. Deteccion de puntos relevantes

Sea S ={s;|s;eRL A teN} la serie temporal que representa la sefial de ECG multicanal
obtenida tras la etapa de filtrado, donde L es el nimero de derivaciones y s; = (s}, .., sF)
es el vector de muestras en el instante ¢. Representamos la sefial asociada a una derivacién
le{l,...,L} mediante la serie temporal S’ = {s! | s. € R A t € N}. Tras la deteccién del
n-ésimo latido, con marca fiducial en el instante ¢, se selecciona en cada derivacién ! una
subsecuencia q!, de longitud fija w, donde w=w~+ w™* muestras (w ™ antes y w*—1 después
de t), para obtener una representacion de su complejo QRS (véase figura 2.9):

d, ={d,....d,....d\} (2.4)
l

t—w——1+4+j
(w™=[0.1x f5]) y 200ms después (w*=[0.2x f,]) de la marca de latido, de tal modo que sea

donde qé =5 . Establecemos la longitud del intervalo w en 300ms, 100ms antes
suficientemente ancho como para capturar el complejo QRS mas largo que pueda presentar
un latido anormal [81], que tipicamente se observa en latidos de tipo ventricular, fusién entre
latido ventricular y normal o fusion entre normal y latido de marcapasos.

A continuacién se definen los distintos elementos que intervienen en la caracterizacién del

complejo QRS. La mayor parte de esta seccién describe operaciones sobre una derivacion, de
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Figura 2.9: Segmento de la serie temporal S’ para la derivacién [ = 2 en torno al complejo QRS de un latido. Las
lineas discontinuas marcan los limites del segmento de longitud w correspondiente a la subsecuencia qil.
Se muestran dos ejemplos del dngulo empleado para el célculo de la curvatura: en los puntos p; y p;/
se muestran los dngulos @;jx Y ¢,/ asociados a valores arbitrarios de 4, k, i’ y k’. Fuente: MIT-BIH
Arrhythmia DB. R108.C2 [00:11.244,00:11.744].

modo que, con objeto de simplificar la notacién, el superindice [ se obviard salvo en aquellas
que impliquen a multiples derivaciones.

En primer lugar definiremos el concepto de curvatura, para lo cual es necesario establecer
una proyeccién de la subsecuencia g,, en el plano R?. Cada elemento g; se equipara con un
punto en el plano aplicando unarelacién de escala entre la dimensidn de magnitud y la temporal.
La relacién elegida se corresponde con la resolucién proporcionada por el electrocardiégrafo
(en el orden de ms x puV) por lo que la muestra ¢; estd representada mediante el punto
pj = (4, 45)-

Definicién 1. Definimos la curvatura K en q; € q,, como:

K(gj,q,) == max  cos i, (2.5)

T +
zte ,kEIj

donde 1< j<w'y p;ji representa el dngulo p;p;py, (véase figura 2.9). Los términos I e I;'

denotan, respectivamente, los subintervalos de [1,j) y (j,w] sobre los que se calcula la
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Figura 2.10: Representacion de los conjuntos I; y I; empleados para el cdlculo de la curvatura en el punto p;.
Las lineas verticales discontinuas marcan la cota superior, 6, e inferior, 8, , de los conjuntos (primera
condicién de pertenencia) y las lineas punteadas verticales, los limites efectivos de los conjuntos,
determinados, en este caso, por la segunda condicién de pertenencia, que reduce los limites ante la
existencia de ondas invertidas de altura superior a py,. A modo de ejemplo, se muestra un punto p;
junto con las medidas que acreditan el incumplimiento de las condiciones de pertenencia al intervalo
I.”. Fuente: MIT-BIH Arrhythmia DB. R108.C2 [00:11.294,00:11.594].

curvatura, y se definen como:

17 = {i | j—i € [0pn, 0] /\Vae(i,j)7brerég>;)(|qu$b| —|AGj | + |Ap.al) <2pmin}  (2.6)

I = {k |k—j € [0y, 0] AVae(j, k),bgzjag)(lqu,bl—Iqu,a

+Agsal) <20min}  (27)
donde Aqj »=q; — Q.

La definicién de I; e [ ;’ establece un intervalo médximo de ancho fijo [0 — 6,,,;,] que
puede verse reducido por la presencia de una onda en dicho intervalo. El término 6 representa
la maxima anchura de una onda fisiol6gicamente relevante del complejo QRS medida entre la
posicion de su pico y su extremo izquierdo o derecho, de modo que fija un limite inferior, j — 6,
y superior, j + 6, para los valores de 1 ; el *, respectivamente. El término 6,,;, representa la
anchura minima necesaria para que una onda pueda ser detectada de forma fiable en una sefial
de ECG. Por dltimo, el término p,,;, se corresponde con la altura minima que debe alcanzar
una deflexion en la sefial para ser considerada fisiolégicamente relevante y, en consecuencia,

para ser excluida del intervalo de cdlculo de la curvatura. En la figura 2.10 se muestra el efecto
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de estos pardmetros en la determinacion del limite de los intervalos. En ella puede observarse
como el limite del subintervalo I asociado al punto p; viene determinado por la onda con
minimo en py; y se corresponde con el punto donde la altura de dicha onda alcanza p,.;, .

La curvatura obtenida para un punto ¢; estd asociada a un intervalo de sefial que denomi-

namos regién de dominancia:

Definicion 2. Definimos la region de dominancia asociada a la muestra q; como:

dominancia(q;) = [r7, 7,]+] = argmaxy; yjer, (K — 1) (2.3)

J
donde I; = {[i, k] | cos pijr = K(qj,q,)}-

El conjunto I; representa a todos los intervalos [, k] cuyo cos;,; es méximo para
la muestra g; y, generalmente, contendrd un tnico elemento. La regién de dominancia se
corresponde con el intervalo de I; mds extenso en cuyos extremos se obtiene el valor de la
curvatura para el punto g;.

La aplicacion directa de las definiciones anteriores para el cdlculo de la curvatura y la
region de dominancia asociada a un punto tienen un coste computacional cuadratico, que podria
dificultar su uso en tiempo real. Por este motivo, se ha desarrollado un método alternativo,
descrito en el apéndice A, que permite reducir la complejidad a orden lineal.

Una vez conocida la curvatura para todos los puntos de una secuencia, el interés se centra
en aquellos que presentan una curvatura mayor que todos los de su regién de dominancia.
Dichos puntos se denominan puntos dominantes y cada uno de ellos se asocia a una curva en

el segmento de sefial.

Definicion 3. Definimos el conjunto de puntos dominantes de q,, como:

Dy ={p;|j= argmax K(qa, q,) A Ag; > prmin}, (2.9)

a€e [rj_,'r‘;']

- F
donde [} ,1;

| = dominancia(g;) y Ag; =Sgn(qu,r].‘ .qu’r;r) min(\qumj— l, \qu’r;r ).
El término Ag; toma valores positivos solamente si la desviacién de la sefial en ambos
extremos de la regién de dominancia respecto a ¢; mantiene el mismo signo. De este modo,
los puntos dominantes identifican las ondas presentes en la sefial que posean una altura
superior a p,,;;, en ambos flancos. En la figura 2.11 se muestran los diferentes pardmetros

implicados en la deteccién de los puntos dominantes en un complejo QRS. Para cada muestra
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del segmento g,, puede observarse el valor de curvatura obtenido, su regiéon de dominancia y la
desnivelacion Agq; empleada para determinar la pertenencia al conjunto de puntos dominantes.
Puede apreciarse como los puntos con valores mds elevados de curvatura y altura se encuentran
en los intervalos préximos al pico de las ondas del complejo.

Los limites de la regién de dominancia para un punto dominante ¢; pueden estar situados
en cualquier punto de los flancos de una onda. Dado que estamos interesado en capturar toda

la extension de la onda, definimos una regién ampliada.

Definicion 4. Definimos la regién de soporte de un punto p; € D,, como:

soporte(p;) =[j~, 5] (2.10)
donde j~ y j7T vienen dados por:
j_:miin({i li<r; anVaeli,r;],|Agal>|Agja+1}) (2.11)
j+=mlfgmx({k | k}r;' A Vae [rj', k), 1A 0l > A a—1]})- (2.12)
+

Segtn se desprende de la definici6n anterior, j~ <7,y jt= r; son los nimeros de
muestra mds proximos a r;’y r;” donde cambia el signo de la pendiente, lo cudl marca el fin
de la regién de soporte de la onda. Decimos que un punto dominante p; estd ubicado en una
onda céncava si Ag; ;->0y Ag; j+> 0. En caso contrario, decimos que estd ubicado en una
onda convexa.

En el conjunto de puntos dominantes pueden existir algunos elementos que no tengan
relevancia para describir la estructura morfolégica del complejo QRS, especialmente en sefiales
contaminadas con cierto nivel de ruido, ya que cualquier onda que supere la amplitud minima
requerida estard representada mediante un punto relevante en dicho conjunto. Por este motivo
basamos la representacion del complejo en un subconjunto de puntos que denominamos

relevantes:
Definicion 5. Definimos el conjunto de puntos relevantes de q,, como:
Ry ={pj|pjeDp A A" p;>pors A Ap;>p'} (2.13)

donde A" p; = max(|Ag; ;-|,|Aq; j+|) es el desnivel méximo de la onda asociada a p; y
Ap; = min(|Ag; ;-|, |Aq; j+|) es su altura. El pardmetro p' depende de la altura de onda

mdxima presente en el conjunto de puntos dominantes:
p' =max{p | p € {pgnrs, pmin} A (p — max{Ap;}) > 0} (2.14)
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Figura 2.11: Pardmetros implicados en la deteccién de puntos relevantes sobre un complejo QRS. En la grifica
se presenta el potencial de una secuencia qln y, sobre él, cada muestra g; (punto rojo) junto con el
segmento contenido en su regién de dominancia [rj_, r;'] Cada muestra y su segmento asociado han
sido desplazados verticalmente para facilitar su observaciéon. A continuacién, se representa, el valor
de la curvatura /C obtenido para cada muestra g;, asf como la altura Ag; descrita en la definicién 3.
Obsérvese la presencia de dos puntos dominantes (Ag; > Py ) marcados mediante lineas verticales.
Fuente: MIT-BIH Arrhythmia DB. R108.C2 [00:11.294,00:11.594].
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Figura 2.12: Representacion de las regiones de dominancia y soporte asociadas a los puntos dominantes de un com-
plejo QRS. Se muestran las desnivelaciones Ap; y A" p; empleadas para determinar su pertenencia
al conjunto de puntos relevantes. Fuente: MIT-BIH Arrhythmia DB. R108.C2 [00:11.294,00:11.594].

El término pgrs es la altura minima que debe alcanzar una deflexién en la sefial para que
una onda del QRS sea considerada relevante, siendo p,, < pgrs. Segtin la definicién anterior,
se consideran relevantes todos aquellos puntos cuya altura supera pgrs; y en caso de no
existir ninguno, como podria ocurrir en complejos QRS de muy baja amplitud, se consideran
relevantes aquellos en los que el desnivel de uno de los flancos supere dicho umbral.

Puede observarse que en la definicién no se contempla la posibilidad de que el conjunto
de puntos dominantes sera nulo, D, = (J, esto es debido a que el detector de latidos ha
determinado la presencia de un complejo QRS y por lo tanto debe existir al menos una onda
con la amplitud minima requerida p,;, .

Con objeto de ilustrar las definiciones anteriores, en la figura 2.12 se representa la regién de
soporte y altura asociadas a cada uno de los dos puntos dominantes detectados en el complejo
QRS de la figura 2.11. Ambos puntos resultan ser relevantes ya que su altura Ap; supera el
umbral minimo pgrs. En el ejemplo de la figura, puede observarse como las posiciones de los
puntos relevantes se encuentran préximas a los picos de las ondas del QRS, aunque no han de
coincidir necesariamente con éstos; ademds, cada regién de soporte incluye no solo la propia
onda sino también el flanco de la onda adyacente cuando no existe separacion entre ambas.
Como consecuencia de esto, las regiones de soporte pueden solaparse.

Finalmente, en la figura 2.13 se muestra el resultado de aplicar el algoritmo de deteccién

de puntos relevantes a un conjunto de complejos QRS extraidos de la base de datos MIT-
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Figura 2.13: Resultado de la ejecucion del algoritmo de deteccion de puntos relevantes sobre diversas morfologias
de complejo QRS. Para cada complejo, se representan los puntos dominantes (x), los puntos relevantes
(O) y las regiones de soporte (sombreadas en gris). Fuente: MIT-BIH Arrhythmia DB. Cada segmento
incluye 100ms previos y 200ms posteriores a la marca temporal del complejo.
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BIH Arrhythmia, constituyendo un conjunto bastante representativo de las diferentes variantes
morfolégicas que pueden encontrarse en un ECG. Cada subfigura representa el segmento
asociado a un complejo en el que se han marcado los puntos relevantes y sus respectivas
regiones de soporte. También se ha incluido el conjunto de puntos dominantes detectados para
ilustrar la capacidad del algoritmo para detectar cualquier onda presente en el segmento.

Los resultados que proporciona el algoritmo son robustos ante la presencia de ruido de baja
amplitud, como puede apreciarse en las subfiguras 2.13(d) a 2.13(h). En ellas, las distorsiones
provocadas por el ruido o bien son ignoradas por el algoritmo o bien detectadas como puntos
dominantes. Como veremos en la seccion 2.7, esta caracteristica puede emplearse como medio
de deteccion de ruido cuando éste posee amplitud suficiente para distorsionar la morfologia.

Al observar con detenimiento cada una de las subfiguras, puede apreciarse cémo las
regiones de soporte engloban aquellos intervalos de sefial que contienen las caracteristicas
morfolégicas mas destacadas del complejo. Centrar la caracterizaciéon del complejo QRS
en dichos intervalos permite extraer un patrén morfolégico mds robusto, ya que ignora las
variaciones presentes en los restantes segmentos que habitualmente poseen una peor relacién
sefial/ruido.

La tunica situaciéon que hemos encontrado en la que el algoritmo no ofrece un resultado
Optimo, esto es, no captura la totalidad de ondas constituyentes del complejo QRS, se ilustra
en el ultimo elemento de la serie (2.13(f1)) y surge cuando un complejo presenta una onda
mellada con una deflexion de altura superior a p,4, pero inferior a pgrs. En ese caso, el
algoritmo detecta los puntos dominantes que permiten identificar las caracteristicas morfol6-
gicas relevantes, pero dependiendo de la ubicacién de los mismos, puede que, como ocurre
en el ejemplo expuesto, solamente uno de ellos sea clasificado como relevante y su regién
de soporte no abarque la onda en su totalidad. El motivo subyacente a este comportamiento
reside en la aproximacion empleada para determinar la altura de las ondas, que emplea dife-
rencias relativas y prescinde de niveles de referencia base (isoeléctrica). Como consecuencia,
se obtiene una representacion parcial del latido que omite una parte relevante del mismo. Si
la caracterizacién del complejo estuviese restringida a las regiones de soporte obtenidas, esta
situacion podria inducir un error en las fases posteriores del método, al impedir que dicho
latido se diferenciase de otro que no presente la onda mellada. Como veremos en detalle en el
apartado 2.4, el método de agrupamiento, durante el procesamiento del complejo QRS, realiza
un alineamiento empleando la totalidad del segmento, y su resultado atenda la influencia que

esta representacion parcial pudiese tener.
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2.3. Caracterizacién del complejo QRS

Fundamentos de la asignacién de pardmetros

A lo largo de esta seccién se ha definido un conjunto de pardmetros que condicionan el
funcionamiento del algoritmo de deteccién de puntos relevantes (6, 0, Prin Y PQRS), PETO
se ha omitido la discusién sobre los valores asignados. En este apartado se proponen dichos
valores asi como los fundamentos que justifican la eleccién de cada uno de ellos.

No existe un consenso en la bibliografia sobre los limites para la anchura y altura del
complejo QRS o sus ondas individuales. El estindar AAMI [12] recomienda una amplitud
minima de 50V y una duracién de 10ms para que una onda del QRS sea detectada, y
150uV para la amplitud pico a pico del QRS, con una duracién minima de 70ms. Por otra
parte, la AHA [45] y la CSE [81] proporcionan una amplitud menor para las ondas de QRS
(disminuye hasta los 20uV de amplitud y 10ms de anchura), basdndose en medidas sobre
latidos promedio en los que la relacion sefial/ruido ha sido mejorada. Estos limites no fueron
establecido por motivos fisiol6gicos, sino debido al nivel de ruido de la sefial o a limitaciones
de la intrumentacién. No se aporta nada sobre la anchura maxima del QRS maés alla de una
referencia a valores de duracién obtenidas de casos de estudio (p.e. el estudio de la CSE [81]
proporciona una anchura maxima de QRS de 210ms). En nuestro caso, se han adoptado los

siguientes valores:

— pqrs: debido a la relacién sefial/ruido que poseen las sefiales en los escenarios plantea-
dos, el valor elegido es de 150V para evitar la deteccion de pequefias ondas causadas

por ruido.

— Pmin: su valor se fija en 50uV siguiendo el estindar AAMI [12] y serd qtil para detectar

complejos QRS contaminados por ruido.

— 0: se asigna un valor de 100ms que permite capturar en su totalidad ondas simétricas

con una anchura maxima de 200ms.

— O laeleccion de su valor se basa en el criterio de aceptacion de ondas expuesto por la
AAMI [12], segtin el cual una onda debe mantener su amplitud por encima del umbral
de altura establecido al menos durante el umbral minimo de tiempo elegido. Dado que
establecen dicho umbral de tiempo en 10ms, es necesario establecer una anchura minima
superior para contemplar aquellas muestras en los flancos de subida y bajada de la onda
que no superan el umbral de altura. Por ello, se establece un valor de 6,,;, = 10ms, lo

que exige ondas con una anchura minima de 20ms.
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2.3.2. Plantilla de latido

El proceso de asignacién de un complejo QRS a un grupo morfolégico determinado requie-
re evaluar la similitud de dicho complejo con el conjunto de grupos existentes en el momento
de su deteccion. Para calcular dicha similitud resulta necesario definir una representacioén de
latido y, para ello, tomamos como punto de partida los resultados del algoritmo de deteccién

de puntos relevantes.

Definicion 6. Definimos la plantilla asociada al latido n-ésimo, denotada por B,,, como:
B,=<gq,,P,> (2.15)

donde q,, es la subsecuencia definida en la ecuacion 2.4 'y P, el conjunto de sus puntos

relevantes y regiones de soporte definido como:

P, ={(pj, soporte(p;)) | p; € Rn}. (2.16)

En la figura 2.13 puede apreciarse una representacién visual del contenido de la plantilla,

donde cada subfigura ilustra sus componentes sobre un complejo QRS.

2.3.3. Plantilla de grupo

El método de agrupamiento emplea un conjunto dindmico de grupos para representar los
diferentes patrones morfolgicos de complejos QRS presentes en una sefial de ECG. Dicho
conjunto se actualiza con cada nuevo latido procesado, dando lugar a una serie temporal
indexada con el nimero de secuencia de los latidos detectados, que denotaremos mediante
el indice n. Por este motivo, a partir de este punto cualquier mencién al instante n debe ser
entendido como una referencia al instante de ocurrencia del n-ésimo latido.

Sea C'la serie temporal C={C4, C5, ..., C,, ...} donde C,, denota al conjunto de grupos
que representa las morfologias de complejo QRS presentes en un registro de ECG desde
su inicio hasta el latido n-ésimo. Definimos el conjunto de grupos en el instante n como
Cp, ={C¢|1<c< N,} donde C¢ denota al grupo c-ésimo, y N,,, al nimero de grupos
existentes en dicho instante.

Esta definicion refleja dos aspectos del cardcter dindmico del conjunto de grupos; el primero
es la variacion potencial del nimero de grupos del conjunto (V,,) a lo largo del tiempo. Y el

segundo, el cardcter dindmico del indice de grupo asociado a un patrén morfolégico concreto,
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es decir, no existe garantia de que el indice del grupo que representa a un patrén determinado

en el instante n coincida con el indice en otro instante posterior.

Definicion 7. Definimos el grupo morfolégico c-ésimo en el instante n, denotado por C,
como un subconjunto de los latidos previos, representados mediante sus respectivas plantillas
B; (CE < {B; | i <n}), considerados como instancias de un mismo patrén morfolégico de

complejo ORS.

La evaluacion de la semejanza entre un latido, representado mediante su plantilla B,,, y
el conjunto de grupos existentes inmediatamente antes de su deteccion, denotado por C),_1,
requiere la definicién de un método de comparacién que permita obtener una valoracién
cuantitativa de su similitud. Teniendo en cuenta la evolucién temporal que pueden presentar
las morfologias de complejo QRS, se ha optado por emplear una representacion de grupo
basada en plantillas adaptativas como base para definir dicho método, que en dltima instancia

permitird asignar el latido a un determinado grupo.

Definicion 8. Definimos la plantilla asociada al grupo C¢, denotada por T, como:

TS=<gq., PS> (2.17)
donde q5 = {q5, . .., 45} se define como:
ai= ) g, (2.18)
B;eCyg,

y el término Py se corresponde con el conjunto de puntos relevantes y regiones de soporte

obtenidos al aplicar el algoritmo de deteccion de puntos relevantes sobre qz,.

La distribucion de pesos «; empleada para el célculo de g5, cuya eleccion se explica en
detalle en el apartado 2.6, determina la capacidad de adaptacion de la plantilla a la evolucién

temporal de la morfologia que representa.

2.4. Alineamiento de complejos QRS

El método de agrupamiento hace uso de las plantillas que caracterizan los complejos QRS
y los grupos cuando debe decidir si dos morfologias responden a un mismo patrén. Dichas
plantillas toman como base subsecuencias definidas en el dominio temporal (g,, 0 g,), a

partir las cuales debe obtenerse una medida de similitud. La representacion en el dominio
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temporal tiene el inconveniente de estar sujeto a la existencia de un desalineamiento en tiempo
y/o magnitud entre las subsecuencias, lo que puede dificultar la identificacién de morfologias
similares. Por ello es necesario alinear, bien de forma previa, o bien durante en el propio
célculo, para compensar dicha distorsion y optimizar el valor de similitud obtenido.

Las subsecuencias gq,, se definen en torno a las marcas fiduciales de los latidos, cuya
ubicacidon depende del criterio empleado por el detector de latidos (méxima pendiente del
complejo QRS, mixima pendiente ascendente de la onda R, pico de la onda con mayor
amplitud, etc.). Dicho criterio condiciona la estabilidad de la ubicacién de la marca para los
latidos que corresponden a un mismo patrén morfoldgico y, en consecuencia, puede introducir
un desplazamiento lineal y uniforme entre las subsecuencias que es necesario compensar. En
este caso, la propuesta mds habitual presente en la bibliografia [58, 90] se basa en definir
multiples subsecuencias qu) para representar el n-ésimo latido tomando como referencia
diferentes instantes ¢ + ¢ en torno al instante ¢ asociado a la marca fiducial del latido. El célculo
de la similitud se realizard con aquella que optimice una determinada medida de distancia.

En la figura 2.14 puede observarse el resultado del proceso de alinear mediante esta técnica
complejos QRS procedentes de cuatro registros diferentes de la base de datos MIT-BIH.
Cada subfigura muestra las subsecuencias asociadas a dos complejos, un patrén de referencia
(Iinea continua) y un complejo nuevo (linea discontinua), asi como el valor absoluto de su
diferencia, cuya suma se emplea como medida de distancia. En la fila superior, se representan
las subsecuencias iniciales definidas a partir de la marca fiducial respectiva y en la inferior,
los complejos ya alineados. La solucién emplea un intervalo de 50ms en torno a la marca
fiducial para definir las variaciones de la subsecuencia del complejo nuevo y optimizar la
distancia entre ambos. Aunque las sefiales empleadas han sido sometidas al proceso de filtrado
previo, esta solucién realiza un alineamiento vertical 6ptimo de cada variante que minimiza
la distancia. En este caso, la medida de distancia empleada es la suma del valor absoluto de
la diferencia, por lo que el alineamiento 6ptimo se obtiene cuando la mediana de la serie de
diferencias es cero.

