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RESUMEN

En la actualidad, una de las causas principales de mortalidad en páıses

industrializados son las enfermedades cardiovasculares, siendo la insuficiencia card́ıaca

una de ellas. La insuficiencia card́ıaca es una afección en la cual el corazón no es capaz

de bombear la sangre rica en ox́ıgeno de forma eficiente al resto del cuerpo.

El electrocardiograma es una prueba simple y no invasiva que mide la actividad

eléctrica del corazón, proporcionando información relevante sobre el estado del órgano.

En el electrocardiograma es posible ver una serie de ondas representando las distintas

partes del ciclo cardiaco. Mediante la detección de los complejos QRS, que representan

la depolarización de los ventŕıculos, es posible calcular la duración de cada ciclo

cardiaco, conocido como intervalo RR (distancia entre dos ondas R consecutivas).

Además, se ha demostrado que el intervalo QT, que mide el tiempo desde el inicio de la

depolarización hasta el fin de la repolarización del ventŕıculo en cada latido, depende

de la duración de una serie ciclos (intervalos RR) anteriores a él y no solamente por el

inmediatamente anterior. Se ha demostrado que un tiempo de adaptación del intervalo

QT a cambios abruptos en el RR está asociado a un mayor riesgo arŕıtmico.

En este trabajo se propone cuantificar esta dependencia entre el intervalo QT y la

duración del ciclo cardiaco mediante la implementación de la técnica Phase-Rectified

Signal Averaging (PRSA) y una variante de ella, Bivariate Phase-Rectified Signal

Averaging (BPRSA). Mediante el uso de estas dos técnicas, se intentará caracterizar

con distintos ı́ndices esta relación QT/RR, tanto en fibrilación auricular como en ritmo

sinusal, y se evaluará su valor predictivo para el riesgo de muerte cardiovascular.

Para ello, se han utilizado registros ECG Holter (24 horas) de un total de

171 pacientes diferentes en fibrilación auricular y 651 pacientes en ritmo sinusal

pertenecientes al estudio multicéntrico MUSIC (Muerte súbita en insuficiencia

cardiaca). Se han extráıdo las series de intervalos RR y QT y se han aplicado las técnicas

PRSA y BPRSA con el fin de estudiar esta dependencia. En primer lugar, se ha llevado

a cabo un estudio de simulación con el fin de evaluar cómo variaciones en el tiempo

de adaptación QT/RR se reflejan en la señal BPRSA. Tras ello, con el estudio cĺınico

en MUSIC, los resultados muestran que algunos ı́ndices de riesgo extráıdos sobre las

señales BPRSA están significativamente asociados al riesgo de padecer muerte cardiaca

por fallo de bomba, tanto en fibrilación auricular como en ritmo sinusal.

III



IV



ABSTRACT

Currently, one of the main causes of mortality in industrialized countries are

cardiovascular diseases, being one of them heart failure. Heart failure is an affection in

which the heart is not able to pump oxygen-rich blood to the rest of the body in an

efficient way.

The electrocardiogram is a simple and harmless procedure which measures the

electrical activity of heart on the body surface and offers proper information about

the status of the organ. In the electrocardiogram, it is possible to see a series of

quasi-periodic waves representing the different phases of the cardiac cycle. Throughout

the QRS complex detection, which represent the depolarization of ventricles, it is

possible to measure the duration of each cardiac cycle, known as RR interval as the

distance between two consecutive R waves. In addition, it has been demonstrated that

QT interval, representing the time from ventricular depolarization plus repolarization,

depends on the duration of previous cardiac cycles (RR intervals), and not only to the

immediate previous one. Several estudies have demonstrated that the adaptation time

of QR interval to abrupt RR changes is associated to a higher arrithmic risk.

In this project, the Phase-Rectified Signal Averaging (PRSA) technique and a

variant of it, the Bivariate Phase-Rectified Signal Averaging (BPRSA), are proposed

to quantify this dependency.

Using these two techniques, we will propose different indices to characterize this

QT/RR relation, both in atrial fibrillation and in sinus rhythm, and evaluate its

predictive value for the risk of cardiovascular death.

For this purpose, Holter ECG recordings (24 hours) from a total of 170 patients in

atrial fibrillation and 651 patients in sinus rhythm belonging to the MUSIC (Sudden

Death in Heart Failure) multicenter study were used. The series of RR and QT intervals

were extracted and the PRSA and BPRSA techniques were applied to study this

dependence. First, a simulation study was carried out to evaluate how variations in

the QT/RR adaptation time are reflected in the BPRSA signal. Then, with the clinical

study in MUSIC, the results show that some of the risk indices extracted from the

BPRSA signals are significantly associated with the risk of pump failure death, both

in atrial fibrillation and sinus rhythm populations.
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ACRÓNIMOS

AC - Acceleration Capacity

BPRSA - Bivariate Phase-Rectified Signal Averaging

DC - Deceleration Capacity

ECG - Electrocardiograma

FA - Fibrilación auricular

IC - Insuficiencia card́ıaca

lpm -Latidos por minuto

LVEF - Left ventricular ejection fraction

PRSA - Phase-Rectified Signal Averaging

MFB - Muerte por fallo de bomba

MSC - Muerte súbita card́ıaca

SA - Sinoauricular

RS - Ritmo sinusal
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Caṕıtulo 1

Introducción

1.1. Motivación

Atendiendo a los datos proporcionados por la Organización Mundial de la Salud

(OMS), las enfermedades cardiovasculares son la principal causa de muerte en todo el

mundo. España no es una excepción, ya que, según el Instituto Nacional de Estad́ıstica

(INE), la principal causa de muerte son las enfermedades en el sistema circulatorio [1].

En particular, el número de muertes totales en España en el año 2020 por

insuficiencia card́ıaca fueron un total de 19.358 [1]. La fibrilación auricular (FA) es una

arritmia que se caracteriza por la actividad eléctrica caótica de las auŕıculas, además

de ser también una de las enfermedades cardiovasculares más comunes. Actualmente,

afecta a un 1-2% de la población mundial y se prevé que en 50 años aumente hasta un

4% [2].

Debido a ello, la comunidad cient́ıfica ha desarrollado métodos para diagnosticar y

predecir este tipo de enfermedades y, en consecuencia, prevenir muertes.

El desarrollo del desfibrilador automático implantable (DAI), el cual aplica una

brusca y breve descarga eléctrica de alto voltaje para detener y revertir las arritmias,

permite prevenir muertes en pacientes considerados de alto riesgo de sufrir arritmias

malignas. No obstante, se trata de un procedimiento invasivo, no exento de riesgo para

el paciente y que no se puede aplicar sobre toda la población que sufre patoloǵıas

card́ıacas por el elevado coste para qué supondŕıa al sistema sanitario.

En la práctica cĺınica diaria se opta por el análisis y la aplicación de técnicas sobre

la señal Electrocardiograma (ECG), debido a que se trata de un método no invasivo,

de bajo coste y es aplicable sobre un rango mucho mayor de pacientes.

En este trabajo final de grado, mediante los datos obtenidos a partir del ECG y el

uso de la técnica de promediado de señal rectificado en fase (PRSA) desarrollada en

el ámbito de la ingenieŕıa biomédica, se proponen nuevos métodos para diagnosticar el

estado del paciente y prevenir el riesgo cardiaco.

1



1.2. Anatomı́a y actividad eléctrica card́ıaca

El corazón es el órgano musculoso principal del sistema circulatorio, situado en la

cavidad torácica. Su función es bombear sangre rica en ox́ıgeno repartiéndola al resto

del cuerpo después de que haya llegado de los pulmones.

Figura 1.1: Anatomı́a del corazón y flujo sangúıneo a través de ventŕıculos y auŕıculas.
Extráıda de [3].

El corazón está dividido en dos lados, izquierdo y derecho, que pertenecen a sistemas

circulatorios diferentes, pero que bombean en una manera ŕıtmica y sincronizada,

cada uno de ellos formado por dos cavidades (auŕıcula y ventŕıculo). Las auŕıculas

son las encargadas de recibir sangre de las venas: la auŕıcula derecha recibe la sangre

desoxigenada del resto del organismo y la auŕıcula izquierda recibe la sangre oxigenada

proveniente de los pulmones. En el caso de los ventŕıculos, impulsan la sangre recibida

de las auŕıculas hacia la arteria aorta (ventŕıculo izquierdo) y a los pulmones (ventŕıculo

derecho). El ciclo cardiaco presenta dos fases: diástole y śıstole. La diástole es el peŕıodo

del ciclo en el cual los ventŕıculos están relajados y se están llenando de la sangre que

luego tendrán que impulsar. La śıstole es el peŕıodo del ciclo en el cual los ventŕıculos

se contraen y provocan la eyección de la sangre que contienen.

La arteria aorta transporta sangre rica en ox́ıgeno que sale del corazón. Las

ramificaciones de esta gran arteria transportan la sangre tanto a los músculos del

corazón como al resto del cuerpo. Una vez la sangre ha llegado a los órganos, una red

de diminutos vasos sangúıneos llamados capilares que tienen unas paredes muy finas,

lo cual permite que distribuyan los nutrientes y el ox́ıgeno a las células. Cuando los

órganos ya han obtenido el ox́ıgeno, la sangre desoxigenada regresa al corazón mediante
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la vena cava superior y la vena cava inferior [4]. En la figura 1.1 se puede ver la anatomı́a

del corazón, aśı como el proceso de circulación de la sangre.

El corazón tiene un sistema de conducción eléctrico que permite que la orden de

contracción llegue a todas sus células musculares en una secuencia ordenada. Este

sistema está formado por el nodo sinoauricular o sinusal, el nodo auriculoventricular,

el haz de His y el sistema de Purkinje.

El miocardio es el tejido muscular del corazón, encargado de impulsar la sangre al

resto del cuerpo mediante su contracción. Contiene células musculares especializadas

que están conectadas al sistema de conducción y permiten que se propague el impulso

eléctrico. Este impulso eléctrico ha sido generado en el nodo sinoauricular (SA),

situado en la auŕıcula derecha, en las cercańıas de la vena cava. Una vez generado,

el impulso eléctrico se propaga por las auŕıculas, alcanza el nodo auriculoventricular

(AV), que es el paso conductor normal entre las auŕıculas y los ventŕıculos, se detiene

por un instante y el nodo AV lo env́ıa por el haz de His y el sistema Purkinje de

los ventŕıculos, estimulando su contracción. Un ciclo cardiaco es generado cuando el

impulso eléctrico se propaga por el sistema de conducción y, además, también por

propagación entre una célula cardiaca y las vecinas. Cada ciclo cardiaco se compone

de dos fases, depolarización y repolarización, que corresponden a la activación y a la

recuperación, respectivamente de las células auriculares y ventriculares [4].

