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Resumen 
El presente artículo describe un nuevo método para la detección 
del espacio glotal en imágenes laríngeas obtenidas de vídeos de 
alta o baja velocidad. El proceso de detección basa su eficacia 
en la combinación de varias técnicas de gran relevancia en el 
campo del tratamiento digital de imágenes. Una de estas 
técnicas es la transformada Watershed, que junto con varios 
tipos de Merging y un proceso final de predicción lineal, hacen 
posible la detección automática en un 99% de las imágenes 
analizadas. La potencia del método se ve incrementada por la 
ausencia de cualquier tipo de inicialización y por no imponer 
condiciones estrictas sobre las características de las imágenes a 
procesar. Evidentemente, es importante que el algoritmo integre 
información a priori del espacio glotal, pero este conocimiento 
es bastante relajado comparado con las condiciones impuestas 
por otros trabajos que también intentan la segmentación. 

1. Introducción 
La forma de vida actual ha producido un aumento de las 
patologías vocales, haciendo cada vez más necesario un 
buen diagnóstico de las mismas. Esto ha contribuido al 
desarrollo de mecanismos de visualización y herramientas 
software orientados a facilitar y hacer más preciso el 
trabajo del profesional médico. Uno de los métodos más 
útiles para la detección de patologías es la observación 
directa de la vibración de las cuerdas vocales durante la 
fonación. 

Existen dos técnicas fundamentales que permiten registrar 
el movimiento vibratorio de las cuerdas vocales [1]: 
grabaciones de alta velocidad y grabaciones de baja 
velocidad con luz estroboscópica (en adelante 
grabaciones estroboscópicas o vídeos estroboscópicos). 

Las primeras permiten almacenar fotogramas de las 
cuerdas vocales durante la fonación a gran velocidad 
(2000 fotogramas por segundo). 

El segundo sistema usa velocidades de grabación mucho 
menores, en torno a 25 fotogramas por segundo, 
velocidad claramente insuficiente para registrar un ciclo 
de vibración, ya que las cuerdas se mueven a un ritmo de 
50 a 300 Hz dependiendo de la persona y su sexo. La 
solución pasa por realizar un submuestreo haciendo uso 
de cortos destellos luminosos. De esta forma se consigue 
una ilusión óptica que permite la visualización del ciclo 
vibratorio de las cuerdas [1]. No obstante, la difícil 
sincronización entre el destello luminoso, la frecuencia de 
vibración de las cuerdas y la velocidad de grabación del 

vídeo, introduce errores en las imágenes capturadas 
mediante esta técnica de los que están exentas las 
imágenes tomadas con sistemas de alta velocidad. Los 
principales problemas son: cambios de iluminación, 
borrosidad y falta de continuidad en la secuencia de 
imágenes [1]. 

Existen otros problemas que afectan a ambos tipos de 
sistemas: rotación de la cámara, movimientos laterales de 
la cámara y/o del paciente que producen la 
deslocalización de las cuerdas vocales. Si bien, los 
problemas son más graves en las grabaciones 
estroboscópicas, porque para registrar el mismo número 
de ciclos de vibración es necesario un tiempo de 
grabación mucho mayor. 

Por si todo ello fuera poco, las fuentes de iluminación son 
diferentes de un sistema a otro, lo que introduce una 
variabilidad de la iluminación inter-vídeo. En grabaciones 
estroboscópicas, el sistema de iluminación produce 
además una gran variación intra-vídeo. 

La detección del espacio glotal (o glotis [1]) en imágenes 
laríngeas no es por tanto una tarea sencilla; sin embargo 
resulta una operación fundamental para el cálculo de 
numerosos parámetros de fonación, ya sea directamente o 
a través de alguna representación (forma de onda glotal 
[2], perfiles de vibración [3], quimogramas [4], relación 
de amplitudes de vibración, relación de periodos de 
vibración, medidas en fases de apertura y cierre, etc...[5]) 
y también supone, en ocasiones, un paso previo para la 
segmentación de las cuerdas vocales [3]. 

Todas estas utilidades han hecho necesaria la aplicación 
de numerosas técnicas de tratamiento digital de imagen 
orientadas a la segmentación de la glotis de forma más o 
menos automática, desde las técnicas basadas en 
procesado clásico de imágenes (umbralización, filtrado, 
operaciones morfológicas, etc...) [6] hasta los modernos 
contornos activos, snakes [5;7] y los balloon models [3], 
pasando por las conocidas técnicas de crecimiento de 
región [2;4]. 

El principal problema de todas estas técnicas es que 
resultan muy dependientes del punto de inicialización del 
proceso de segmentación, además de ser altamente 
sensibles al ruido. Existen trabajos como el de Palm [3], 
que con una serie de variaciones sobre los métodos de 
snakes consigue mejorar el comportamiento ante el ruido, 
además de independizarse en cierta medida de la 
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inicialización, pero a cambio se ve obligado a establecer 
un criterio de parada realmente fuerte, al buscar la glotis 
como un objeto oscuro y centrado en la imagen, cosa que 
no ocurre en muchas imágenes estroboscópicas debido a 
los movimientos y problemas de iluminación 
anteriormente descritos. En [2] se busca el punto inicial 
mediante una técnica de umbralización avanzada basada 
en el histograma de la imagen. Este método da muy 
buenos resultados con los vídeos de alta velocidad 
analizados en el artículo. Sin embargo, cuando los vídeos 
son estroboscópicos es difícil distinguir mediante 
umbralización la glotis de otras zonas oscuras con un 
nivel de gris semejante. En [7], la inicialización se 
consigue analizando previamente las diferencias 
existentes entre fotogramas correlativos para detectar 
zonas de movimiento (Motion Energy Images). Como el 
anterior, el método es difícil de aplicar en vídeos 
estroboscópicos donde el movimiento no sólo depende de 
la vibración de las cuerdas vocales sino de los ya citados 
movimientos de la cámara y/o del paciente. 

El nuevo método que se propone en este artículo no 
necesita ningún tipo de inicialización y el único 
conocimiento a priori que integra es realmente 
generalizable a cualquier imagen de las cuerdas vocales, 
al basarse en características que siempre debe cumplir la 
glotis para que un observador humano pudiera 
reconocerla. La señal de parada del proceso de detección 
aprovecha también las características de la visión humana 
para distinguir niveles de gris (JND – Just Noticeable 
Difference). Estos tres aspectos hacen del sistema una 
herramienta útil para la detección de la glotis en cualquier 
tipo de imágenes, ya provengan de vídeos de alta 
velocidad con una buena calidad o de vídeos 
estroboscópicos de baja velocidad con los problemas 
inherentes a su técnica. 

2. Transformada Watershed y Merging 
La transformada Watershed es una de las herramientas 
más valoradas en el campo de la segmentación digital de 
imágenes [8]. Su éxito radica en las ventajas que 
introduce esta herramienta para dividir la imagen en 
regiones claramente delimitadas, frente a otros métodos 
que devuelven una segmentación de líneas inconexas que 
permiten la diferenciación de objetos a simple vista pero 
resultan difíciles de manejar para un sistema automático. 

El concepto de watersheds proviene del mundo de la 
topografía y se refiere a la división de un terreno en sus 
cuencas de recepción de agua. Cuando llueve sobre ese 
terreno, las gotas de agua descienden desde el punto 
donde caen hasta el lugar más profundo posible, 
siguiendo el camino de mayor desnivel. 

Para llevar este concepto al mundo del procesado digital 
de imágenes, se interpretan las imágenes como superficies 
donde el nivel de gris representa la altura de cada píxel, 
considerándose el blanco (nivel 255) como la máxima 
altura y el negro (nivel 0) como la mínima. Después se 
simula una lluvia sobre la imagen, de forma que cuando 
una gota de agua cae sobre un píxel baja buscando el 

camino de máximo desnivel hasta el punto mínimo más 
cercano. Todos los píxeles que dirigen sus gotas hacia el 
mismo mínimo formarán parte de la misma cuenca de 
recepción y serán etiquetados con el mismo identificador 
[8]. Una implementación eficiente de este método se 
presenta en [9]. 

El objetivo es que cada cuenca de recepción represente un 
objeto en la imagen; sin embargo la mayor parte de las 
veces el resultado es frustrante ya que aparecen miles de 
cuencas donde sólo se esperaban unas pocas. Este 
problema se denomina sobresegmentación y es debido 
principalmente al ruido en la imagen [8].  