Si se observan los resultados del ejemplo, puede apreciarse que, a pesar del alineamiento,
en tres de los casos, la diferencia entre los complejos sigue siendo apreciable, lo que puede
dificultar su correcta equiparacion. Esto pone de manifiesto la incapacidad del alineamiento
lineal para compensar las variaciones que pueden sufrir los complejos asociados a un mismo
patrén de activacidén/propagacion del latido, debido a la variabilidad intrinseca de este. Cada

onda constituyente, puede variar en cierto grado su anchura y altura entre complejos, de modo
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(@

(e) ) (® ()

Figura 2.14: Ejemplos de alineamiento lineal de complejos QRS. Cada subfigura muestra, en su parte superior, dos
complejos procedentes del mismo registro y, en su parte inferior, el valor absoluto de su diferencia.
En la primera fila (a-d) se muestran los complejos alineados por su marca temporal y en la segunda,
(e-h), el resultado de alinear dichos complejos aplicando el desplazamiento dptimo en ambas dimen-
siones que minimice su diferencia. Fuente: MIT-BIH Arrhythmia DB. (a) R104.C1 [00:04.103][ 1,
[00:09.783][- - - -]. (b) R107.C1 [02:41.503], [02:42.325]. (c) R109.C1 [23:39.844], [24:16.297]. (d)
R111.CI [2:28.669], [02:33.000].

que la alteracion de una de ellas afecte directamente a la posicion de las siguientes. Por este
motivo, resulta deseable emplear un método de alineamiento que permita la compensacién de
estas diferencias de forma independiente para cada componente del complejo.

Para abordar este problema, en la bibliografia [19, 38, 94] se ha propuesto el uso de
una técnica no lineal denominada Alineamiento Temporal Dindmico (DTW por sus siglas
en inglés: Dynamic Time Warping) [86], empleada habitualmente en otros dmbitos como
reconocimiento de voz [67, 87], gestos [20] o escritura [95], donde es necesario detectar la
ocurrencia de patrones en series temporales. Con la aplicacién de esta técnica se persigue,
por una parte, corregir cualquier desalineamiento temporal debido a una variacién en la
ubicacién de la marca fiducial de un latido; y por otra, compensar la variabilidad de las ondas

constituyentes del QRS para reducir su penalizacién en la medida de similitud.
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2.4.1. Alineamiento Temporal Dindmico

El Alineamiento Temporal Dindmico [86] es una técnica que permite obtener un alinea-
miento no lineal entre dos series temporales que optimice una determinada medida de coste.
Ya ha sido utilizada previamente en el dmbito del procesamiento de la sefial de ECG con el
objetivo de alinear latidos, ya sea para la obtencion de una medida de similitud que permita
la identificacién de patrones [19, 38, 94], como método de alineamiento que facilite la seg-
mentacion automdtica de latidos [100], o para el célculo de latidos promedio que faciliten la
obtencién de potenciales evocados [33].

En su planteamiento general, la técnica es aplicable a series definidas sobre cualquier
espacio de caracteristicas con la tinica exigencia de que sus elementos mantengan equidistancia
temporal, de modo que las series pueden tener diferente longitud. Sin embargo, en el contexto
de la presente tesis, se aplica sobre las subsecuencias de longitud fija asociadas a las plantillas
de latido o de grupo, por lo que desarrollaremos una descripcién formal asumiendo esta
premisa de partida. Aunque las definiciones que se presentan a continuacién son aplicables
a series temporales definidas sobre cualquier espacio, a efectos de facilitar la legibilidad,
la notacion empleada se corresponde con la que denota las subsecuencias asociadas a una
plantilla de latido, g,,, y a una de grupo, q¢,_;.

Comenzaremos definiendo el concepto de alineamiento entre dos series:

Definicion 9. Sean q,, = {q1,.--, Qs qu} ¥y @51 = {¢5,... TR ,q5,} dos sub-
secuencias. Se define un camino de alineamiento entre q,, y q,_, como la secuencia
m = (my,...,Mg,...,mg), donde my = (z,yx) € [L,w] x [L,w], para k € [1,K] con

K>w, que satisface las siguientes condiciones:
1. Condicion de frontera: m1=(1,1) y myg=(w, w).
2. Condicién de monotonicidad: v <xy e yr <yp, Vk<k'.
3. Condicion de continuidad: my1—my€{(1,1),(1,0), (0,1)}.

Dado un camino m, cada elemento m, representa el alineamiento del elemento con indice
xi de q,, y el elemento con indice y, de gi,_;. En consecuencia, el camino m da lugar a
dos nuevas secuencias {qu,, - -, Quyys -+ Quyc } Y 15,5 -+ -5 Qgys - - - » 4y  de longitud K. Las
condiciones impuestas sobre m garantizan que dichas secuencias contienen la totalidad de

elementos de cada subsecuencia inicial, manteniendo su orden temporal:
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Figura 2.15: Representacion de caminos de alineamiento entre dos subsecuencias q,, y g5, _;. En la subfigura (a),
se muestran ambas subsecuencias y tres caminos alternativos. En la subfigura (b) se muestran las
subsecuencias originales y las secuencias asociadas a cada camino de alineamiento. Fuente: MIT-BIH
Arrhythmia DB. R104.C1 [00:04.103], [00:09.783]. Orden de los complejos: [——][----]

— La condicién de frontera fuerza el alineamiento de las subsecuencias completas al

establecer la correspondencia entre los primeros puntos de ambas e igualmente entre

los dltimos, evitando que la parte inicial o final de alguna de ellas sea omitida.

— La condicién de monotonicidad garantiza que el orden temporal de los elementos de las

secuencias generadas respeta el orden temporal de los elementos en las subsecuencias

iniciales.

— Por dltimo, la condicién de continuidad evita que algin elemento intermedio de cual-

quiera de las subsecuencias se omita en el alineamiento y, ademds, garantiza que el

camino no contiene elementos duplicados.

En la figura 2.15 se muestran varios ejemplos de caminos de alineamiento para dos

subsecuencias, q,, Y g;,_;, representados como conjuntos de puntos en el espacio discreto de
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indices (1,w) x (1,w) (subfigura 2.15(a)). El efecto de cada camino puede apreciarse en la
subfigura 2.15(b) donde se muestran las subsecuencias iniciales y las secuencias resultantes
para cada uno de ellos. Obsérvese como el camino A, que transcurre proximo a la linea
central ¢+ = j en el espacio de indices, provoca pequefias deformaciones locales en la forma
de las ondas presentes en cada subsecuencia aunque apenas provoca desplazamiento temporal
entre ellas; sin embargo, tanto el camino B como el C, ademds de las deformaciones locales,
provocan un desplazamiento temporal considerable.

Entre todos los caminos de alineamiento que es posible generar para dos series temporales,
interesa seleccionar aquellos que den lugar a secuencias que sean 6ptimas bajo un determinado
criterio. Para ello, el alineamiento temporal dindmico hace uso de la técnica de programacion
dindmica [8]. Dicha técnica tiene su fundamento en el principio de optimalidad de Bellman [8]
que, aplicado en el contexto del alineamiento de secuencias, puede resumirse como: “El
camino 6ptimo entre dos puntos dados es también Optimo entre cualesquiera dos puntos
que pertenezcan a dicho camino”. Partiendo de este principio, la técnica de programacion
dindmica establece el procedimiento para obtener un camino 6ptimo de forma incremental.
Para ello requiere la asignacién de un coste a cada posible camino m obtenido a partir de las

contribuciones de cada uno de sus elementos y que serd empleado como criterio de seleccion.

Definicion 10. Se define el coste global asociado a un camino de alineamiento m entre q,, y

q¢_, como una funcion G(m, q,,,q5_,) :Z,[f:l G1(quy» G5, )> donde Gi(qu,, g5, ) es el coste

local asociado al elemento my, = (., yx) del camino.
Definicién 11. Se dice que un camino de alineamiento m entre q,, y qS,_, es Optimo si
vm/ ima g(m7 dn, qflfl) < g(m/7 dns q%*l)'

En nuestro caso, el criterio para la seleccidon del camino 6ptimo se corresponde con la
similitud morfolégica entre los fragmentos de sefial; por ello, hemos optado por emplear la

distancia L; como funcidn de coste local:
Gi(gi, 45) =|ai— 4| (2.19)

Hemos descartado el uso de medidas de distancia no lineales, como Loy ( (g:)*— (q§)2>,
ya que éstas dan mayor relevancia a ciertas diferencias en funcién de su magnitud, lo cual
provoca que en los caminos 6ptimos prevalezca la compensacidon de dichas diferencias a costa

de aumentar la diferencia en zonas donde inicialmente era baja.
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Algoritmo 1: Algoritmo para alineamiento de dos secuencias mediante DTW.

10
11

12
13
14
15
16
17
18

Entrada: Subsecuencias q,, y g,_; de longitud w
Salida: Par (m,G(m,q,,,q%_;)) donde m € ([1,w] x [1,w])™ es el camino de
alineamiento 6ptimo y G(m, q,,,q5,_1) € R, su coste global.
C array[()..w,()..w]; » Matriz de coste global de tamafio (w+1)x(w+1).
El elemento (i,j) almacena el coste global del
camino éptimo entre (1,1) e (4,7)
M — army[l..w,l..w] , » Matriz de camino dptimo de tamafio w X w.
El elemento (i,j) almacena el par previo en el
camino éptimo entre (1,1) e (¢,7)
C0.w,0.w) «—o0; M(l.w,1l.w) < (0,0);
» Condicién de frontera
C(0,0) < 0;
» Asignacién de coste a cada par (4,j) bajo la condicién de continuidad.
para : <— 1 a w hacer
para j < 1 a w hacer
» Condicidén de continuidad: elementos previos admisibles.
P{(i=1,j-1),07-1),(0-1j)}
» Cédlculo del coste global de la trayectoria éptima (1,1) — (4,7)
C(Z’j) - min(w,y)eP C(JC, y) + gl(‘]ia qjc) ;
M{(i, j) < argming, yep C(2,9) ;
fin

K

fin
» Se reconstruye el camino de alineamiento a partir del elemento (w,w)
k—1lz—w,y—w,
(z,y) < M(z,y) ;
mientras (x,y) # (0,0) hacer
my — (z,y) ;
(z,y) « M(z,y); k—k+1;
fin
m <« (Tn]€7 . ,ml) 5 » Inversién del camino reconstruido
devolver (m, C(w,w)) ;

miento temporal dindmico mediante programacién dindmica. Este algoritmo permite obtener
el camino de alineamiento dptimo entre dos subsecuencias, q,, y g;,_; , asi como su coste
global, restringiendo la busqueda a aquellos caminos de alineamiento m = (my, ..
no necesariamente optimos, en los que (my, . .

En el algoritmo 1 se muestra la implementacién en pseudocddigo de la técnica de alinea-

N3¢ ) N
., Mg _1) seaun camino 6ptimo para las subse-

cuencias (q1, -, qux_,) Y (1, -+, 45, ) donde mp 1 = (zx—1,yx—1)- Aquel que tenga
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un menor coste global serd el camino 6ptimo para q,, y g5,_;. Este razonamiento puede apli-
carse de forma recursiva hasta alcanzar el camino de tamafio minimo, que se corresponde con
subsecuencias formadas por un tinico elemento y cuyo camino éptimo es el par (1, 1), definido
en la condicién de frontera.

A partir de este camino éptimo inicial, se calcula el coste global del camino éptimo que
finaliza en cada uno de los elementos (i, 7) del espacio (1,w) x (1,w) (lineas 5 a 11). Para
ello, debe tenerse en cuenta que Unicamente es necesario conocer el coste de los caminos
6ptimos que finalizan en (¢ — 1,5 — 1), (4,5 — 1) y (¢ — 1,5), ya que la condicion de
continuidad determina que las posibles diferencias entre elementos consecutivos de un camino
estdn limitadas a: (1,1), (1,0) y (0, 1). El cdlculo se realiza siguiendo el orden necesario para
que esté disponible el coste global del camino 6ptimo hasta cada uno de los posibles elementos
precedentes.

Asociado a cada elemento (4, j) se almacena, ademds del coste global, el elemento previo
de su camino 6ptimo en la posicién (i, 5) de la matriz M (lineas 3 y 9), de modo que al
concluir el proceso iterativo, es posible recorrer de forma inversa el camino de alineamiento
6ptimo entre q,, y g¢,_; partiendo del elemento M (w, w) (lineas 12 a 17).

El algoritmo descrito proporciona una solucién al problema del alineamiento cuya vali-
dez debe ser analizada en el dmbito de aplicacién concreto, ya que las variaciones que se
introducen en las secuencias generadas por el camino 6ptimo pueden resultar inaceptables. En
particular, en el caso del problema abordado en esta tesis, las distorsiones son inaceptables
cuando deforman la morfologia de las ondas constituyentes del complejo QRS mas allé de la
variabilidad propia de un patrén de activacién/propagacion. La causa de dichas distorsiones
reside en dos factores:

— Inexistencia de limitacién al intervalo temporal que inicialmente separa las muestras
que resultan alineadas por el algoritmo. Cualquier muestra ¢ de un complejo QRS puede
ser alineada con cualquier muestra j de otro. Como consecuencia, puede producirse
una dilatacién de la morfologia que puede suponer desde un aumento de la anchura de
una onda a la separacién temporal de ondas contiguas. En la figura 2.16 se muestra el
resultado de aplicar el algoritmo de alineamiento sobre tres pares de complejos QRS
pertenecientes, todos ellos, a diferentes patrones de activacién/propagacién. La primera
fila de subfiguras presenta los complejos sin alinear, y la segunda, los complejos alinea-

dos mediante DTW. En la subfigura 2.16(d)), puede observarse como el alineamiento
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de dos complejos QRS introduce un intervalo temporal entre las ondas R y S de uno de

ellos.

— Inexistencia de un limite al nimero de veces que una misma muestra de un complejo QRS
puede repetirse en un camino de alineamiento (dentro de los limites impuestos por las
condiciones de frontera y continuidad). Esto ocurre cuando la diferencia myg1 —my €
{(1,0),(0,1)} se mantiene para varios elementos consecutivos. Como consecuencia,
la secuencia generada a partir de dicho camino presentard un segmento plano, como
puede ilustra en las subfiguras 2.16(e) y 2.16(f), donde puede observarse la aparicién
de segmentos planos en el pico de algunas ondas que provoca un incremento en sus

anchuras.

La combinacién de ambos factores permite que un camino de alineamiento suponga la com-
presion o dilatacion excesiva de cualquier regién de los complejos, asi como el alineamiento
entre segmentos de sefial que se encontraban muy distanciados en las subsecuencias de parti-
da. Esto puede provocar que dos morfologias claramente diferentes se tornen artificialmente
similares, como se muestra en 2.16(f).

Existen diferentes restricciones aplicables a la técnica de alineamiento temporal dindmico
que permiten limitar el conjunto de caminos admisibles a una regién del espacio (1, w) x (1, w),
y que evitan, de este modo, que se produzcan efectos no deseados. Dichas restricciones se
clasifican en globales, si establecen limites sobre los elementos permitidos en el espacio
de indices, independientes del camino concreto, o locales, si el criterio de admisién de un
determinado elemento depende de los elementos previos del camino.

La primera restriccién que se ha adoptado es de cardcter global y confina los caminos
admitidos a una regién denominada banda de Sakoe-Chiba [87]. Un camino de alineamiento

m estd contenido en la banda de Sakoe-Chiba de anchura § si cumple la condicién:
|2k — yr] <9, (2.20)

por lo tanto, esta banda define la distancia temporal mdxima admisible que dos muestras
alineadas poseen en las subsecuencias iniciales. En la figura 2.17(a) se muestra un ejemplo de
region asociada a la banda de Sakoe-Chiba aplicada a los mismos caminos de la figura 2.15.
Obsérvese como en este caso, solamente el camino A serfa admisible bajo esta restriccion.
La segunda restriccién es de cardcter local y extiende los limites impuestos en la condicién

de continuidad, definidos para elementos adyacentes, a conjuntos de elementos consecutivos
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(2 (h) ®

Figura 2.16: Resultado de aplicar del algoritmo DTW sobre pares de complejos QRS pertenecientes a diferentes
patrones de activaciéon/propagacion. La primera fila muestra las subsecuencias no alineadas; la segunda,
el resultado del alineamiento sin restricciones; y la tercera, el resultado aplicando restricciones (banda
de Sakoe-Chiba y restriccion de pendiente). Puede observarse cémo el alineamiento sin restricciones
provoca la aparicion de segmentos planos que distorsionan las morfologias originales de forma inacepta-
ble. Fuente: MIT-BIH Arrhythmia DB. (a) R104.C2 [21:51.650], [21:58.094]. (b) R104.C2 [22:44.475],
[22:51.661].(c) R214.C1 [3:32.050], [3:33.214]. Orden de los complejos: [——][- - - -]

del camino. En la figura 2.17(b) se muestra un ejemplo de una definicién habitual de diferencias
admisibles. El efecto de esta restriccion es la imposicién de un limite sobre la pendiente de cada
subconjunto de A elementos del camino en el espacio (1, w) x (1, w), que debe encontrarse
en el intervalo (1/), \). Por ello se suele denominar restriccién de pendiente y permite excluir

aquellos caminos que incluyan repeticiones excesivas de un mismo indice:

mk+a_mk¢{(oaa)7(a70)}ava>)‘- (2.21)
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Figura 2.17: Representacion de las restricciones aplicadas en la técnica DTW para evitar distorsiones inaceptables en
la secuencias alineadas. En (a), se ilustra el efecto de la banda de Sakoe-Chiba, mostrando tres caminos
sobre el espacio de indices (1, w) x (1, w), de los cuales solo uno transcurre en su totalidad dentro
de la banda, definida con anchura § = 5. En (b) se muestra un ejemplo de restriccién de pendiente
(A = 3) mediante la definicién de las diferencias aceptadas entre cualquier subconjunto de elementos
de un camino para que sea considerado valido. Un punto (2, yx) = (¢, ) solo puede estar precedido
por una secuencia de pares cuyas diferencias encajen en alguno de los patrones de la figura.

Enla dltima fila de la figura 2.16 se muestra el resultado del alineamiento de los complejos
representados en (a), (b) y (c) aplicando las restricciones representadas en la figura 2.17.
Puede observarse como las distorsiones no deseadas han desaparecido en su totalidad en los
complejos alineados de las figuras (g), (h) e (i).

En el algoritmo 2 se muestra la implementacién en pseudocddigo del alineamiento con
las restricciones mencionadas. La principal diferencia respecto al algoritmo 1 reside en la
necesidad de mantener un coste infinito para los caminos asociados a elementos (4, j) situados
fuera de la banda de Sakoe-Chiba (ver limites de lazo en la linea 6) y en el criterio de seleccién
del camino 6ptimo asociado a cada par (4, j) (lineas 7 a 9).

El alineamiento mediante DTW con restricciones mejora notablemente los resultados, en
tanto que no produce distorsiones inaceptables en las secuencias generadas, permite corregir
el efecto del desalineamiento entre las marcas fiduciales de los latidos e, incluso, es capaz
de compensar las variaciones de anchura de los componentes de un complejo QRS, todo ello

dentro de los limites impuestos por la restriccién de pendiente, como se muestra en la figura
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Algoritmo 2: Algoritmo DTW con restriccién de pendiente y banda de Sakoe-Chiba

-

- W

wm

Entrada: Subsecuencias q,, y g¢,_; de longitud w, anchura  de la banda de

Sakoe-Chiba y pardmetro A de restriccion de pendiente.

Salida: Par (m,G(m,q,,,q¢_;)) donde m € ([1,w] x [1,w])¥ es el camino de

alineamiento 6ptimo y G(m, q,,, ¢5,_1) € R, su coste global.

C — array[-M1l.w, - +1.w];
» Matriz de coste global. Tamafio (w+A)x (w+A)

M — army[l..w,l..w] ) » Matriz de camino éptimo de dimensidn w X w.

Cada elemento es un par ((z,y),ruta) donde
ruta es un conjunto ordenado de pares (a,b)

C(-A+lL.w,-A+1lw)—w; M1.w,l.w)< ((0,0),((0,0)));
0(070) —0; » Condicidén de frontera

» Asignacién de coste a cada par (i,j) bajo la condicién de continuidad.
para : — 1 a w hacer

fin

para j < max(1,i — 6) a min(w,i + ) hacer

» Restriccién de pendiente: patrones en formato ((z,y),ruta)
P<_{ ((i—l,j—l), ((27])) )7
((=2,5-1), ((—15),5) ),
.(.(.i_>‘v.j_1)7 ((i_>‘+17j)7""(i_15j)a(ivj)) )a
((i717j72)a ((27.771)7(17])) )v

(=17 =N (]~ A+ D)o~ 1), (25)) )}

» Calculo del coste global de la trayectoria éptima (

C(Za ]) A min((w,y),rutu)EP (C(Ia y) + Z((L,b)erfuta/ gl(qa7 qg) 5

~—

—_

M(Za j) <« arg min((az,y),ruta)eP (C(SE, y) + Z(a,b)eruta gl (qav qg))

71)_)

(4,4)

s

» Se reconstruye el camino de alineamiento a partir del elemento (w,w)

k—1lzr—w,y«—w,
((z,y),ruta) — M(z,y) ;
mientras (z,y) # (0, 0) hacer

fin

para i — 1 a Num_elementos(ruta) hacer
‘ my «— ruta(i) sk — k+1;

((z,y), ruta) — M(z,y) ;

m <« (77”L1€7 . ,ml) ) » Inversidén del camino reconstruido
devolver (m, C(w,w)) ;
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2.16. A pesar de ello, todavia no cubre en su totalidad el objetivo inicial planteado, ya que
no permite corregir el desplazamiento en magnitud entre las subsecuencias ni compensar las
variaciones de altura de los componentes de cada complejo. Ademads, la compensacién de
anchura se produce mediante la introduccién de segmentos planos escalonados de longitud
reducida (en el caso de la restriccién de pendiente empleada en el ejemplo, se limita a 2
el nimero maximo de repeticiones de una misma muestra), dando lugar a secuencias con

morfologias artificiales como se muestra en la figura 2.16(i).

Alineamiento Temporal Dindmico de Derivada

Con el objetivo de superar las limitaciones descritas, se ha optado por el uso de una
variante de DTW denominada Alineamiento Temporal Dindmico de Derivada (DDTW por
sus siglas en inglés: Derivative Dynamic Time Warping) [43], basada en la aplicaciéon de DTW
sobre la derivada de las subsecuencias. Este planteamiento, ademds de suplir las carencias
de la propuesta anterior, posee una ventaja adicional, ya que el uso de la derivada elimina
la necesidad de corregir el desalineamiento en magnitud, no resuelto mediante la técnica de
DTW.

El procedimiento a seguir para la obtencién de los complejos alineados mediante la técnica

DDTW se compone de tres pasos:
1. Obtencién de la derivada de las subsecuencias q,, y g5 _;, denotadas por q,, y q;,_1 -

2. Alineamiento de las secuencias q,, y §,,_, mediante DTW para obtener las derivadas

alineadas, denotadas por:

~

qn:((jla"'qu”"'vq.zK)
Gr1 =47,y s Gy ) (2.22)

3. Obtencidn de las secuencias que representan los complejos alineados, denotadas por g,

y q,,_,. Para ello, se aplica la integracion de las derivadas alineadas an y ?12_1-

En tanto que la derivada no estd definida para una sefial digital, es necesario emplear una
aproximacion. Para elegir la aproximacién idénea, han de tenerse en cuenta las caracteristicas
del &mbito de aplicacion concreto. En el presente caso, dado que se va arealizar la comparacién
entre plantillas de latido y grupo empleando las secuencias resultantes del alineamiento, la

opcidn elegida debe cumplir las siguientes condiciones:
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— Debe permitir recuperar la secuencia original a partir de la aproximacion de su derivada,

salvo por una constante de desplazamiento en magnitud.

— Las transformaciones de la derivada como consecuencia del alineamiento no deben

alterar la estructura morfoldgica de las secuencias originales, esto es, no debe variar el
nimero y la disposicién de las ondas del complejo que representa.

Se han analizado mdltiples alternativas para el cdlculo aproximado de la derivada con el

objetivo de verificar el cumplimiento de las condiciones descritas:

104

— Keogh et al. [43]: en el trabajo de presentacion de la técnica de DDTW, se propone el

uso de la aproximacion:

(g — gio1) + L1020
2

G =

por ser mds robusta ante la presencia de valores andmalos. Su principal inconveniente

es que no permite la reconstruccién de la secuencia original.

Diferencias centrales: engloba un conjunto de aproximaciones que emplean las dife-
rencias entre elementos equidistantes anteriores y posteriores al punto cuya derivada se

desea aproximar. Su expresion mds simple es:

_ (qis1 — qi—1)

@ 2
La demads variantes proporcionan mayor precision a costa de incrementar el nimero
de puntos necesarios para su cdlculo. Todas ellas permite la reconstruccion, pero para
ello, requieren conocer al menos dos puntos de la secuencia original. Ademds, generan
distorsiones en el pico de una onda si el elemento asociado en la secuencia original
(cuya derivada se aproxima como ¢; = 0) resulta duplicado en la secuencia generada

por el alineamiento.