1.3. La señal ECG

El electrocardiograma (ECG) es un procedimiento simple, indoloro y no invasivo

para el paciente que permite cuantificar y representar la actividad eléctrica del corazón

medida sobre la superficie del cuerpo, mediante el uso de electrodos repartidos en el

pecho, en los brazos y en las piernas. Las diferentes fases que ejercita el corazón durante

un ciclo cardiaco se ven reflejadas en el ECG de manera periódica. Debido a su bajo

coste y gran utilidad, es el método más frecuente de exploración de patoloǵıas card́ıacas.

Tal y como se observa en la figura 1.2, el electrocardiograma está compuesto por

la sucesión de diferentes ondas: P,Q,R,S y T, las cuales proporcionan gran información

para el diagnóstico de enfermedades que son causadas por perturbaciones en la

actividad eléctrica del corazón, aśı como aquellas que, teniendo otro origen, producen

cambios en la actividad eléctrica. Su importancia es tal debido a la existencia de

patrones de variabilidad sutiles presentes en el ritmo o la morfoloǵıa de las ondas

latido a latido.

La onda P representa la depolarización secuencial de las auŕıculas, y en la mayoŕıa

de los casos tiene una morfoloǵıa monofásica positiva. En cambio, el complejo QRS
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Figura 1.2: Definición de las principales ondas presentes en el electrocardiograma y su
duración. Extráıda de [4]

.

refleja la depolarización de los ventŕıculos. Su morfoloǵıa es altamente variable, ya que

depende del origen del latido y hay veces que hasta puede componerse de más de tres

ondas. Finalmente, la onda T refleja la repolarización ventricular.

El periodo cardiaco viene dado por el intervalo entre dos latidos consecutivos.

Para medirlo, se suele tomar como referencia el pico principal del complejo QRS,

y el intervalo entre dos complejos QRS consecutivos se denomina intervalo RR. El

intervalo QT del electrocardiograma comprende la porción del trazado comprendido

entre el inicio del complejo QRS y el final de la onda T y representa la depolarización

y repolarización ventricular; dada la brevedad de la depolarización, el intervalo QT es

más dependiente de la repolarización [4].

1.4. Patoloǵıas cardiacas estudiadas en este TFG

1.4.1. Arritmias Cardiacas

Actualmente, las arritmias suponen unas de las causas principales de ingresos en

hospitales y defunciones en nuestro páıs. Se considera una arritmia card́ıaca cuando

se altera la generación o conducción normal del impulso eléctrico, lo que se manifiesta

porque los latidos se hacen irregulares, los latidos regulares pasan el ĺımite de frecuencia

convencional o en el ECG se muestra una anomaĺıa entre la onda P y el complejo QRS.

En general, se llama una arritmia card́ıaca a cualquier ritmo cardiaco que no es ritmo

sinusal normal [5].

4



Existen diferentes tipos de arritmias dependiendo en qué zona del corazón se

originan y qué śıntomas causan. Los tipos de arritmias se clasifican en bradiarritmias,

donde el ritmo cardiaco es menor al usual (< 60 lpm) y taquiarritmias, donde el ritmo

cardiaco es mayor que el sinusal (> 100 lpm).

Las taquiarritmias, a su vez, se pueden clasificar dependiendo del origen:

− Supraventriculares: originadas en focos auriculares o de la unión AV.

− Ventriculares: ritmo ventricular causado por las descargas repetidas de uno o

varios focos ectópicos ventriculares.

− Fibrilación ventricular: Principal arritmia causante de muerte súbita card́ıaca. [6]

− Fibrilación auricular: Es la taquiarritmia más frecuente en los adultos, y

resulta de una depolarización caótica de las auŕıculas. Se produce por múltiples

microrreentradas, y puede presentarse de forma parox́ıstica recurrente, episódica

o crónica [7]

Bradicardia: La bradicardia sinusal se produce cuando el nodo sinusal funciona con

una frecuencia regular más lenta de lo normal (menor de 60 lpm). Es la bradiarritmia

más frecuente y en ausencia de śıntomas no requiere tratamiento [8].

Taquicardia ventricular que desencadena en Fibrilación ventricular: Es

un ritmo ventricular debido a las descargas repetidas de uno o varios focos ectópicos

ventriculares con frecuencias entre 100-250 lpm. El QRS en el ECG es ancho y el ritmo

es regular, pudiendo haber disociación AV. Es una arritmia potencialmente peligrosa

que puede degenerar en fibrilación ventricular y cuya repercusión hemodinámica es muy

distinta, según la frecuencia ventricular alcanzada y la existencia o no de disfunción

ventricular previa [8].

La fibrilación ventricular es la principal arritmia causante de muerte súbita card́ıaca.

Ha sido definida como una actividad eléctrica card́ıaca ((turbulenta)), ya que se producen

activaciones desorganizadas y aparentemente aleatorias de los ventŕıculos [9].

Fibrilación auricular: La fibrilación auricular es la arritmia sostenida más

frecuente. Se trata de un ritmo ectópico debido a una descarga repetitiva, rápida y

caótica de varios circuitos de microreentrada auriculares con frecuencias entre 350-650

lpm. A d́ıa de hoy tiene un 5% de incidencia en la población mayor de 60 años [8]. Según

la forma de presentación cĺınica, o la presencia o ausencia de enfermedad cardiovascular

asociada, hablamos de distintos tipos de FA:

− Diagnosticado por primera vez: FA que no se ha diagnosticado con anterioridad,

independientemente de la duración o de la severidad de los śıntomas de FA.
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− Parox́ıstica: La arritmia dura menos de siete d́ıas porque acaba espontáneamente

o por intervención.

− Persistente: la arritmia es continua por más de siete d́ıas; incluyendo episodios

terminados por cardioversión (farmacológica o eléctrica) después de siete d́ıas.

− Persistente de larga duración: Arritmia continua de más de 12 meses de duración

cuando se decide adoptar una estrategia de control ŕıtmico.

− Permanente: FA que es aceptada por el paciente y el médico, no habiendo más

intentos para mantener el ritmo sinusal [10].

Se requiere de documentación de ECG para realizar un diagnóstico de FA. Un

registro de ECG estándar de 12 derivaciones o un trazado de ECG de una sola

derivación de más de 30 segundos mostrando el ritmo cardiaco sin ondas P repetitivas

perceptibles, sustituidas por ondas fibrilatorias (ondas f), e intervalos RR irregulares

(cuando la conducción atrioventricular no está dañada) es un diagnóstico cĺınico de FA

[10].

Se ha demostrado que la FA es la causa más frecuente del ictus cardioembólico,

representando aproximadamente el 50% de los casos [11] y, además, hay estudios

recientes donde se discute que puede ser proarritmica en el ventŕıculo [12].

1.4.2. Insuficiencia Card́ıaca

La insuficiencia card́ıaca (IC) se define como el estado fisiopatológico y cĺınico en el

cual el corazón es incapaz de aportar sangre de acuerdo a los requerimientos metabólicos

periféricos. Es una enfermedad que se caracteriza por la disminución de la capacidad

de bombeo del corazón, lo cual deriva en dificultades en los ventŕıculos para llenarse

y bombear la sangre de manera funcional [13]. Se definen dos tipos de insuficiencia

card́ıaca:

− Insuficiencia card́ıaca aguda: aparece repentinamente y los śıntomas al principio

son graves.

− Insuficiencia card́ıaca crónica: los śıntomas se manifiestan con lentitud y

empeoran de forma paulatina.

La fracción de eyección (Left ventricular ejection fraction, LVEF) se utiliza hoy

en d́ıa en la práctica cĺınica para la clasificación de pacientes con IC. Un valor de

LVEF ≤ 35% se ha establecido como marcador de riesgo cardiaco [14]. Gran parte de
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las muertes en pacientes con IC aparecen en forma de muerte súbita cardiaca, o bien

muerte por fallo de bomba, si la enfermedad está más avanzada.

- Muerte súbita card́ıaca (MSC)

La definición dada por los expertos para la muerte súbita card́ıaca (MSC) ha sido

como una muerte natural e inesperada que ha ocurrido en el intervalo de 1 hora tras

un cambio agudo en el estado cĺınico o una muerte inesperada que ha ocurrido en las

últimas 24 horas [15, 16].

La principal causa de la MSC es la parada card́ıaca, dado que la falta de latido

cardiaco implica la ausencia de flujo sangúıneo cerebral, aśı como una posterior pérdida

de conocimiento y la muerte del individuo. Toda alteración de la función card́ıaca puede

producirla, ya sea por un infarto antiguo o por la dilatación del corazón por diversos

oŕıgenes: una válvula dañada, inflamación (miocarditis) o anormalidades genéticas

congénitas que afecten al corazón.

En un porcentaje de pacientes, especialmente en jóvenes, aunque la estructura

del corazón sea aparentemente normal, pueden existir anomaĺıas genéticas que causen

muerte súbita [17].

- Muerte por fallo de bomba (MFB)

En caso de que los śıntomas de IC empeoren, se producirá una evolución del grupo

de MSC hacia la predominancia de muerte por fallo de bomba (MFB). La MFB está

siendo una causa de mortalidad muy alta en pacientes con avanzada IC. En la figura 1.3

se puede observar la comparación entre MSC y MFB atendiendo a la causa de muerte

en IC según estudios realizados a lo largo de 20 años [18].

1.5. Dependencia del intervalo QT con el RR como

marcador de riesgo

El intervalo QT del electrocardiograma corresponde a la śıstole eléctrica, durante

la cual el músculo ventricular es depolarizado y repolarizado, tal y como se muestra al

poner los electrodos unipolares alrededor del corazón. Su duración es una función del

ritmo cardiaco; está estrechamente relacionado con el intervalo RR [19].

Cuando la relación QT/RR se investiga y es potencialmente usada para corregir

el intervalo QT por los efectos del ritmo cardiaco, es fundamental tener en cuenta la

influencia de un historial de intervalos RR precedentes para cada medición de QT [20].

Se ha confirmado que cada medición del intervalo QT está influenciada por cambios

en el ritmo cardiaco en minutos previos, aunque la influencia de los intervalos RR más

distantes es menor comparada a los más recientes. La adaptación del intervalo QT al

intervalo RR resulta también modificada por los efectos de la amiodarona [21].
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Figura 1.3: Comparación de la tasa de muerte debido a MFB y MSC en un estudio de
2507 pacientes con insuficiencia card́ıaca. Extráıda de [18]

.