Una solución a este problema pasa por preprocesar la 
imagen. En este sentido una práctica muy extendida es la 
umbralización del gradiente [10]. En este caso, la 
transformada Watershed se aplica sobre el gradiente de la 
imagen, que es donde más sentido tiene ya que éste posee 
los máximos justo en los bordes de los objetos. Con esta 
técnica se consigue eliminar de la imagen a procesar 
bordes insignificantes carentes de información. 

Sin embargo, esto por si solo no resuelve completamente 
el problema y hay que buscar un post-procesado del 
resultado. La mejor solución consiste en realizar una 
unión de las diferentes cuencas siguiendo distintos 
criterios descritos en la literatura [8;11]. Esta unión de 
cuencas es lo que denominamos Merging. 

En líneas generales todos estos métodos se basan en la 
realización continua de iteraciones sobre la transformada 
Watershed. En cada iteración, la herramienta calcula 
cuáles son las dos cuencas vecinas que pueden unirse con 
un menor coste y las fusiona. El proceso finalizará cuando 
sólo queden en la imagen el número de cuencas deseado 
(idealmente una por objeto) o cuando el menor coste de 
unión supere un umbral establecido. La definición de la 
función coste es lo que esencialmente diferencia unos 
métodos de otros. 

En nuestro caso vamos a emplear un proceso de Merging 
como el definido teóricamente en [11], donde la función 
de coste se calcula según el JND de los distintos niveles 
de gris de la imagen. El JND representa la sensibilidad del 
sistema visual humano a los cambios de luminancia. El 
ojo humano no es capaz de diferenciar determinados 
cambios de luminancia; como ejemplo, representando la 
luminancia en términos de nivel de gris de una imagen, no 
seríamos capaces de distinguir entre un nivel 80 y un 
nivel 85. Además, esta insensibilidad no sigue una pauta 
lineal, siendo el ojo menos sensible a los cambios de 
luminancia en niveles oscuros que en claros. 

La ecuación 1 permite calcular esta sensibilidad T(x,y) en 
función del nivel de gris I(x,y) considerado. 
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Ecuación 1. Fórmula para el cálculo del JND. 
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Figura 1. Esquema del proceso seguido para la segmentación de la glotis. 

 

3. Método de segmentación y resultados 
El método seguido para lograr la segmentación de la 
glotis es el que se presenta de forma esquematizada en la 
figura 1. 

En el primer paso convertimos la imagen original en color 
(RGB) a escala de grises, mediante una transformación al 
modelo YIQ del que tomamos la luminancia “Y”. 

Posteriormente obtenemos la transformada Watershed del 
gradiente de la imagen, previamente umbralizado con un 
valor de 2. Es decir, aquellos píxeles del gradiente que no 
superan el valor 2 son colocados a cero y por tanto son 
convertidos en mínimos, que sólo podrán pertenecer al 
interior de una cuenca. De esta forma se consigue reducir 
el número inicial de estas en aproximadamente un 20%, 
eliminando cuencas insignificantes debidas a la presencia 
de ruido en la imagen. El umbral de gradiente se ha 
obtenido empíricamente tras analizar el comportamiento 
de todas las imágenes empleadas en las pruebas. 

El segundo paso consiste en una operación de Merging 
basado en JND. La función de coste para la unión de 
cuencas se calcula según indica la expresión de la 
ecuación 2, donde mRi representa el valor medio de gris 
en cada una de las cuencas Ri y LimitArea representa un 
valor límite de área (número de píxeles de las cuencas) 
por debajo del cual se favorece la unión y por encima del 
cual se penaliza. 

[ ]
LimitArea

RRMinArea
mRmRMinJNDmRmRFc

),(
255),( 21

2121 ⋅+−−=  

Ecuación 2. Función coste para Merging. 

El área límite se establece también empíricamente en un 
0,5% del área total de la imagen. Esto permite que las 
regiones muy pequeñas disminuyan su función coste a 
pesar de que en un principio pudieran resultar distintas al 
ojo. Este hecho no rompe la filosofía inicial, ya que al 
comienzo las cuencas, debido a la sobresegmentación 
inherente a las watersheds, tendrán áreas muy pequeñas y 
por tanto pueden existir pequeñas regiones que 
perteneciendo a grandes zonas con nivel de gris similar 
estén por encima del umbral de insensibilidad del ojo. 
Con esta modificación de la función coste permitimos que 
estas áreas se unan con sus vecinas más similares. En 
definitiva lo que se consigue es aislar aún más el proceso 
de segmentación de los problemas introducidos por el 
ruido y la pobre iluminación de las imágenes 
estroboscópicas. La idea es permitir la unión de cuencas 
mientras la función de coste entregue resultados inferiores 
a 255, ya que por debajo de ese nivel el sistema visual 

humano considera que los niveles medios de gris de las 
cuencas a unir son idénticos (no es capaz de 
distinguirlos). 

La función JND utilizada en la ecuación 2 sigue en 
esencia la expresión indicada en la ecuación 1, pero 
hemos introducido una modificación que mejora 
significativamente los resultados. El umbral de 
visualización se coloca a 255 para valores de gris 
superiores al 90% del máximo valor del histograma de la 
imagen. Esto es lo mismo que decir que todas las regiones 
claras de la imagen son indistinguibles entre si. Con esta 
condición, el número de objetos resultantes después del 
proceso de Merging se ve reducido drásticamente, pero 
seguimos detectando perfectamente la glotis al tratarse 
esta de un objeto oscuro. 

Tras el segundo paso la imagen quedará segmentada 
como muestra el ejemplo de la figura 2. Puede observarse 
cómo la glotis aparece perfectamente segmentada, además 
de otras zonas de la imagen con nivel de gris homogéneo 
para el sistema visual humano. Las zonas claras de la 
imagen aparecen todas unidas como si de un único objeto 
se tratara. 

 
Figura 2. Segmentación de la glotis tras el primer Merging. 

El tercer paso consiste en otra operación de Merging, esta 
vez destinada a unir cuencas que posean alguna vecina 
con nivel medio de gris inferior al suyo propio. Ahora se 
trata de reducir el número de objetos segmentados 
uniendo regiones que no pueden ser glotis. Como 
siempre, nos basamos en las decisiones que tomaría un 
observador humano y evidentemente este siempre 
esperaría que la glotis fuera el objeto más oscuro de todos 
los que la rodean. 

La división obtenida tras el tercer paso será como la 
mostrada en el ejemplo de la figura 3. El número de 
objetos presentes en la imagen es ya muy reducido. 
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Figura 3. Segmentación de la glotis tras el segundo Merging. 

El último paso está constituido por un proceso de 
clasificación mediante el que se pretende distinguir la 
glotis del resto de objetos presentes en la imagen. Los 
defectos laterales se eliminan por tener un nivel medio de 
gris demasiado bajo. El objeto de fondo se elimina porque 
es el que mayor área tiene de la imagen. Para distinguir 
entre el resto de objetos (sombras) y la glotis entrenamos 
un clasificador discriminante [12] basado en momentos 
invariantes. La idea es detectar la glotis principalmente 
por su forma. Para entrenar el predictor se han utilizado el 
88% de las imágenes disponibles (98 fotogramas 
recogidos de 13 vídeos sobre un total de 15), lo que nos 
entrega 263 objetos sombra y 98 objetos glotis. El resto 
(13 fotogramas de los 2 vídeos restantes) se han dejado 
fuera para después validar los resultados. 

La glotis se ha detectado con éxito en el 99% de las 
imágenes usadas para entrenamiento y en todas las 
imágenes de validación. Sólo en un 25% de las imágenes 
hubo que cambiar el umbral de coste, principalmente 
debido a grandes variaciones en el tamaño de la glotis. 

La figura 4 recoge un ejemplo de la detección de la glotis 
incluso cuando ésta aparece descentrada y cortada. 

 
Figura 4. Segmentación de una glotis descentrada y cortada. 

4. Conclusiones 
Se ha presentado un método para la segmentación 
automática de la glotis que entrega buenos resultados 
incluso con imágenes estroboscópicas de iluminación 
pobre. El método se ha demostrado muy robusto ante los 
problemas de iluminación inter-vídeo e intra-vídeo. 