— Diferencias laterales: la derivada se aproxima a partir de las diferencias entre el punto

cuya derivada se desea calcular y uno o més elementos, todos ellos o bien posteriores o
bien anteriores. Estas aproximaciones son ficilmente invertibles, aunque solamente la
aproximacién mediante la primera diferencia cumple la condicién de recuperacion, al
ser la tnica que requiere un solo valor de la secuencia original para ello. Este tipo de

aproximaciones, ademads, garantizan la conservacion de la estructura morfoldgica tras el
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alineamiento, ya que la duplicacién de elementos en las secuencias alineadas no genera
distorsiones en la morfologia de la sefial mds all4 de un posible incremento de amplitud

y anchura de las ondas.

Teniendo en cuenta lo expuesto anteriormente, se ha optado por emplear esta tltima

aproximacién de la derivada mediante la primera diferencia hacia adelante:

Gi=qi+1—Gi
4=4j41—45 (2.23)

de modo que la derivada de las subsecuencias quedan definidas por:

qn:((jla"'aqia"w(jw—l)
Gro1= (G155 45y 1) (2.24)

Una vez definida la aproximacion de la derivada, para obtener las sefiales alineadas g 4y Y qn 1
a partir del camino de alineamiento éptimo m, basta con aplicar su inversa sobre ¢ qn y qn 1

de modo que cada coordenada viene dada por:

Qk+1 =kt oy (2.25)
Toy1 =i+, (2.26)

para ke[l, K], donde ¢1 =q1 y &§ =¢5

Restricciones sobre el alineamiento DDTW.

El efecto de DDTW sobre las subsecuencias originales difiere respecto al de DTW en
tanto que la replicacién de una muestra en una de las secuencias de derivada, por ejemplo
q,,, se traslada a la secuencia final, g,,, en forma de un aumento de la anchura y altura de la
desnivelacién que presenta en dicho punto la subsecuencia original, q,,. Si esto ocurre tanto
en el flanco de subida como en el de descenso de una onda, su anchura y altura se verdn
amplificadas. Por ello, al igual que en el caso de DTW, es necesario establecer restricciones
para lograr que dichas distorsiones se mantengan dentro de ciertos limites aceptables en la
morfologia de los complejos alineados.

El objetivo de las restricciones es limitar las modificaciones de altura y anchura que el

alineamiento puede provocar en las ondas de un complejo QRS. Por ello, deben elegirse
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basadndose en su capacidad para imponer valores maximos a la expansién que puede sufrir una
onda del QRS tanto en anchura como en altura y, en consecuencia, las diferencias maximas,
tanto en tiempo como en magnitud, que serd posible compensar mediante DDTW entre ondas
equivalentes de dos complejos QRS. Dado que nuestro interés se centra en la compensacion de
diferencias entre las ondas en las subsecuencias originales, y ambas pueden resultar expandidas
tras el alineamiento, las diferencias compensables se evaluardn en términos de la expansion
relativa entre ambas.

Se ha optado por aplicar una restriccién global mediante un banda de Sakoe-Chiba de
anchura § = 5y una restriccion local de pendiente A = 3, cuyas transiciones se corresponden
con las descritas en la figura 2.17. Como veremos a continuacién, con ellas se establecen cotas
superiores sobre las expansiones relativas de anchura (429) y altura (x \) de cualquier onda.

A efectos ilustrativos, en la figura 2.18 se muestra el resultado del alineamiento mediante
DDTW, con las restricciones anteriores, de las subsecuencias q,, y g5,_; asociadas, respecti-
vamente, a un complejo QRS y a una plantilla de grupo. En la subfigura 2.18(a) se muestran
las subsecuencias originales y en la subfigura 2.18(b), la aproximacién de sus respectivas
derivadas. En la subfigura 2.18(c) se muestran las derivadas con el alineamiento ptimo y
en 2.18(d) las subsecuencias q,, y q;,_; obtenidas a partir de las derivadas con alineamiento
Optimo. Obsérvese la expansion temporal de las subsecuencia en las dos dltimas subfiguras
como resultado del proceso. En la figura 2.18(d), se puede apreciar como el algoritmo de
alineamiento ha compensado tanto la alineacién global de los complejos, como la variacién en
anchura y altura de las ondas. En la misma subfigura también cabe resaltar cémo la diferencia
absoluta entre las secuencias alineadas, una vez optimizada la alineacién en magnitud, se ve
incrementada fuera de las regiones de soporte, aunque este efecto resulta despreciable, ya que
dichas zonas no se tendrdn en cuenta posteriormente para el agrupamiento.

Analizaremos en primer lugar los efectos de las restricciones elegidas en la compensacion
de diferencias, en anchura o posicidon temporal, entre ondas equivalentes de dos subsecuencias.
La expansion temporal relativa maxima de una subsecuencia g,, respecto a otra g, se obtiene
partiendo de un intervalo [a, b] de la primera, que equivale al intervalo [a, b— 1] en la secuencia
derivada, qn D1ch0 intervalo se corresponde con el intervalo [k, k1] de las subsecuencias

alineadas, qn y qn, a través del camino m, donde:

ko
k1

Hlln{k’ | mg = (J}k,yk) N T = a} (227)
max{k | mp = (xg,yx) Az =b— 1} (2.28)
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— {dy,} — 45
== Aday}

b
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Figura 2.18: Ejemplo del proceso de alineamiento de un complejo QRS y una plantilla de grupo mediante DDTW.
En cada subfigura, las lineas sélidas y discontinuas superiores representan datos asociados a la plantilla
de grupo y la plantilla de latido, respectivamente; las lineas sélidas de la parte inferior representan el
valor absoluto de su diferencia. (a) Muestra las subsecuencias q,, y gy, _; alineadas por sus respectivas
marcas de latido y con alineacidn vertical ptima, (b) la aproximacién de sus derivadas, (c) las derivadas
alineadas y (d) las secuencias obtenidas a partir de las derivadas alineadas con alineacion vertical optima.
Fuente: MIT-BIH Arrhythmia DB. R104.C1 [00:04.103] (—), [00:09.783](- - --).

Denotamos mediante [yg,, yx, | al intervalo correspondiente de la secuencia q;, y, por
simplicidad notacional, denotamos de igual modo al intervalo [a,b — 1] como [z, , xf, |- La
diferencia entre ambos intervalos viene dada por:

At[ko,kl] = |(J}k1 - ‘rko) - (yk:1 - ykto)| = |(x7€1 - ylﬁ) - (xko - ykto)| (229)
y teniendo en cuenta la restriccién global de Sakoe-Chiba (| — yx| < §) obtenemos:
Aty k] < 26 (2.30)

Por lo tanto, bajo las restricciones impuestas, podrdn compensarse diferencias temporales de
hasta At,,, = 20 muestras. Debe tenerse en cuenta que este maximo es aplicable sobre
cualquier intervalo de las subsecuencias alineadas, por lo que no es posible que exista dicha
compensacion en cada una de las ondas de un QRS, sino en la anchura global del mismo.

A continuacién, se analizan los efectos de las restricciones sobre la amplificacién en
magnitud de los complejos QRS. Para ello, 1a notacién empleada hace referencia a g,,, aunque
todo lo expuesto es de aplicacion a ambas subsecuencias.

Para determinar el limite de expansion relativa en altura, comenzaremos definiendo el factor
de replicacién de muestras 7, que representa la fraccién de expansion, en nimero de muestras,

de cualquier intervalo. Posteriormente, obtendremos las cotas superiores que imponen las
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restricciones del algoritmo de alineamiento y, por dltimo, analizaremos los efectos de dichas

cotas sobre sefiales con las caracteristicas propias de un complejo QRS.

Definicion 12. Dado un camino de alineamiento m, definimos el factor de replicacion del

intervalo [z, , Tk, | como:
k1 — ko
Mko k1] = ——— (2.31)
CL‘kl — a:ko
La restriccion de pendiente nos permite obtener una cota superior para dicho factor.
Teniendo en cuenta las diferencias admisibles entre elementos consecutivos del camino, dadas

por la condicién de continuidad, podemos expresar k1 — ko y 2, — T, como:

ki — ko = [BL 0D 2.32)
Thy — Ty = ‘E[{;;Qi]“ D} (2.33)

donde E[S; b = {my | k € [a,b) A myy1 —my € S}. Aplicando las expresiones anteriores

en la definicién del factor de replicacion se obtiene:

[ko,k1]
Mro k) = 1+ TG0
‘E[ko k1]

‘ ploO.n}

(2.34)

A partir de esta expresion podemos deducir que el factor de replicacion mdximo se alcanza
’ E{ 1, 0) (1 1)} ‘

al maximizar ‘E { k| estd fijado por definicién. Dicho valor se obtiene

con aquellos patrones de dlferenmas con una mayor proporcién de diferencias (1, 0), respecto
a(0,1)y (1,1). Teniendo en cuenta la condicién 2.21 impuesta por la restriccién de pendiente,
dicha proporcién podrd alcanzar un valor mdximo A—1 en un patrén de diferencias. De ese

modo queda establecida una primera cota superior para el factor de replicacién:

Mkookr] S A (2.35)

Esta cota contempla tnicamente el efecto de la restricciéon de pendiente, por lo que es
posible ajustarla teniendo en cuenta el efecto de la banda de Sakoe-Chiba sobre el factor de

replicacién. Para ello, partimos de la ecuacién 2.29 y aplicando las equivalencias:

T 2 (2.36)
Uy = Uk = | BT 2.37)
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obtenemos una nueva expresion de la condicién 2.30 en términos de diferencias:

{(1,00} {(0,1)}
HE[koJﬂ] N ’E[ko,kl]

‘ <26 (2.38)

de la que se deriva:

{(0,1)} {(1,0)}
‘E[ko,kl] <20+ ’E ko, kl

(2.39)

Esta condicién establece un maximo para E[{(O 13

y, €n consecuencia, una cota para el factor
de replicacion 7y, x,] definido en 2.34, que depende de la secuencia de diferencias contenidas
en el camino m:

ko,k1]

{(1,0),(1,1)}
‘E [ko,k1]

o+ [Ei)

Mkookr] S 1 (2.40)

Si calculamos el valor de dicha cota para el caso de un intervalo con el factor de replicacién
méximo permitido por la restriccién de pendiente, 7k, x,] = A, obtenemos:

{(1,0)}
26+ | B0
A<l — 1 (2.41)
Tl — xku

Si se analizan los patrones de diferencias admitidos (véase la figura 2.17(b) para el caso
de A=3), se observa que el patrén (1,1) — (0,1) — ... — (0, 1) es el dnico que proporciona

el factor de replicacién méximo. Dicho patrén contiene A — 1 diferencias (0, 1) y una tnica

L0}

diferencia (1,1), swndo‘ (ko k1]

= 0. Sustituyéndo en 2.41 se obtiene:

26
A<+ ——— (2.42)
Tk, — Tk
En consecuencia, un intervalo puede mantener 7, x,] = A solo si su anchura cumple la

condicion:
25

Tpy & ——
|
Como puede observarse, el efecto conjunto de ambas restricciones, 2.35 y 2.39, nos

T, — (2.43)

proporciona un supremo para el factor de replicacién para intervalos que no alcanzan una
determinada anchura, a partir de la cual y a medida que ésta aumenta, puede establecerse una
cota cada vez menor. Para convertir las cotas del factor de replicacion en cotas del factor de
amplificacién en magnitud debemos tener en cuenta que dicho factor depende no solo del
nimero de muestras replicadas en cada una de las subsecuencias, sino también de sus valores

concretos.
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Partiendo del patrén de diferencias asociado al valor maximo admitido en 2.35, se puede
deducir que la sefial de la subsecuencia original g,, asociada al intervalo [z, , Tk, | se puede
amplificar en un factor A en la secuencia resultante, ya que cada muestra de g,, de dicho
intervalo se replica A — 1 veces. Este limite actda como supremo del factor de amplificacion en
magnitud solo si la longitud del intervalo [z, , Zk, | es inferior al limite establecido en 2.43.
En el caso de que sea superior, se aplica la expresion general 2.40 para la cota dominante para
el factor de replicacion, que no permite determinar de forma precisa un limite para el factor
de amplificacién, al depender éste del valor concreto de las muestras replicadas. En cualquier
caso, esta cota si permite garantizar que el factor de amplificacién del intervalo [z, , xr, | se
encuentra por debajo de A, por lo que podemos afirmar que la diferencia de amplitud entre los

extremos del intervalo en la secuencia alineada alcanzard, como maximo, A veces la original:

|é\3¢k1 - (/I\uo| < /\|ka1 - qu0| (2.44)

Ademis, la condicién 2.39 establece que el nimero de muestras replicadas en el intervalo
[Tk, , Tk, | NO puede exceder en mds de 29 de las replicadas en el intervalo [y, Yk, |- Esto
implica que la contribucién principal al factor de amplificacién en magnitud en el interva-
lo [zk,, 2k, | proviene del nimero de muestras replicadas en exceso respecto al intervalo
(YKo Uk, |- ya que el efecto de las restantes se verd reducido al estar replicadas en igual nimero

en el intervalo Yk, , Yk, |-

Justificacion fisiolégica de las restricciones

Los valores asignados a los parametros § y A deben determinarse a partir de la definicién
de distorsion aceptable. En nuestro caso, esta definicién emana del conocimiento del dominio
electrocardiografico, ya que se corresponde con la variabilidad que presenta la morfologia de
los complejos QRS asociados a un mismo patrén de activacion/propagacion.

Para establecer el intervalo de variabilidad temporal de un patrén morfolégico, se ha
tenido en cuenta la dependencia entre el rango de valores que puede presentar la anchura de
un complejo QRS y su origen dentro de la estructura cardiaca. Si el complejo tiene un origen
auricular, el rango de anchuras asociado se extiende aproximadamente desde los 60ms hasta
los 120ms; mientras que si tiene origen ventricular, su anchura se encuentra, casi con total
probabilidad, entre los 120ms y los 200ms. Aunque un patrén morfolégico puede evolucionar
a lo largo del tiempo y provocar que su anchura varie dentro de su respectivo rango, se asume
que dicha evolucién se produce de forma lenta, de modo que la variacién de anchura entre la
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plantilla del patrén y un nuevo ejemplar del mismo, en un instante dado, se limita a una fraccién
del rango total. Basdndonos en este argumento, se ha asignado el valor § = [% x 0.025 x fs] ,
que se corresponde con el nimero de muestras contenidas en un intervalo 26 de 25ms y debe
permitir compensar tanto una variacion de esta cuantia respecto a la anchura del patrén, como
un posible desalineamiento en las marcas de latido.

La variabilidad en magnitud de las ondas de un complejo es mas dificil de acotar, dado que
tiene una gran dependencia respecto al origen de éste. La amplitud de las ondas en complejos de
origen ventricular presenta una gran variabilidad, pudiendo alcanzar incrementos, en términos
relativos, superiores al 50 %. Pero la mayor variabilidad puede encontrarse en las ondas de
baja amplitud, tipicamente ondas Q de latidos con origen auricular, cuyas variaciones pueden
ser superiores al 300 %. Asignando un valor A = 3, se consiguen los niveles de amplificacién
necesarios para compensar dichas variaciones. En el caso de complejos con ondas de gran
amplitud y anchura, el limite de muestras 2 recogido en 2.39, tiene un efecto notable en
la capacidad de amplificacién del alineamiento, ya que la compensacion en magnitud debe
realizarse mediante la replicacion de un nimero reducido de muestras, aunque replicando
muestras asociadas a los puntos de maxima pendiente en los flancos ascendente y descendente
de las ondas es posible alcanzar el porcentaje indicado.

Para concluir este apartado, se muestra en la figura 2.19 el resultado de aplicar el algoritmo
de alineamiento descrito sobre los mismos complejos mostrados en la figura 2.14. Obsérvese
cémo en este caso la compensacién de amplitudes y anchuras de las diferentes ondas es
manifiesta en todos los casos, aunque en uno de ellos, mostrado en la subfigura 2.19(f),
también se aprecia como se alcanzan las limitaciones impuestas por las restricciones del

alineamiento.

2.4.2. Mapeado de caracteristicas

La comparacién de dos subsecuencias asociadas a sendas plantillas, ya sean de latido o de
grupo, estd restringida a las regiones de soporte contenidas en su caracterizacién. Cada regién
de soporte se define sobre una de las subsecuencias, por lo que surge la necesidad de obtener
el intervalo equivalente en la subsecuencia con la que se desea comparar, y que es aquél que
se alinea con la regién de soporte como resultado de aplicar el DDTW.

Seanq,, y q,_, las dos subsecuencias a comparar. El procedimiento a seguir para proyectar
sobre la subsecuencia g¢,_; la regién de soporte contenida en un par (p;,[j~,jT]) e P, y

definida sobre g,,, serfa el siguiente (ver figura 2.20):
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(a) (b) (© (@

(O] ) ® (b)

Figura 2.19: Ejemplos de alineamiento de complejos QRS mediante Derivative Dynamic Time Warping (DDTW).

Cada subfigura muestra, en su parte superior, dos complejos procedentes del mismo registro y, en su
parte inferior, el valor absoluto de su diferencia. En la primera fila, se muestran los complejos alineados
por su marca temporal y en la segunda, el resultado de aplicar el algoritmo de alineamiento. Fuente:
MIT-BIH Arrhythmia DB. (a) R104.C1 [00:04.103], [00:09.783]. (b) R107.C1 [02:41.503], [02:42.325].
(c) R109.C1 [23:39.844], [24:16.297]. (d) R111.C1 [2:28.669], [02:33.000]. Orden de los complejos:

[ 1=---1

1. Se obtienen los indices equivalentes para el punto relevante, p;, y su region de soporte,

112

~

[57,77], en la secuencia g,,, denotados por jy 5, 3+], respectivamente. Para ello se

emplea el camino de alineamiento 6ptimo m entre q,, y g, _1:

j =min{k |xp=7} i =min{k |zp=7"} jt= min{k|zx=j7} (2.45)

donde (z, yx) € m. La eleccién del minimo estd motivada por la necesidad de mantener

la ubicacién morfolégica de los puntos en la secuencia g,, (pico y extremos de onda).

. A continuacién, se selecciona el intervalo [57, j 7] de g, _;, esto es, el mismo intervalo

sobre el que se proyecta la regién de soporte [77, 5| en g,,. Se procede de igual modo

con el punto 3
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3. Por iltimo, a partir del intervalo [j—, ;1] de ¢ _, y el punto J, se obtienen sus equi-
valentes en g, _;, denotados por [3* , ;*] y 3 respectivamente. Para ello, se utiliza en

camino de alineamiento 6ptimo m entre las secuencias q,, y q;,_1:
7 =1 +y3,_1 J=1 er}—l j+=1 +y3+_1 (2.46)

donde Vk € [1, K], mg = (zk, yx), mr € m, siendo K la longitud de las secuencias
alineadas ‘Aln y ?1%_1. El uso de los indices 3* -1, 57 ly 3* —1 se debe a la necesidad
de convertir los indices de la secuencia de muestras q,,_; a sus equivalentes en la
secuencia de su derivada ?15;71. Del mismo modo, para realizar la conversién inversa, se
incrementa en una unidad los indices Yi-—12 Y51 € Y5 15 obteniendo los indices 7’,

jyJj* delasecuencia ¢¢_,.

Durante la comparacion de las subsecuencias, la caracterizacién de g,, debe proyectarse

sobre q¢_ y viceversa, es decir, este procedimiento se aplica V(p;,[j~, i1 ])e P, u PS_;.

2.5. Seleccion de grupo morfolégico

Cuando se detecta un nuevo latido en la sefial de ECG, el método de agrupamiento, tras
obtener la caracterizacién de su complejo QRS, lo compara con cada uno de los grupos
morfolégicos, Cf_; € C,,_1, existentes en el momento de la deteccién. Dicha comparacion se
realiza a partir de sus respectivas plantillas, B,, y T._,, y tiene por objetivo seleccionar aquél
que guarda una mayor similitud con la morfologia del nuevo latido, aunque esto no supone

necesariamente su asignacion definitiva.

2.5.1. Cadlculo de similitud

Para obtener una medida cuantitativa de la similitud entre dos plantillas, B,, y T)5_;, se
ha disefiado un cdlculo que tienen en consideracién tinicamente la diferencia que presentan
sus respectivas subsecuencias, q,, y q-,_, en la regién de soporte de cada uno de sus puntos
relevantes, restringiendo, de este modo, la comparacion a las ondas constituyentes de cada
complejo QRS. Este planteamiento tiene como objetivo medir la similitud de los complejos en
las zonas morfolégicamente mds relevantes, descartando las restantes diferencias. Para ello,

definimos una medida de similitud que se centra en dos aspectos:
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- d
1

I
J J

Figura 2.20: Ejemplo ilustrativo de la proyeccién, entre dos subsecuencias, q,, y g5, _;, de la regién de soporte
asociada a un punto relevante. En la figura superior se representa la subsecuencia q,, sobre la que
se han marcado un punto relevante p; y su regién de soporte [, j *]. En la figura central, se
representan las secuencias alineadas g,, y g5,_; con un desplazamiento vertical entre ambas para
facilitar su visualizacion, Sobre ellas se ha marcado la proyeccién del punto dominante, 3, y de su
regién de soporte, [j, 7 1]. Finalmente, en la figura inferior, se muestra la subsecuencia g5 _4, y

sobre ella, las correspondientes proyecciones ; y [5* s 5*] Fuente: MIT-BIH Arrhythmia DB. R105.C2
[02:39.206](—),[02:38.792](- - --).

— La concordancia de estructuras morfoldgicas: calculando el grado de coincidencia en

6
]
I
1

j+

nimero y ubicacién de ondas en ambas subsecuencias.

— La disimilitud entre zonas morfolégicamente relevantes: cuantificando la diferencia que

presentan las subsecuencias en cada una de las regiones de soporte asociadas a sus

puntos relevantes.

Ambos aspectos se evalian tomando alternativamente la morfologia de cada una de las
plantillas como referencia, de modo que la medida de similitud final combina informacion

sobre la similitud de cada plantilla respecto a la otra. Con ello se consigue que la medida

definida sea simétrica.
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A continuacion se describe de forma detallada los distintos elementos que soportan la
definicion de la medida de similitud. Comenzaremos definiendo las medidas de concordancia
y disimilitud entre dos subsecuencias en torno a un punto relevante, para, posteriormente,
definir la similitud de una plantilla respecto a otra de referencia, que a efectos de notacién se
hard corresponder con B,,. Para concluir, tomando como base lo anterior, definiremos nuestra

propuesta para la medida de similitud entre plantillas.

Concordancia morfolégica

La medida de concordancia tiene por objeto verificar si, dada la onda asociada a un par

(pj.[7~,7"]) € P, de la plantilla de referencia B,,, la subsecuencia g¢,_, de la plantilla 7S,

presenta una onda similar en una ubicacién equivalente del complejo QRS. Para ello, se definen

las condiciones que debe cumplir la subsecuencia g%_; en el intervalo [7 7, 7] alineado con
[7,77"] através del camino de alineamiento 6ptimo
Definicion 13. Se dice que q;, | concuerda con q,, en p;, denotado por q;,_ ~p.q,,, Siq;,_,

~

contiene una deflexion en [j~, 51| con altura Apg > Ppin- La altura Ap? se define como:

Apjs = min(|q§eak - qi |7 |q;eak - qgr |)7 (247)
donde
peak = arg min ie[i-J4] q; Qpeak = TIN5
ie[j=,57]
¢“ = max ¢f ¢b= max ¢ (2.48)
i€ [}‘,peak] i€ [peak,}‘*’]

para p; contenida en una onda convexa. En caso contrario, las funciones arg min, min y max

se reemplazan, respectivamente, por arg max, max y min.

Segtn esta definicién, la concordancia de una subsecuencia con otra en un punto relevante
significa que ésta presenta una desnivelacion compatible con la presencia de una onda contenida
dentro del intervalo [, j*].