Está demostrado que la adaptación durante la aceleración del ritmo cardiaco es más

rápida que durante la deceleración (“Histéresis”) y está compuesta por dos fases: una

fase rápida inicial que se extiende unos pocos intervalos RR y una fase lenta que se

extiende varios minutos [22].

El interés por el estudio de la relación QT/RR viene motivada por estudios previos

donde se ha demostrado que un tiempo prolongado de adaptación del intervalo QT a

cambios bruscos de ritmo cardiaco está asociado con un alto riesgo arŕıtmico y de MSC

[23, 24].

Este fenómeno ha sido ampliamente estudiado en RS, sin embargo, los estudios

en pacientes con FA son muy limitados. En FA cada latido puede ser considerado

un est́ımulo de depolarización, causando un retardo variable después del latido.

La duración del subsiguiente QT variará conforme al ritmo ventricular actual

correspondiente a la curva de restablecimiento. La relación QT/RR dentro del sujeto

corresponde a la curva de restablecimiento, solo que en este caso, a diferencia de con el

RS, el ventŕıculo se contrae con un ritmo bastante más irregular. Por lo tanto, en FA la

duración del intervalo QT está marcada por los ritmos ventriculares tanto instantáneos

como más tard́ıos [19]. No obstante, encontramos un estudio reciente en el que, usando

las técnicas desarrolladas para condiciones en RS, se ha demostrado que este tiempo

de adaptación también proporciona valor pronostico en pacientes con IC en FA [24].
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1.6. Técnica de promediado de señal rectificado en

fase

La técnica de promediado de señal rectificado en fase (PRSA, de las siglas en inglés)

es presentada en [25]. Esta técnica consiste en el promediado de ventanas de L muestras

de señal mediante la selección de puntos ancla para la detección de cuasi-periodicidades.

Como se ha mencionado, es necesaria la selección de puntos ancla para realizar el

promediado. En este trabajo, los puntos ancla se seleccionan siguiendo dos criterios: en

el primero se seleccionan los puntos en que hay una deceleración del ritmo cardiaco en

la serie RR latido a latido, es decir, el intervalo anterior es menor al actual. El segundo

caso ocurre al revés, cuando hay una aceleración del ritmo, es decir, la muestra anterior

de la serie RR es mayor a la actual.

Una vez se han obtenido todos los puntos ancla, se seleccionan ventanas de L

muestras alrededor de todos y cada uno de ellos. Una vez se tienen todas las ventanas

de igual longitud, se procede al promediado de todas ellas. Cabe suponer que el ruido

será compensado, mientras que solamente eventos en la señal que tienen una relación

en fase con los puntos ancla quedarán reflejados en el promedio.

Se ha demostrado que esta técnica es capaz de estratificar riesgo de muerte en

pacientes post-infarto de miocardio [26], como indicador de riesgo eficaz para muerte

cardiovascular [27], aśı como para otras patoloǵıas de carácter cardiaco [28] [29] [30].

Comparada con otros métodos actuales del estado del arte, esta técnica ha mostrado

un mayor poder predictivo en algunos estudios [27]. Esto podŕıa evitar la utilización

de procedimientos diagnósticos innecesarios, costosos y no exentos de riesgo para los

pacientes.

Además, se utilizará una variante de la técnica PRSA. Esta variante es la conocida

como promediado de señal rectificado en fase bivariado (bivariate phase-rectified signal

averaging, BPRSA). En este caso se dispone de dos señales en vez de una, la señal

trigger y la señal target, correspondientes a la serie RR y la serie QT. El procedimiento

es parecido, los puntos ancla se seleccionan sobre la señal trigger de la misma manera

que en el caso de la técnica PRSA. Lo novedoso de esta variante es que los segmentos

a promediar se toman de la señal target, considerando los puntos ancla que se han

seleccionado en la señal trigger. De esta manera, al realizar el BPRSA con las dos señales

(las cuales deben de tener la misma longitud), se podrá ver reflejado la dependencia

de la señal target (QT) sobre la señal trigger (RR).
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1.7. Objetivos

El objetivo principal de este trabajo es el estudio de la relación QT/RR y del

tiempo de adaptación mediante la técnica BPRSA en pacientes que sufren insuficiencia

card́ıaca.

Para ello, se utilizarán series de RR y QT extráıdos de registros Holter de 24 horas

procedentes la base de datos del estudio cĺınico MUSIC. Se seguirán ciertos pasos

intermedios antes de poder llegar a sacar las conclusiones finales. Estos son:

− Estudio de simulación: Generación de series de QT a partir de series reales de RR

mediante el modelo teórico, tanto en ritmo sinusal como en fibrilación auricular.

− Implementación de las técnicas de PRSA y BPRSA sobre las series RR y QT

simuladas con distintos tiempos de adaptación (elegidos por nosotros).

− Estudio teórico del tiempo de adaptación del intervalo QT al intervalo RR a

partir de las señales BPRSA obtenidas con el modelo de simulación.

− Aplicación de la técnica PRSA y BPRSA sobre series RR y QT de pacientes

reales, tanto en ritmo sinusal como en fibrilación auricular, ambas obtenidas de

la base de datos MUSIC.

− Estudio del valor predictivo de los ı́ndices derivados de la PRSA y BPRSA en

pacientes con insuficiencia cardiaca.

Una vez finalizados, se discutirán los resultados obtenidos, comparando con previos

trabajos disponibles en la literatura.
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Caṕıtulo 2

Materiales y Métodos

2.1. Base de datos de estudio

Para la realización de este proyecto y la evaluación de los algoritmos presentados se

ha utilizado la base de datos del estudio multicéntrico español MUSIC (Muerte Súbita

en Insuficiencia Card́ıaca). El objetivo principal es la clasificación de pacientes con IC

que tengan mayor riesgo de muerte. De los 992 pacientes con IC de las clases NYHA

(New York Heart Association) se han seleccionado las cohortes de 171 pacientes en FA

y 651 en RS para el estudio que se va a realizar.

En la tabla 2.1 se pueden encontrar las principales caracteŕısticas cĺınicas de los

pacientes incluidos en el estudio.

Datos MUSIC Grupo FA Grupo RS
n=171 n=651

Edad (años) 68,9 ± 10.4 62,9 ± 11,9
Sexo (hombre) 128 (74,8%) 464 (71.3%)
NYHA clase II 129 (71.3%) 534 (82,3%)
NYHA clase III 42 (28.7%) 115 (17,7%)
LVEF (%) 39.4 ± 15.7% 36,9 ± 13,8%
LVEF ≤35% 87 (50.9%) 356 (54,7%)

Tabla 2.1: Datos cĺınicos correspondientes a los 171 pacientes que sufren fibrilación
auricular y a los 651 en ritmo sinusal de los 992 totales del estudio MUSIC. Extráıdo
de [24, 12]

.

En este TFG se han utilizado las señales correspondientes a las series RR y a las

series de QT extráıdas de registros ambulatorios de 24 horas de los 171 pacientes con

FA y 651 con RS, respectivamente. Se realizó un seguimiento de 4 años de todos ellos.

De los 171 pacientes con FA, 20 fallecieron a causa de MSC y 24 por MFB. En el caso

de los 651 en RS, 55 fallecieron por MSC y 59 por MFB.

Además, para el estudio de simulación se ha utilizado el simulador de ECG descrito
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en [31], con el que se han generado series de QT a partir de series de RR reales de

registros ambulatorios de pacientes en FA y RS.

2.2. Promediado de señal rectificado en fase, PRSA

Como se ha mencionado, en [25] se introduce una nueva técnica que permite detectar

cuasi-periodicidades en señales ruidosas y no estacionarias. A continuación se va a

explicar su funcionamiento y diferentes criterios que se pueden implementar en la

técnica.

Para ello se parte de una serie temporal de puntos, en nuestro caso, la serie de

intervalos RR latido a latido. El primer paso consiste en la selección de un conjunto

de puntos que siguen un criterio determinado, los llamados puntos ancla. En este caso,

la caracteŕıstica que se va a escoger es la diferencia de valores entre dos muestras

consecutivas de señal, esto es, la diferencia entre dos intervalos RR correspondientes a

dos latidos consecutivos de un ECG.

Sea una señal de longitud N muestras xi = x1, ..., xN . Se definirán los puntos ancla

como

xi > xi−1 (2.1)

o como

xi < xi−1. (2.2)

En el caso (2.1) se estaŕıan definiendo los puntos ancla conforme al estado en el cual

el ritmo cardiaco se decelera, es decir, el RR actual ha durado más que el anterior. En

el caso (2.2), se corresponde al caso contrario, en el cual el ritmo cardiaco se acelera.

En la figura 2.1 se muestra la selección de puntos ancla tanto en el caso donde el

ritmo cardiaco se acelera (rojo) como en el caso en el que se decelera (azul). Una vez

seleccionados todos y cada uno de ellos, se elegirá un método de selección de puntos

ancla para trabajar con los distintos algoritmos.

Además de seleccionar los puntos ancla comparando la muestra actual con la

anterior, en [25] se presenta otra implementación alternativa. Esta consiste en la

extensión a un conjunto más amplio, comparando la media de un entorno de muestras

de longitud T. Cuando el ritmo cardiaco se decelera, los puntos ancla vendrán definidos

por:

1

T

T−1∑
j=0

xi+j >
1

T

T∑
j=1

xi−j. (2.3)

Mientras que cuando acelera el ritmo cardiaco serán:

1

T

T−1∑
j=0

xi+j <
1

T

T∑
j=1

xi−j. (2.4)
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Figura 2.1: Selección de los puntos ancla de las series RR extráıdas mediante los Holter
24 horas. En azul se muestran los puntos ancla seleccionados cuando el ritmo cardiaco
se decelera y en rojo cuando el ritmo cardiaco se acelera.

Elegido el método de selección de puntos ancla, el siguiente paso a realizar es la

selección de ventanas de longitud 2L alrededor de todos y cada uno de los puntos

ancla. En caso de que haya menos de L muestras alrededor, como sucede al inicio y

al final del registro, el punto ancla se descartará para el promedio final. Se definen

las posiciones de todas las muestras que son seleccionadas alrededor de un punto ancla

como (iv), v = 1, ...,M siendo v el número de ventana y M el número total de ventanas.