El método no necesita ningún tipo de inicialización ni 
criterio de parada estricto, ya que se comporta como lo 
haría un observador humano, por distinción de zonas con 
nivel de gris homogéneo. 

Se ha logrado detectar la glotis en el 99% de las imágenes 
de entrenamiento y en todas las imágenes de validación. 
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Resumen
En el ámbito de informática gráfica los algoritmos de simplifi-
cación de geometrı́a se aplican esencialmente a objetos de for-
ma independiente. Por ello, las geometrı́as simplificadas no tie-
nen correspondencia geométrica. En este trabajo se propone una
metodologı́a para la simplificación conjunta de la geometrı́a de
poblaciones de objetos 3D. El método se basa en simplificar la
forma media utilizando como atributos tanto la geometrı́a de la
forma media como la variabilidad geométrica en la población.
Además se define una nueva métrica de evaluación de prestacio-
nes. Se presentan experimentos de validación en un conjunto de
estructuras cerebrales y su comparación con el método de elimi-
nación de vértices.

1. Introducción
El análisis multirresolución ha sido utilizado extensiva-
mente en el dominio de señales e imágenes médicas. Bási-
camente consiste en proporcionar una descripción mul-
tiescala, denominada pirámide multirresolución, de una
señal/imagen utilizando técnicas de suavizado y diezmado.
Una de las aplicaciones tı́picas es la segmentación tanto de
imágenes como señales biomédicas, donde el objetivo es
detectar la presencia de fronteras. Una descripción multi-
escala de las fronteras y su correspondiente análisis con-
junto permite una mayor robustez de resultados, por ejem-
plo reduciendo la presencia de falsos positivos, ası́ como
mejorando la sensiblidad empezando la detección en de-
terminadas escalas con mejor relación señal a ruido [1, 2].
Además de la mejora de prestaciones en términos de ro-
bustez, se suele conseguir un ahorro computacional impor-
tante debido a que las escalas de menor detalle presenta
una dimensionalidad mucho menor unido a la existencia
de algoritmos eficientes de generación de la pirámide mul-
tirresolución.

En el campo especı́fico de la segmentación de imágenes
médicas es necesario introducir información a priori de la
geometrı́a del órgano a segmentar, de forma similar a las
técnicas basadas en el filtro adaptado. Una forma de ha-
cerlo es mediante modelos estadı́sticos aprendidos en un
conjunto de aprendizaje [3]. Hasta la fecha los modelos

estadı́sticos utilizados se estiman en la escala de mayor
resolución, ya que es donde se dispone de las imágenes
observadas. En el proceso de segmentación se realiza un
ajuste de los parámetros (posición, orientación, escalado)
del modelo estadı́stico y la pirámide multirresolución de la
imagen objetivo.

Serı́a muy conveniente poder disponer de una descripción
multirresolución del modelo estadı́stico para que durante el
proceso de ajuste las caracterı́sticas espaciales/temporales
y frecuenciales tanto del modelo estadı́stico como de las
imágenes fueran comparables en cada una de las escalas
analizadas.

En este trabajo se propone una metodologı́a para la cons-
trucción de modelos estadı́sticos multirresolución de for-
mas geométricas tridimensionales que pueda ser útil para
una etapa posterior de segmentación automática de órga-
nos en imágenes médicas.

Figura 1. Ejemplo del modelo estadı́stico multirresolución de un
conjunto de formas 3D.

2. El modelo estadı́stico multirresolución
En el ámbito de la informática gráfica, un modelo multi-
rresolución es una representación que incluye el objeto 3D
inicial y sus simplificaciones o niveles de detalle. Normal-
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mente, estos niveles de detalle se obtienen mediante múlti-
ples técnicas de simplificación, cuyo principal objetivo es
generar una o varias aproximaciones del modelo 3D origi-
nal eliminando detalles redundantes. Estas técnicas aplican
iterativamente distintas operaciones geométricas como la
contracción de aristas [4], la eliminación de vértices [5], la
agrupación de vértices [6], etc.

Algunos métodos de simplificación introducen informa-
ción adicional a las caracterı́sticas geométricas del mo-
delo. Esta información está relacionada con la apariencia
del modelo como puede ser normales, colores, o texturas
[7]. Estos algoritmos se aplican exclusivamente sobre ob-
jetos individuales. Recientemente se han estudiado dife-
rentes métodos de simplificación para mallas deformables
o que varı́an con el tiempo [8] [9].

Para la construcción de modelos estadı́sticos multirresolu-
ción de formas geométricas 3D, es necesario definir una
nueva metodologı́a para la simplificación conjunta de to-
dos los objetos de una población dada.

A continuación se presenta la notación que se utiliza a
lo largo de esta sección. La forma media se representa
por una malla con su conjunto de vértices V y un con-
junto de triángulos T. Cada vértice v ∈ V tiene asocia-
da una posición en el espacio tridimensional pv ∈ R3

y un conjunto de l vectores ponderados denotados por
wv = mvu ∈ R3l donde mv son los l modos de varia-
ción y u es un vector de l pesos. Estos dos elementos (la
posición pv y los modos ponderados wv) forman un vector

zv =
(

pv

mvu

)
=
(

pv

wv

)
∈ R3+3l. Cada triángulo t ∈ T se

representa por una tripleta de vértices (z1, z2, z3).

El algoritmo de simplificación estadı́stica. El nuevo
método de simplificación pertenece al tipo de métodos ba-
sados en la contracción iterativa de aristas. Después de ca-
da contracción (v1, v2)→ v, se genera un nuevo vértice v.
A continuación se describen los detalles de cómo nuestro
método resuelve esta operación.

El primer problema a resolver consiste en seleccionar la
arista a contraer. Para ello se define una nueva métrica de
coste QSv para cada vértice v de la forma media. A la
hora de definir una métrica de coste es esencialmente im-
portante considerar, aparte de la geometrı́a del objeto, la
información de la variación de las instancias con respecto
a la forma media. La métrica que se propone en este traba-
jo está basada en la utilizada en el método de Hoppe para
simplificar mallas con atributos de apariencia. Más detalles
en [7].

La nueva métrica de coste QSv es la suma de las métricas
asociadas a los triángulos adyacentes al vértice ATv ⊂ T
ponderados por el área del triángulo:

QSv(z) =
∑

t∈ATv

area(t) ·QSt(z) (1)

donde QSt, la métrica cuádrica asociada al triángulo t, se

calcula de la siguiente forma:

QSt(z) = QSt
p(z) +

3l∑
i=1

QSt
wi

(z) (2)

El término que expresa el error geométrico QSt
p es la dis-

tancia al cuadrado del punto p a su proyección en el plano
P ⊂ R3 definido por el triángulo t. El segundo término
QSt

wi
, que describe el error estadı́stico, es la suma de las

desviaciones al cuadrado entre el valor de los modos wi,
i = 1.,3l en el punto p y el valor de los modos en el punto
proyectado obtenido por interpolación de los vértices del
triángulo t . Es la extensión del término de error en los
atributos de la métrica de Hoppe [7] para incluir la infor-
mación de los modos de variación.

La métrica de coste se utiliza para seleccionar la arista de
la forma media que se va a contraer. Según la definición
de la métrica, cuánta más variabilidad tenga una arista a
lo largo de todo el conjunto, menos probabilidad tiene de
ser seleccionada. Una vez hecho esto, se seleccionan las
aristas en cada una de las instancias del conjunto por su
correspondencia con los vértices de la forma media.

El segundo problema a resolver consiste en determinar el
valor que tendrá el nuevo vértice generado al contraer las
aristas tanto en la forma media como en cada una de las
instancias.

Después de contraer una arista de la forma media
(v1, v2) → v, se sitúa el nuevo vértice en la posición v
que minimiza la métrica de coste asociada al mismo, de-
finida como la suma de las métricas de coste en los extre-
mos de la arista QSv = QSv1 + QSv2 . El valor del nuevo
vértice zv se obtiene resolviendo el sistema lineal corres-
pondiente a igualar a cero el gradiente de su métrica de
coste QSv . Como QSv es cuadrática, el gradiente es igual
a∇QSv(z) = 2Az+2b. Resolviendo∇QSv = 0, el valor
obtenido para z es igual a −A−1b.