A efectos de evaluar la similitud entre las subsecuencias en los intervalos [77,51] y

[4 ,}*], ademads de determinar la posible existencia de ondas en ambos, también resulta

relevante obtener la relacion entre sus alturas:

Definicion 14. Se define la ratio de concordancia de q;,_, con respecto a q,, en p;, denotado

porCp.(a;,_1,4q,), como:
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Figura 2.21: Ilustracion de los pardmetros implicados en el cédlculo de concordancia de una subsecuencia, q; 1,
con respecto a otra subsecuencia, q,,, en un punto relevante p;. En las subfigura (a) se muestra
la subsecuencia de referencia q,,; sobre ella se ha marcado uno de sus dos puntos relevantes y su
correspondiente region de soporte [, j . (b) Subsecuencia g _; con los pardmetros empleados en

la comprobacién de concordancia marcados sobre ella: el intervalo [\]{*Jﬂ y los puntos q[feuk, q°y
q§ - Las subfiguras () y (d) muestran los mismos pardmetros que las anteriores sobre el segundo punto
dominante de gq,,. Fuente: MIT-BIH Arrhythmia DB. R105.C2 [02:39.206](—),[02:38.792](- - - -).

min(Ap;, ApS)
St qu—l %ijn

Coy (a5 1,9,) =4 max(Ap;, Ape) (249)

0 si q;—l %ijn

donde q;,_1 #,.q,, denota que q;, | no concuerda con q,, en p;.

El valor del ratio de concordancia Cy, (q5, 1, q,,) se sitia en el intervalo [0, 1] y cons-
tituye un indicador de la posible existencia de una onda en q;,_;, asi como de su grado de
correspondencia en altura con la onda presente en g,, dentro de la regién de soporte [, 77] .

En la figura 2.21 se ilustran los pardmetros implicados en el cédlculo de la ratio de con-
cordancia de una subsecuencia, g{,_;, con respecto a otra, q,,, en cada uno de los puntos
relevantes de ésta. En la subfigura 2.21(a), se muestra la subsecuencia de referencia gq,, y,
representado sobre ella, uno de sus puntos relevantes con su respectiva region de soporte. En
2.21(b), se muestra la subsecuencia g§,_; y, representados sobre ella, el intervalo [3‘,}*],
los puntos ¢, ¢< y ¢4 y la altura Ap? derivada de estos. Obsérvese que Ap? > Omins
lo cudl permite afirmar que, en este caso, g;,_; concuerda con g, en p;, con un ratio de
concordancia Cp, (q;,_1,q,,) positivo que puede estimarse visualmente préximo a 0.5. En la
subfigura 2.21(c) se representa el segundo punto relevante de q,,, y en 2.21(d), los pardmetros
para el célculo del ratio de concordancia de gf,_; en dicho punto. En este caso, el punto ¢©

no se sitda en el extremo del intervalo [}ﬂ}*], lo que implica que la posible onda tendria
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2.5. Seleccién de grupo morfolégico

una menor anchura que la presente en gq,,. Por dltimo, en la regién ampliada en la subfigura
2.21(d), puede observarse como Ap? < Pmin» POT lo que, en el caso de este segundo punto,

q;,_, no concuerda con g,, en p; y su ratio de concordancia es Cy,(q5,_;,4,,) = 0.

Disimilitud local

Para determinar la similitud entre una subsecuencia, g¢,_,, y otra de referencia, q,,, en una
determinada regién de soporte, [j, 7], asociada a un punto relevante p; de ésta dltima, no
es suficiente con comparar la ubicacién y altura de una posible onda, también debe tenerse en
cuenta la morfologia que presenta cada subsecuencia en dicha regién. Con este fin, se define
una medida de disimilitud que cuantifica las diferencias que presentan ambas subsecuencias
sobre el intervalo equivalente, []/:,j/}r] de las secuencias alineadas q;,_; y q,,. Para disefiar
esta medida, tomamos como base la distancia L; entre ambas secuencias, adaptdndola para
tener en cuenta las caracteristicas de las sefiales a comparar, ya que su disimilitud depende no
solo de la magnitud y distribucién de sus diferencias, sino también de las caracteristicas de la
secuencia de referencia. Para ilustrar este punto, en la figura 2.22, se muestran dos ejemplos
de secuencias alineadas, q,, y q;,_1, en las que se han ampliado las regiones de soporte de la
secuencia de referencia. En ellas se pueden observar varios aspectos a tener en cuenta para
lograr que la medida disefiada otorgue mayor peso a las diferencias que resultan mas relevantes

desde la perspectiva morfoldgica de la sefial:

— Distribucién de diferencias: la distancia L, entre las secuencias q,, y q,,_;, cuantifica
la magnitud global de sus diferencias, con independencia de su distribucién temporal.
Un mismo valor de distancia, obtenido para una determinada regién de soporte, puede
representar una distorsién apreciable entre ambas secuencias, si ésta se concentra en
un intervalo reducido, o minima, si se distribuye a lo largo de toda la regién. En la
figura 2.22 se ilustra este hecho a través de la regién de soporte derecha de ambas
subfiguras. En la primera, se pueden apreciar dos ondas de forma similar, con una
distribucion de diferencias casi uniforme. En la segunda, las diferencias se concentran
en el flanco derecho donde existe una disparidad evidente en la morfologia de ambas
ondas. Obviamente, la medida de disimilitud deberia ser mayor para el segundo caso,

atn cuando la suma global de sus diferencias fuese igual.

— Alineamiento en magnitud: el proceso de alineamiento de las subsecuencias median-

te DDTW minimiza la suma global de sus diferencias; sin embargo, puede persistir
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(b)

Figura 2.22: Tlustracion de los factores que influyen en el disefio de la medida de disimilitud local. Cada subfigura
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presenta, en su parte central, las secuencias alineadas de dos plantillas y, a ambos lados, sendas
ampliaciones de los intervalos asociados a las regiones de soporte de q,,. En (a) puede apreciarse
un ejemplo de una onda con flancos descompensados en altura (regién de soporte izquierda) y el
efecto del desalineamiento vertical sobre las diferencias entre ambas secuencias (regién de soporte
derecha). En (b) se muestra un ejemplo de distribucién de diferencias no uniforme asociada a una
variacién morfologica (regién de soporte derecha). Fuente: MIT-BIH Arrhythmia DB. (a) R200.C1
[05:01.481](—),[04:50.369](- - - -). (b) R104.C1 [06:48.572](—),[06:47.733](- - - -).

un desalineamiento en magnitud dentro de cada regién de soporte, que conlleva una
contribucién a la disimilitud local no relacionada con diferencias morfolégicas. Este
efecto puede apreciarse en la region de soporte derecha de la figura 2.22(a), donde la
practica totalidad de las diferencias entre ambas secuencias se debe a esta causa. La
medida disefiada deberia minimizar la influencia del desalineamiento en el valor de la

disimilitud.
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— Dimensién de las ondas del complejo QRS: la anchura y amplitud de las ondas consti-
tuyentes de un complejo estan comprendidas en rangos muy amplios. En un complejo
QRS normal, la duracién de una onda puede alcanzar desde los 20m s hasta los 100ms,
mientras su amplitud puede encontrarse entre los 50V y los 3mV [58]; rangos que se
amplian para el caso de complejos anormales. Esto implica que, dentro de un mismo
complejo, pueden existir ondas con dimensiones muy dispares, como se muestra en el
ejemplo de la figura 2.22(a). Por ello, la relevancia de las diferencias asociadas a una
regién de soporte no puede determinarse a partir de sus valores absolutos, sino en térmi-
nos relativos a las dimensiones de la deflexion contenida en la secuencia de referencia.
Esta situacion debe abordarse en el disefio de la medida, de tal modo que los valores

que proporcione sigan el criterio de relevancia mencionado.

— Influencia de ondas adyacentes: las regiones de soporte asociadas a un complejo QRS
no siempre se corresponden con los intervalos definidos por el comienzo y fin de
cada una de sus ondas constituyentes. De hecho, en los casos donde existen ondas
adyacentes, la regién de soporte que engloba cada una de ellas puede incluir uno de los
flancos de su adyacente. En la figura 2.22(a) se muestra un ejemplo de ello: la region
de soporte izquierda incluye no solo la onda R del complejo, sino también el flanco
descendente de la onda S. Esta situacién tiene una doble consecuencia: por una parte,
una descompensacién entre las magnitudes de ambos flancos; y por otra, la inclusién de

diferencias procedentes de dos ondas dentro de una regién de soporte.

La medida de disimilitud debe evitar que esta situacién pueda enmascarar diferencias
morfoldgicas relevantes, como las que presenta el mencionado ejemplo, donde la morfo-
logia de la secuencia q;,_; es claramente diferente (no contiene onda R), a pesar de que
gran parte de la regién de soporte apenas presente diferencias. En este caso, la diferencia
en el flanco izquierdo es mayor en términos relativos a la magnitud de la desnivelacion
que presenta la secuencia de referencia en dicho flanco y, por lo tanto, la medida deberia

otorgarle mayor relevancia.

Todos los aspectos anteriores han servido de guia para el disefio de la medida de disimilitud

local definida a continuacion:
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Definicién 15. Definimos la disimilitud local de q5,_, con respecto a q,, en p;, denotada por

DP;‘ (a5,_1,4,), como:

D,.(q: Ad; AAT AA; AAT ! 2.50
i (@n—1:Gy) = A X AA; + Y X QA XW (2.50)

Los términos A}y AT, representan las dreas delimitadas por la onda que contiene g,,, en

los intervalos [, 7] y [,/ 1]. Los términos AAT y AAT representan las dreas contenidas

en dichos intervalos, bajo las curvas a™ = |, — q;,_; — M |yat =1q,—q,_; — M

s

respectivamente, donde M~ y M representan sendos factores de alineamiento en magnitud
que minimizan el drea de cada intervalo. Teniendo en cuenta que el valor que minimiza el area
es igual a la mediana de la secuencia de diferencias q,,— g, _; en el intervalo correspondiente,

definimos los factores M~ y M como:

M~ =mediana{gs— g5 | k e [, 7]}
M* =mediana{g,— g5 | k€ [7,7]} (2.51)

Esta medida posee ciertas caracteristicas que permiten centrar el cdlculo de la disimilitud
en las diferencias morfoldgicas mds relevantes, compensando, en cierta medida, los factores

que podrian reducir su capacidad de discriminacién:

— Su célculo esta basado en la distancia L entre las secuencias alineadas, afl_l Y 4,
acotada al intervalo [, 57| correspondiente a la region de soporte; esto es, el drea

contenida bajo la curva definida por @ =g,, — q,,_4| en dicho intervalo.

— Su valor depende de la distribucién temporal de diferencias. El cdlculo contempla la
divisién de la regién de soporte en el punto relevante que la define, dando lugar a los
subintervalos [3*, 3] y [},3*] Cada subintervalo se procesa de forma independiente,
de modo que es posible ponderar su contribucién al valor de disimilitud en funcién del

peso de sus diferencias en el conjunto de diferencias de la region.

— Compensa el posible desalineamiento en magnitud de las subsecuencias. Para ello,
minimiza el drea bajo la curva @ = |g,,— g, _4|. Dicha minimizacion se realiza de forma
independiente para los subintervalos [3_ , 3] y [3, 3*] mencionados en el punto anterior,
abordando con ello los desalineamientos que presenten diferente magnitud en cada uno

de los flancos de la onda contenida en la regién de soporte.
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Figura 2.23: Efecto de las ondas adyacentes sobre la disimilitud de dos secuencias en una regién de soporte. En la
parte central se muestran las secuencias alineadas de dos plantillas. La secuencia de referencia posee seis
puntos relevantes; para dos de ellos, se han ampliado los intervalos asociados a sus regiones de soporte.
En la region de la izquierda, puede apreciarse como, en cada flanco de la onda de referencia, existe una
desnivelacién en magnitud diferente. La regién de la derecha es un claro ejemplo de la influencia que
ejerce sobre la disimilitud la diferencia de amplitud en la onda previa. Fuente: MIT-BIH Arrhythmia
DB. R118.C2 [08:14.133](—),[07:40.989](- - - -).

— Proporciona un valor de disimilitud independiente de las dimensiones de la onda que
presenta el complejo QRS de referencia. Para ello, se normalizan las diferencias en entre

ambas secuencias respecto al drea de dicha onda.

— Compensa los efectos de las ondas adyacentes. La division de la regién en dos subin-
tervalos, a efectos de compensar el desalineamiento en magnitud entre secuencias y
de normalizar sus diferencias, permite abordar los efectos de la descompensacién de
amplitudes introducida por las ondas adyacentes entre ambos flancos de la onda de
referencia.

Para ilustrar la importancia de esta dltima caracteristica, en la figura 2.23 se muestra un
ejemplo de dos secuencias que poseen una morfologia claramente similar. Sin embargo, la
diferencia de amplitud que ambas presentan en sus respectivas ondas Q, cuya regién de soporte
se muestra en la parte izquierda, provoca un desalineamiento de diferente magnitud en cada
uno de sus flancos. En la parte derecha de la figura, puede observarse como esta diferencia de
amplitudes induce un desalineamiento entre ambas secuencias en la region correspondiente a

la onda R, que contribuye a incrementar sus diferencias.
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Figura 2.24

() (b) (©

: Ilustracién de los pardmetros y las dreas implicadas en el cdlculo de la disimilitud local de una secuencia
q¢,_, con respecto a otra de referencia, gq,,, en una regién de soporte [, j *1]. En (a) se muestran,

en su parte superior, los segmentos de sefial contenidos en el intervalo [3—, 3+] para las secuencias
alineadas g5, y gy, - En la parte inferior, se representa su diferencia, con los valores de la mediana
asociados a los intervalos [3_,3] y [3,3"’] sefialados mediante lineas horizontales discontinuas. En
(b) se muestran, en su parte superior, las secuencias ?]n y ?12_1; ésta ultima, alineada verticalmente
en los intervalos [3_ , 3] y [3, 3‘*] con sus respectivos factores M~ y M T. Las zonas sombreadas se
corresponden con las dreas AA; y AA;R En la parte inferior, se representa el drea calculada para cada
intervalo. En (c) se muestran, en la parte superior, las dreas A~ y At asociadas a la onda contenida en

la secuencia de referencia y, en la inferior, una representacion de las dreas calculadas. Fuente: MIT-BIH
Arrhythmia DB. R105.C2 [02:39.206]( ),[02:38.792](- - --).

Para concluir, detallaremos a continuacién el calculo de las diferentes dreas empleadas

para obtener la disimilitud local y que se ilustran, sobre un ejemplo, en la figura 2.24. En la

parte superior de la subfigura 2.24(a), se representan las secuencias de partida, g,, y g;,_;, en

el intervalo asociado a una region de soporte de la subsecuencia de referencia, q,,. En la parte

inferior, s

e muestra la curva q,, — g, _,, sefialando sobre ella, mediante lineas horizontales

punteadas, los valores de M~y M.
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El cdlculo de las dreas AA "y AA; se realiza aplicando la regla del trapecio, que permite

obtener dichas dreas mediante las expresiones:

_ 1,
AAT = Z i(ak +ag, )
ke[i-7)
1
AAT = Z 5(ai +aiiy) (2.52)
ke[53%)

donde a; y az son, respectivamente, el elemento k-ésimo de a~ y a™’. Aplicando sus

definiciones, podemos expresar las dreas como:

— 1 ~ ~c — ~ -c -
AAT = ZA 3 (1gk = @+ M)+ Grr1— (Ghr +M 7))

ke[3-7)

L. ~c ~ ~c
AAf= >0 o (G = @+ M)+ [Grer — (@ga+ M) (2.53)
)

En la parte superior de la subfigura 2.24(b) se representa la secuencia de referencia
q,, Y, sobre ella, la secuencia 62_1 desplazada, en cada intervalo, su respectivo factor de
alineamiento. Las dreas sombreadas se corresponden con AA; y AA;F; obsérvese como se
han reducido respecto al drea que presentan las secuencias originales, especialmente en el
intervalo izquierdo, [, j]. En la parte inferior, se muestran las curvas |a~| y |a*|, asf como
el drea calculada mediante la expresion anterior.

Para el cdlculo de las dreas A} y Aj+ es necesario determinar un punto de referencia
que se toma como base de la onda. Dicho punto se define de forma independiente para cada
subintervalo como el valor con mayor diferencia en magnitud respecto al punto 3 y se denota
por g_ y ¢, respectivamente. Por la propia definicion de regién de soporte, dichos puntos se
corresponden con los extremos de la region de soporte: §— = g5_ y ¢4 = ;. De este modo,
las dreas dependen de la altura de su respectivo flanco de onda. Para el calculo de dichas areas
se aplica nuevamente la regla del trapecio, y se obtienen las expresiones:

- 1. . ~
A7 = Z §(Qk+Qk+1) - Q—’

ke[3-7)

= Y

ke [3,3+)

1

5(5’“ +qr+1) — O+ (2.54)

123



DANIEL ALFONSO CASTRO PEREIRO

En la subfigura 2.24(c) se muestran, en su parte superior, la secuencia de referencia, q,,,
y, sobre ella, los puntos de referencia ¢_ y ¢, v las dreas que éstos delimitan en cada uno
de los intervalos. En la parte inferior, se ilustra el drea resultante de la expresion anterior,
que observada en conjunto con las dreas mostradas en la subfigura 2.24(b) permite apreciar la
relacién entre ambas para cada intervalo.

Una vez completada la definicion de los elementos necesarios para el cdlculo de 1a similitud
local, vamos a analizar el comportamiento de ésta sobre el ejemplo de la figura 2.24. Si
observamos la morfologia de las secuencias originales, resulta evidente que poseen una gran
similitud en el intervalo izquierdo, pero muestran grandes diferencias en su intervalo derecho.
El tratamiento independiente de ambos intervalos, permite que la medida proporcione el
resultado esperado: mediante el alineamiento en magnitud, la diferencia en el flanco izquierdo,
AA7, es casi despreciable y representa una ratio respecto al drea de referencia, AA, ,

Por el contrario, el flanco derecho presenta una diferencia AA;F mucho mayor, dando lugar
+

. AA
a una ratio A_f

a la disimilitud local, que serd ponderada en funcién de la distribucién de diferencias entre
AAT AAT
T AAT +AAJ+ y AAT +AA+
totalidad de las diferencias es el derecho que coincide con el de mayor ratio respecto al drea
+

Al
A+’

baja.

elevada. Cada ratio representa la contribucién de su respectivo intervalo

ambos intervalos En este caso, el intervalo que concentra la practica

de referencia. En consecuencia, como era de esperar, la contribucién del flanco derecho,

se aproximard al valor calculado de disimilitud local.

Similitud respecto a una plantilla de referencia

Las medidas de concordancia y disimilitud local constituyen los elementos de base que
empleamos para definir la similitud de una plantilla respecto a otra de referencia. En dicha
definicién, se combinan los valores que proporcionan ambas medidas para cada uno de los
puntos relevantes de la plantilla de referencia, de modo que la similitud se obtiene a partir de

la comparacién de las plantillas entorno a dichos puntos.

Definicion 16. Dadas dos plantillas TS_ y B, definimos la similitud a trozos de T5_, con
respecto a B,,, denotada por PS(T_,, By,), como:

PS(Ty_1,Bu) = D Cp(@i1.40)- (1 —sigm(D, (¢5_1,4,)))

pj ERy

- max  sigm Dy, (qy,_1,a,,) (2.55)
pilas 1 %pan
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donde sigm(x) es la funcion sigmoidal:
ox
sigm(z) = ——— (2.56)
1+ (ax)?

Es conveniente resaltar que la notacién empleada para las plantillas, T);_, y B,,, tiene un
cardcter meramente ilustrativo. La definicion es aplicable a cualquier tipo de plantilla formada
por una subsecuencia y su respectivo conjunto de puntos relevantes y regiones de soporte,
independientemente de que represente a un latido o a un grupo.

El célculo definido en 2.55 estd compuesto compuesto por dos términos diferenciados:

— EI primero representa la contribucion del conjunto de regiones de soporte asociadas a
los puntos relevantes en los que g§,_; concuerda con gq,,. Nétese que el sumatorio se
extiende sobre todo el conjunto de puntos relevantes, pero debido a la ponderacién por
sus respectivos ratios de concordancia, solo aquellos donde existe concordancia positiva
aportan una contribucién neta. El resultado final de este término depende directamente

del nimero de puntos relevantes en los que existe concordancia.

— El segundo término representa la contribucién del conjunto de regiones en cuyos puntos
relevantes la concordancia es nula. Su aportacién a la similitud es negativa y se cuantifica
apartir de la disimilitud local mdxima obtenida para las regiones del conjunto, por lo que
su valor no depende del niimero de puntos que éste contiene. La eleccién del maximo
tiene por objeto penalizar la magnitud de las diferencias morfolégicas en lugar de su
extension temporal, de modo que, el valor de la similitud a trozos de una plantilla con
respecto a diferentes plantillas de referencia, se vea penalizada en mayor medida ante

diferencias de mayor magnitud, aunque afecten a un menor nimero de regiones.

La funcién sigm(z) se introduce para convertir la medida de disimilitud local de cada
region de soporte en una contribucién a la similitud acotada al intervalo [0, 1], donde el valor
minimo representa la contribucién de una regién con disimilitud nula. Esta conversion supone
la proyeccion no lineal del intervalo [0, o0], correspondiente al dominio de la disimilitud local,
sobre el intervalo [0, 1]. La funcién sigm(x) realiza dicha proyeccién de forma exponencial,
como se muestra en la figura 2.25, donde se representa la funcién para varios valores del
pardmetro .. Como consecuencia, cualquier intervalo en la imagen de la funcién estd generado
por un intervalo finito de su dominio, cuya anchura puede reducirse hasta el valor deseado
mediante el pardmetro «. Por ejemplo, en la figura, puede observarse como, para o« = 8§,

el 95% del conjunto imagen, correspondiente al intervalo [0,0.95], se genera a partir del
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Figura 2.25: Representaci6n de la funcién sigmoidal sigm(x) para miltiples valores de pardmetro a.

conjunto [0, 0.4] del dominio. Bajo estas condiciones, las regiones con disimilitud superior a
0.4 tendrian una contribucién a la similitud muy préxima y, en todo caso, irrelevante.
Laestrategia seguida para determinar el valor asignado a « se basa en definir un intervalo de
valores de disimilitud aceptables y su correspondencia en el conjunto imagen de sigm(z), de tal
modo que las contribuciones a la similitud a trozos de las regiones con diferencias morfolégicas
significativas sean despreciables. El fin que se persigue es limitar las contribuciones de menor
cuantia a aquellos valores de disimilitud que puedan presentar las secuencias que comparten
un mismo patrén morfoldgico. En este punto cabe destacar que la eleccién de un intervalo
no comporta un tratamiento diferenciado de los valores incluidos frente a los excluidos de
él, sino un ajuste de la rapidez con la que decrece la contribucién de una regién de soporte
a medida que aumenta su disimilitud. Por ello, no es necesario determinar con precision el
intervalo de valores admitidos, siendo suficiente una estimacién aproximada. Para obtener
dicha estimacién, planteamos un escenario en el que la variabilidad temporal y en amplitud
entre dos complejos QRS es anulada en su totalidad mediante DDTW, salvo por un variacién
temporal en anchura de una tinica muestra. Los valores de disimilitud local obtenidos en dicha
situacion servirdn de referencia para definir el limite superior del intervalo. Simulamos este

escenario empleando una aproximacién triangular para modelar las ondas de los complejos,
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(?;Jr |

;-

(d)

Figura 2.26: Calculo de la disimilitud local sobre dos ondas triangulares. En la subfigura (a) se muestra la secuencia
triangular de referencia, q,,, con sus respectivos pardmetros de anchura y altura en cada flanco. Las
regiones sombreadas indican el desplazamiento que pueden sufrir los flancos ante variaciones en anchura
de hasta una muestra, ya sea positiva o negativa. En la subfigura (b) se muestra la secuencia de referencia
y, sobreella, g%, _;, que denota aquella variacién de entre las permitidas en (a) que maximiza la diferencia

de dreas AA "y AAJ.*.

donde cada flanco se representa mediante una recta de pendiente constante. En la figura 2.26,
puede observarse el esquema planteado. La onda triangular de referencia, g,,, se muestra en
la subfigura 2.26(a), con anchura y altura diferentes para cada flanco. Las zonas sombreadas
se corresponden con los cambios que sufriria cada flanco ante una variacién de su anchura de
una muestra, ya sea ésta positiva o negativa. En la subfigura 2.26(b) se muestra la situacién
en la que una segunda secuencia triangular, g;,_,, presenta un incremento de anchura de una
muestra en ambos flancos, y que se corresponde con la que genera una mayor disimilitud.
Bajo estas condiciones, las diferentes dreas empleadas para el cdlculo de la disimilitud

local, en cada uno de sus flancos, pueden expresarse como:

G- G667
AAj = T a— A]. = 5 (2.57)
|§°_§°+| |a” - A‘+‘G+ - 3)
+ J J + J J
AAj == Aj = 5 (2.58)
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A partir de ellas obtenemos el valor de disimilitud local para esta aproximacion:

Do g = A4y 1 Ad; (2.59)
; dn) = 5= — + = = o '
pi\dn-1,9 G- AA; +AA;‘ jt—j AA; +AA;'

Obsérvese que el valor de la disimilitud tiene una dependencia directa con la anchura
de cada flanco de onda, mientras que su altura solo influye en términos relativos, para la
ponderacion de la contribucién de cada flanco al valor final. En consecuencia, el valor mdximo
de disimilitud local se obtiene con la anchura minima establecida para una onda del complejo
QRS, que en nuestro caso, segiin comentamos en la subseccién 2.3.1, hemos fijado en 20ms
(0 min, = 10ms por flanco). Expresando dicho valor en niimero de muestras a través la frecuencia

de muestreo (f,) obtenemos:

f -1
Dy (a7-1,4,) = {IJOW (2.60)

que para las frecuencias empleadas en las bases de datos de referencia se corresponde con:

D, (q5,-1,49,) = 0.25 para f, = 360Hz (2.61)
D, (ay_1,4,) = 0.33 para f, = 250Hz (2.62)

Simulamos el escenario descrito empleando dos complejos idénticos que presentan un
desfase temporal, introducido artificialmente al desplazar la marca fiducial del latido. La
magnitud del desfase es superior, en una muestra, a la que puede compensar el alineamiento
mediante DDTW, de modo que las secuencias alineadas presentan una desalineacién de una
Unica muestra.