Las muestras en la ventana v serán

xiv−L, xiv−L+1, ..., xiv , ..., xiv+L−2, xiv+L−1 (2.5)

Con este procedimiento se obtienen señales auxiliares de longitud 2L muestras

centradas en los puntos ancla. Una vez se han obtenido todas, se alinean respecto

al punto ancla y se calcula el promediado de todas ellas:

x̄(k) =
1

M

M∑
v=1

xiv+k para k = −L,−L+ 1, ..,0, ..., L− 2, L− 1 (2.6)

En la señal obtenida al realizar el promediado, la deflección central caracteriza la

capacidad general del corazón de decelerar (o acelerar) el ritmo cardiaco [27].

Inicialmente, se va a trabajar la componente de deceleración del ŕıtmo cardiaco

(deceleration capacity, DC) definida en [26] como

DC =
1

4
(x̄(0) + x̄(1)− x̄(−1)− x̄(−2)) (2.7)
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Estudios previos realizados aplicando el algorimto PRSA en registros Holter de 24h

han demostrado que el parámetro DC es predictor de muerte cardiaca [26], con mejor

valor prdictivo en caso de muerte por fallo de bomba que en el caso de muerte súbita

card́ıaca [32].

Aparte del criterio explicado en [25] para la selección de puntos ancla, se han

añadido dos criterios más. Estos dos últimos criterios se pueden considerar derivaciones

del principal, su funcionamiento es la selección de n muestras consecutivas que son

menores o mayores que la actual, dependiendo si se está trabajando cuando el ritmo

se decelera o se acelera. En este caso se eligió n = 2 y n = 3. Algunos de los resultados

de estos dos nuevos criterios introducidos se pueden encontrar en el anexo A.

2.3. Promediado de señal rectificado en fase

bivariado, BPRSA

A continuación se va a introducir una variante del PRSA, el promediado de señal

rectificado en fase bivariado (Bivariate Phase-Rectified Signal Averaging, BPRSA).

Como las series QT han sido generadas a partir de valores de τ ya conocidos, la técnica

BPRSA también se aplicará a todos y cada uno de ellos. Tal y como en el PRSA,

primero se obtendrán los resultados en RS.

Esta técnica se ha desarrollado para estudiar y medir la relación entre dos señales

temporales simultáneas, X(i) e Y (i). En este caso, X(i) corresponderá a la serie RR

e Y (i) corresponderá a la serie QT del mismo registro. De estas señales seleccionadas,

es esperable que las modulaciones periódicas de X(i) causen también modulaciones

periódicas en Y (i) [33]. Una vez obtenidas, la señal X(i) será referida como señal

trigger y la señal Y (i) como señal target.

Los puntos ancla serán seleccionados sobre la señal trigger tal y como se ha explicado

en el apartado 2.2. Como la señal trigger y la target son simultáneas, ambas tendrán

la misma cantidad de puntos, esto es, un valor por latido. Por ello, las posiciones

de los puntos ancla obtenidas en la señal trigger pueden utilizarse directamente para

seleccionar y sincronizar las ventanas de la señal target, independientemente de si estas

últimas cumplen el criterio elegido o no. En la figura 2.2 se puede ver representada esta

selección de puntos ancla en la serie RR (triger) y los correspondientes puntos ancla

en la serie QT (target).

Seleccionados los puntos ancla, se procede a la definición de las ventanas de longitud

2L alrededor de los mismos como (iv), v = 1, ...,M , al igual que en el algoritmo PRSA.

Para la señal trigger, en la ventana v, las muestras se definen como en (2.5), mientras
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Figura 2.2: Selección puntos ancla en la señal trigger (series RR) y su traslación a la
señal target (series QT)

que para la señal target quedarán seleccionadas de manera que

yiv−L, yiv−L+1, ..., yiv , ..., yiv+L−2, yiv+L−1. (2.8)

De la misma manera que en PRSA, todas las ventanas de la señal target se alinean

y se realiza el promediado:

ȳ(k) =
1

M

M∑
v=1

yiv+k para k = −L,−L+ 1, ..,0, ..., L− 2, L− 1. (2.9)

La señal ȳ(k) corresponde al resultado de aplicar la técnica BPRSA sobre la serie

RR como señal trigger y la serie QT como señal target.

2.4. Estudio de simulación

Utilizando los algoritmos PRSA y BPRSA presentados en las secciones anteriores,

inicialmente se va a realizar un estudio de simulación para observar y analizar la relación

QT/RR para diferentes tiempos de adaptación definidos mediante τ .

Como se ha explicado en el caṕıtulo de introducción, el intervalo QT es dependiente

de los cambios en la frecuencia cardiaca y tras un cambio abrupto en el RR, necesita de

un tiempo de adaptación hasta estabilizarse. El interés principal es ser capaces de poder

medir y/o caracterizar este tiempo de adaptación, ya que se ha demostrado que una

adaptación tard́ıa está asociada a una mayor riesgo de padecer arritmias ventriculares.
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2.4.1. Generación de series de QT a partir del modelo
hiperbólico

Haciendo uso del simulador de señales ECG [31], se van a generar series de QT a

partir de series de RR medidas en registros Holter de 24 horas correspondientes a 19

pacientes en RS y 69 en FA.

El objetivo de este estudio es caracterizar la relación entre las series de QT y RR

en una situación controlada donde el parámetro de interés (tiempo de adaptación) es

un parámetro ajustable de la simulación.

El primer paso ha sido modelar la dependencia de los intervalos QT con los

intervalos RR previos haciendo uso del modelo presentado en [23] e ilustrado en la

figura 2.3.

Figura 2.3: Modelo utilizado para la generación de los intervalos QT a partir del
promediado de los intervalos RR precedentes.

La serie dR̄R(n) corresponde a los intervalos RR anteriores al latido i-ésimo, los

cuales han sido seleccionados mediante la ventana efectiva para la ponderación y

compensación del efecto de la memoria del QT con respecto a los RR anteriores.

Es decir, como se puede observar en la figura 2.3, es el resultado de pasar la señal

inicial, la cual contiene todos los intervalos RR (dRR(n)) medidos durante 24 horas,

por un filtro lineal e invariante en el tiempo, cuya respuesta impulsional es h(n) = kαn,

exponencial, y de duración L=5 minutos. Al tratarse de un sistema de primer orden,

este queda caracterizado por la constante de tiempo τ = −1
ln(α)

, que corresponde al

tiempo de adaptación del intervalo QT al intervalo RR. Se ha demostrado que una

constante de tiempo mayor, la cual representa una adaptación más lenta del intervalo

QT a los cambios de los intervalos RR está asociada a mayor riesgo de padecer arritmias

y muerte súbita card́ıaca.

En la figura 2.4 se puede observar la ventana elegida para el promediado de los

intervalos RR aśı como la distribución de los pesos.

Finalmente, los intervalos QT son calculados mediante el modelo de regresión

hiperbólico [23]:

QT = β +
α

R̄R
. (2.10)

En este TFG se ha realizado la simulación de los intervalos QT mediante el modelo
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Figura 2.4: Determinación de la ventana efectiva de 5 minutos para el promediado
exponencial de los intervalos RR. La ĺınea gruesa muestra la distribución de los pesos
y la ĺınea de puntos la suma cumulativa. Extráıda de [23]

propuesto con unos valores de τ , α y β conocidos. En concreto, α = −0,09, β =

0,49, obtenidos de resultados previos [34] correspondientes a perfiles de pacientes de

bajo riesgo, y se han generado las series de QT para diferentes valores del tiempo de

adaptación, τ , de 10,25,50,75 y 100 segundos.

2.4.2. Implementación de las técnicas de PRSA y BPRSA
sobre datos simulados

El objetivo de este estudio de simulación será implementar las técnicas PRSA y

BPRSA para observar los efectos de los diferentes valores de τ elegidos y ver si somos

capaces de obtener una medida subrogada de esta constante de tiempo que relaciona

ambos parámetros cuando se trabaje con series RR y QT, ambas obtenidas mediante

registros Holter reales.

En la figura 2.5b se puede observar un cierto filtrado paso bajo conforme se aumenta

τ , es decir, conforme hay más latidos precedentes al latido i-ésimo con mayor peso en

el promediado exponencial (memoria más larga).

Una vez obtenidas ambas series, se procede a aplicar la técnica PRSA sobre las series

RR tanto en los pacientes en FA como en los pacientes en RS. Como se ha explicado, es

necesario definir un tamaño de ventana L, mediante la cual se seleccionarán las muestras

para realizar el promediado. En este TFG se ha elegido un tamaño de ventana L = 500.

Este procedimiento se aplicará sobre todos y cada uno de los 69 pacientes en FA y los

19 en RS.
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Figura 2.5: Serie de RR obtenidas de un registro Holter de 24 horas (a). Series QT
generadas mediante el modelo presentado para los valores de τ propuestos a partir de
la serie de RR anterior (b).
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2.4.3. Caracterización de las señales PRSA y BPRSA en datos
simulados

Obtenidas las señales PRSA y BPRSA correspondientes y con ayuda del estudio

de simulación, se ha procedido a estudiar varios ı́ndices que puedan estar relacionados

con el tiempo de adaptación del intervalo QT al intervalo RR. Se va a diferenciar entre

los dos escenarios, FA y RS.

A partir de los resultados obtenidos de los datos simulados, se propone como ı́ndice

∆BPRSA
1,−1 :

∆BPRSA
1,−1 = ȳ(1)− ȳ(−1) (2.11)

y se calculará para cada una de las 5 señales BPRSA correspondientes a cada τ en cada

paciente. Tal y como se puede observar en la figura 2.6, se verifica el ı́ndice mencionado

con anterioridad.
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Figura 2.6: Selección de las muestras de la señal BPRSA en fibrilación auricular para
el ı́ndice ∆BPRSA

1,−1

En el caso de RS, si analizamos tanto las señales de PRSA y BPRSA mostradas

en las figuras 3.2y 3.3b, mostradas en el subapartado 3.1.1, se observa que difieren

mucho entre śı. Se puede apreciar claramente que, a diferencia de las señales BPRSA

obtenidas en FA, la diferencia entre el mı́nimo y el máximo en la zona central de la

señal no está marcada por 2 muestras, sino que para cada paciente haya un número de

muestras diferentes entre el máximo y el mı́nimo. Lo que śı se observa igual que en FA

es el hecho de que, cuanto más se aumenta τ , menor es la diferencia entre la muestra

que contiene al mı́nimo y la que contiene al máximo. Debido a este hecho, también se

ha definido como ı́ndice ∆BPRSA
1,−1 .
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2.5. Implementación PRSA y BPRSA sobre datos

reales

Como se ha explicado, se va a utilizar un modelo de simulación para obtener series

QT a partir de series RR medidas con un Holter durante 24 horas. No obstante, a partir

de estos datos solamente se pueden realizar aproximaciones y suponer conclusiones a

partir de los resultados obtenidos. Por ello, se han obtenido las series RR y QT de

171 pacientes en FA y 651 pacientes en RS, ambas medidas mediante registros Holter

de 24 horas. Con estas series RR y QT obtenidas se podrán ver los resultados de

aplicar las técnicas PRSA y BPRSA a datos reales y comparar cómo de parecidos son

a los resultados obtenidos al aplicar las técnicas nombradas sobre datos simulados.