Después de contraer una arista de la instancia i,
(vi,1, vi,2) → vi, donde la arista se obtiene como resul-
tado de la correspondencia de puntos con los extremos de
la arista contraı́da en la forma media (v1, v2) → v, la po-
sición geométrica del nuevo vértice vi de la instancia i se
calcula de la siguiente forma:

pvi
= pv + e(pvi,1 − pv1) + (1− e)(pvi,2 − pv2) (3)

donde e y (1-e) son las coordenadas baricéntricas de la pro-
yección del punto simplificado pv de la forma media res-
pecto a la arista (v1, v2).

Después de la simplificación de cada una de las mallas de
las instancias del conjunto inicial, se construye un nuevo
PDM para el conjunto simplificado: se genera la nueva for-
ma media como el promedio de las posiciones de los vérti-
ces de cada una de las instancias y se calculan los nue-
vos modos de variación mediante análisis por componen-
tes principales (PCA) de las desviaciones de las instancias
simplificadas respecto a la media.
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Figura 2. De izda. a dcha.: malla inicial de una instancia (1506
puntos), y mallas simplificadas (754 puntos): con el método de
eliminación de vértices y con el método propuesto.

3. Experimentos y Resultados
Los datos iniciales se tomaron de un conjunto de 18 estu-
dios de resonancia magnética (MRI) de cerebros de sujetos
normales. Las imágenes y las correspondientes segmenta-
ciones están disponibles en el Internet Brain Segmentation
Repository del Hospital General de Massachussets [10].
A partir de las imágenes binarias de las segmentaciones,
se construyó un modelo de distribución de puntos (PDM)
de la superficie de 7 estructuras de cada hemisferio (for-
mando un total de 14 estructuras): ventrı́culo lateral, tála-
mo, núcleo caudado, putamen, globo pálido, hipocampo y
amı́gdala. Para ello se crea una malla de la superficie muy
densa y se buscan las correspondencias mediante un al-
goritmo iterativo que combina registro no rı́gido y ajuste
robusto de puntos (RPM)[11]. Luego se determina la for-
ma media de cada estructura calculando iterativamente ali-
neamiento procrustes y promediando las coordenadas. Más
detalles en [12].

Para este estudio se ha seleccionado una de las estructu-
ras con mayor densidad de puntos, el ventrı́culo lateral iz-
quierdo (LLV). Para generar el modelo multirresolución,
se ha simplificado, en diferentes resoluciones, un conjunto
de 18 LLV usando el método de simplificación estadı́sti-
ca propuesto (implementado usando VTK [13]) y el méto-
do de eliminación de vértices [5]. Para la comparación se
ha seleccionado el método de eliminación de vértices por-
que mantiene la correspondencia de puntos entre la forma
media y las instancias del conjunto después de simplifi-
car. Aunque se podı́an haber escogido otros métodos, éstos
se tendrı́an que modificar considerablemente para poderse
aplicarse a conjuntos de objetos.

Inicialmente, la forma media y las instancias son mallas
triangulares de 1506 vértices cada una. Una vez realizadas
las sucesivas simplificaciones, cada malla tiene 1355 vérti-
ces (una reducción del 10 %), 1054 vértices (30 %) y 754
vértices (50 %).

La figura 2 presenta la diferencia entre la malla inicial y la
malla después de una reducción del 50 % con el método de
eliminación de vértices y con el método propuesto para una
instancia del conjunto. La imagen muestra claramente que
el algoritmo de simplificación estadı́stica propuesto mejora
la calidad de la simplificación, esta mejora en la calidad
se cuantifica numéricamente para todo el conjunto en la
siguiente sección.

4. Análisis de la calidad de los resultados
A continuación se presenta la notación que se utiliza a lo
largo de esta sección.

Dadas dos mallas E1 y E2 y un punto p ∈ E1 su
punto más cercano en E2, denotado por N(p, E2) es
equivalente a decir que existe un punto q ∈ E2, tal
que la distancia euclı́dea entre los dos puntos d(p, q)
es la mı́nima.
Dadas dos mallas E1 y E2 y un punto p ∈ E1 su punto
correspondiente q ∈ E2 se denota por C(p, E2). PCA
exige correspondencia de puntos entre la forma media
y cada una de las instancias.

Para analizar la calidad del modelo multirresolución se ne-
cesita una métrica de evaluación, distinta de la métrica de
coste utilizada en el proceso de simplificación, para cuan-
tificar la desviación geométrica entre las mallas iniciales
y las simplificadas del conjunto para cada resolución. El
cálculo de esta métrica se describe a continuación.

Sean Eo y Es la malla inicial y simplificada de la forma
media y Eo,i y Es,i la malla inicial y simplificada de una
instancia i. Para cada punto de la malla inicial de la instan-
cia i, p ∈ Eo,i, se calcula la distancia de p a la malla sim-
plificada de dicha instancia Es,i, denotada por D(p, Es,i)
y definida como:

D(p, Es,i) = d(p, C(N(C(p, Eo), Es), Es,i)) (4)

Se encuentra en primer lugar el punto más cercano para
cada punto de la malla inicial de la forma media y se cal-
cula la distancia euclı́dea entre los dos puntos. En segundo
lugar, se calcula también la distancia entre los puntos co-
rrespondientes de los dos anteriores para cada una de las
instancias.

Como esta distancia no es simétrica, el proceso se repite,
pero en este caso para cada punto de la malla simplificada
de la instancia i, q ∈ Es,i, se calcula la distancia a la malla
inicial Eo,i.

D(q, Eo,i) = d(q, C(N(C(q, Es), Eo), Eo,i)) (5)

Comparación de la calidad de los resultados. Las dis-
tancias calculadas en el anterior apartado (de la malla ini-
cial a la simplificada y de la malla simplificada a la origi-
nal) proporcionan información local acerca de la desvia-
ción. Sin embargo, para poder comparar los resultados ob-
tenidos mediante dos métodos de simplificación se necesita
una única medida de distancia que incluya ambas.

Por tanto, la métrica de desviación geométrica entre la ma-
lla inicial Eo,i y la malla simplificada Es,i de una instancia
i se define para cada punto p ∈ Eo,i como

GD(p, Es,i) = max{D(p, Es,i), D(q, Eo,i)} (6)

donde q ∈ Es,i y D(q, Eo,i) = d(q, r) con r = p.

Esta métrica permite comparar, visual y localmente, los
resultados obtenidos por dos métodos de simplificación.
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Figura 3. Métrica de desviación geométrica de la simplificación
de una instancia (50 %) calculada con el algoritmo propuesto.

Figura 4. Valor promedio de la métrica (AGD) de desviación
geométrica calculada para nuestro método de simplificación y el
método de eliminación de vértices para diferentes resoluciones.

Además, se calculan el máximo MGDi(Eo,i, Es,i) y la
media AGDi(Eo,i, Es,i) de esta métrica para cada instan-
cia i para poder elegir el método que produzca mejores
resultados.

MGDi(Eo,i, Es,i) = máx
p∈Eo,i

GD(p, Es,i) (7)

AGDi(Eo,i, Es,i) =

∑
p∈Eo,i

GD(p, Es,i)

|Eo,i|
(8)

En la figura 3 se visualiza información local acerca de la
métrica de desviación geométrica en la superficie de una
instancia.

Se han calculado el máximo MGD y el promedio AGD
de la métrica, tanto para el algoritmo de eliminación de
vértices como para el algoritmo propuesto, con objeto de
compararlos. Los resultados se muestran en la figura 4. La
gráfica muestran claramente que nuestros resultados son
robustos, más estables y considerablemente mejores que
los obtenidos por el método de eliminación de vértices . Se
puede observar también, que nuestro método minimiza la
desviación geométrica a lo largo de todas las instancias del
conjunto, mientras que en el algoritmo de eliminación de
vértices, la desviación varı́a notablemente de una instancia
a otra, debido a que este método utiliza únicamente la in-
formación geométrica de la forma media para seleccionar
la arista a contraer.