Enlafigura 2.27 se muestran varios ejemplos de complejos QRS cuyas ondas son represen-
tativas de la diversidad morfoldgica que podemos encontrar en una sefial de ECG, presentando
diferentes combinaciones de anchuras y alturas. En la parte superior de las subfiguras, se
muestra el complejo original, denotado por q,,, y la secuencia obtenida tras desplazar la marca
fiducial § + 1 muestras, denotada por gf,_;. En la parte inferior, se muestran las secuencias
alineadas que, como puede observarse, presentan un desalineamiento temporal de una muestra.
En la parte central de cada subfigura, se representa el valor de disimilitud obtenido para la
region de soporte de cada uno de los puntos relevantes presentes en la secuencia de referencia.
Dichos valores se encuentra en todos los casos por debajo de 0.25, salvo uno, que se aproxima
a 0.40. Esta excepcion estd asociada a una onda estrecha y de gran amplitud, que, en este

caso, se corresponde con el pulso generado por la activacién de un marcapasos. Se trata de
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un resultado esperable, ya que, para una onda con una altura dada, una disminucién de su
anchura, reduce las dreas de referencia A~ y A% y, al mismo tiempo, aumenta la pendiente de
los flancos, 1o que produce un aumento de las diferencias AA~ y AA™*. Por lo tanto, podemos
esperar disimilitudes semejantes para cualquier onda de igual anchura.

A partir de los resultados expuestos, tomamos el intervalo de disimilitud [0, 0.40] como
referencia para la eleccion del valor de «, cuyo valor quedara determinado por el intervalo de
contribuciones correspondiente en el conjunto imagen [0, 1]. Si observamos el comportamiento
de la funcién sigm(z) para distintos valores « en la figura 2.25, se aprecia que los valores
mds bajos, =1y a=2, generan contribuciones demasiado bajas para valores de disimilitud
excluidos del intervalo de referencia. Por otra parte, con a =8, se generan valores demasiado
elevados para disimilitudes superiores a 0.25, que, como hemos visto, podrian presentarse
entre morfologias similares. Por ello, elegimos un valor intermedio entre ambos extremos,
a =4, que otorga contribuciones en el rango [0, 0.71] para las disimilitudes menores de 0.25,
donde se ubican la prictica totalidad de las medidas de los ejemplos mostrados; intervalo que
se extiende hasta [0, 0.85] para el intervalo de referencia [0, 0.40].

Ademads, con este valor, los valores de disimilitud superiores, pero proximos, al limite
superior generan contribuciones de escasa magnitud, lo cudl es deseable, habida cuenta que
en los ejemplos mostrados, las morfologias de los complejos eran idénticas, y se espera que
los valores de disimilitud aumenten entre complejos diferentes.

A efectos de ilustrar la idoneidad de los intervalos seleccionados, en la figura 2.28 se
muestra el resultado de la medida de disimilitud local sobre tres pares de complejos QRS
donde se han tomado como referencia las mismas secuencias q,, de la figura 2.27. Los
complejos QRS se corresponden con los mostrados previamente en las figuras 2.22 y 2.23
para ilustrar las situaciones a las que debe dar solucién la medida de disimilitud; por lo tanto, la
figura también sirve como ejemplo de la bondad de los resultados que proporciona la medida
disefiada.

En la subfigura 2.28(a) podemos observar como la medida compensa la influencia de las
ondas adyacentes, proporcionando un valor elevado de disimilitud para la regién de soporte
de la izquierda debido a la ausencia de onda R en la subsecuencia g;,_;; en consecuencia,
el valor de similitud a trozos respecto a g,, serd bajo. En la siguiente regién de soporte, se
muestra el efecto de la alineamiento vertical, haciendo que la disimilitud sea practicamente
nula. En la subfigura 2.28(b) también se puede apreciar el efecto de alineamiento vertical.

Obsérvese como a pesar de la disparidad existente en la magnitud de las diferencias entre
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0.5 0.5

(a) (b) (©

Figura 2.27: Ejemplo de valores de disimilitud local entre secuencias idénticas con desalineamiento temporal. En cada
subfigura se representan, en su parte superior, dos secuencias del mismo complejo QRS, desplazadas
temporalmente entre si §+1 muestras. Y en su parte inferior, las secuencias alineadas; obsérvese como
el desfase temporal se reduce a una tGnica muestra. Por tltimo, la zona central muestra los valores de
disimilitud obtenidos para las regiones dominantes de la subsecuencia de referencia. Fuente: MIT-BIH
Arrhythmia DB. (a) R200.C1 [05:01.481], (b) R104.C1 [06:48.572], (c) R118.C2 [08:14.133].

ambas regiones de soporte, la disimilitud en ambas es similar. En este ejemplo, el valor de
la disimilitud para la regién derecha puede parecer incorrecto, dado que existe una clara
diferencia morfolégica entre ambas secuencias, pero hay que tener en cuenta que la secuencia
de referencia, q,,, posee en dicha regién una tnica onda, que también estd presente en la otra.
La diferencia morfolégica se manifestard cuando se tome la secuencia gy, _; como referencia,
ya que en ella existe un tercer punto relevante para el que no existe correspondencia en
q,,. Por tltimo, en la subfigura 2.28(c), se muestra como la medida compensa las diferentes

dimensiones de las ondas constituyentes del QRS. En ella pueden apreciarse seis puntos
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Figura 2.28: Ejemplos de disimilitud local sobre tres pares complejos. En la parte superior de cada subfigura se
muestran las subsecuencias originales; en su parte inferior, las secuencias alineadas, y en el centro, los
valores de disimilitud obtenidos para cada regién de soporte de la subsecuencia de referencia. Fuente:
MIT-BIH Arrhythmia DB. (a) R200.C1 [05:01.481],[04:50.369], (c) R104.C1 [06:48.572], [06:47.733],
(c) R118.C2 [08:14.133], [07:40.989]. Orden de los complejos: (——)(- -~ -).

relevantes, dos de ellos de amplitud claramente superior al resto. Gracias al alineamiento
vertical y a la ponderacién empleada, los valores de disimilitud son bajos y similares, salvo en
una regién que presenta mayores diferencias morfoldgicas; en todo caso, aunque mds elevada,

la disimilitud se encuentra dentro del intervalo admitido.
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Similitud entre subsecuencias

La medida de similitud a trozos depende de los puntos relevantes y regiones de soporte
de una de las secuencias y, por lo tanto, es asimétrica. Teniendo en cuenta que la medida de
similitud empleada para el agrupamiento debe ser simétrica, definimos la siguiente medida de

similitud entre subsecuencias:

Definicién 17. Se define la similitud entre B, y T._, como:

3

S(Bn,T_1)=PS(TS_1,Bn) + PS(Bpn,TS_1) (2.63)

n—1»

De este modo se obtiene un valor que captura la concordancia, similitud y complejidad
morfoldgica de ambos segmentos de sefial. Esta medida nos permite seleccionar la plantilla
mds similar a otra dentro de un conjunto, pero todavia no nos permite determinar cudl es el
grado de similitud que presentan.

La figura 2.28 nos sirve de base para abrir la discusién sobre la necesidad de una medida
que tengan en cuenta el niimero de puntos relevantes del complejo QRS. En 2.28(a) y 2.28(c) se
muestran dos casos en los que la similitud a trozos podria proporcionar un valor similar, a pesar
de que en el primer caso la diferencia morfolégica es manifiesta, mientras que en el segundo
es irrelevante. En este caso, el problema podria persistir incluso tras calcular la similitud entre
subsecuencias definida en 2.63. El origen del problema reside en el efecto acumulativo del
numero de regiones relevantes en el valor de similitud, que contrarresta la menor disimilitud
que presenta cada una de ellas en comparacion con las de 2.28(a). Con este ejemplo se busca
ilustrar la necesidad de una medida que proporcione valores comparables e indicativos del
grado de similitud entre plantillas. Para ello, definimos dos medidas normalizadas:

Definicion 18. Se define la similitud a trozos normalizada como:
~ PS(Ty;_4, By)

PS(TS_,,By)= n—b 2.64
Definicion 19. Se define la similitud normalizada como:
c S(an chl)
SBn Ty )= 7T The T (2.65)
Y (IRa| + R y)

donde R, _, es el conjunto de puntos relevantes asociado a T)S_ .

Estas medidas nos proporcionan una valor promedio de similitud por regién relevante,
de forma que partiendo de los intervalos de disimilitud admitidos para una regién es posible

establecer una escala indicativa del grado de similitud entre dos plantillas.
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2.5.2. Seleccion del grupo mds similar

Una vez definidas las medidas necesarias para la comparaciéon morfolégica entre plantillas,
es necesario establecer los criterios para elegir cudl es el grupo que presenta una morfologia
mds similar a un determinado latido.

La presencia de diferentes morfologias de QRS en un segmento de sefial de ECG estd
asociada a la existencia de un conjunto de puntos de activacioén y rutas de propagacion que
se alternan en el tiempo. Dicho conjunto es generalmente reducido, llegando en el caso de
una situacién de normalidad cardiaca a contener un Unico elemento. Por este motivo, es
muy probable que la mayoria de los complejos QRS de un registro de ECG compartan su
morfologia con alguno de los complejos QRS presentes en un breve intervalo temporal previo.
Basandonos en esta premisa y teniendo en mente el objetivo de proporcionar un agrupamiento
en tiempo real, la bisqueda del grupo C¥, € C,,_1 que presenta la mejor correspondencia
con un latido B,, se realiza, en primer lugar, dentro del conjunto de grupos presentes en su
contexto temporal. Con ello se pretende reducir el nimero de comparaciones necesarias para

asignar un latido a un grupo:

Definicion 20. Definimos el contexto temporal de un latido B,,, denotado por T—ctx™ (B,,) ,

como el conjunto de T latidos previos
T—ctx” (Bp)={B,_;|1<i<T} (2.66)

A partir de esta definicién, obtenemos el conjunto de grupos presentes en el contexto de

B,,, denotado por C¢* , < C),_1, como

o ={C_, | C._1€Cphy AIBjeT—ctx” (By) A B;eCl_4}. (2.67)

La duracién del contexto se fija en 7 = 15 latidos, el nimero de latidos mostrados en la
tipica tira de 10s de ECG utilizada por los cardiélogos para una frecuencia cardiaca de 80
latidos/min. Consideramos que este contexto es suficientemente largo para incluir todas las
morfologias presentes en una arritmia multifocal. A lo largo de esta seccidn, se hard uso de
todas derivaciones disponibles en la sefial de ECG, por lo que se utiliza el superindice [ para
denotar la derivacion.

Para identificar el grupo mas similar del contexto, denotado por sim, se hace uso de las
medidas de similitud y similitud normalizada entre plantillas. En el algoritmo 3 se muestra

el procedimiento a seguir para su obtencién. En primer lugar se busca, para cada derivacion,
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entre todas las plantillas de grupo del contexto temporal, T,ffl € C¢* ,, aquella que presenta
mayor similitud:

T ) (2.68)

n? n—

Smax' = arg max, S(B!

A continuacidn, se obtiene el conjunto de grupos mds similares mediante una votacién por
mayoria:
Smax=mode{Smax' |l€[1, L]} (2.69)

Si resulta elegido un tnico grupo, se considera el mds similar: sim = Smax. En caso
contrario, se realiza una segunda votacién empleando la similitud normalizada y teniendo en

cuenta Unicamente aquellos grupos elegidos en la votacién anterior:

ceSmax ‘S(Bl Tc ! ) (270)
Smax=mode{Smax'|1€[1, L]} (2.71)

Smax' = arg max

Si en esta ocasién resulta elegido un tnico grupo: sim=Smax. En caso de producirse un
segundo empate, el dltimo criterio de decision serd el maximo valor de similitud promedio
sobre todos los canales:

SrLS(BL TS

ce gmax L

sim = arg max

(2.72)

Una vez elegido el grupo mds similar, C*™,, para el latido B,, dentro de su contexto
temporal, debe decidirse si se asigna a dicho grupo o si, por el contrario, es necesario continuar
la busqueda fuera del contexto. En la figura 2.29 se muestra el procedimiento completo de
seleccion de grupo y asignacién de latido.

El latido B, se asigna al grupo C*™ y, en consecuencia, C!'"; = si se cumple:

s
S(BL, ™) > 4, vl e 1, L]. (2.73)

Se fija un valor v = 0.30 que corresponde con el doble de la mdxima contribucién a
la similitud de un punto con una disimilitud local de 0.40, limite del rango fijado como
admisible. De este modo, se impide la asignacién de latidos en los que todas sus regiones
tengan disimilitudes proximas a dicho limite.

Cuando B,, y C*™, no son suficientemente similares, se realiza una nueva comparacién
dentro del subconjunto C,,_1— C* |, del que se obtiene el grupo méds similar C5™% siguiendo

el procedimiento descrito en el algoritmo 3. Si B,, y C*™* son suficientemente similares

(cumplen la condicién 2.73), el latido se asigna y C¥" = C5"™* En caso contrario, el latido no
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Algoritmo 3: Algoritmo para seleccion de la plantilla grupo mas similar a un latido.

Entrada: B!, [ € [1, L]: Plantilla de latido.
Tsfl, 1 € [1, L]: conjunto de plantillas de grupo.
Salida: sim: Indice de la plantilla més similar a B.,.
» Buscar, para cada derivacidén, la plantilla con mayor similitud:
1 para: <— 1 a L hacer
2 | Smax' =arg max, S(BL, T )
3 fin
» Seleccionar el grupo o grupos mas similares mediante votacidén por

mayoria:

4 Smax=mode{Smax'|1€[1, L]}

5 si |Smax| = 1 entonces

6 sim = Smax

7 en otro caso

» Realizar segunda votacién empleando la similitud normalizada:

8 parai <— 1 a L hacer

9 ‘ Smaxl = arg Max .cgpqy S(Biu Tsil) ;

10 fin

1 | Smax=mode{Smax'|le[1,L]};

12 | si|Smax| = 1 entonces

13 | sim = Smax

14 en otro caso

15 ‘ sim = arg MaX .cSmax ZZL=1 S(Biw chLil)/L
16 fin
17 fin

18 devolver (sim) ;

se asigna a ningun grupo y el grupo mds similar C*"; se elige entre C5™, y C%™* aplicando

el mismo algoritmo de seleccién.

2.6. Actuadlizacion de grupos

Para responder de forma adaptativa al comportamiento cambiante del ECG, los grupos
deben crearse, modificarse o fusionarse de forma dindmica en respuesta a la incorporacién de
cada nuevo latido. El tipo de actualizacién a llevar a cabo dependerd de la decision de asignar

o no dicho latido al grupo con el que guarda mayor similitud. A continuacién detallaremos
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B,

|

(Cﬁl E Cctxl)

[ Seleccion de grupo ]

Selecci(’)n de grupo
(CI™ € Cr1 —C27))

!

~ _
S(ak, g™ >y

Modificacién o
de grupo

Cpt = C U Bp
[ Seleccién de grupo ]

s Fu51on de Creacion
grupos de grupo

Cn

Figura 2.29: Diagrama de flujo de los procesos de seleccion de grupo y actualizacion del conjunto de grupos.

las implicaciones de cada una de las posibles operaciones: creacién, modificacién y fusién de

grupos.

2.6.1. Creacion de un nuevo grupo

Si B,, no se asigna a C’W”’ , se crea un nuevo grupo C7°" y su plantilla se inicializa para
1
cada derivacién utilizando la representacion del latido: 7"¢*-! = B! . Entonces el conjunto de

grupos se actualiza a Cy, = C,,_1 U {C}"}.
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2.6.2. Modificacion de un grupo
Si B,, se asigna a C*™,, entonces el nuevo latido se incorpora al grupo que se actualiza a:

Crin=C"n U {B,} (2.74)

win,l wml
n— l’P

rando una nueva plantilla, 7!, para cada derivacién. Para ello, es necesario calcular la nueva

La plantilla actual del grupo, 7""";'=< ¢ >, también debe actualizarse, gene-

secuencia que representa la morfologia del grupo, g™, a partir de ¢', y qflmll

“WIn. win,l . .
gyt =(1—B)gyw, + Bmedia({d, , | (x,y)em}) (2.75)
gyl =g+ gt (2.76)

! y o . L . .
donde q{”ﬁ = q{”ﬁ .Eltérmino 3 es el coeficiente de la actualizacién exponencial. Asignar un

valor para 3 implica establecer un compromiso entre plasticidad y estabilidad de la plantilla del
grupo. Fijamos 3 = 1/8 de modo que los dltimos 16 latidos asignados al grupo proporcionan
el 90 % de las contribuciones a la plantilla actual. Esto permite que la plantilla se adapte a
evoluciones rdpidas del patrén morfolégico correspondiente al complejo QRS, considerando
rapidas como aquellas que se producen en tiempos del orden de decenas de segundos.

A continuacion, se obtiene el conjunto de puntos relevantes y sus respectivas regiones de

soporte P! a partir de la nueva secuencia g'"!, dando lugar a la plantilla:

Tyl =< gvint print > (2.77)

2.6.3. Fusion de grupos

A lo largo del proceso de agrupamiento, los patrones morfoldgicos representados por los
grupos evolucionan a causa de las operaciones de modificacién descritas en el punto anterior.
Cuando dos grupos diferentes evolucionan de tal forma que pasan a representar la misma
morfologia de complejo QRS, éstos deberian fusionarse. Esta situacion es frecuente cuando
los complejos QRS sufren distorsiones transitorias en su morfologia debidas a la variabilidad
intrinseca tanto del proceso de activacion/propagacién del latido como del de adquisicion del
ECG; dichas distorsiones provocan una reduccién, por debajo del umbral de asignacién, de
la similitud de los complejos con los grupos que mejor representarian su patrén morfolégico.
Como consecuencia, en cada uno de estos casos, se crea un nuevo grupo que esta sujeto a un
periodo transitorio inicial durante el cual la plantilla para cada derivacién puede evolucionar

aproximandose a su grupo mds similar.
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Para detectar esta situacion, definimos una relacion closest que enlaza cada grupo con su
grupo mds similar entre los creados con anterioridad a €l. La relacion se establece para cada

grupo C*" en el momento de su creacién como:
C’;fm =closest(Cp") (2.78)

donde C!'" es el grupo méds similar al latido B,, causante de la creacién del nuevo grupo.
Durante la evolucién de las plantillas por la asignacién de nuevos latidos, la relacién podria
tener que actualizarse.

Cuando un latido B,, se asignaa C'™,, el grupo se actualiza a C'"" y su grupo ms similar
podria cambiar. Resultarfa costoso e innecesario revisar la relacién closest siempre que se

diese esta situacion, por lo que se afiada una segunda condicién. La relacion se revisa si:

3CE_, | C3_, # O AS(BL T ) > 4,V e 1, L] (2.79)

X

donde C¢ _; pertenece al mismo subconjunto de C,, que C¥'",, ya sea C¢' e

10 Cn—1— n—1-

Esto significa que la condicién de asignacién 2.73 se cumple para mds de un grupo. En este
caso, se revisan las correspondencias establecidas en la relacién closest segin se indica a

continuacién:

1. Dado que C’;fi” ha sido actualizado, volviéndose mds similar a B,,, se selecciona el grupo
mads préximo C;,_; a B,, dentro del subconjunto de grupos restante:

L
Ci_y=argmaxce Lcw (Y S(BL, T5t))/L) (2.80)
=1

2. Si el dltimo latido asignado a C*™; es posterior al de C'_; se modifica la correspon-
dencia de C)V™:

C; = closest(C’,’”f”) (2.81)
3. En caso contrario, se modifica la de ambos:
CP = closest(C)'™) CO¥in = closest(C?) (2.82)
donde C? | = closest(C5_,)y Ch = CV _,.

Una vez actualizada la relacion closest, se evalia la posible fusion de los grupos CV" y C%,

dado que sus plantillas han evolucionado llegando a ser suficientemente similares al dltimo
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latido. La condicién para fusionar dichos grupos serd andloga a la condicién para asignacién
de latidos:
S(Ts N Twm l) >,7/, (283)

n

donde «' =0.40, que corresponde a la contribucién maxima de un punto con disimilitud local
de 0.20, aproximadamente; esto supone que, en promedio, las disimilitudes de las regiones en
ambas plantillas deben estar en la mitad inferior del rango fijado como admisible. El motivo
por el que se incrementa el umbral con respecto a 7y es que los segmentos de sefial de ambas
plantillas representan un complejo QRS promedio con una tasa de sefial/ruido mejorada.

Posteriormente, se considera el caso especial de aquellos grupos que se encuentran en
su periodo transitorio. Establecemos la duracién de este estado transitorio en términos del
ndmero de latidos asignados, de modo que, si se asigna B,, a O™ y |C/"| < p, se evalda
la posible fusién del grupo (condicién 2.83) con su grupo mds similar C5 = closest(C¥™)
(véase figura 2.29). El pardmetro p se corresponde con el nimero minimo de latidos que
deben ser asignados a un grupo para confirmar que representa una morfologia independiente
y consideramos p = 10 suficiente para este propodsito.

Cuando dos grupos C' y C¢ se fusionan, el conjunto de grupos, la plantilla de grupo y
la relacion closest se actualizan en consecuencia (suponemos que C= closest(C)'™) a efectos

de notacién):

1. C¢ se actualizaa CS =C¢S U O,

c,l wml

2. gy se modifica fusiondndose con g},
q';:ln ( B)dg n+52 {gynt] (z,y)em}) (2.84)
donde q permanece inalterado.

3. La plantilla se modifica a T¢! =< q%!, PS! >, donde PS! es el conjunto de puntos

relevantes y regiones de soporte obtenidos a partir de &'

4. La relacion closest se actualiza eliminando el par (C<, C/¥'™) y reemplazando C)'" por

C¢ en todos los pares en los que aparezca el primero.

Tras la fusién del grupo C*™, se comprueba la posible fusién de cada uno de los pares

modificados en la relacién closest.
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2.7. Control de proliferacién de grupos

La creacién dindmica de grupos conlleva el problema de identificar aquellos complejos
QRS contaminados por ruido que podrian causar la proliferacién de grupos. Cuando aparece
ruido en una derivacién de ECG, el QRS puede mostrar diferentes cambios. En algunos casos,
segmentos de ECG con una baja relacion sefial/ruido presentan un elevado nimero de ondas
y estas pueden ser detectadas a través de un nimero anormal de puntos dominantes. En otros
casos, es necesario conocimiento del dominio para discernir si los cambios corresponden a una
nueva morfologia de QRS o a una version ruidosa de una previa. Algunas alteraciones son bien
conocidas y estan descritas en la bibliografia, pero otras pueden representar un desafio incluso
para un cardiélogo experto, que necesita comparar cada latido con aquellos presentes en su
contexto temporal para identificar si estd relacionado con un cambio morfoldgico repetitivo, un
intervalo de ruido o un latido ruidoso aislado. En el método propuesto se sigue una aproxima-
cién con dos frentes, uno a nivel de latido y otro basado en contexto, para detectar complejos
QRS ruidosos. El ruido puede estar presente en una o mds derivaciones y a continuacién se
analizard como influye cada una de ellas en el agrupamiento de un latido concreto.