Además, puesto que se disponen de datos de mortalidad de los pacientes en un periodo

de seguimiento de 4 años, se estudiará el valor cĺınico de los ı́ndices propuestos en la

población de estudio.

2.5.1. Índices de riesgo en datos reales

Los resultados obtenidos al aplicar las técnicas PRSA y BPRSA sobre las series

reales de RR y QT, respectivamente, obtenidas ambas mediante registros Holter de

24 horas, muestran un comportamiento diferente al de los obtenidos en la simulación

realizada. Dichos comportamientos se pueden observar en las figuras 3.9b, 3.10b, 3.11b

y 3.12b, mostradas en el caṕıtulo 3. Esto puede ser debido a varias razones, pero la

principal conclusión a la que se ha llegado ha sido que los intervalos QT además de ser

influenciados por una serie de intervalos RR pueden estar afectados por otras causas

que no están modeladas en el estudio de simulación.

Atendiendo a las señales obtenidas al aplicar la técnica BPRSA, a diferencia de las

señales obtenidas en el modelo simulado, en este caso el mı́nimo encontrado en la zona

central de la señal BPRSA no es siempre coincidente con la señal PRSA, resultado que

se muestra en la figura 3.3.2

Por ello, además del ı́ndice propuesto en los datos simulados, ha sido necesario

proponer otros ı́ndices extráıdos de la señal BPRSA que caractericen mejor su

comportamiento, y evaluar si son capaces de predecir el riesgo cardiaco en las

poblaciones de estudio. Estos ı́ndices son:

∆BPRSA
0,−1 = ȳ(0)− ȳ(−1) (2.12)

∆BPRSA
−1,−2 = ȳ(−1)− ȳ(−2) (2.13)

∆BPRSA
1,0 = ȳ(1)− ȳ(0) (2.14)
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BDC =
1

4
(ȳ(0) + ȳ(1)− ȳ(−1)− ȳ(2)) (2.15)

este último derivado del ı́ndice DC introducido en [26] y definido en 2.7, pero aplicado

a la técnica BPRSA.

2.6. Análisis estad́ıstico

Se ha realizado un estudio estad́ıstico de los valores de los ı́ndices extráıdos de los

registros de la base de datos.

2.6.1. Análisis de supervivencia

Los valores de los ı́ndices extráıdos de aquellas señales BPRSA cuyos puntos ancla

son seleccionados cuando la muestra actual es mayor a la anterior (deceleración de

ritmo) se tratan inicialmente como variables continuas. Además, o se van a aplicar el

primer y tercer cuartil sobre todos los valores obtenidos de los ı́ndices de riesgo, tanto

en RS como en AF. De esta manera, aparte de las variables continuas, obtendremos

también variables dicotomizadas.

Se dispone además de la clasificación de los pacientes según su causa de muerte,

por lo que es posible estudiar las posibles diferencias entre grupos: los fallecidos por

MSC, MFB y los supervivientes.

Clasificados y ordenados todas las variables continuas y dicotomizadas, se realizará

un análisis estad́ıstico de supervivencia usando la regresión de Cox y el estimador

Kaplan-Meier. La regresión de Cox genera un modelo predictivo para datos de

tiempo transcurrido hasta el evento (MSC o MFB). El modelo genera una función

de supervivencia que pronostica la probabilidad de que se haya producido el evento

de interés en un tiempo dado para determinados valores de las variables predictoras

[35]. Al aplicar la regresión de Cox, se extraerán dos parámetros: un cociente de riesgo

(hazard ratio, HaR), que es el riesgo relativo de que ocurra un evento en un grupo

del ensayo en comparación al otro, durante toda la duración del estudio, y el p-valor,

que indica el grado de significación estad́ıstica del HaR calculado. El cociente de riesgo

puede tomar valores entre 0 e∞, siendo igual a 1 cuando ambos grupos tienen el mismo

riesgo de sufrir el evento [36]. El estimador de Kaplan-Meier se basa en la estimación

de las probabilidades condicionales en cada punto temporal cuando tiene lugar un

evento y se calcula el ĺımite del producto de esas probabilidades para estimar la tasa

de supervivencia en cada punto temporal [37].
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Caṕıtulo 3

Resultados

3.1. Estudio de simulación

3.1.1. PRSA y BPRSA en RS en datos simulados

Como se ha explicado en el caṕıtulo anterior, se van a analizar las series RR y series

QT mediante la implementación de las técnicas PRSA y BPRSA respectivamente con

datos simulados, para poder ser capaces de estimar el tiempo de adaptación del intervalo

RR al intervalo QT.

En la figura 3.1 se ha representado una de las series de RR (figura 3.1a) y su

correspondiente señal al aplicar la técnica PRSA (figura 3.1b). En el caso de los

pacientes en RS, el pico central de la señal PRSA es muy parecido respecto a los

resultados que se pueden encontrar en [25, 38].

Cada una de las series RR, muy distintas entre śı, da lugar a una señal PRSA.

Se ha observado que, dependiendo de la cantidad de aceleraciones o deceleraciones del

ritmo cardiaco, la morfoloǵıa de la deflexión central sufre variaciones o no respecto al

resultado mostrado en [25], tal y como se ha mostrado en la figura 3.2.

En la figura 3.3 se han representado los resultados obtenidos al aplicar la técnica

BPRSA (figura 3.3b) sobre cinco series QT (figura 3.3a), cada una con un valor de τ

diferente, en un paciente en RS. Teniendo en cuenta que la deflexión de la zona central

de la señal PRSA corresponde a una deceleración del ritmo cardiaco, la señal BPRSA

representa la respuesta promedio del intervalo QT ante deceleraciones en el intervalo

RR. Se observa que, cuando τ es de unos pocos segundos, justo después de la muestra

central aparece un pico que se aprecia claramente. Sin embargo, conforme aumenta τ ,

el pico mencionado se atenúa y la señal sufre una subida sostenida desde la muestra

central para estabilizarse en un rango de valores. El hecho de que no aparezca este pico

se debe, como se ha mencionado anteriormente, a que el aumento del valor de τ implica

una adaptación más lenta del intervalo QT al intervalo RR.
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Figura 3.1: (a) Serie RR extráıda de un registro Holter de un paciente con insuficiencia
cardiaca en RS y (b) la señal PRSA correspondiente.

3.1.2. PRSA y BPRSA en FA en datos simulados

Una vez estudiado el comportamiento de los algoritmos en RS, se procede a estudiar

registros de pacientes en FA. Igual que se ha hecho en RS, lo primero es aplicar la técnica

PRSA sobre las 69 series de RR disponibles en la situación de deceleración del ritmo

cardiaco.

En este caso, la mayoŕıa de los PRSA obtenidos al aplicar la técnica sobre los

intervalos RR son muy parecidos entre śı. En la figura 3.4 se puede ver el resultado
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Figura 3.2: Representación de señales PRSA de dos registros, en los que se observan
diferencias importantes de morfoloǵıa.

de aplicar la técnica PRSA (figura 3.4b) sobre la serie de RR (figura 3.4a) extráıda de

un registro de un paciente en fibrilación auricular. Igual que se ha aplicado la técnica

PRSA en FA, se va a realizar el mismo procedimiento aplicando la técnica BPRSA

sobre cada una de las series QT generadas con cada uno de los valores de τ definidos

a partir de la serie RR anterior. En la figura 3.5 se puede observar el resultado.

Mientras que los resultados obtenidos al aplicar la técnica PRSA en las series RR

es homogéneo en todos los registros, cuando se aplica la técnica BPRSA, se observan

mayores diferencias entre los sujetos.
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Figura 3.3: Representación (a) de las series de QT generadas en RS a partir de la serie
de RR anterior, para diferentes valores de τ y (b) las señales BPRSA obtenidas al
aplicar el promediado. Se ha eliminado la respectiva media de cada una de ellas para
que se pudieran ver representadas todas juntas.

En todos los casos estudiados, la deflexión central de las señales BPRSA es muy

parecida, teniendo entre el máximo y el mı́nimo dos muestras de diferencia. Sin

embargo, conforme nos alejamos del punto ancla, se observan diferencias entre los

pacientes: algunos casos se observa una tendencia creciente, en otros se mantiene, y en

otros decrece, tal y como se puede observar en la figura 3.6, respectivamente.

Debido a estas caracteŕısticas, se ha enfocado el estudio de la relación QT/RR
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Figura 3.4: (a) Serie RR extráıda de un registro Holter de un paciente con insuficiencia
cardiaca en FA y (b) señal PRSA obtenida.

alrededor de los puntos ancla en las señales BPRSA. Para caracterizar esta respuesta,

se ha considerado el ı́ndice ∆BPRSA
1,−1 , explicado en el apartado 2.4.3.

3.2. Dependencia de las señales BPRSA con el

tiempo de adaptación en datos simulados

Para las diferentes series simuladas, se ha calculado el ı́ndice propuesto ∆BPRSA
1,−1 y

se ha estudiado su posible asociación con el tiempo de adaptación de τ . Los resultados
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Figura 3.5: Representación (a) de las series de QT generadas en FA a partir de la serie
de RR anterior, para diferentes valores de τ y (b) las señales BPRSA obtenidas al
aplicar el promediado. Se ha eliminado la respectiva media de cada una de ellas para
que se pudieran ver representadas todas juntas.

se presentan en las figuras 3.7 y 3.8, para FA y RS respectivamente.

En ellas se puede ver representado que el ı́ndice propuesto ∆BPRSA
1,−1 deducido para

la estimación del tiempo de adaptación del intervalo QT al intervalo RR presenta una

relación no lineal con el retardo τ . El ı́ndice disminuye conforme aumenta τ siguiendo

una dependencia de tipo exponencial. Aunque existe una clara variabilidad entre

registros, si se analizan individualmente los valores obtenidos para distintos valores
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Figura 3.6: Señal BPRSA cuyo comportamiento posterior al punto ancla tiene una
tendencia decreciente.

de τ en un mismo registro, se ve clara esta tendencia decreciente con τ .