5. Conclusiones y trabajo futuro
En este trabajo se ha propuesto una metodologı́a para la
simplificación de la geometrı́a de conjuntos de objetos 3D
con el objetivo de poder construir modelos estadı́sticos 3D
multirresolución de geometrı́as de órganos. En trabajos fu-
turos se plantea utilizar estos modelos estadı́sticos como
información a priori en el proceso de segmentación au-
tomática.
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Resumen
En este artı́culo, se presenta una herramienta software para el
análisis, procesado y visualización de imágenes médicas con un
módulo especı́fico para imágenes de resonancia magnética de
tensor de difusión. Esta modalidad lleva varios años siendo ana-
lizada en investigación, pero aún es poco utilizada en prácticas
clı́nicas rutinarias, por su complejidad y su relativa novedad. Por
ello, se propone una aplicación de fácil manejo, que facilite a los
especialistas médicos (neurólogos y neurocirujanos) la visuali-
zación de lesiones no visibles con otras modalidades. Además, se
pretende proporcionar a la comunidad cientı́fica una herramienta
útil para la investigación, que permita visualizar y comparar los
resultados de nuevos algoritmos de procesado, que pueden inte-
grarse fácilmente en la aplicación puesto que se ha desarrollado
modularmente y usando código abierto.

1. Introducción
Las imágenes de tensor de difusión (DTI, por sus siglas
en inglés), constituyen una modalidad de imagen relativa-
mente novedosa que permite visualizar la difusión de las
moléculas en el interior de los tejidos. Es una técnica ba-
sada en resonancias magnéticas de difusión que calcula en
cada voxel un tensor de difusión. Generalmente, éste es un
tensor de segundo orden, que puede representarse como
una matriz 3 × 3 definida positiva. El uso más extendido
de esta técnica es la visualización de los tractos de fibras
nerviosas del cerebro. Estos tractos están formados por los
axones de las neuronas en los que la difusión se produce
principalmente en la dirección paralela a su eje, puesto que
su cubierta de mielina impide la difusión hacia el exterior.

Al tratarse de imágenes tensoriales, la visualización de los
datos no es inmediata y requiere de cierto procesado pre-
vio, por lo que el uso de herramientas de procesado y vi-
sualización convencionales no es suficiente para el mane-
jo de este tipo de datos. Ası́, surge la necesidad de desa-
rrollar módulos especı́ficos para el procesado de imágenes
DTI, como el que presentamos en este artı́culo. La utili-
dad de este tipo de aplicaciones puede enfocarse desde dos
puntos de vista: el clı́nico y el de investigación. Desde un
punto de vista clı́nico, la herramienta debe presentar una
interfaz sencilla e intuitiva, mediante la cual los médicos
puedan cargar y visualizar las imágenes necesarias para el

diagnóstico y seguimiento de sus pacientes. Desde un pun-
to de vista de investigación, serı́a recomendable una es-
tructura modular, que facilite la incorporación de nuevas
técnicas de procesado. Igualmente, es aconsejable el uso
de librerı́as de código abierto que permitan su libre distri-
bución, fomentando la colaboración entre investigadores.

Actualmente, existen varias aplicaciones de procesado de
DTI, pero pocas de ellas cumplen con los requisitos men-
cionados. Las aplicaciones comerciales (como Amira [1],
o FuncTool de GE Medical Systems), si bien ofrecen in-
terfaces intuitivas desde el punto de vista clı́nico, no están
desarrolladas usando código abierto, por lo que no permi-
ten introducir nuevos algoritmos. Entre las aplicaciones no
comerciales destacan: 3D Slicer [2], MedInria [3] y DTIS-
tudio [4]. La primera de ellas cumple con el requisito de
código abierto, por lo que resulta útil para la investigación.
Sin embargo, tiene poca estabilidad y su manejo no es in-
tuitivo, lo que dificulta el uso en el ámbito clı́nico. Las otras
dos aplicaciones, permiten la visualización y procesado de
DTI, pero su código no está disponible, por lo que no es
posible añadir nuevas funcionalidades a las que ya existen.

En este trabajo, presentamos el módulo de procesado y vi-
sualización de DTI incorporado en la aplicación descrita
en [5], que cumple con los requisitos antes mencionados.
Ha sido desarrollada en código abierto, utilizando las li-
brerı́as de procesado Insight ToolKit (ITK) [6], las de vi-
sualización Visualization ToolKit (VTK) [7], ası́ como la
librerı́a Fast Light ToolKit (FLTK) [8] para el desarrollo de
la interfaz gráfica. Por otra parte, ofrece una estructura mo-
dular, como puede verse en la sección 2, de forma que es
posible incluir nuevos algoritmos. Además, la interfaz, que
se describe en la sección 3, resulta de sencillo manejo, lo
que permite su uso clı́nico. En cuanto a la visualización de
DTI, podemos distinguir dos formas: la primera consiste
en obtener imágenes escalares que representen alguna pro-
piedad relacionada con el tensor, mientras que la segunda
requiere el cálculo de las fibras nerviosas, cuya trayecto-
ria se muestra mediante renderizado 3D. Ambos tipos de
visualización están implementados en la herramienta pro-
puesta y se describen, junto con las técnicas de procesado,
en la sección 4. Además, esta herramienta es multiplatafor-
ma y está disponible para los sistemas operativos Windows
XP, Linux y MacOS X.
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2. Esquema de la aplicación
En la figura 1 se detalla el esquema de la aplicación, que
está formada por tres clases básicas (Base, GUI y Console),
cada una de las cuales hereda de la clase anterior:

La clase Base define los tipos básicos, como tipos de
imágenes, de pı́xeles, etc. y declara objetos básicos
que se usarán en toda la aplicación, como la clase Vo-
lumesContainer que se usa para almacenar los datos.

La clase GUI (Graphical User Interface) define y de-
clara todos los elementos correspondientes a la inter-
faz gráfica común, como los menús, botones, venta-
nas, paneles, etc. Se declaran aquı́ también las clases
correspondientes a los visores.

La clase Console define e implementa las funciones
básicas de gestión de la interfaz: abrir o guardar datos,
etc. En ella se declaran las clases correspondientes a
los distintos módulos de procesado: Filtrado escalar,
Segmentación escalar, Operaciones Básicas, y Ope-
raciones Tensoriales, que es el módulo en el que se
centra este artı́culo. Cada uno de ellos consta de dos
clases: MóduloGUI, que genera la interfaz especı́fica
del módulo y MóduloConsole, en la que se implemen-
tan los algoritmos de procesado.

 

Base 

GUI 

Console 

ImageViewer 

Tensor 
GUI 

Tensor 
Console 

Segment. 
GUI 

Segment. 
Console 

BasicOp 
GUI 

BasicOp 
Console 

Filter 
GUI 

Filter 
Console 

ColorImageViewer 

3DImageViewer 

VolumesContainer 

Figura 1. Esquema de la aplicación

3. Interfaz gráfica de usuario
La interfaz gráfica de usuario se muestra en la figura 2. En
ella se pueden distinguir las siguientes partes:

Menú: con las opciones habituales de abrir, guardar,
ayuda, etc. y que permite acceder a todas las funcio-
nes implementadas en la interfaz.

Explorador de datos: situado en la mitad superior
del panel de control de la izquierda de la interfaz. En
él, aparece la lista de los datos que han sido cargados
en el programa. Estos pueden ser de tres tipos: esca-
lares, tensoriales o modelos de superficie.

Opciones: situado en la mitad inferior del panel de
control de la izquierda de la interfaz. Sirve general-
mente para fijar los parámetros de la función que se
va a ejecutar, para modificar opciones de visualiza-
ción, o para realizar operaciones sobre los datos.

Barra de progreso: situada en la parte inferior de la
interfaz, muestra el porcentaje de proceso completado
para cada función.

Visores: situados en la parte derecha de la interfaz.
Existen 3 tipos de visores: 2D en escala de grises,
2D en color, y visores 3D, que se combinan según
tres posibles configuraciones: cuatro visores 2D (Mo-
do 4×2D), de los cuales el inferior derecho, represen-
ta imágenes en color, como se muestra en la figura 2;
tres visores 2D en escala de grises y un visor 3D (Mo-
do 3×2D + 3D), lo que permite ver conjuntamente
los cortes axial, sagital y coronal, junto con un mo-
delo 3D de los datos, como se ve en la figura 3; y el
Modo 3D, que consiste en un único visor 3D, en el
que ver modelos 3D.

Figura 2. Interfaz gráfica de usuario. Modo de visualización
4×2D.