Se define una variable de estado lead_noiseil para denotar la existencia de un intervalo
ruidoso en la derivacién [ que contiene el latido n-ésimo. Dicho intervalo comienza con el
primer latido ruidoso detectado en esa derivacion justo después de una secuencia de latidos
previos libres de ruido. Un intervalo ruidoso puede contener tanto latidos ruidosos como libres
de ruido en la derivacion [. Dicha condicidn se representa como un atributo del latido denotado
por beat_noisefl.

Una vez iniciado un intervalo de ruido en la derivacién [ y mientras éste persista, la
caracterizacion de cualquier nuevo latido B,, puede incluir en dicha derivacién no solo ondas
QRS sino también artefactos de ruido. Por este motivo, se modifican las reglas de seleccioén y
asignacién de grupo (subseccién 2.5) de modo que no se tengan en cuenta los puntos relevantes

del latido para el cdlculo de la similitud en la derivacién afectada:

- S(BL, T

n—1

) se sustituye por PS (B!, T!)

- §(BL, T

n—1

) se sustituye por PS(BL, 7).

En consecuencia, la condicién para asignar un latido a un grupo existente en una derivacion [

durante un intervalo de ruido pasa a ser:

PS(BL, T"™) > ~. (2.86)

n
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Un intervalo de ruido en la derivacién [ finaliza cuando tengamos « = 3 latidos contiguos
que sean considerados libres de ruido en dicha derivacién. El final del intervalo se fija en el
latido inmediatamente anterior al primero libre de ruido. Un latido B,, se considera libre de

ruido si, tras completar su agrupamiento, cumple alguna de las siguientes condiciones:
— Es asignado a su grupo mds similar y cumple la condicién de asignacion 2.73:

B, € C¥" A S(BL, T > A, (2.87)

— Es asignado a un nuevo grupo y no ha sido etiquetado como ruidoso por los métodos de

deteccion que se describirdn a continuacion:

B, e Cr¥" A beat_noiseﬁffalse. (2.88)

2.7.1. Deteccion de ruido basada en latido

La deteccion de ruido a nivel de latido se activa cuando se detecta un nuevo latido B,,.
En ese instante, se estima el nimero de ondas presentes en el QRS como |D!,| para cada
derivacion [. A partir del resultado se determina si B,, se considera ruidoso en la derivacién [

aplicando la siguiente regla:
Si | DL |>n = beat_noise', = true. (2.89)

El término 7 es el maximo nimero de ondas que podrian estar presentes en un QRS libre de
ruido. Establecemos 1 = 6 para admitir complejos con ondas Q, R y S, combinadas con R’,
S’ o espigas como ocurre en los latidos de marcapasos, fusién de marcapasos y normal o que
presentan bloqueo de rama.

Adicionalmente, si |R!| > 7, el complejo QRS se considera distorsionado por ondas
relevantes causadas por ruido. Si esto ocurre en algunas derivaciones pero no en todas, se
ignoran dichas derivaciones durante la asignacién y actualizacién de grupos, pero si ocurren
en todas las derivaciones, el latido se considera fallido y se asigna a su grupo mds similar sin
que éste actualice su plantilla.

2.7.2. Deteccion de ruido basada en contexto

La deteccion de ruido basada en contexto se activa con la creacién un nuevo grupo para

un latido B,,. Entonces se exploran dos posibles explicaciones:
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— Hipétesis de ruido: existe un intervalo de ruido que distorsiona la morfologia del latido.

Bajo esta hipdtesis cada latido se asigna a su grupo mas similar.

— Cambio morfolégico: la morfologia del latido presenta un cambio respecto a los patrones
previos. Bajo esta hipdtesis se permite la creacién de nuevos grupos.

La evaluacion de estas hipétesis se realiza a lo largo de un contexto temporal de 7 latidos
con una duracién suficiente para comprobar la evolucién de la diversidad de grupos. Se define

el contexto temporal posterior a B,, como:
T—ctx T (By)={Bn1:|0<i<T} (2.90)

Se establece una hipdétesis de ruido, denotada por hyp_noisel

i SObre cada derivacion y

para cada latido B,,,; € T—cix™(B,,). La hipétesis se inicializa utilizando el estado de ruido

actual para el primer latido y el valor del latido previo para cada nuevo latido:
hyp_noiseil = lead_noiseil_l hyp_noiseﬁl = hyp_noiseln ol (2.91)

El valor de la hipétesis para el latido B, +; puede modificarse posteriormente bajo tres

circunstancias:

— Si B,,4; se considera ruidoso en la derivacion [ como resultado de la detecciéon de ruido
a nivel de latido, la hipétesis de ruido se establece como cierta, independientemente de

su valor anterior:

Si beat_noiseil Li=true = hyp_noiseln L=true (2.92)
— Si se creaun nuevo grupo para B, 1 ;, definimos el conjunto de derivaciones responsables

de su creacion, denotado por L%, que son las candidatas a ser consideradas ruidosas:

Lwse ={1| S(BL, ., ot ) <vhu

{l| lead_noise', ., = true A PS(B., ., T::T;Ql) <7} (2.93)

Para cada una de estas derivaciones, se comprueba la posibilidad de asignar el latido
aun grupo C<_, bajo las condiciones de intervalo ruidoso, PS(B!,,;, TfL’Jlri_l)>7. Si
la condicién de asignacién se cumple para todas las derivaciones, significa que la sefial
todavia se parece a una morfologia de QRS previa y, por ello, se establece la hipétesis

como cierta en todas las derivaciones:

Sivle L, 3¢ | PS(BL,,, T:!

mais Dnlyio1)>7 = hyp_noise!, _;=true,¥le L'"*¢  (2.94)
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— Si B,,4; es el ultimo de x latidos consecutivos libres de ruido en la derivacién [,
establecemos la hip6tesis como falsa en dicha derivacion para los « latidos:

Si BfH—i—j libre de ruido , Vj € [0, k—1] = hyp_noiseiLJer

=false,Vj € [0, k—1].
(2.95)

Tras haber procesado los 7 latidos, se aborda la deteccién de derivaciones ruidosas. Para
ello se contemplan dos fases que determinan la validez de la hipétesis de ruido en cada una de
las derivaciones y para cada uno de los latidos del contexto temporal analizado:

— Intervalos de ruido: en esta primera fase se determina qué derivaciones se consideran
ruidosas en la totalidad del intervalo temporal. Para ello se define el conjunto de nuevos
grupos creados en 7—ctx™ ( By, ), denotado por CS% ¢,y el conjunto de latidos causantes
de su creacion, denotado por ctx-new(By,). Si |CS5"Y, | > 7/3 se considera que existe
una proliferaciéon anormal de grupos dado que la apariciéon de mas de 5 morfologias
de QRS nuevas en un intervalo de 15 latidos es una situacién extremadamente rara.
Entonces cualquier derivacidn que sea una causa comiin de creacién de todos los nuevos

grupos se considera ruidosa y se establece la hipdtesis como cierta para ella:
Si |C<n | > 7/3 = hyp_noise!,, ; =true, Vi € [0, 7—1],¥le LT* (2.96)
donde L7 se define como:

LT = {l | VB4 € ctx-new(B,,), le L (2.97)

n+i

— Latidos ruidosos: en esta segunda fase se valora la presencia de ruido en cada latido de
forma individual. Para ello se revisa el estado de la hipétesis de ruido en cada latido
B, +; € ctx-new(B,,). Un latido B,, ., se considera ruidoso si la hipétesis es cierta en
todas las derivaciones [ € Lﬁf’ff ; esto implica la eliminacién del grupo al que habia sido
asignado y la asignacion de cada uno de los latidos de éste a su respectivo grupo mas

proximo:
. -1 _ noise -1 _ noise
Si hyp_noise,, | ;=true,Yle L} = beat_noise,, ;= true, Yle L’ A
win __win noise
n+7—17 Yn+7-—1 v Cn+‘r—1/\
noise
Cn+771=Cn+-,-,1 _{CnJr-rfl} (298)

noise win _ noise
donde By, 1; € Cp%P¢_| By y O =closest(C]%%¢_1).
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Finalmente, una vez concluida la deteccidén de latidos ruidosos, la informacién sobre

intervalos de ruido recogida en la variable lead_noiseiL 4, se actualiza para la totalidad de

i
T—ctxt (B,,). El estado de beat_noiseil 4; se utiliza para establecer el principio y el fin de
los intervalos de ruido para cada derivacion siguiendo los criterios descritos al comienzo del
apartado 2.7. El lead_noise; +-_1 resultante es el nuevo estado de ruido utilizado en el andlisis

de los latidos posteriores.
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CAPITULO 3

VALIDACION DE RESULTADOS

En este capitulo se detalla el procedimiento seguido para validar los resultados producidos
por el método propuesto. El objetivo que se persigue es obtener resultados comparables con
las propuestas existentes en la bibliografia y al mismo tiempo establecer un procedimiento
que sirva como marco de validacién para futuras propuestas. Para ello, se han utilizado como
fuentes de datos las sefiales procedentes de dos bases de datos electrocardiograficas estandar

que se describen a continuacion.

3.1. Bases de datos de ECG ambulatorio

Pararealizar la validacion se han seleccionado las bases de datos de ECG recomendadas por
el estindar ANSI/AAMI EC57 [3] para documentar el desempefio de detectores de arritmias:
La MIT-BIH Arrhythmia Database [29][66] y la base de datos AHA ECG.

3.1.1. MIT-BIH Arrhythmia Database

La MIT-BIH Arrhythmia Database puede considerarse el estindar de oro para las tareas
de agrupamiento y clasificacién de latidos y se emplea como base de datos de referencia
en la prictica totalidad de la bibliografia existente en este dmbito. Esta base de datos estd
compuesta por 48 registros de ECG ambulatorio, obtenidos de 47 pacientes diferentes, que
abarca un conjunto muy completo de ejemplos tanto de arritmias comunes como infrecuentes.
Cada registro tiene una duracién de 30 minutos e incluye dos canales que en casi todos los

casos contienen las mismas derivaciones: la derivacién II modificada (MLII) en el primero y
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la derivacién V1 en el segundo. Hay una excepcidn en el primer canal de tres registros, en el
que la derivacién MLII se ha sustituido por la V5; en el segundo canal, la derivacién V1 se
ha reemplazado en ocho ocasiones por una de las siguientes: MLII, V2, V4 o V5. Las sefiales
originales analdgicas se han acondicionado mediante un filtro pasabanda con frecuencias de
corteen 0.1 y 100Hz y posteriormente digitalizadas a una frecuencia f; = 360Hz, de este modo
se evita tanto el aliasing como la saturacién del conversor. Todos los latidos de la base de datos
han sido anotados por al menos dos cardi6logos expertos, asigndndoles una etiqueta de clase
del conjunto de 16 etiquetas mostrado en la tabla 3.1. Esta base de datos estd disponible de

forma libre y gratuita a través del portal web de la iniciativa Physionet[29].

3.1.2. Base de datos AHA ECG

Esta base de datos fue recopilada por la American Heart Association (AHA) y estd com-
puesta por 155 registros de ECG ambulatorio digitalizados a una frecuencia fs = 250Hz, y
que contienen los tipos mds relevantes de arritmias ventriculares. Cada registro incluye dos
canales y tiene una duracion de tres horas, pero solo los dltimos 30 minutos estdn anotados

manualmente por expertos.

3.2. Anadlisis del ritmo cardiaco

El agrupamiento de latidos basado en la morfologia del complejo QRS conlleva la im-
posibilidad de discriminar latidos prematuros, normales y/o ectdpicos que comparten una
morfologia del complejo QRS comin. La informacién necesaria para poder discriminar co-
rrectamente estos tipos de latidos puede obtenerse de dos fuentes: la primera es el andlisis de
la onda P, que representa la presencia de actividad auricular; y la segunda, el andlisis del ritmo
cardiaco, derivado de la secuencia de intervalos temporales entre latidos.

Aquellas propuestas de la bibliografia que reivindican su capacidad para separar dichos
tipos de latidos omiten el andlisis de la onda P, debido a su complejidad y baja fiabilidad,
e incluyen informacién de ritmo en sus respectivas caracterizaciones de latido. En nuestra
propuesta, hemos seguido el mismo planteamiento e incluimos una etapa de procesamiento
con el objetivo de separar los diferentes tipos de latidos presentes en un grupo morfolégico
a partir de sus caracteristicas de ritmo. Para ello, se ha empleado una clasificacién del ritmo
de cada latido basada en la estimacién de la frecuencia cardiaca media asociada al ritmo de

normalidad y su relacién con la frecuencia cardiaca instantdnea.

146



3.2. Analisis del ritmo cardiaco

Tabla 3.1: Distribucion de las diferentes clases de latidos en la MIT-BIH Arrhythmia Database y en la base de datos
AHA ECG utilizando las etiquetas de latidos MIT-BIH.

Tipos de latidos MIT-BIH Numero de latidos

Descripcion del latido Etiqueta MIT-BIH  AHA
Normal N 75053 319163
Bloqueo de rama izquierda L 8074 -
Bloqueo de rama derecha R 7259 -
Auricular prematuro aberrante a 150 -
Auricular prematuro A 2544 -
Nodal prematuro J 83 -
Supraventricular prematuro S 2 -
Auricular de escape e 16 -
Nodal de escape ] 229 -
Contraccién ventricular prematura \Y% 7129 32739
Ventricular de escape E 106 12
Fusion de ventricular y normal F 803 1266
Marcapasos \ 7028 3169
Fusién de marcapasos y normal f 982 -
Sin clasificar Q 33 572
Onda de aleteo ventricular ! 472 -
Total 109963 356921

En los siguientes apartados describiremos, en primer lugar, el modelo propuesto para
estimar el ritmo de normalidad y , a continuacion, el sistema de reglas empleado para clasificar

el ritmo de un latido a partir de dicha estimacién.

3.2.1. Estimacién del ritmo de normalidad

El intervalo temporal entre dos latidos normales, denominado intervalo NV, es el resultado
de la observacion de un proceso estocdstico no estacionario regulado por la actividad conjunta
de los sistemas nerviosos simpatico y parasimpatico, en el que ademads influye, tanto a corto
como a largo plazo, la actividad de otros miltiples sistemas de control y regulacién corporal,

y factores como la edad, el sexo o algunas caracteristicas genéticas [58]. Esto implica que
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el valor del intervalo RR asociado a un determinado latido B,,, denotado por RR,,, deberia
ponerse en contexto utilizando al menos la informacién de ritmo de los latidos circundantes
para analizar su normalidad. Obsérvese el uso de la notacién RR para denotar el intervalo
temporal entre latidos de cualquier clase.

Con el fin de realizar el mencionado analisis, modelamos la serie de intervalos NN como
un proceso estocdstico con distribucién marginal V(NN ,,, 02 ) asociada al latido n-ésimo[74].
Esta distribucién se emplea para determinar la normalidad del intervalo RR,, asociado a dicho
latido, siguiendo el procedimiento que se detalla en el siguiente apartado. Para la estimacién del
valor de la media, denotada por NN n» se emplea el método de suavizado exponencial simple,
de tal modo que con cada nuevo latido se actualiza el valor de la estimacion, dependiendo
de si éste resulta clasificado como normal o no. El uso de una ponderacién exponencial estd
motivado por su capacidad para modelar procesos cuya media puede mostrar variaciones
rapidas como las que pueden darse en la frecuencia cardiaca instantanea dentro de un ritmo de
normalidad. Definimos, por lo tanto, la estimacion del valor medio de la distribucién marginal
asociada al latido n-ésimo como:

ORR,, 1+ (1—0)]VJ\VH,1 si el ritmo de B,,_1 es normal

NN, ={ (3.1)
NN, _1 en otro caso

donde 6 es el factor de actualizacion. Asignamos el valor § =0.2 de modo que la contribucién
principal a la estimacion de la media (> 96 %) provenga del conjunto de los dltimos 7 latidos
cuyo ritmo haya sido clasificado como normal, denotado por 7—N (B,,). Donde 7 = 15 segiin

se indico en el apartado 2.5.2. La varianza se estima a partir de dicho conjunto mediante:

— 1
52 = NN, —NN,;)?—— 3.2
G > )= 32)

" Bser-N(B,) -1
A efectos de ilustrar el comportamiento del modelo anterior, en la figura 3.1 se muestra la
evolucién de la secuencia de intervalos RR correspondientes a un fragmento del registro 117
de la base de datos MIT-BIH. Los puntos representan la secuencia RR,, y la linea sélida, la
estimacién de NN . Las dos lineas discontinuas acotan el intervalo [KU\V n—30n, NN n+305]
que ilustra la estimacién de la desviacion estandar. Puede observarse un punto fuera de dicho

intervalo correspondiente a un latido auricular prematuro presente en el segmento.
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Distancia RR (ms)

600 + °

570 580 590 600 610 620 630 640 650 660 670
Indice de Latido

Figura 3.1: Representacion de la evolucién temporal de la distancia RR en un fragmento de un registro de la base
de datos MIT-BIH. Los puntos representan el valor de RR asociado a los latidos del fragmento. El tinico
punto con interior coloreado se corresponde con un latido auricular prematuro. La linea sélida representa

la estimacion ]VN n ¥ las lineas punteadas delimitan el intervalo ]V]\V n t 30, para cada uno de los
latidos. Fuente: MIT-BIH Arrhythmia DB. R117 [11:17.500,13:10.086]

Valores iniciales de la estimacion

El calculo de las estimaciones ]VJ\T” y 0, requiere el uso de valores previos ]VNZ por lo
que resulta necesario realizar un proceso de inicializacion. Para el cdlculo de dichos valores
se realiza la busqueda, desde el comienzo del registro, de un conjunto de latidos que cumplan
ciertos criterios que permitan considerarlos de ritmo normal. El objetivo es obtener el contexto

inicial, 7—ctx~ (B;+1) que se utilizard para obtener las estimaciones NN, 1y 0,41 que se
aplicardn a todos los latidos previos (los 7 primeros latidos) para determinar su normalidad.
A continuacién se detalla la secuencia seguida para su obtencion:

1. Anadlisis del contexto inicial. Una vez que el primer contexto completo de 7 latidos,
T—ctz™ (Br+1), estd disponible, se analizan los valores de RR con el objetivo de de-
terminar su estabilidad, es decir, si la dispersién de los valores se encuentra dentro de
un determinado umbral. Se calcula la media y varianza muestrales sobre una ventana
deslizante de dimensién w =4:

1 w—1

P 1 w—1 R -
RRy, == Y RRy 0%, =——1 2, (BRuwi = RRi,)*  (33)
Y izo w i=0
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donde K,,={B; | i € [n, n+w—1]} es el subconjunto de w latidos consecutivos a partir

de B,, que estd contenido en 7—ctx ™ (Br41).

Se considera que los latidos de una ventana K, mantienen un ritmo estable si su

coeficiente de variacion, C,, = 6k, /RR, , cumple la siguiente condicién:

Cp = =Ko < pin (3.4)
Kn

donde X €s un valor umbral que limita la variabilidad admitida en los valores de
RR para considerar que existe un ritmo normal estable. Con el uso del coeficiente
de variacién de la desviacion estdndar se tiene en cuenta que la tasa de variaciéon de
la frecuencia cardiaca disminuye con el aumento de esta. Aunque en la bibliografia
pueden encontrarse estudios que indican tasas de variacion relativa del RR entre latidos
normales de hasta un 0.20, hemos optado por un valor X, = 0.10/3 para garantizar
que nos encontramos en una situacion de ritmo estable. El ritmo RR,, de un latido
B,, € 7—ctz~ (B,41) se considera estable si la condicién anterior se cumple en alguna

de las ventanas K;, 1 < i < 7+1—W, que contienen a B,,.

Cilculo de las estimaciones NN n Y 0n. El resultado del andlisis del contexto inicial

permite definir el conjunto de latidos cuyo ritmo se considera estable como:
7—ctz™N (Br11)={B, | 1<n<7 ARR, es estable} (3.5)
A partir de este conjunto se calculan las estimaciones de NN, y 62:

_ 1 RR
NNy=——F7%5— Z
n N "
|T—Ct$ (BT+1)| Brer—ctzN (Bri1)

~2 1 —

In= |T—ctaN (Bry1)] — 1 BneT_C;V(BT(fI)%" NNw) (3.6)
Puede darse la situacion de que el primer contexto contenga un ritmo tan irregular que
se considere que ningun latido presenta ritmo estable (r—ctzN (Br+1) = ), entonces
las definiciones anteriores no son aplicables y la estimacion de los valores NN nY On
se realiza en dos fases. En primer lugar, se obtiene una estimacién de NN n @ partir del

conjunto 7—ctz~ (B;41) y se asigna una rango de desviacién admisible para el ritmo,
ONN,,:

_ 1 _
NN, = - > ER, SNN, = 2Xmin NN, (3.7)

=
Bper—ctz— (Br41)
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y los valores obtenidos se emplean para seleccionar aquellos latidos de 7—ctz™ (Br41)
cuyo RR se encuentre dentro del rango NN n t 20NN,,:

r—ctaN (B, 41)={Bn| 1<n<7 A RR,€[NN, —25NN,,, NN,,+ 25NN, |} (3.8)

Dada Ia irregularidad del ritmo en el contexto analizado, se ha restringido el intervalo
de variacion del ritmo normal a NN ,, + 20 NN,, para reducir la probabilidad de incluir
algln latido con ritmo anormal. Este nuevo subconjunto se emplea para obtener la

estimacién de NN, y &, segun la definicién 3.6.

Si el contexto 7—ctz~ (B,+1) contiene Gnicamente una combinacion de latidos prema-
turos y retardados, podria darse de nuevo una situacién en la que T7—ctx™¥ (B, 1) = &,
en cuyo caso se mantendria la estimacion proporcionada por la expresién 3.7 para NN ,

y se asignaria como valor inicial de desviacién estdndar 6, = 0 NN,

Una vez establecidos los valores iniciales de NN -y Or, éstos se actualizarian segiin
lo indicado en 3.1 y 3.2, respectivamente. Notese que, en el caso de la estimacién de la
desviacién estdndar, es necesario que exista el conjunto 7—N (B,,) definido al comienzo de
este apartado, por lo que la primera actualizacion tiene lugar una vez que se han detectado 7

latidos considerados de ritmo normal.

Comportamiento ante intervalos prolongados de ritmo anormal

El modelo propuesto para representar el comportamiento de la frecuencia cardiaca en un
contexto de latidos con origen normal parte del siguiente supuesto: el proceso estocdstico
subyacente puede aproximarse mediante una distribucién marginal normal asociada a un
instante temporal. Los pardmetros de dicha distribucién se estiman a partir de los datos de
frecuencia cardiaca del entorno temporal previo, por lo que resulta imprescindible que en dicho
entorno se encuentren latidos de origen normal. Segtn se deriva de 3.1 y 3.2, la estimacién
de los pardmetros del modelo se actualizan con la deteccién de nuevos latidos cuyo ritmo se
clasifique como normal, ya que, en caso contrario, los valores se mantienen.

Cuando se produce un episodio de ritmo anormal sostenido, las estimaciones previas del
modelo de ritmo normal pueden perder su vigencia y, en consecuencia, cuando finalice dicho
episodio, deberdn revisarse. En nuestro caso, consideramos que existe un episodio de ritmo

anormal si ninguno de los dltimos 7 latidos presenta un ritmo considerado normal:

7-N(B,) n7—ctz™ (B,) = J 3.9
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Ante esta situacion se descartan los latidos de ritmo normal previos y se asignan los siguientes

valores a los pardmetros del modelo:
NN, =NN,_, &,=ANN, (3.10)

De esta forma, el valor de &, se adaptar4 a la dispersién que presenten los latidos cuyo ritmo

se considere de normalidad tras el episodio de ritmo anormal en curso.

3.2.2. Clasificacién del ritmo de latido

El objetivo del procesamiento del ritmo es la separacién de los valores de RR asociados
a latidos arritmicos respecto de aquellos que se consideran de ritmo normal. Para ello, se

caracteriza el ritmo del latido B,, mediante un vector
rrn=(RR,, RR;, , RR} NN, 5,) G.11)

donde RR;, y RR; son los valores de RR para el latido previo y siguiente, respectivamente.
Entonces, se utiliza el modelo descrito en la seccién previa para establecer un rango de validez
para el valor de RR,, que nos permite identificar cualquier alteracién del ritmo normal. Se
utilizan siete etiquetas para clasificar el ritmo de cada latido en cinco tipos. La asignacion de
una determinada etiqueta a un latido se realiza mediante el conjunto de reglas contenidas en la
tabla 3.2 y que modelan el conocimiento de dominio explicito que relaciona, para cada tipo de
ritmo, el valor de RR con el ritmo normal de su contexto temporal. Las reglas también reflejan
la dependencia del tipo de ritmo asociado a un valor de RR con el tipo de ritmo de sus latidos
adyacentes. A continuacién se detalla el significado de cada uno de los cinco tipos de ritmo

contemplados:

— Prematuro (etiqueta P): se corresponde con un ritmo adelantado respecto al ritmo actual
de normalidad. Estd asociado a los latidos ectépicos ventriculares, supraventriculares o
nodales aislados y se caracteriza por presentar un intervalo RR por debajo del limite

asociado al ritmo de normalidad para el latido actual, pero no en el siguiente.