Además, debe destacarse que se observa el mismo comportamiento en FA y RS. Por

lo tanto, se concluye que, a través de esta relación con τ , este ı́ndice puede considerarse

un ı́ndice subrogado del retardo τ tanto en FA como en RS, y podŕıa, por tanto,

postularse como ı́ndice de riesgo para ser evaluado en datos reales.
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registros de FA con los diferentes valores de τ .

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100

 (s)

0

0.2

0.4

0.6

0.8

1

1.2

1.4

B
P

R
S

A
1,

-1
, (

m
s)

Figura 3.8: Resultado de aplicar el ı́ndice ∆BPRSA
1,−1 sobre las señales BPRSA de los

registros de RS con los diferentes valores de τ .

3.3. Aplicación de los algoritmos en datos reales.

Estudio cĺınico

3.3.1. PRSA y BPRSA en pacientes con insuficiencia cardiaca
en RS

En la figura 3.9 se puede observar el resultado de aplicar la técnica PRSA

(figure 3.9b) sobre la una serie de RR (figura 3.9a) de un paciente en RS. Como era
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esperado, los resultados obtenidos del procesado de los datos de los pacientes en RS

tienen un comportamiento similar a los obtenidos en el análisis de datos simulados, ya

que para ambos casos las series RR han sido obtenidas a partir de registros Holter de

24 horas.
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Figura 3.9: (a) Serie RR extráıda de un registro Holter de un paciente con insuficiencia
cardiaca en RS del estudio MUSIC y (b) señal PRSA obtenida.

Sin embargo, si analizamos los resultados de la figura 3.10, se observa que la señal
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Figura 3.10: (a) Serie QT extráıda de un registro Holter de un paciente con insuficiencia
cardiaca en RS del estudio MUSIC y (b) señal BPRSA obtenida.

BPRSA en RS (figura 3.10b) se comporta de una manera diferente a la obtenida en

los datos simulados. Esto parece indicar que el modelo utilizado en la simulación no

tiene en cuenta todos los factores que influyen en las variaciones de la repolarización

ventricular en un corazón real con insuficiencia cardiaca.
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3.3.2. PRSA y BPRSA en pacientes con insuficiencia cardiaca
y FA

Inicialmente, tal y como se ha hecho en RS, se aplican las técnicas PRSA y BPRSA

sobre las series RR y QT cuando la muestra actual es mayor que la anterior (puntos

ancla definidos por una deceleración de ritmo), esta vez en FA.

En la figura 3.11 se muestra la serie RR en FA (figura 3.11a) y su respectiva señal

PRSA (figura 3.11b). En este caso ocurre lo mismo que en RS, la señal PRSA presenta

la misma morfoloǵıa conforme a los resultados de señales PRSA obtenidos en el estudio

de simulación.

Sin embargo, en el caso de la figura 3.12, la cual muestra una serie QT (figura 3.12a)

en FA y la señal BPRSA (figura 3.12b), el mı́nimo de la señal BPRSA en la zona de

deflexión coincide con los resultados obtenidos en simulación. En primer lugar, y más

importante, hemos observado que en algunos el valor mı́nimo en la deflexión central de

la señal BPRSA no siempre corresponde a la misma muestra de la señal PRSA, depende

de la serie QT sobre la que se ha aplicado el BPRSA. Este suceso se puede observar

en la figura 3.13. Es por esto que se han propuesto diferentes ı́ndices de riesgo respecto

a los obtenidos en datos simulados, con el fin de obtener un surrogado del tiempo de

adaptación cuando el mı́nimo no queda centrado en la posición central. Estos ı́ndices

son presentados en el apartado 2.5.1

3.4. Estudio del valor predictivo de los ı́ndices

propuestos

Como se ha mencionado, se va a hacer uso del modelo de regresión de Cox y el

estimador de Kaplan-Meier para estudiar si los ı́ndices de riesgo propuestos sobre las

señales BPRSA de cada uno de los grupos de pacientes, tanto en RS como en FA, son

realmente predictores de riesgo o no en la población de estudio. También se incluirá el

ı́ndice propuesto en el estudio de los datos de simulación para comprobar si es predictivo

en las señales reales.

3.4.1. Grupo de población en fibrilación auricular

Las tablas 3.1, 3.2 y 3.3 muestran el hazard ratio (HaR) y el p-valor asociado

obtenidos al aplicar la regresión de Cox usando tanto la distribución de los ı́ndices

de la variable continua como dicotomizada en la cohorte de pacientes en FA. Se ha

estudiado separadamente los eventos de MSC y MPF.

El resultado principal y más visible en la tabla 3.1 es que algunos de los ı́ndices
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Figura 3.11: (a) Serie RR extráıda de un registro Holter de un paciente con insuficiencia
cardiaca en FA y (b) señal PRSA obtenida.

propuestos medidos sobre la serie PBRSA (BDC y ∆BPRSA
1,0 ) están asociados con MPF

(p-valor<0,05), aunque no con MSC. También el ı́ndice ∆BPRSA
0,−1 roza la significación

estad́ıstica (p=0.057). En el caso de BDC y ∆BPRSA
0,−1 , el HaR mayor que 1, nos señala

que valores más altos de dichas variables son indicadoras de mayor riesgo (incremento

de 1.4 y 1.06 por unidad, respectivamente). Por el contrario, ∆BPRSA
1,0 es indicador de
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Figura 3.12: (a) Serie QT extráıda de un registro Holter de un paciente con insuficiencia
cardiaca en FA y (b) señal BPRSA obtenida.

mayor riesgo cuanto menor sea su valor (HaR <1).

En la tabla 3.2 se muestran los resultados del análisis de Cox para riesgo de muerte

súbita cardiaca de los ı́ndices de las variables dicotomizadas tomando como umbrales

el primer y el tercer cuartil de la población. Los resultados obtenidos muestran que

ninguno de los ı́ndices está asociado significativamente con el riesgo de muerte súbita
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Figura 3.13: Señal BPRSA obtenida de una serie QT extráıda de un registro Holter de
un paciente con insuficiencia cardiaca en FA en la cual el valor mı́nimo de la muestra
central no corresponde a la misma muestra.

Índice
MSC MFB

p-valor HaR Int. Conf. p-valor HaR Int. Conf.
DC 0,821 0,99 0,97–1,03 0,674 1,01 0,98–1,03
BDC 0,848 0,96 0,65–1,43 0,048 1,34 1,01–1,78
∆BPRSA

0,−1 0,758 1,01 0,94–1,08 0,057 1,06 0,99–1,12
∆BPRSA

−1,−2 0,547 0,97 0,90–1,06 0,334 0,96 0,89–1,04
∆BPRSA

1,0 0,783 0,99 0,88–1,10 0,022 0,91 0,84–0,99
∆BPRSA

1,−1 0,077 1,21 0,98–1,50 0,477 1,06 0,90–1,25

Tabla 3.1: Modelo univariado de Cox de los ı́ndices propuestos aplicados sobre variable
continua, para muerte súbita cardiaca (MSC) y muerte por fallo de bomba (MFB) en
pacientes con insuficiencia cardiaca y fibrilación auricular.

cardiaca, ya que para ningún caso se ha obtenido un p-valor <0,05. No obstante, para

el ı́ndice BDC se ha obtenido un p-valor=0,054 al poner el umbral en el primer cuartil.

Aunque no supera el umbral de significación estad́ıstica, está muy cerca de él y, por lo

tanto, se ha decidido evaluar también este ı́ndice. El hecho de que su hazard ratio sea

menor que 1 (HaR=0.41), indica que aquellos pacientes que tienen un valor por debajo

del umbral (un 25% de toda la población de estudio), tienen mayor riesgo de sufrir

MSC (1/0.41=2.43 veces mayor que el resto de pacientes por encima del umbral).

Los resultados respecto a MFB se muestran en la tabla 3.3. En este caso, utilizando

el primer cuartil como umbral, destaca el valor predictivo de los ı́ndices ∆BPRSA
−1,−2 y

∆BPRSA
1,0 , ya que ambos están asociados con el riesgo de MFB. En ambos casos, el

hazard ratio menor que 1 indica que los pacientes que tienen un ı́ndice menor que
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Índices
MSC

Umbral Primer cuartil Umbral Tercer cuartil
25 p-valor HaR Int. Conf. 75 p-valor HaR Int. Conf.

DC 38,59 0,359 0,65 0,25–1,64 58,94 0,455 1,45 0,55–3,81
BDC 1,14 0,054 0,41 0,17–1,02 2,16 0,830 0,89 0,29–2,67
∆BPRSA

0,−1 2,06 0,543 1,41 0,47–4,25 8,62 0,833 0,89 0,30–2,68
∆BPRSA

−1,−2 -2,90 0,371 1,76 0,51–6,03 1,92 0,273 0,50 0,15–2,10
∆BPRSA

1,0 -6,17 0,788 1,16 0,39–3,51 -2,51 0,520 0,70 0,23–2,10
∆BPRSA

1,−1 -1,09 0,120 32,08 0,41–2532,8 0,54 0,339 1,59 0,63–4,04

Tabla 3.2: Modelo univariado de Cox de los ı́ndices propuestos aplicados sobre la
variable dicotomizada por el primer cuartil y el tercer cuartil, para muerte súbita
cardiaca en pacientes con insuficiencia cardiaca y fibrilación auricular.

Índices
MFB

Umbral Primer cuartil Umbral Tercer cuartil
25 p-valor HaR Int. Conf. 75 p-valor HaR Int. Conf.

DC 38,59 0,249 1,81 0,64–5,50 58,94 0,686 0,82 0,31–2,17
BDC 1,14 0,056 4,09 0,96–17,41 2,16 0,092 2,04 0,89–4,65
∆BPRSA

0,−1 2,06 0,48 1,45 0,55–3,93 8,62 0,003 3,39 1,52–7,54
∆BPRSA

−1,−2 -2,90 0,021 0,39 0,17–0,87 1,92 0,24 0,52 0,18–1,53
∆BPRSA

1,0 -6,17 0,004 0,31 0,14–0,68 -2,51 0,050 0,24 0,06–0,99
∆BPRSA

1,−1 -1,09 0,926 1,05 0,45–2,63 0,54 0,86 0,92 0,37–2,32

Tabla 3.3: Modelo univariado de Cox de los ı́ndices propuestos aplicados sobre la
variable dicotomizada por el primer cuartil y el tercer cuartil, para muerte por fallo de
bomba en pacientes con insuficiencia cardiaca y fibrilación auricular.

el umbral (el 25% de la población) tiene un riesgo de sufrir MFB significativamente

mayor que el resto de la población (2,56 veces mayor en el caso de ∆BPRSA
−1,−2 y 3,22 veces

mayor en el caso de ∆BPRSA
1,0 ).