4. Módulo DTI
4.1. Entrada/salida de datos

Para el caso de DTI, las imágenes adquiridas son una se-
rie de DWIs (Diffusion Weighted Images), que dan infor-
mación de la difusión en el tejido en varias direcciones
espaciales. Además, se adquiere una imagen de referen-
cia que consiste en una resonancia magnética convencional
(sin difusión), generalmente una imagen T2. A partir de es-
tas imágenes se estima el tensor de difusión resolviendo la
ecuación de Stejskal-Tanner [9]:

Si = S0 exp (−b~giD~gi
T ) (1)

donde Si es el valor de la imagen de difusión i, S0 es el
valor de la imagen de referencia, b es un parámetro rela-
cionado con la magnitud de la difusión, ~gi es la dirección
del gradiente aplicado, y D es el tensor de difusión. Pa-
ra estimar las seis componentes del tensor D, son necesa-
rias como mı́nimo seis imágenes de difusión, sin embargo
es habitual adquirir imágenes de difusión en más de seis
direcciones y estimar los elementos del tensor con algún
método de optimización.

La aplicación propuesta permite leer directamente las
imágenes DTI, ası́ como leer series DWIs en formato DI-
COM, que son procesadas para estimar automáticamente
el tensor a partir de ellas. En el caso de lectura de DTIs, la
herramienta admite los formatos VTK y NRRD.

En cuanto a la salida, los datos tensoriales pueden grabarse
en formato NRRD y VTK, mientras que las imágenes es-
calares calculadas a partir del tensor pueden almacenarse
en múltiples formatos, como se describe en [5].
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Figura 3. Interfaz gráfica de usuario. Modo de visualización 3×2D + 3D.

4.2. Procesado

Como mencionamos en la sección anterior, al leer las
DWIs es necesario estimar el tensor de difusión. Para ello,
en primer lugar se hace un filtrado de las DWIs, usando
el método descrito en [10], para eliminar el ruido de las
imágenes preservando las estructuras de interés. A conti-
nuación, se calcula una máscara mediante un umbralizado
que elimina el fondo de la imagen y las zonas no pertene-
cientes al cerebro, como el cráneo. Por último, se lleva a
cabo la estimación del tensor en los puntos del interior de
la máscara, resolviendo las ecuaciones de Stejskal-Tanner
mediante un método similar al descrito en [11]. Una vez
estimados los tensores, se pueden aplicar distintas técnicas
de procesado que se describen a continuación.

Existen varias magnitudes escalares descritas en la litera-
tura [9], que describen ciertas caracterı́sticas relacionadas
con el tensor de difusión. Calculando estas magnitudes, se
obtienen imágenes escalares que pueden ser visualizadas
en escala de grises en cualquiera de los visores. Las imáge-
nes que se pueden calcular y visualizar son las siguientes:

Anisotropı́a Fraccional (FA, Fractional Anisotropy).
Da una medida de la anisotropı́a de la difusión en cada
voxel. Se calcula a partir de los autovalores del tensor
(λi, i = 1, 2, 3), en orden decreciente, como:

FA =

√
3
2

√
(λ1 − λ)2 + (λ2 − λ)2 + (λ3 − λ)2

λ2
1 + λ2

2 + λ2
3

(2)
donde λ es el valor medio de los autovalores.
Anisotropı́a Relativa (RA, Relative Anisotropy): Es
otra forma de medir la anisotropı́a:

RA =

√
3((λ1 − λ)2 + (λ2 − λ)2 + (λ3 − λ)2)

λ1 + λ2 + λ3
(3)

Coeficiente de difusión aparente (ADC, Apparent Dif-
fusion Coefficient): Mide la magnitud de la difusión y
es igual a la traza del tensor.
Difusividad media (MD, Mean Diffusivity): También
relacionada con la magnitud de la difusión, se calcula
como la media de la traza del tensor.
Autovalores: Se muestran los tres autovalores de la
matriz que representa el tensor.
Coeficientes geométricos: lineal (Cl), planar (Cp), y
esférico (Cs), que dan idea de si la difusión se lleva
a cabo en una dirección predominante, en un plano o
en todas las direcciones por igual. Se calculan a partir
de los autovalores:

Cl =
λ1 − λ2

λ1
;Cp =

λ2 − λ3

λ1
;Cs =

λ3

λ1
; (4)

Además, en el visor en color RGB puede mostrarse la ima-
gen de color por orientación, usando las componentes x, y
y z del autovector principal (el asociado al autovalor ma-
yor), ponderadas por la anisotropı́a fraccional, como las
componentes R, G, y B de la imagen respectivamente, co-
mo se ve en el visor inferior derecho de la figura 2. Ası́,
en una sola imagen es posible visualizar gran parte de la
información contenida en el tensor de difusión.

4.3. Tractografı́a

La tractografı́a consiste en el cálculo y visualización de las
fibras nerviosas del cerebro, siguiendo la dirección princi-
pal de la difusión en cada punto. Entre los diversos méto-
dos de tractografı́a existentes, el implementado en la he-
rramienta es el de Runge-Kutta de cuarto orden, que per-
mite el cálculo de las fibras de forma eficiente. La figura 4
ilustra un ejemplo de una tractografı́a en un paciente tras
extirpársele un tumor, en la izquierda se muestra el tracto
piramidal del hemisferio no dañado, y en la derecha, el he-
misferio donde estaba el tumor, donde se aprecia un hueco
en las fibras debido al tumor ya extirpado.
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En el menú ”DTI”de la aplicación aparece la opción ”Trac-
tografı́a”, en el que se pueden ajustar los parámetros del
algoritmo, como por ejemplo el criterio de parada (ángulo
máximo que puede doblarse una fibra, y anisotropı́a frac-
cional mı́nima para continuar) y el tamaño del paso de in-
tegración. Para obtener las fibras que pasan por un deter-
minado voxel o conjunto de voxeles, se debe seleccionar
con el ratón los puntos de interés sobre el visor 2D.

Figura 4. Tractografı́a de un paciente después de extraer un tu-
mor. Izquierda: hemisferio sano; derecha: hemisferio dañado.

4.4. Visualización

Los magnitudes escalares descritas en la sección 4.2 se
pueden mostrar en los visores 2D. Al cargar datos DTI,
se muestran por defecto la FA, la imagen T2, la MD y el
color por orientación, como se muestra en la figura 2. Ca-
da visor 2D tiene asociados unos botones con diferentes
funciones como cambio de orientación (axial, sagital o co-
ronal), cambio de corte, cambio de modo de visualización,
zoom, etc. Además se pueden activar o desactivar las mar-
cas de referencia anatómica, la posición del cursor, el valor
del voxel sobre el que está el cursor, o la información del
tamaño de los datos.

En el modo de visualización 3D se muestra el resultado
de la tractografı́a (figura 4), donde el color y el grosor de
las fibras son configurables. Las fibras pueden colorearse
de acuerdo con el valor de FA en cada punto, según su
tamaño o bien mediante un color seleccionado por el usua-
rio, lo que permite asociar distintos colores a distintos trac-
tos de interés. Además se pueden superponer cortes 2D de
datos escalares (por ejemplo imágenes T2) para tener una
referencia anatómica. A estos cortes se les puede aplicar
transparencia, y se pueden ver en color o en escala de gri-
ses. Además, estos cortes pueden mostrarse en cualquier
orientación oblicua (no sólo ortogonales), opción que no
suele existir en la mayorı́a de las aplicaciones.

5. Conclusiones y lı́neas futuras
En este artı́culo se presenta el módulo de visualización y
procesado de DTI, que se ha incluido en la herramien-
ta descrita en [5]. Este módulo ofrece una interfaz intui-
tiva que permite su uso en el ámbito clı́nico, de forma
que los especialistas médicos puedan visualizar fácilmente
las imágenes de sus pacientes, sacando el mayor provecho
de las posibilidades que ofrece esta modalidad de imagen,
gracias a las distintas opciones de visualización disponi-
bles. Por otra parte, el diseño modular de la herramienta
facilita la inclusión de nuevos módulos tanto de procesado
como de visualización, lo que permite a la comunidad in-
vestigadora evaluar y comparar nuevos algoritmos para el

manejo de este tipo de datos. Además en cuanto a la efi-
ciencia, nuestra aplicación es capaz de cargar y procesar
unas DWIs de tamaño 256 × 256 × 41 × 15 gradientes,
en unos 45 segundos, y realiza la tractografı́a en todo el ce-
rebro en unos dos minutos, comparado con los 6 minutos
del MedInria en las mismas condiciones.