— Secuencia de prematuros (etiqueta SP): al igual que en el ritmo prematuro, representa un
ritmo adelantado respecto al ritmo actual de normalidad pero, en este caso, las distancias
RR de varios latidos consecutivos se mantienen fuera del intervalo asociado al ritmo
de normalidad actual. Estd asociado a una secuencia de latidos ectépicos ventriculares,

supraventriculares o nodales.
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Tabla 3.2: Reglas para la seleccion de la etiqueta de ritmo. A RR,, representa RR,, — ]V]\Vn. Los superindices hacen
referencia a las condiciones listadas en la parte inferior. Estas se aplican cuando existen varias etiquetas
de ritmo alternativas para un latido. Dichas reglas imponen una distancia minima entre latidos normales,
prematuros y retardados. El order de aparicion en la tabla establece la precedencia de las etiquetas

candidatas.
Etiqueta de ritmo de B,,_;
ARR, SsP | P N_ N | N, | ¢ | D
D6 | p26 D Do | p2fi1 D D
€ (30, 0]
c | c N, | Ny
c (95,35, C c N, N, N, | D>6 | D69
N, | Ny
€ [-26,,26,] N | N N N N | N[ N
SpE | NL | N_ [ P36 N_ | PS | P4
€[-36,,-26,) | N_ | SP S P38 SpPs | N_
N_ N_
Sp Sp p3.4T | p3.4T pt pAT pt
e [~, —35,) sp312 | sp3 | Sp | SP | SP
N_ N_
1. RR, > RR; + 45, 7. RR} > NN, — 35,
2. RR, > RR; + 36, 8. RRS < NN, — 36,
3. RR, < RR; — 35, 9. RRY < NN, — 25,
4. RR, < RR} — 36, 10. RR} > RR; + 45,
5. RR: > NN, + 35, 11. RR} > RR; + 35,
6. RRY > NN, + 35, 12. RR} < RR; — 35,

— Normal (etiquetas N, N—, N*1): representa un ritmo con un intervalo RR que se
mantienen dentro de los limites esperados para los latidos con origen normal (nodo
sinoauricular). La etiqueta de cada latido se asigna en funcién de la proximidad de su

intervalo RR a los extremos del intervalo asociado al ritmo de normalidad actual.

— Normal con pausa compensatoria (etiqueta C'): se corresponde con el ritmo que puede
mostrar un latido de origen normal (nodo sinoauricular) que sigue a un latido prematuro
de origen ventricular. En este caso, el intervalo RR se encuentra por encima del intervalo
de valores asociado al ritmo de normalidad actual. Este aumento se produce de forma
puntual y se conoce como pausa compensatoria; su aparicion se debe a la recuperacion



DANIEL ALFONSO CASTRO PEREIRO

del ritmo de activacién normal previo al latido ectépico. Como consecuencia se obtiene
una media de los intervalos RR actual y anterior que se encuentra dentro de los limites

asociados al ritmo de normalidad actual.

— Retardado (etiqueta D): este ultimo tipo se asocia a latidos cuyo intervalo RR se
encuentra por encima del limite asociado al ritmo de normalidad para el latido actual.
Esta vinculado a situaciones en las que el nodo sinoauricular no se activa en el plazo
esperado y otro foco de automaticidad actiia como punto de activacién del latido, dando

lugar a latidos de escape auriculares, nodales o ventriculares.

Este modelo permite asignar una etiqueta de ritmo al latido B,, basdndose en los valores
del vector 17, y la etiqueta de ritmo del latido previo. A efectos de inicializacion, el ritmo
previo al primer latido se considera normal (/V), ya que no se dispone de informacién ni del

ritmo de normalidad previo ni del ritmo del latido anterior.

3.3. Validacion

Se ha aplicado el método de agrupamiento a todos los registros de la MIT-BIH Arrhythmia
Database. Los valores de los pardmetros y los umbrales del método no han sido entrenados ni
sintonizados a esta base de datos. Estos valores se han justificado mediante razones fisioldgicas,
o basdndonos en el conocimiento o intuicién de cardi6logos experimentados. El método
muestra una baja sensibilidad a pequefias variaciones en los valores de los pardmetros; los
resultados mejoran o empeoran ligeramente. Aunque podrian obtenerse mejores resultados
por medio de una sintonizacién fina de dichos pardmetros para cada base de datos especifica,
este no es el objetivo de esta tesis, sino probar la validez de la aproximacién planteada en la
monitorizacién continua del ECG.

Como resultado del procesamiento de cada registro, se obtiene un conjunto de grupos
que refleja las morfologias del complejo QRS presentes en él (grupos morfoldgicos). A
continuacioén, se emplean las etiquetas de ritmo para dividir cada grupo morfolégico en
grupos de latidos con el mismo tipo de ritmo (grupos con morfologia y ritmo similares).
Con el objetivo de comparar nuestros resultados con los obtenidos en otras propuestas de la
bibliografia como [50] o [62] bajo condiciones equivalentes, establecemos un nimero maximo
de grupos igual al nimero fijo de grupos que emplean (25). De modo que, si se excede dicho
limite en un registro, se aplica un proceso de fusién para obtener un conjunto reducido de

grupos con los ritmos y morfologias mds prevalentes. El procedimiento seguido es el siguiente:
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Validacion

Tabla 3.3: Nimero de grupos por registro en la base de datos MIT-BIH. La columna N indica el nimero de grupos
creados utilizando 1s morfologia del QRS; N g, el nimero de grupos tras emplear las etiquetas de ritmo;

y NQR, el nimero de grupos después del proceso de fusion.

Registro | N | Ngr NJI;R Registro | N | Ngr N{?R
100 4 7 7 201 15| 33 9
101 3 6 6 202 8 | 14 14
102 10| 13 13 203 28 | 83 25
103 9| 12 12 205 12| 20 | 20
104 17| 25 25 207 61| 93 25
105 6| 11 11 208 241 52 | 21
106 24 | 42 17 209 51 10 10
107 9| 18 18 210 27| 64 13
108 21| 35 11 212 4 7 7
109 11| 17 17 213 16 | 27 11
111 5 7 7 214 22| 39 11
112 4 7 7 215 14| 32 10
113 3 7 7 217 31| 55 19
114 8| 14 14 219 16| 25 25
115 3 4 4 220 1 4 4
116 11| 16 16 221 12 22 | 22
117 4 5 5 222 51 12 12
118 5| 11 11 223 30| 56 16
119 51 10 10 228 15] 26 8
121 6 7 7 230 2 4 4
122 1 1 1 231 4 6 6
123 3 6 6 232 4 8 8
124 16| 20 | 20 233 22| 45 15
200 22| 45 12 234 3 6 6

1. Si el ndmero total de grupos es superior al maximo, se fusionan todos los grupos mor-

folégicos que no alcancen el nimero minimo necesario para considerar que representan

una morfologia estable (|C¢| < ). La fusién se lleva a cabo con el grupo morfoldgico

mds similar (closest(CS)). A continuacion se procesan las etiquetas de ritmo en los gru-

pos morfolégicos resultantes para separarlos en grupos basados en morfologia y ritmo

y actualizar el conjunto de grupos.

2. Si el nimero total de grupos sigue siendo superior al miximo, se fusionan aquellos

grupos que no alcancen el nimero de latidos minimo (u). En este caso, la fusién
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se realiza con aquel grupo procedente del mismo grupo morfolégico cuyo ritmo sea

mayoritario entre los latidos del grupo morfolégico de origen.

3. Si el numero total de grupos sigue siendo superior al mdximo, se repiten los pasos
previos incluyendo el siguiente grupo con menor nimero de latidos asignados hasta que

se reduzca hasta el mdximo admitido (25).

En la tabla 3.3 se muestran los resultados antes y después del proceso de fusién. Puede
observarse que solo en 15 de los 48 registros ha sido necesario aplicar el procedimiento
descrito.

Para validar los resultados de agrupamiento obtenidos, cada grupo se etiqueta con la
etiqueta de clase, procedente de la base de datos, mayoritaria entre los latidos asignados
al mismo. Un latido se considera correctamente agrupado si la etiqueta de clase que tiene
asignada en la base de datos coincide con la etiqueta del grupo al que pertenece. Al comparar
ambas etiquetas para cada latido se obtiene una matriz de confusién para cada registro. Dichas
matrices se suman para obtener la matriz de confusién global del conjunto de validacién
completo mostrada en la tabla 3.4. La tabla 3.5 muestra los resultados sobre la MIT-BIH
Arrhythmia Database empleando las etiquetas de clase propuestas por la AAMI. Dichas
etiquetas se obtienen de las etiquetas MIT-BIH segiin se describe en el estindar AAMI EC57-
2008 [3]. En la tabla 3.6 se muestran los resultado sobre la base de datos AHA ECG.

3.3.1. Consideraciones sobre el tiempo real

El método de agrupamiento propuesto procesa un registro de ECG con un retardo temporal
acotado compuesto de una latencia intrinseca y el tiempo de computacién empleado en las
diferentes etapas. Solo las etapas de filtrado de la deriva de linea base y de etiquetado de
ritmo presentan una latencia intrinseca debido a su cardcter no causal: 400ms y un latido,
respectivamente. Dado que ambas puede ejecutarse de forma concurrente, su contribucion al
retardo viene dado por el maximo de ambas. El tiempo de computacién del algoritmo puede
ser evaluado por medio de su complejidad temporal que es constante en todas las etapas salvo
en dos: el alineamiento de complejos QRS y la comparacion de plantillas. En ambos casos,
la complejidad temporal es constante para el mejor caso, lo cual corresponde con los latidos
asignados a un grupo de su contexto; esto ocurre para el 95.35 % de latidos totales en la base
de datos MIT-BIH. La complejidad temporal es lineal (O(|C,,|)) para el peor de los casos, que
se corresponde con latidos asignados a un grupo fuera del contexto o nuevo, lo cual representa
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Tabla 3.4: Matriz de confusién resultante tras el agrupamiento de todos los registros de la base de datos de arritmias MIT-BIH. La primera fila contiene las
etiquetas de anotacion procedentes de la base de datos, y la primera columna, las etiquetas dominantes en los grupos. Se, +P y FPR denotan la
Sensibilidad, Predictividad Positiva y Tasa de Falsos Positivos para cada clase de latido respectivamente.

N L R a v F J A S E j / e f Q !
N | 74633 0 2 26 166 | 123 12 205 2 1 71 3 15 72 16 0
L 0 8059 0 0 4 2 0 1 0 0 0 0 0 0 2 0
R 72 0 7242 0 1 3 29 0 12 6 0 0 0 0 0
a 2 0 0 98 3 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0
v 111 3 0 20 | 6839 | 70 19 0 0 0 0 0 0 2 7
F 15 0 0 2 74 603 0 3 0 0 0 0 0 0 0 0
J 1 0 0 0 0 0 42 0 0 0 0 0 0 0 0 0
A 51 9 7 4 13 0 0 2311 | O 0 0 0 1 0 0 9
S 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0
E 0 0 2 0 0 0 0 0 0 91 0 0 0 0 0 1
J 121 0 0 0 0 0 0 0 0 0 152 0 0 0 0 0
/ 0 0 0 0 2 0 0 0 0 0 0 6997 | 0 78 2 0
e 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0
f 16 0 0 0 1 0 0 0 0 0 0 24 0 832 10 0
Q 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 0
! 1 2 0 24 0 0 0 0 2 0 0 0 0 455
Se | 99.48 | 99.84 | 99.85 | 65.33 | 95.96 | 75.19 | 50.60 | 90.81 | 0.00 | 85.85 | 66.38 | 99.62 | 0.00 | 84.73 | 3.03 | 96.40
+P | 99.05 | 99.89 | 98.25 | 94.23 | 96.72 | 86.51 | 97.67 | 96.09 | - | 98.91 | 55.68 | 98.84 | - |94.22 | 100.00 | 94.01
FPR| 2.05 | 0.01 | 0.13 | 0.01 | 0.23 | 0.09 | 0.00 | 0.09 | 0.00 | 0.00 | 0.11 | 0.08 | 0.00| 0.05 | 0.00 | 0.03

UoLepIeA "€'¢



DANIEL ALFONSO CASTRO PEREIRO

Tabla 3.5: Matriz de confusién para la base de datos MIT-BIH utilizando las etiquetas de clase de la AAMI.

N S \Y% F Q
N | 90008 | 373 | 184 | 128 | 93
S 191 | 2608 | 16 1 0
\% 114 39 | 6930 | 70 2
F 15 74 | 603 0
Q 16 3 0 | 7944
Se | 99.63 | 86.21 | 96.16 | 75.19 | 98.82
+P | 99.14 | 92.61 | 96.86 | 86.51 | 99.76
FPR | 408 | 020 | 022 | 0.09 | 0.02

Tabla 3.6: Matriz de confusion resultante tras el agrupamiento de la base de datos AHA ECG. Se omiten las clases
del conjunto de etiquetas MIT-BIH que no contienen latidos asignados.

N \Y% F E / Q
N | 318650 | 382 | 155 6 17 | 155
\% 263 | 32280 | 291 0 16 86
F 99 50 | 755 0 3
E 0 0 6 0
/ 65 0 3133
Q 2 11 0 0 0 326
Se | 99.88 | 98.62 | 59.64 | 50.00 | 98.86 | 56.99
+P | 99.78 | 98.01 | 82.97 | 100.00 | 97.54 | 96.17
FPR | 189 | 020 | 0.04 | 000 | 002 | 0.00

el restante 4.65 % del nimero total de latidos. Dado el alto grado de paralelismo en ambas

etapas y el coste computacional de procesar un tnico grupo, puede garantizarse que el método

permite agrupar un latido antes de recibir el siguiente incluso en presencia de un conjunto

de cientos de grupos. Para respaldar esta afirmacién, se ha procesado la MIT-BIH Arrhythmia

Database con una implementacién del método de agrupamiento en MATLAB no optimizada

y sin paralelizacion utilizando un tnico nicleo de una CPU Intel Q9550. Se obtuvieron los

siguientes tiempos de computacién por latido: caracterizacién del QRS (mdximo, medio):

4ms, 3ms; selecciéon de grupo (médximo, medio): 323ms, 16ms; actualizacién del conjunto
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de grupos (maximo, medio): 110ms, Sms; andlisis de ruido (mdximo, medio): 9ms, <lms; y
etiquetado basado en ritmo (maximo, medio): 10ms, Sms. Globalmente, el método completo
sum6 un maximo de 358ms y 32ms de media. Adicionalmente, la reduccién de grupos para
validacién empled un maximo de 190ms.

En escenarios reales, resulta necesario un detector de latidos, lo cual afectard a la calidad
de los resultados. En cualquier caso, practicamente no aumenta la complejidad computacional
ya que la deteccion de QRS representa una pequeiia fraccion de la misma. El retardo global
tampoco se verd afectado, ya que la deteccion puede ser realizada de forma concurrente con

el filtrado de la deriva de linea base y con un retardo menor.

3.3.2. Medidas de rendimiento

La medida de puridad se emplea habitualmente para evaluar la bondad de un método
de agrupamiento. Sin embargo, en un problema con multiples clases como este, después de
caracterizar los grupos, también deberian proporcionarse, tal y como se hace en las tablas,
los valores de sensibilidad (Se), predictividad positiva (+P) y tasa de falsos positivos (FPR)
asociados a cada clase, para obtener una medida multidimensional de la calidad de los resul-
tados desde la perspectiva de cada una de las clases implicadas. Para la MIT-BIH Arrhythmia
Database se obtuvo una puridad global del 98.58 % (98.78 % empleando las etiquetas de clase
de la AAMI) y un 99.55 % para la base de datos AHA ECG (tanto con las etiquetas MIT-BIH

como AAMI). El resto de valores se muestran en la dltima fila de la tablas 3.4—y 3.6.

3.4. Discusion de los resultados

El rendimiento de la técnica de agrupamiento de QRS sin uso de la informacién de
ritmo muestra una puridad global del 97.22 % y 99.08 % para las bases de datos MIT-BIH
y AHA ECG, respectivamente. Esto confirma la validez de nuestra aproximacion, dado que
ningtn método, hasta donde nosotros conocemos, ni en tiempo real ni en diferido, alcanza
este rendimiento sin el uso de informacién derivada del RR. Como era de esperar, la principal
fuente de error es el grupo de clases que representan latidos supraventriculares A, N, J, j, y e,
que Unicamente pueden ser diferenciadas utilizando la onda P y la informacién de ritmo. Esta
es la raz6n de la diferencia entre los resultados de ambas bases de datos, dado que la base de
datos AHA ECG no contiene este tipo de latidos.
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Los resultados de validacion tras emplear las etiquetas de ritmo muestran una alta sensi-
bilidad y predictividad positiva para casi todas las clases, al mismo tiempo que la puridad se
incrementa. Se puede observar, en concordancia con [50],[104] y [62], que el mayor nimero
de errores en la tabla 3.4 se debe a latidos con morfologia similar. Latidos de fusioén (F) de
ventriculares (V) y normales (N) se incluyen en grupos N o V y viceversa. Lo mismo ocurre
con latidos normales (N), de marcapasos (/) y de fusion entre ambos (f). Finalmente, latidos
con puntos de activacion supraventricular o nodal (A, N, J, j, y e), que presentan un QRS
similar, se agrupan de forma errénea cuando la informacién de ritmo no resulta determinante
para su discriminacién. Este tipo de errores representa el 69 % del total.

Mis alla del rendimiento del agrupamiento, el andlisis del nimero de grupos morfoldgicos
(N) generado para cada registro muestra que permanece reducido: 33 registros (69 %) tienen
15 o menos grupos; 13 registros (27 %) tienen entre 16 y 30 grupos, ambos incluidos, y solo
dos registros (4 %) tienen mas de 30 grupos. El alto nimero de grupos para el registro 207
se debe a la presencia de un episodio de flutter ventricular en el cual los complejos QRS
son reemplazados por ondas irregulares. Los resultados del agrupamiento mejorarian si se
emplease algiin método especifico de deteccion de este tipo de arritmias con ausencia de
complejos QRS.

La columna Nprp de la tabla 3.3 muestra un incremento generalizado del nimero de
grupos para todos los registros, con una media de 23 grupos por registro. Este incremento
refleja la presencia de diferentes etiquetas de ritmo en los latidos previamente asignados a
los grupos, aunque no siempre pertenezcan a clases de latido diferentes. Los registros con
un ritmo irregular, como aquellos que presentan fibrilacién auricular o cambios bruscos de
ritmo, provocan que la informacién de RR sea inservible para discriminar latidos prematuros
o retardados. En esos casos, el RR no proporciona informacién sobre el punto de activacion
del latido y la distincién no puede realizarse sin un andlisis de la onda P.

Dado que no se ha publicado ningtn otro método de agrupamiento en tiempo real, com-
paramos el rendimiento del método presentado en esta tesis con las propuestas existentes que
operan en diferido. El alcance de la comparacién se limita a los trabajos de Rodriguez-Sotelo
y col. [84], Plesinger y col. [75], Lagerholm y col. [50] y Mérquez y col. [62], cuya validacién
se ha realizado de forma completa, segtin se comenta en el apartado 1.5. Por lo tanto, se omiten
aquellos trabajos que presentan métodos disefiados para tratar un subconjunto concreto de tipos
de latidos o sobre una fraccién seleccionada de registros o latidos de la MIT-BIH Arrhythmia

Database. También se ha omitido en la comparacion el trabajo de Wen y col. [104], a pesar de
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realizar una validacién sobre toda la base de datos, por tratarse de un método semi-supervisado
con optimizacién de pardmetros para cada registro y que ha sido validado sobre una tnica
derivacion (normalmente la que presenta una menor contaminacién por ruido) tomando como
conjunto de prueba solo dos tercios de los latidos de cada registro.

En [84], se proporciona informacién sobre los valores medios por registro de la sensibilidad
para cada clase de latido, lo cual aporta una visién distorsionada del rendimiento, debido al
desequilibrio que presenta la distribucion de las diferentes clases entre los registros. En todo
caso, su método proporciona un valor de puridad global del 89.84 %, muy alejado del 98.58 %
obtenido en esta tesis.

En el caso de [75], el nivel de puridad global que alcanza es del 96.69 %, aunque para
su cdlculo descartan todos aquellos grupos que contienen menos de 3 representantes. Dichos
grupos se unifican en uno solo denominado residual, que contiene, de media, un 9.09 % de
los latidos de cada registro, llegando a alcanzar un maximo del 27.65 %. Aplicando dicha
restriccién, la puridad global que indican es un 1.89 % inferior a la obtenida por nuestro
método. En cuanto al nimero de grupos generado, alcanza una media de 23.77 grupos con una
desviacién estdndar de 17.89, que casi duplica a los 12.19 grupos de media con una desviacién
estandar de 6.26 obtenidos por el método descrito en esta tesis.

Los trabajos [50, 62] proporcionan informacion detallada de sus validaciones, que incluyen
su matriz global de confusién para las 16 etiquetas de latidos contempladas en las anotaciones
de la base de datos, por lo que es posible hacer un andlisis pormenorizado que se resume en
la tabla 3.7.

En comparacién con [50], nuestro método proporciona una puridad ligeramente superior
(98.58 % frente a 98.49 %), mejora la sensibilidad para 10 de las 16 clases de latido y empeora
ligeramente para 4. Debe hacerse una mencidén especial de las clases a, A, R, j y E para las
que la mejora es destacable. Recordemos que [50] hace uso de una mapa auto-organizado
(SOM) con 25 grupos para representar las diferentes clases de latido. Esta aproximacion tiene
dos inconvenientes principales, en primer lugar, los grupos se saturan con las morfologias
dominantes presentes en la etapa de aprendizaje, mientras que las morfologias mds infrecuentes
se ignoran al igual que la nuevas morfologias que aparecen con posterioridad. En segundo
lugar, los grupos generados son redundantes en aquellos registros que contienen un nimero
reducido de morfologias. Por el contrario, en el método propuesto en esta tesis el nimero
de grupos se adapta dindmicamente al nimero de morfologias detectadas. Por dltimo, cabe

destacar que en [50] se emplea un detector de latidos propio con una precision del 99,7 %;
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Tabla 3.7: Tabla comparativa con los valores de Sensibilidad y Predictividad Positiva de los algoritmos mds relevantes existentes en la bibliografia. Se emplean
las etiquetas de clase de la MIT-BIH Arrhythmia Database.

N L R a v F J A S E j / e f Q !

Se |99.48 | 99.84 | 99.85 | 65.33 | 95.96 | 75.19 | 50.60 | 90.81 | 0.00 | 85.85 | 66.38 | 99.62 | 0.00 | 84.73 | 3.03 | 96.40

f +P | 99.05 | 99.89 | 98.25 | 94.23 | 96.72 | 86.51 | 97.67 | 96.09 | - |9891 | 55.68 | 98.84 | - |94.22 | 100.00 | 94.01
FPR | 2.05 | 0.01 | 0.13 | 0.01 | 0.23 | 0.09 | 0.00 | 0.09 - 0.00 | 0.11 | 0.08 - 0.05 | 0.00 | 0.03

[50] Se | 99.79 | 99.83 | 98.01 | 52.29 | 95.79 | 75.06 | 56.63 | 87.19 | 0.00 | 62.26 | 64.47 | 98.97 | 0.00 | 82.23 | 6.06 | 97.38
+P | 99.00 | 99.84 | 98.66 | 96.61 | 97.86 | 87.32 | 79.66 | 91.26 | - |97.06 | 82.58 | 97.69 | - |90.76 | 100.00 | 90.47
FPR | 2.17 | 0.01 | 0.09 | 0.00 | 0.15 | 0.08 | 0.01 | 0.20 - 0.00 | 0.03 | 0.16 - 0.08 | 0.00 | 0.04
[62] Se | 99.87 | 100.0 | 99.39 | 88.00 | 96.86 | 81.20 | 60.24 | 74.57 | 0.00 | 95.28 | 19.65 | 99.03 | 0.00 | 94.50 | 15.15 | 96.82
+P | 98.87 | 98.61 | 97.86 | 94.96 | 98.53 | 86.13 | 98.04 | 95.71 | - ]98.06 | 70.31 |99.36| - |91.88 | 100.00 | 98.70
FPR | 246 | 0.11 | 0.15 | 0.01 | 0.10 | 0.10 | 0.00 | 0.08 - 0.00 | 0.02 | 0.04 - 0.08 | 0.00 | 0.01

Tabla 3.8: Tabla comparativa con los valores de Sensibilidad (Se), Predictividad Positiva (P+) y Tasa de Falsos Positivos (FPR) para cada clase y Puridad
global de los algoritmos mds relevantes existentes en la bibliograffa. Se emplean las etiquetas de clase recomendadas por la AAMI.