En el caso de utilizar el tercer cuartil, con el ı́ndice ∆BPRSA
0,−1 se ha conseguido un

hazard ratio significativamente mayor que 1. Esto implica que se ha logrado establecer

un ı́ndice para la población de alto riesgo, en concreto el 25% de los pacientes que

superan el umbral marcado por el tercer cuartil, teniendo una probabilidad 3,39 veces

mayor de sufrir MFB, es decir, cuanto mayor sea el valor del ı́ndice, mayor riesgo tendrá

el paciente de sufrir MFB.

Podemos destacar que, aunque no se haya obtenido un p-valor <0,05 en el ı́ndice

BDC para ninguno de los cuartiles, el ı́ndice BDC mantiene una cierta capacidad

predictiva de MFB (p-valor <0.1). De los dos hazard ratio obtenidos, como ambos son

mayores que 1, el riesgo de los pacientes aumenta conforme mayor valor de ı́ndice hayan

obtenido. Ha sido más interesante evaluar el perteneciente al tercer cuartil, ya que de

esta manera podemos discernir un grupo de alto riesgo más espećıfico, concretamente

el 25% de los pacientes que tienen valores más altos del ı́ndice, teniendo estos el doble

de probabilidad de padecer MFB que el 75% restante de la población de estudio.
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En el caso del ı́ndice ∆BPRSA
1,−1 , ningún resultado ha salido positivo, ya que para

todos ellos p-valor >0,05. Por lo tanto, el ı́ndice que parećıa más prometedor en los

datos de simulación no ha sido efectivo sobre datos reales en FA.

3.4.2. Grupo de población en ritmo sinusal

Índices
MSC MFB

p-valor HaR Int. Conf. p-valor HaR Int. Conf.
DC 0,218 1,01 0,99–1,03 0,441 0,99 0,96–1,02
BDC 0,545 1,14 0,75–1,73 0,046 1,41 1,01–1,98
∆BPRSA

0,−1 0,990 1,01 0,91–1,10 0,002 1,10 1,04–1,17
∆BPRSA

−1,−2 0,395 0,96 0,97–1,10 0,026 0,93 0,87–0,99
∆BPRSA

1,0 0,425 0,95 0,85–1,07 0,042 0,91 0,82–0,99
∆BPRSA

1,−1 0,467 0,96 0,86–1,07 0,055 1,09 0,99–1,21

Tabla 3.4: Modelo univariado de Cox de los ı́ndices propuestos aplicados sobre variable
continua, para muerte subita cardiaca y muerte por fallo de bomba en pacientes con
insuficiencia cardiaca y ritmo sinusal.

En la tabla 3.4 se muestran los resultados de aplicar los ı́ndices de riesgo sobre

las señales BPRSA en RS para la variable continua. Igual que en FA, se observa que

algunos de los ı́ndices calculados están asociados a MFB, pero no a MSC.

Índices
Umbral Primer cuartil Umbral Tercer cuartil

25 p-valor HaR Int. Conf. 75 p-valor HaR Int. Conf.
DC 6,55 0,421 1,35 0,65–2,79 14,46 0,034 1,89 1,05–3,41
BDC -0,01 0,061 0,567 0,31–1,03 0,41 0,64 1,17 0,62–2,21
∆BPRSA

0,−1 -0,81 0,247 0,70 0,38–1,29 0,92 0,795 1,09 0,57–2,10
∆BPRSA

−1,−2 -0,03 0,664 1,17 0,58–2,35 2,15 0,248 1,46 0,78–2,65
∆BPRSA

1,0 -0,81 0,621 1,19 0,59–2,40 0,48 0,963 1,02 0,53–1,96
∆BPRSA

1,−1 -0,86 0,071 0,58 0,32–1,05 0,49 0,893 1,05 0,54–2,02

Tabla 3.5: Modelo univariado de Cox de los ı́ndices propuestos aplicados sobre la
variable dicotomizada por el primer cuartil y el tercer cuartil, para muerte subita
cardiaca en pacientes con insuficiencia cardiaca y ritmo sinusal.

Los resultados de la los ı́ndices de riesgo de la variable dicotomizada para el

MSC se muestran en la tabla 3.5. Como puede observarse, los resultados no han sido

significativos en ninguno de los ı́ndices obtenidos a partir de BPRSA, si bien el ı́ndice

BDC dicotomizado por el primer cuartil está cerca de la significación estad́ıstica en

predicción de MSC.

El único ı́ndice que sale asociado al riesgo de muerte súbita es DC dicotimizado

con el tercer cuartil. Según el hazard ratio obtenido (>1), cuanto mayor es el valor del

ı́ndice, mayor riesgo tiene el paciente de sufrir MSC. Sin embargo, esto no concuerda
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con los resultados obtenidos en [32]. Esto puede deberse a que, en su caso, se realizó

el estudio con una población de 651 pacientes y en nuestro caso solamente se pudieron

extraer los datos fiables de 604. Entre los 47 pacientes no registrados, 8 murieron por

MSC, lo cual supone un 17%, porcentaje muy alto que puede haber afectado a la

significación de los resultados.

Índices
Umbral Primer cuartil Umbral Tercer cuartil

25 p-valor HaR Int. Conf. 75 p-valor HaR Int. Conf.
DC 6,55 0,009 0,49 0,29–0,83 14,46 0,193 1,45 0,83–2,54
BDC -0,01 0,161 1,67 0,82–3,40 0,41 0,027 1,84 1,07–3,16
∆BPRSA

0,−1 -0,81 0,08 1,95 0,92–4,12 0,92 <0,001 2,60 0,92–4,12
∆BPRSA

−1,−2 -0,03 0,018 0,52 0,30–0,89 2,15 0,933 1,03 0,56–1,88
∆BPRSA

1,0 -0,81 <0,001 0,39 0,23–0,67 0,48 0,034 0,42 0,19–0,94
∆BPRSA

1,−1 -0,86 0,243 1,50 0,76–2,98 0,49 0,193 1,45 0,83–2,54

Tabla 3.6: Modelo univariado de Cox de los ı́ndices propuestos aplicados sobre la
variable dicotomizada por el primer cuartil y el tercer cuartil, para muerte por fallo de
bomba en pacientes con insuficiencia cardiaca y fibrilación auricular.

Al igual que hemos visto en FA, los ı́ndices de riesgo de MFB de las variables

dicotomizadas se muestran en la tabla 3.6, obteniéndose una mayor asociación con el

riesgo de MFB que con el riesgo de MSC.

Es muy interesante que, tanto en FA como en RS, la mayoŕıa de los ı́ndices de

propuestos resultan estar asociados al riesgo de MFB, tanto en variable continua, como

al dicotomizar para determinar grupos de riesgo.

Se observa que los resultados de los ı́ndices ∆BPRSA
−1,−2 y ∆BPRSA

1,0 asociados a la

variable dicotomizada para el primer cuartil, su p-valor es <0,05 indicando una

asociación estad́ısticamente significativa. En ambos casos el hazard ratio obtenido es

menor que 1, lo cual refleja que a menor valor de ı́ndice obtenido, mayor riesgo tiene

el paciente de sufrir MFB. En concreto, como se ha dicotomizado en base al primer

cuartil, el 25% de los pacientes por debajo del umbral establecido se define como el

grupo de alto riesgo.

Tal y como se ha mencionado en el caso de FA, definiendo el umbral de riesgo en

el tercer cuartil, el Hazard Ratio asociado al ı́ndice BDC en MFB es mayor que 1,

indicando que aquellos pacientes con un ı́ndice BDC mayor tienen una probabilidad

de MFB 1.84 veces mayor que los pacientes de bajo riesgo. Por ello, a partir de este

ı́ndice, somos capaces de discernir el grupo de alto riesgo (25% de los pacientes) en

RS. Lo mismo pasa con el ı́ndice ∆BPRSA
0,−1 , e incluso en mayor medida, ya que el p-valor

es más pequeño, lo que supone una mayor certitud, y el hazard ratio es más alto, lo

cual implica una mayor probabilidad de sufrir MFB, en concreto 2.6 veces mayor que

aquellos que están por debajo del umbral.
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Al igual que en FA, los resultados del ı́ndice ∆BPRSA
1,−1 no han resultado estar

asociados al riesgo, ya que el p-valor han salido >0,05. Como se ha dicho antes, el

ı́ndice propuesto a partir de los datos simulados no resulta estar asociado al riesgo

cardiaco en pacientes reales.

A continuación se van a mostrar los resultados de aplicar el estimador Kaplan-Meier

a los ı́ndices significativamente asociados al riesgo.

A vista de los resultados obtenidos en el análisis de supervivencia, se pueden

confirmar varios aspectos que se han mencionado anteriormente. Por ejemplo, en el caso

de los ı́ndices ∆BPRSA
−1,−2 y ∆BPRSA

1,0 de la variable dicotomizada para el primer cuartil,

cuyo hazard ratio es menor que 1 para MFB, se puede observar en las figuras 3.17

y 3.18 que el grupo de menor supervivencia pertenece al 25% de los pacientes por

debajo del umbral establecido por el primer cuartil. Sucede lo mismo para el ı́ndice

BDC para MSC, cuyo resultado tras aplicar el estimador Kaplan-Meier se puede ver

en la figura 3.14.

Los ı́ndices BDC y ∆BPRSA
0,−1 de la variable dicotomizada para el tercer cuartil en

MFB, como se ha explicado, separa el grupo de alto riesgo, el cual, respecto a mayor

ı́ndice, está asociado al riesgo (HaR >1), hecho que se puede ver reflejado en las figuras

3.19 y 3.20, ya que el grupo perteneciente al 25% de la población, correspondiente

a aquellos que superaron el umbral establecido por el tercer cuartil, presenta una

supervivencia estad́ısticamente inferior respecto al resto de pacientes.

Es interesante resaltar que se han obtenido ı́ndices de riesgo cuya capacidad

predictiva es apreciable tanto para sujetos con FA como para sujetos con SR.