En próximos desarrollos de la aplicación se integrarán
otros algoritmos de procesado tensorial y el cálculo de de-
terminadas medidas, como puede ser la densidad de fibras
en una determinada región o la conectividad entre deter-
minadas áreas de interés. La utilidad de estas y otras nue-
vas medidas, será analizada por un equipo de neurólogos
y neurocirujanos, para ampliar los beneficios clı́nicos de la
herramienta. Igualmente, se incluirán cálculos estadı́sticos
en regiones de interés, para cuantificar el estado de lesio-
nes, o comparar tejidos enfermos con tejidos en sujetos de
control. Para todo ello se cuenta con una base de datos,
actualmente en elaboración, con sujetos sanos y pacientes
con diversas patologı́as.

Agradecimientos
Este trabajo ha sido financiado por el proyecto nacional
TEC 2007-67073/TCM, y el segundo autor está financiado
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Abstract
We address the problem of estimating the joint Probability Den-
sity Function (PDF) of two given images for multi–modal reg-
istration. The misalignment of the images to register, which is
inherent to this problem, introduces outliers due to the presence
of artificially aligned tissues. Although it is commonly argued
that this misalignment drives to poor estimates of the PDF, it is
difficult to assess the actual impact of this issue in the accuracy
of the registration. Here we present some insights in this way.

1 Introduction
Image registration is defined as the alignment of a floating
image (or volume) to a target or fixed image (or volume)
in order to recover a deformation introduced in the acqui-
sition process due to either the physical process carried out
in the sensor, the movement of the subject being imaged,
or other artifacts [1, 2]. For example, it is useful to reg-
ister a pair of Magnetic Resonance Images (MRI) of the
brain before and after an intervention in order to assess the
evolution of a tumour which has been extracted.

Image registration is usually performed as the iterative
constrained optimisation of a cost function, which stands
for a Similarity Measure (SM) between the images to be
registered, with respect to a set of parameters which repre-
sent a transformation in the coordinate system of the float-
ing image. This transformation may be a rigid one (only
translations and rotations are allowed), affine (with non–
uniform scaling and shearing), or deformable, compris-
ing parametric models or free–form deformations [1, 3–7].
When both images are acquired with sensors of the same
nature (e.g. two MRI images), the SM are trivial to com-
pute, and are commonly based on the Mean Squared Dif-
ference (MSD) or other closely related measures [7]. On
the contrary, if the images come from sensors of differ-
ent imaging modalities (e.g., an MRI and an ultrasounds
image) the grey levels of corresponding anatomical struc-
tures do not show, in general, a simple functional rela-
tion, so it is not trivial to find an adequate SM [2–6]. The
most often used SM in this case is the Mutual Information
(MI, [2,8]), based on the fact that the images jointly repre-
sent the minimum amount of information (entropy) when

they are properly aligned. The computation of the MI is
based on the estimation of the joint PDF, and is closely re-
lated to other common approaches such as the Kullback–
Leibler distance (KLD) [9].

We are interested in a kind of algorithms based as well on
the estimation of the PDF, but under a different perspec-
tive: if an adequate estimate of the grey levels–joint PDF of
the pixels of the fixed and the floating image were known
a priori, it would be possible to estimate the probability
of a given pair of pixels of the images to appear, in order
to obtain a Maximum Likelihood Estimator (MLE) of the
deformation. This approach has been successfully tested
in [5, 6], and has the advantage that the SM may be com-
puted pixel–wise, which is often useful to derive efficient
optimisation schema [7]. Its main drawback is the need
for accurate estimates of the joint PDF, which in turn must
be inferred from sample pairs of the images which may or
may not correspond to actual pairs of corresponding tis-
sues due to the misalignment of the images. When the MI
is used, it is assumed that the images are misaligned; there-
fore there is a difference between the estimated PDF and
the PDF estimated from a pair of correctly aligned images,
which is used to drive the registration process. On the con-
trary, with the MLE approach it is assumed that the differ-
ence between the estimated PDF and the ideal one is small
enough to infer accurate likelihoods. The PDF is usually
estimated by means of a smoothed histogram or Parzen
windowing [8]: the optimisation of the SM is alternated
at each iteration with the re–estimation of the PDF in a so–
called auto–consistent model [10], so that the alignment of
the images is iteratively improved, and at the same time
the estimation of the PDF becomes more robust. Other
approaches propose to compute a prior PDF based on a
training set, or to guess which pixels correspond to cor-
rectly aligned tissues [6]. Our aim in this paper is to assess
the actual impact of the weak estimation of the PDF based
on misaligned images in the accuracy of registration, i.e.,
to evaluate the need for prior models as opposed to sim-
pler auto–consistent techniques. This analysis is based on
the statistical comparison of the registration results for the
auto–consistent model and the ideally estimated PDF for a
case study.
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The remainder of the paper is organised as follows: in Sec-
tion 2 we briefly review the non–parametric estimation of
PDF based on Parzen windows. In Section 3 we introduce
our registration algorithm, together with the data set used
to obtain the results given in Section 4. Finally, in Section
5 we provide some final remarks and conclusions.

2 Non parametric estimation of joint PDF
Without a prior knowledge about the nature of the tissues
being imaged, an adequate way to estimate the joint PDF
is a non–parametric estimator, such as Parzen windowing
[2, 8]. Given the image domain Ω and the grey levels at
each pixel of the fixed and the moving image, I[x] and
J [x], x ∈ Ω, the estimation of the joint PDF at (I,J ) is
given by:

fI,J(I,J ) =
∑
x∈Ω

KI (I − I[x])KJ (J − J [x]) , (1)

where KI and KJ are the kernel functions or Parzen win-
dows. Usually both kernels are chosen to be different:
since only J is transformed during the registration pro-
cess, only the derivatives of J are needed, so KJ must
be a smooth kernel, but KI may be a rectangular window.
In our work, we use a cubic B-spline function [4] as the
smooth kernel KJ :

β(J ) =


1
2 |J |

3 − |J |2 + 2
3 , |J | < 1

1
6 (2− |J |)3

, 1 ≤ |J | < 2
0 , |J | ≥ 2

, (2)

and then KJ(J ) = β(J /σ), where σ is the width of the
Parzen window, typically set to 10% of the total variance
of data. Parzen windowing is equivalent then to placing a
kernel function (window) at each data point, and then the
estimated PDF is the addition of each individual window.
Supposing that the input space J is discrete, the Parzen
estimator is equivalent to a smoothed histogram. When the
images I and J are not perfectly aligned, erroneous pairs
(I[x], J [x]) are present, so there are kernels placed at lo-
cations of the grey level space which may even correspond
to non–feasible pixel pairs, distorting the estimation.

3 Setting–up of the experiments
Like in [5, 6] we use a SM based on pixel–wise measures:
given a Parzen estimate of the joint PDF of the images to
register (see eq. (1)), fI,J(I,J ), it is possible to com-
pute the log–likelihood (LL) at each single point x ∈ Ω
as LL[x] = log(fI,J(I[x], J [x])). In order to improve the
robustness of our SM, we use a locally averaged LL:

SM[x] =
∑
s∈Ω

Gη[s] log (fI,J(I[x− s], J [x− s])) , (3)

where Gη is a Gaussian kernel of width η = 4. This SM is
optimised with an iterative gradient–based technique; how-
ever, instead of the simple gradient–descent techniques

used in [5,6] we use the demons–like optimisation scheme
introduced in [7], which in general achieves a better con-
vergence rate. This algorithm is used to estimate a dis-
placement field at each position x, which is regularised at
each iteration by means of the convolution with a Gaus-
sian kernel of width ς = 2. After each iteration, the PDF
is re–estimated as well using eq. (1). The whole process is
embedded in a multi–resolution scheme [1], with 3 resolu-
tion levels and 20 iterations per level.

Our test–bed has been chosen from the public BrainWeb
database1 [11], which comprises realistic, co–registered
phantom MRI images of a human brain in the PD, T1,
and T2 modalities. To simulate realistic deformations, we
adapt the TPSsim methodology used in [6] to a 3–D case:
we generate random displacement vectors at a set of pre-
defined locations, which are interpolated in the rest of the
volume by means of a Thin Plate Spline (TPS) [12]. Like
in [6], two different configurations have been designed, in
order to analyse deformations ranging from very subtle to
very large (whose behaviour has not to be analogous):

• (SD), Small Deformations, mean displacements
nearly 3 mm. and maximum nearly 6 mm.

• (LD), Large Deformations, mean displacements
nearly 6 mm. and maximum nearly 10 mm.