N S \ F Q

Se | P+ |FPR| Se | P+ |FPR| Se | P+ |FPR| Se | P+ |FPR| Se | P+ |FPR |Puridad

F 99.62 | 99.14 | 3.98 | 86.21 | 92.32 | 0.20 | 96.29 | 97.02 | 0.22 | 75.19 | 86.51 | 0.09 | 98.82 | 99.76 | 0.02 | 98.78
Lagerholm[50] | 99.66 | 99.05 | 4.42 | 83.10 | 90.89 | 0.23 | 96.05 | 98.01 | 0.15 | 75.06 | 87.32 | 0.08 | 99.56 | 99.95 | 0.00 | 98.77
Marquez[62] | 99.85 | 98.77 | 5.76 | 70.73 | 95.66 | 0.09 | 97.09 | 98.80 | 0.09 | 81.20 | 86.13 | 0.10 | 99.68 | 99.96 | 0.00 | 98.71
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esto implica que se ignoran mds de 300 latidos que se corresponden con morfologias de dificil

deteccién y que, en caso de incluirlos, podrian empeorar los resultados obtenidos.

En comparacién con [62], nuestro método proporciona una puridad ligeramente superior
(98.58 % frente a 98.56 %) y ofrece una diferencia notable en la sensibilidad para 8 de las 16
clases de latido (en 2 de ellas mejora y en 6 empeora). En el resto de clases las diferencias son
menores del 1 % (mejora en 2 clases y empeora en 4). Los peores valores de sensibilidad se
obtienen para las clases de latidos prematuros a 'y J, de ectpicos ventriculares (E), de fusion (f
y F) y de latidos inclasificables (Q); sin embargo, para todas ellas, los valores de predictividad
positiva y tasa de falsos positivos se mantienen en valores similares. Cabe destacar que las
clases a, J y E son las que cuentan con un menor niimero de latidos (< 150) y, por tanto, las
diferencias porcentuales en la sensibilidad resultan poco representativas, ya que cada latido
erréneamente agrupado supone un variacién porcentual de elevada magnitud. En cuanto a
las clases de latido de fusion f y F, ya se ha comentado que constituyen una de las mayores
fuentes de error en nuestro método al asignar sus latidos a grupos con etiqueta mayoritaria
correspondiente a uno de los tipos de latido que se combinan en la fusion Ny /o Ny V,
respectivamente). Por dltimo, la clase Q engloba todos los latidos que no pueden encuadrarse
en ninguna de las restantes clases, ya sea por su morfologia aberrante o por la presencia de
ruido. El mal comportamiento de nuestro método, en este caso, es debido a que la mayoria de
los latidos incluidos en esta clase son detectados como ruidosos por el mecanismo de control
de proliferacién de grupos y, en consecuencia, son asignados al grupo que se considera mas
similar, sin permitir la creacién de un grupo propio. En contraposicién, hay que destacar la
gran diferencia en la sensibilidad de las clases A y j, que presenta un incremento del 16 %
y 46 %, respectivamente. El correcto agrupamiento de los latidos auriculares prematuros (A)
permite la deteccién de arritmias supraventriculares y, en este caso, el método descrito en [62]
agrupa erréneamente mds de un 25 % en grupos con mayoria de latidos normales. Por otra
parte, nuestro método muestra una baja sensibilidad para la clase j (66.38 %), que presenta un
nimero muy bajo de latidos en la base de datos (<260), al igual que ocurre para las clases
ay J. A pesar de ello, alcanza la mayor diferencia respecto a [62], que no alcanza el 20 %,
mostrando de nuevo la dificultad que supone la correcta separacién de latidos con morfologia
del complejo QRS similar sin informacién de la onda P. El método presentado en [62], al igual
que el de [50], emplea un nimero fijo de grupos para representar los diferentes tipos de latidos
contenidos en un registro. Por ello, presenta el mismo inconveniente de grupos redundantes

en aquellos registros que contienen un nimero reducido de morfologfas.
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Si comparamos los resultados empleando las 5 clases de latido recomendadas por la AAMI
(tabla 3.8), observamos que, respecto a [50], nuestro método proporciona una puridad global
similar y una sensibilidad superior en las 3 clases de latidos anormales (S, V y F), aunque
las diferencias entre las sensibilidades de ambos métodos, para cada clase, son menores al
1 % (salvo en la clase de latidos supraventriculares, que supera el 3 %). Esto es debido a que,
en la validacién con 16 clases, las mayores diferencias se producen en aquellas con menor
ndmero de representantes en la base de datos (a, J, E) y, por lo tanto, sus porcentajes de error
quedan diluidos al unificarse con otras clases con mayor nimero de representantes (A'y V). En
comparacion con los resultados de [62], se observa un aumento de la diferencia en la puridad
global (98.78 % frente a 98.71 %). Esto es debido a que nuestro método presenta un mayor
nimero de errores de asignacién entre clases MIT-BIH que se corresponden con la misma
clase AAMI. Las sensibilidades para las clases N, V y Q son ligeramente inferiores (<1 %);
para la clase F, se mantiene una sensibilidad un 6 % inferior, mientras que el mejor resultado
se obtiene para la clase S, que proporciona una sensibilidad un 15 % superior a la obtenida en
[62].

Finalmente, si prestamos atencién a los valores de predictividad positiva y tasa de falsos
positivos para los latidos normales (N), el método propuesto en esta tesis ofrece los mejores
resultados en ambos casos. Esto significa que es el método que agrupa un menor porcentaje
de latidos anormales (S, V, F y Q) en grupos con mayoria de latidos normales, siendo también
menor el porcentaje que suponen esos agrupamientos erréneos en el total de latidos asignados

a dichos grupos.
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Conclusiones

En esta memoria se presenta un método adaptativo para el agrupamiento dindmico de
morfologias de latido basado en contexto, que opera en tiempo real sobre sefiales multicanal
y que ha sido validado sobre la totalidad de la MIT-BIH Arrhythmia Database y de la AHA
ECG Database.

El método propuesto proporciona informacién sobre la diversidad morfoldgica presente
en cualquier intervalo de tiempo en una sefal electrocardiogréifica asi como su evolucién
temporal. Esta informacién permite detectar de forma inmediata los diferentes patrones de
activacién/propagacion de latido para evaluar su relevancia. También facilita la deteccién y
clasificacion de arritmias cardiacas, que puede ser abordada bien de forma automatica mediante
algoritmos de clasificacién, o manual por personal especializado.

A partir de un andlisis de las caracteristicas que presenta la sefial de ECG en los diferentes
escenarios de adquisicién se han definido las condiciones en las que debe operar el método
de agrupamiento, prestando especial atencion al escenario mas desfavorable, la adquisicién
ambulatoria de larga duracion, que presenta altos niveles de contaminacién por ruido. En
consecuencia, se han aplicado en las diferentes etapas que componen el método estrategias
para reducir su influencia en el resultado del agrupamiento.

Se ha definido un nuevo modelo de representacion del latido basado en el complejo
QRS que permite capturar las caracteristicas morfolégicas de sus ondas constitutivas. Para
ello, se ha adoptado la técnica de deteccidon de puntos dominantes, una técnica propia del
ambito del andlisis de imdgenes, que se emplea en la caracterizacion de figuras mediante la
identificacion de sus puntos de médxima curvatura. Este modelo focaliza la representacion del
latido en aquellas ondas cuya magnitud resulta fisiolégicamente significativa y que contituyen
las regiones que contienen mayor informacién del complejo QRS. De este modo se obtiene,

para cada derivacion de ECG, un conjunto de regiones relevantes que, unidas al segmento de
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sefial correspondiente al complejo QRS, se emplean como base en el procedimiento posterior
de asignacién de grupo.

El método de agrupamiento realiza un procesamiento secuencial de los latidos que se
encuadra dentro del paradigma del agrupamiento dindmico aplicado a secuencias temporales.
Dicho paradigma estd vinculado a las capacidades de aprendizaje incremental y adaptacién del
modelo aprendido, presentes en nuestro método a través del proceso de actualizacion dindmica
del conjunto de grupos, que incluye procedimientos especificos para la creacién, modificacién
y fusién de grupos y que se aplica con cada nuevo latido procesado.

Para la representacion de los grupos morfoldgicos se ha optado por un modelo basado
en plantillas que prioriza, dentro de cada grupo, la informacién aportada por sus latidos mas
recientes; para ello, se ha definido un procedimiento de actualizacién basado en una media
mévil de suavizado exponencial que permite una rdpida adaptacion de la plantilla a la evolucién
a lo largo del tiempo de la morfologia correspondiente al patrén de activacién/propagacion.
El agrupamiento de cada latido lleva aparejada la comparacioén entre su plantilla y la de cada
uno de los grupos existentes en el instante de su deteccidn. Se ha disefiado un célculo de
disimilitud entre plantillas centrado en las diferencias que presentan entre sus respectivas
regiones relevantes, tanto en su niimero como en su forma. La variabilidad intrinseca de los
patrones morfolégicos supone un desafio en dicha comparacion, y ha sido abordada mediante la
técnica de alineamiento temporal dindmico de derivada (Derivative Dynamic Time Warping).
Mediante el uso de esta técnica se ha logrado un alineamiento entre segmentos de sefial no
solo temporal, sino también en amplitud, que permite compensar las diferencias atribuibles a
la variabilidad propia del patrén.

Una de las hipétesis planteadas en el desarrollo de esta tesis es la relevancia del contexto
temporal de un latido para la identificacién de su patrén de activacion/propagacién. La inter-
pretacién de la morfologia y el ritmo de un latido debe basarse en la comparacién con los de
su entorno temporal ya que los patrones de activacién/propagacion, incluso los asociados a
situaciones de arritmia, tienden a persistir durante cierto intervalo de tiempo. Siguiendo esta
hipétesis, se ha definido un criterio de agrupamiento que prioriza la asignacién de los latidos
a grupos con presencia en su contexto temporal reciente. Esto ha permitido una reduccién
notable del tiempo empleado en el proceso de asignacion, especialmente en el caso de los
latidos que presentan un patrén de normalidad.

En el ambito del agrupamiento dindmico, uno de los principales problemas lo constituye

la presencia de contaminacién por ruido en los elementos del conjunto a procesar, que da
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lugar a una excesiva proliferacién de grupos. En el caso de la sefial de ECG, esta situacion es
muy frecuente, especialmente en el ambito ambulatorio y puede darse en alguna o, de forma
simultdnea, en todas las derivaciones adquiridas. Teniendo en cuenta que la contaminacién con
ruido electromiografico y el causado por movimientos corporales distorsiona la morfologia
del latido y, ademas, es dificilmente reversible, se ha incluido en el disefio del método de agru-
pamiento la capacidad para operar bajo dichas condiciones. Se ha definido un procedimiento
de deteccion de ruido siguiendo una aproximacién en dos frentes: a nivel de latido, empleando
como indicador el nimero de puntos dominantes del complejo QRS, y basada en contexto,
en el que se combina la informacién del nivel de latido con un indicador de proliferacién de
grupos. La deteccion se realiza sobre cada derivacion de forma inpendiente y, ante un intervalo
de ruido, el método adapta tanto el procedimiento de comparacién, ignorando la informacién
morfolégica de los latidos en la derivacién afectada, como los criterios de agrupamiento,
evitando que la morfologia de los latidos en dicha derivacién provoque la creacién de nuevos
grupos.

La dltima etapa del método de agrupamiento aborda la separacién de aquellos patrones
de activacién/propagacién que comparten una morfologia del complejo QRS similar y cuyas
diferencias se manifiestan en el ritmo cardiaco y en su actividad auricular (representada en el
ECG a través de la onda P). Para ello, una vez descartada la posibilidad de realizar un anélisis
fiable de la onda P debido a los efectos del ruido en la sefial, se ha definido un modelo de
estimacion de la frecuencia cardiaca media asociada al ritmo de normalidad que, combinado
con un conjunto de reglas extraidas del conocimiento explicito del dominio, permite detectar
alteraciones del ritmo normal. Como resultado, el método genera un conjunto de grupos cuyos
latidos comparten tanto su morfologia del complejo QRS como la clasificacién de su ritmo.

Se ha realizado una validacién del método mediante una implementacién de referencia de-
sarrollada en MATLAB, empleando las bases de datos MIT-BIH Arrhythmia Database y AHA
ECG Database. El resultado del agrupamiento morfolégico, sin el uso de la informacién de
ritmo, alcanza una puridad en sus grupos del 97.22 % y 99.08 %, respectivamente, empleando
para su célculo el conjunto de etiquetas de clase de la MIT-BIH Arrhythmia Database. En la
bibliografia no se ha encontrado ningtiin método que permita el agrupamiento dindmico en
tiempo real, por lo que se han comparado los resultados con los obtenidos por sus homélogos
en el dmbito que operan en diferido. Para ello, con el objetivo de realizar una comparacién
en condiciones equivalentes, se ha limitado a 25 el nimero maximo de grupos generados en

el conjunto final, tras la etapa de clasificacion de ritmo. Los resultados de puridad con dicha
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limitacion, para ambas bases de datos, ascienden hasta el 98.58 % y 99.55 %, respectivamente,
proporcionando un rendimiento que iguala o, como ocurre en la mayoria de los casos, supera
al de las propuestas existentes.

Para evaluar la capacidad de procesamiento en tiempo real del método, se ha realizado
un andlisis de su complejidad temporal, que indica, en el peor caso, una respuesta de orden
lineal (O(|Cy,|)) donde |Cy| es el nimero de grupos generados en un instante dado. La
implementacion de referencia ha permitido verificar que el retardo de procesamiento permite
cumplir las restricciones de ejecucién en tiempo real incluso en situaciones en las que se han
generado cientos de grupos.

Para concluir, podemos afirmar que los resultados de la propuesta de esta tesis confirman
la relevancia del contexto temporal para el agrupamiento de latidos. Nos permite cambiar
de un andlisis en diferido a uno dindmico, alcanzar los mismos o incluso mejores resultados
y ademds abordar la evolucién temporal de la morfologia del latido, que en otro caso se
proyectaria en mdaltiples grupos. Los resultados de los experimentos sobre las bases de datos
de ECG estdndar también muestran la adecuacion del método propuesto para la monitorizacién
de ECG en tiempo real.

A continuacién se presenta la lineas de mejora que permitirian avanzar en la investigacion

realizada en la presente tesis:

— Ciertos tipos de arritmias, como la fibrilacién o el aleteo (flutter) ventricular, presentan
un forma ondulatoria en la que no existen complejos QRS. En dichas situaciones,
el proceso de agrupamiento planteado pierde efectividad, dando lugar a un ndmero de
grupos excesivo. Creemos que la incorporacién de mecanismos especificos de deteccion
de las arritmias mencionadas mejoraria considerablemente el rendimiento del método

en dichas situaciones.

— Uno de los puntos débiles detectados durante la validacién del método reside en las
restricciones aplicadas durante los intervalos que se consideran contaminados por ruido.
Las nuevas morfologias que puedan aparecer durante dichos intervalos son ignoradas
aunque el latido correspondiente no presente indicios de contaminacién por ruido y,
en consecuencia, se incrementa el error de agrupamiento. Serfa interesante estudiar si
la incorporacién de algoritmos especificos de deteccién de ruido electromiografico o

movimientos corporales permitiria mejorar dicho comportamiento.
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— La mayor parte de los errores de agrupamiento cometidos por el método se localizan
en latidos con morfologia del complejo QRS similar y en los que su discriminacién
depende unicamente del resultado del andlisis de ritmo. En algunas ocasiones la in-
formacién aportada por dicho andlisis resulta insuficiente, por lo que resulta de interés
incorporar algoritmos de andlisis de la actividad auricular, que supondrian una mejora

en la capacidad de discriminacién para este tipo de latidos.

— Por dltimo, la linea de avance que consideramos mds inmediata consiste en abordar la
deteccion de arritmias a partir de los resultados del método de agrupamiento, disefiando
una etapa de clasificacion que realice un etiquetado de latido a nivel de grupo. Esta
clasificacién podria plantearse de modo asistido, mediante el etiquetado manual del
conjunto de grupos, o automdtico mediante el uso de conocimiento del dominio para el

andlisis de cada grupo.
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APENDICE A

OPTIMIZACION DEL CALCULO DE
CURVATURA Y REGION DE SOPORTE

En el apartado 2.3 del capitulo 2 se describe la caracterizacion del complejo QRS de un
latido a partir de la deteccién de sus puntos dominantes. El concepto de punto dominante
se define en la literatura asociado a curvas en el espacio bidimensional R?, y en esta tesis
se extiende su uso a sefiales temporales mediante la equiparacién de dicho plano con el de
tiempo-magnitud. Dicha equiparacién requiere la adopcion de una escala, que en nuestro caso
se corresponde con la resolucién proporcionada por el electrocardiégrafo, que se encuentra en
el rango de uV x ms.

La obtencién de los puntos dominantes presentes en un segmento de sefial requiere el
célculo de la curvatura asociada a cada uno de sus puntos. Partiendo de la definicién de
curvatura en 2.5, puede observarse que su cédlculo supone la maximizacién de una funcién
sobre un espacio bidimensional y, en consecuencia, la complejidad computacional de su cdlculo
es de orden cuadratico. En este apéndice se presenta un método alternativo mds eficiente para
cdlculo de la curvatura. Dicho método plantea una definicién equivalente de curvatura que
simplifica el problema de su cdlculo, ya que reemplaza la maximizacién sobre el espacio
bidimensional por la maximizacién y la minimizacién de dos funciones unidimensionales.
De este modo, la complejidad computacional queda reducida a orden lineal. En la figura A.1
se ilustra el fundamento del método propuesto; en ella se muestra mediante una superficie el

valor del cos ¢y, asociado al célculo de la curvatura en el punto g;. Puede observarse como
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Figura A.1: Representacién de la superficie cos (g, asociada al cdlculo de la curvatura en el pico de la onda Q del
complejo QRS que se muestra en la figura 2.10 (p; = py). La secuencia de puntos negros representa
el mdximo de cos g, sobre el indice k para cada posible valor del indice . De forma equivalente, los
puntos azules representan los maximos sobre el indice ¢ para cada posible valor del indice k. De este
modo se ilustra la independencia mutua entre ambos indices a la hora de determinar la posicién del
mdéximo global.

el valor mdximo es independiente para cada una de las dimensiones, lo cual serd demostrado
a continuacioén para el caso general.

Aunque la definicién de curvatura en 2.5 limita las muestras sobre las que se realiza el
cdlculo a los intervalos I;” e I ]+ , el método descrito en este apéndice se presenta de forma

generalizada sin dicha restriccion.

Definicion 21. Sea q = {q1, ..., 4}, ..., qw}, ¢; € R una secuenciay v; = (j,q;) la represen-

tacion de q; en R2. Definimos los conjuntos de vectores Vity VjJr asociados a q;, Yje (1, w):
Vi =Avsilie[L,4)} (A.1)
VjJr ={vji | ke (j,w]} (A2)
donde Vj, = UV;—V; YV = VUV —0jy.

Definicién 22. Dado q; € q, definimos ;i como el dngulo formado por vji € ij+ con

respecto a vj; €V~ en sentido antihorario.

Definicion 23. Dado g; € qyvj; € Vi uVjJr, definimos @;; como el dngulo formado por v j;

con respecto a é, = (0, 1) en sentido antihorario.
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Definicién 24. Definimos el dangulo de curvatura @; asociado a q; € q como:
;= {gpi/jk/ | cos @y jir = max{cos ;i | v €V A vjke‘/j+}} (A.3)

Definicion 25. Definimos los dngulos 4,0;.@", gpg.”,", @?}f” y <p;71‘”” asociados a q; € q como:

@ = min{pi; | v €V} @ = max{p;; | v €V}
@i = min{ey; | vRe V') @i = max{py; [ vreV;"} (A4)
Teorema 1. Dado q; € q, se verifica que:
cos p; = max{cos(p]i"" — (p;”f”)7 cos(go;'i“” — )} (A5)

Demostracion.

. - + .
Dado un dngulo ;5 formado por los vectores v;; € V™ y v, € V", se cumple:

Pijk = Prj — Pij (A.6)
COS ik = cos(Pr; — Pij) (A7)

Por definicién i < j < k, Y¢;;, entonces es trivial demostrar que o;; € (0,7) ¥ @y, €

(7, 27). En consecuencia:
(¢rj—pij)>0,Vi, k (A.8)
Denotemos mediante ;- al &ngulo de curvatura de ;. Por definicién de curvatura:
cos(pirjir) = cos(pijn), Vi, k (A9)
Aplicando A.6 y A.7 a ambos miembros obtenemos:
cos(prrj — pirj) = cos(er; — ij), Vi, k (A.10)

Supongamos ¢; € (0, 7]. En dicho dominio, cos(;) es monétona decreciente. Entonces

el méximo de la funcién se corresponde con el argumento minimo:

Ky — Pirj S Prj — Pij, Vi k (A.11)

Dado que los valores de ¢;; y ¢k, son independientes, se cumple que:

prj = min(pr;) Y pirj = max(pi;) (A.12)
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Aplicando A.4 y la definicién de curvatura obtenemos:

rj = T A i = QP (A.13)
cos(wj — pirj) = cos(go;”f" — ) (A.14)

Ahora supongamos el caso contrario: ¢/ ; — ¢i/; € (, 27). En dicho dominio cos(y;) es
mondtona creciente y el maximo de la funcién se corresponde con el argumento maximo:

OK'j — iy Z Pkj — Pij, Vi k (A.15)
prj = min(pr;) A iy = max(pi;) (A.16)

Aplicando A.4 y la definicién de curvatura:
Prj =PI A iy = Q" (A17)
cos(pwj — pirj) = cos(@i" — 7"") (A.18)
Finalmente, dado que cos ¢; es mdximo, podemos afirmar que:
cos p; = max{cos(pi*" — @™, cos(Pfi™ — 7))} (A.19)
Como queriamos demostrar. []

Aplicando el resultado de este teorema a la definicién de curvatura 2.5 obtenemos:

K(g;,q) := max< cos | max{ey;} — min{p;;} | ,cos | min{yy,;} — max{y;;}
kerf iel; el el

(A.20)
Este resultado permite realizar el cdlculo de la curvatura a partir de la maximizacién y
minimizacién de los dngulos ¢;; y ¢r; de forma independiente, lo cual supone un coste
computacional de orden lineal. A continuacién, empleando los rangos admisibles para dichos
dngulos se obtiene una definicién alternativa que requiere Unicamente la maximizacién y
minimizacién de sus cosenos.
Dado que ¢;; € (0,7) y que bajo dicho dominio la funcién cos ¢;; es mondtona decre-
ciente, los valores extremos del dngulo y su coseno coinciden para un mismo valor de indice
1, aunque con cardcter inverso, esto es, el valor mdximo del dngulo se corresponde con el

minimo del coseno y viceversa:

1= argmingey ;) Yi; = argmaXe[y ;) CoS @i (A.21)

S
Il

arg MaXe(y j) Pij = argMmine(; ;) COS Qj; (A.22)
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Siguiendo el mismo razonamiento, como ¢y; € (7, 27) y bajo dicho dominio la funcién

€os (. €s mondtona creciente, los valores extremos coinciden en valor de indice k y tipo:

k = argmingg(; ., Pr; = argming; ,,j Cos r; (A.23)

k = arg MaXpe (j.w] Phj = AIGMAX e (j ] COS Phj (A.24)

Esta equivalencia permite el cdlculo de los indices empleando los valores del cos ¢;; y del

COSs @y, que se obtienen a partir de los siguientes productos escalares:

COS Q5 = Vj;. éy (A25)
COS Pij = Vjk. €y (A.26)

Teniendo en cuenta las equivalencias anteriores y aplicando A.7 en A.20 podemos expresar
la curvatura como:

K(gj, q) := max{cos o5z, cos piji} (A.27)

donde los valores cos ¢; T Y COS Qijik se obtienen mediante los productos escalares:
COS 77 = V7.V (A.28)

COS Qijk = Vji- Vjk (A.29)

Finalmente, la region de soporte asociada a g; serd [, k] o [4, k] y vendrd determinada por

los indices del maximo en A.27.
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