Aparte de los resultados obtenidos teniendo en cuenta las deceleraciones del

ritmo cardiaco, también se han realizado pruebas tomando como puntos ancla las

aceleraciones del ritmo cardiaco, tal y como se hizo en estudios anteriores [25, 27]. Los
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Figura 3.14: Curvas Kaplan-Meier para el ı́ndice BDC del primer cuartil en MSC en
FA, Log-rank p-valor: 0,047.

40



BDC

S
up

er
vi

ve
nc

ia
 a

cu
m

ul
ad

a

Tiempo (días)

Figura 3.15: Curva Kaplan Meier para el ı́ndice BDC del primer cuartil en MFB en
FA, Log-rank p-valor: 0,038.
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Figura 3.16: Curva Kaplan Meier para el ı́ndice ∆BPRSA
0,−1 del primer cuartil en MFB en

RS, Log-rank p-valor: 0,075.

resultados obtenidos han quedado simétricos respecto a los obtenidos en deceleración,

por lo tanto, no se ha incluido en el texto.
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Figura 3.17: Curvas Kaplan-Meier para el ı́ndice ∆BPRSA
−1,−2 del primer cuartil en MFB

en FA, Log-rank p-valor: 0,017.
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Figura 3.18: Curvas Kaplan-Meier para el ı́ndice ∆BPRSA
1,0 del primer cuartil en MFB

en FA, Log-rank p-valor: 0,002.
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(a) FA, Log-rank p-valor: 0,085.
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(b) RS, Log-rank p-valor: 0,025.

Figura 3.19: Curvas Kaplan-Meier para el ı́ndice BDC del tercer cuartil en MFB, en
FA (a) y en RS (b).
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Figura 3.20: Curvas Kaplan-Meier para el ı́ndice ∆BPRSA
0,−1 del tercer cuartil en MFB en

FA, Log Rank p-valor: 0,001.
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(a) FA, Log-rank p-valor: 0,032.
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(b) RS, Log-rank p-valor: 0,029.

Figura 3.21: Curvas Kaplan-Meier para el ı́ndice ∆BPRSA
1,0 del tercer cuartil en MFB,

en FA (a) y en RS (b).
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Caṕıtulo 4

Conclusiones y Ĺıneas Futuras

4.1. Conclusiones

Como resultado de este TFG se han propuesto una serie de ı́ndices predictores de

riesgo card́ıaco en pacientes con insuficiencia card́ıaca mediante la aplicación de las

técnicas PRSA y BPRSA sobre series RR y series QT, extráıdas de registros Holter

de la base de datos MUSIC. A través de los ı́ndices propuestos se ha estudiado la

capacidad predictiva de riesgo de MSC y MFB en pacientes con insuficiencia cardiaca,

tanto en ritmo sinusal como en fibrilación auricular.

En primer lugar, se ha llevado a cabo un estudio de simulación que ha permitido

comprender mejor el funcionamiento de la técnica BPRSA. En el caso de datos

simulados, se ha comprobado que la aplicación del ı́ndice propuesto ∆BPRSA
1,−1 cuando es

aplicado sobre las señales BPRSA obtenidas de las series QT simuladas presenta una

dependencia clara con la constante de tiempo τ . En el caṕıtulo 3 se ha representado

la tendencia de los valores que toma el ı́ndice sobre las señales BPRSA cuando son

simulados con los τ propuestos. Esta tendencia es claramente decreciente, pero no

lineal sino exponencial, y es un resultado interesante, ya que sugiere que es posible

utilizar ı́ndices basados en la señal BPRSA del QT para discernir entre las diferentes

τ , y, por tanto, ser utilizado como ı́ndice de riesgo.

Mediante el uso de la regresión de Cox y el estimador Kaplan-Meier, se ha evaluado

la capacidad predictiva mencionada.

Aunque no era el objetivo principal del estudio, se ha estudiado también la

capacidad predictiva del ı́ndice Deceleration Capacity (DC), cuya asociación con la

mortalidad ha sido ampliamente estudiada en ritmo sinusal (véase el TFG previo [32] y

otros estudios [26]). Como era esperable, DC medido durante RS ha resultado asociado

al riesgo de MFB, pero en este trabajo hemos podido comprobar el ı́ndice DC durante

FA, hasta ahora no estudiado, no está asociado con ninguno de los dos tipos de muerte

cardiovascular estudiados.
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A vista de los resultados obtenidos en los ı́ndices propuestos para BPRSA, es

claramente visible que estos ı́ndices resultan no estar asociados con el riesgo de MSC. El

único ı́ndice donde hay una cierta asociación es el BDC para la variable dicotomizada

por el primer cuartil en FA, ya que, aunque no tiene un p-valor <0,05, se acerca

mucho al nivel de significación estad́ıstica. El hazard ratio menor que 1 nos indica que

podŕıamos discernir el grupo de alto riesgo (25% de los pacientes) asociado a un ı́ndice

menor, cuya probabilidad de MSC es aproximadamente 2 veces mayor en ambos casos,

FA y SR.

Como se ha dicho, en el caso de MFB se han obtenido varios resultados

prometedores.

Es muy interesante y positivo el hecho de que ambos ı́ndices ∆BPRSA
−1,−2 y ∆BPRSA

0,−1

sobre la variable dicotomizada para el primer cuartil hayan sido capaces de discernir

un grupo de alto riesgo (25% de los pacientes) para FA y SR, debido a que su hazard

ratio es menor que 1 para ambas situaciones. Con estos resultados establecemos que a

menor valor de los ı́ndices ∆BPRSA
−1,−2 y ∆BPRSA

1,0 para el primer cuartil, tanto en FA como

en RS, más riesgo, asociado también al hecho de que valores mayores de τ (tiempos

más lentos de adaptación del intervalo QT al intervalo RR), el cual es ya conocido que

va asociado con un mayor riesgo arŕıtmico.

En el caso de usar el tercer cuartil como umbral de dicotomización, cabe destacar

que los ı́ndices BDC y ∆BPRSA
0,−1 , ya que tanto en FA como en SR han presentado un

Hazard Ratio mayor que 1, han sido capaces de discernir el grupo de alto riesgo (25%

de los pacientes) de sufrir MFB. Por ello, establecemos que, valores más altos en el

caso del ı́ndice ∆BPRSA
0,−1 , suponen un mayor riesgo para el paciente de padecer MFB.

Los resultados de las curvas Kaplan-Meier confirman la capacidad predictiva de

riesgo de los ı́ndices. En las situaciones de FA es mucho más discernible la curva. En

cambio, en el caso de RS, las curvas no se separan tanto entre los grupos de alto y bajo

riesgo.

Un resultado muy interesante es que los ı́ndices basados en la técnica BPRSA han

dado resultados significativos tanto en ECGs grabados en ritmo sinusal como durante

fibrilación auricular, pues ambos ritmos presentan un comportamiento eléctrico muy

diferente, lo que hace que la mayor parte de los ı́ndices de riesgo propuestos en la

literatura sean solamente válidos si se miden durante ritmo sinusal.

En general, el desarrollo de los ı́ndices de riesgo propuestos y el hecho de que

hayan sido fruct́ıferos al aplicar el análisis de Cox sobre FA y SR supone un resultado

prometedor y la posibilidad de seguir trabajando sobre ellos.
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4.2. Ĺıneas Futuras

Como se ha explicado, algunos de los ı́ndices calculados sobre las señales BPRSA

obtenidas a partir de series QT obtenidas mediante registros Holter de 24 horas han

sido fruct́ıferos.

En este trabajo se han estudiado por separado los subgrupos de pacientes en ritmo

sinusal y fibrilación auricular. Al comprobarse que los ı́ndices propuestos son válidos

en los dos casos, seŕıa interesante poder cuantificar el valor predictivo en la población

total, sin hacer distinción según el ritmo de base del paciente.

Como se ha mostrado en el anexo 1, para el caso de datos simulados se ha

introducido un nuevo método de selección de anchor points considerando más de

una muestra. Sin embargo, este método no se ha implementado sobre datos reales.

Se debeŕıa realizar una comparación sobre los resultados cuando se aplica la versión

original de la técnica PRSA, cuando se consideran un grupo de T muestras y el método

que se acaba de comentar.

De la misma manera que se ha realizado el estudio sobre series RR y series QT

medidas mediante registros Holter de 24 horas, se podŕıa realizar un análisis del

comportamiento de los ı́ndices por el d́ıa, por la noche o en determinados momentos a

lo largo de las 24 horas. De esta manera, se podŕıa comparar la capacidad predictiva a

lo largo del d́ıa y en momentos espećıficos.

Finalmente, hay que decir que este trabajo se han evaluado la capacidad predictiva

de los ı́ndices propuestos individualmente, pero valorar su interés cĺınico y ver lo que

aportan respecto a otros ı́ndices cĺınicos, seŕıa importante también realizar un estudio

multivariado que tenga en cuenta tanto los ı́ndices aqúı propuestos como otras variables

e ı́ndices cĺınicos relevantes.
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[6] Marta Pachón Iglesias and José Jalife. Nuevos conceptos sobre los mecanismos de

la fibrilación ventricular. Rev. Esp. Cardiol., 54(3):373–382, 2001.

[7] A.C. Sumelzo Liso M. de la Cruz Ferrer I. Gil Romea J. Mozota Duarte M.
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//rochepacientes.es/ensayos-clinicos/interpretacion-resultados.html, Septiembre

2022.

52



[37] IBM. Análisis de supervivencia de kaplan-meier. https://www.ibm.com/docs/es/

spss-statistics/saas?topic=statistics-kaplan-meier-survival-analysis, Septiembre

2022.

[38] Aicko Y Schumann, Jan W Kantelhardt, Axel Bauer, and Georg Schmidt.

Bivariate phase-rectified signal averaging. Physica A, 387(21):5091–5100, 2008.

[39] D P Zipes and H J Wellens. Sudden cardiac death. Circulation, 98(21):2334–2351,

1998.

[40] MMalik, P Färbom, V Batchvarov, K Hnatkova, and A J Camm. Relation between

QT and RR intervals is highly individual among healthy subjects: implications for

heart rate correction of the QT interval. Heart, 87(3):220–228, 2002.

53



54



Lista de Figuras

1.1. Anatomı́a del corazón y flujo sangúıneo a través de ventŕıculos y

auŕıculas. Extráıda de [3]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 2

1.2. Definición de las principales ondas presentes en el electrocardiograma y
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A.3. Señal PRSA con dos muestras anteriores consecutivas menores que la

actual. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 65
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MUSIC. Extráıdo de [24, 12] . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11

3.1. Modelo univariado de Cox de los ı́ndices propuestos aplicados sobre
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