We have tested three different algorithms:

1. The ideal case (ID) where fI,J may be estimated from
the perfectly aligned images: in eq. (3) we use the
PDF estimated with eq. (1) from the ground–truth
co–registered phantoms at every iteration. Note that
this is only possible since we have a ground truth for
the aligned images, which is not available in general.

2. The auto–consistent model (AC): at each iteration, in
eq. (3) we use the estimation of the PDF obtained
with eq. (1) with I and the currently deformed J .

3. We test as well a simple outlier–rejection scheme
(OR), similar to AC. In eq. (1), we use instead a sub–
domain Ω0 ⊂ Ω, defined as:

Ω0 =
{
x ∈ Ω

/
f̂I,J(I[x], J [x]) > µ

}
(4)

where f̂I,J is the estimate of fI,J without OR, and µ
is chosen so that only a fixed percentage Θ of pixels,
empirically set to Θ = 80%, is used.

We register each T1 deformed volume with the PD or T2
volume as the target. As performance measures, we use the
mean euclidean error ε in the recovered deformation, the
MSD between the recovered T1 volume and the original
one, and the Jaccard overlap measure [6], which accounts
for the amount of overlap between corresponding tissues
in the images.

4 Results
First of all, we show in Fig. 1 the evolution of the error
in the estimated PDF during the registration process. We
measure the KLD between the estimated PDF and the PDF

1http://www.bic.mni.mcgill.ca/brainweb/
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Figure 1. Evolution of the KLD between the ideal PDF computed
from perfectly co–registered images and the estimated PDF for
each algorithm. Top: SD. Bottom: LD. T2 registration case.

computed from the co–registered images in each case. For
the ID case, although we use the ideal PDF at every step
of the optimisation procedure, we also compute iteratively
the PDF from the fixed and the deformed moving image
for comparison purposes. We show only the last two res-
olution levels, since the other levels have too few samples
and the computation of the distances is not robust for them.
Besides, we show the results only for the registration with
the T2 MRI volume, since the registration with the PD vol-
ume yields very similar results. For comparison purposes,
we show the limit of the KLD due to the necessary inter-
polation of J , i.e. the KLD between the ideal PDF and the
PDF computed from a low–pass filtered version of J .

Note that the KLD tends to decrease as the algorithm
proceeds (except for the small oscillations), as expected.
When the resolution level changes, there is a large step in
the KLD, since the PDF is greatly affected by the low–pass
filtering and decimation of the image: moreover, the poor
overlapping of corresponding tissues is more important in
the last resolution level.

The improvement in KLD from the first iteration to the
last one is by far less noticeable in the last resolution level,
since in this level the images are much better aligned than
in the previous one. Moreover, note that the behaviour
of the KLD is quite similar from the SD to the LD case,
i.e., the evolution of KLD is the same independently of
the extent of the deformations. Comparing AC and OR
algorithms, the outlier–rejection scheme is useful so as to
obtain a better convergence, especially in the first (shown)
resolution level. However, note that in the SD case the OR
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Figure 2. Boxplots of the errors ε in millimetres, for target vol-
umes PD and T2. Top: SD. Bottom: LD. ANOVA tests show
statistically relevant differences only for the PD case.

may be even self–defeating, since it produces a slightly
worse KLD. The difference is more noticeable for ID in all
cases. Nevertheless, note that the KLD values are all well
above the limit due to interpolation, i.e., the error in the es-
timation of the PDF is mainly due to the poor alignment of
tissues, i.e., the residual deformation after the registration.

The experiment in Fig. 1 shows that the AC model is able
to converge, at least for our case study, to an adequate es-
timate of the PDF, not too far from the value obtained with
an ideal estimated PDF. Therefore, we have proved that
the auto–consistent approach in [10] is valid. To assess
the impact of the estimation of the joint PDF in the over-
all registration accuracy, we have tested 60 independent
experiments for each configuration (SD and LD) and algo-
rithm, and for each target volume (PD or T2). The results
are shown in Fig. 2. Although we show the results only
for ε, we have measured as well the MSD and the Jaccard
overlap, and we have found that the results are consistent
with the error ε; therefore, all the comments in what fol-
lows hold on for these other performance measures.

An ANOVA test has been performed for each configura-
tion (SD or LD) and target volume (PD or T2), and we
have found that for the case of T2 targets all three algo-
rithms are statistically equal (p > 0.8). For PD targets,
the ANOVA test shows that the algorithms are different
with statistical relevance (p < 0.001), and the coupled t-
Student tests prove that the ID algorithm performs better
in this case, both for SD and LD. Analogous results have
been found for the case of the MSD and the Jaccard overlap
measure, so we conclude that for PD targets ID performs
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better than the other algorithms independently of the extent
of deformations (SD or LD), meanwhile for T2 targets all
three algorithms perform approximately the same.

For the case of PD targets, and comparing the SD and LD
configurations, the difference between the ID algorithm
and AC, OR is less noticeable for large deformations than
for subtle deformations. With large deformations, the inac-
curacy due to the optimisation of the SM, i.e., the iterative
alignment of the images, overwhelms the inaccuracy due
to the estimation of the PDF, so the latter is less important.
For small deformations, the optimisation is easier, so the
estimation of the PDF becomes more relevant.

On the contrary, for T2 targets there is no difference be-
tween ID and the other algorithms, neither for small defor-
mations nor for larger ones. The conclusion is that for the
case of T2/T1 MRI pairs the estimation of the joint PDF is
easier than for the case of PD/T1 pairs, so the main diffi-
culty is the correct optimisation of the SM. Note that the
absolute errors ε are smaller for T2 targets that those for
PD targets, which is consistent with this argument: since
the estimation of the joint PDF is easier in this case, one
of the error sources is palliated compared to PD targets, so
the registration is more accurate. Note that this result is
also consistent with those previously reported for example
in [4–6].

5 Conclusion
The estimation of the joint PDF of two images is an im-
portant issue in multi–modal image registration. This PDF
must be estimated from the images to register, which are
misaligned. The incorrect overlap between the images pro-
duces the presence of outliers, or pixel pairs correspond-
ing to tissues that should not appear coupled if the images
where co–registered. This is a problem which is typically
addressed in the literature with the use of a priori models
for the PDF or training sets.

In this paper we have shown that the auto–consistent es-
timation of PDF, based on the pair of images deformed
at each iteration of the algorithm, may be acceptable for
the purpose of image registration in some cases of inter-
est, with the advantage that it does not require additional
computational load. When dealing with small deforma-
tions, the problem of distortion in the estimation of PDF is
more important, but when the deformations are larger the
difficulty of the constrained optimisation of the SM hin-
ders the inaccuracy due to this distortion, so it is less rel-
evant. Moreover, depending on the nature of the images
being registered (e.g., PD, T1 or T2 MRI volumes) the es-
timation problem becomes less relevant, and yet there exist
cases (e.g. the alignment of T2 and T1 volumes) for which
the estimation of the joint PDF is easier and the distortion
due to the misalignment is not an issue.
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Resumen 
La selección de la función de entrada arterial (AIF), necesaria 
para el modelado farmacocinético, es actualmente uno de los 
principales focos de investigación en farmacocinética. Los 
estudios publicados suelen elegir entre una AIF referencia, una 
AIF promedio de una población de individuos, o una AIF 
individual obtenida en una arteria mayor cercana a la región de 
interés. Lo ideal es utilizar una AIF individual para cada 
paciente, obtenida en la arteria local que nutre el órgano o 
tejido bajo estudio. En este trabajo se evalúa la influencia que 
la selección de la AIF tiene en el modelado farmacocinético del 
síndrome de hiperestimulación ovárica. Para ello, se calculan y 
comparan la permeabilidad vascular (Ktrans), la ratio de 
extracción (kep) y el volumen de espacio extravascular 
extracelular (ve), utilizando tres AIFs diferentes: individual 
obtenida manualmente sobre una arteria ilíaca, promedio de la 
anterior en una población de pacientes, e individual local 
obtenida mediante una metodología basada en el análisis de 
componentes independientes. Los resultados demuestran que 
existen diferencias estadísticamente significativas (p<0.001) 
para los parámetros Ktrans y kep, poniendo de manifiesto que 
para una estimación precisa de los mismos en un individuo 
concreto, la AIF debe seleccionarse de forma individualizada en 
la arteria nutriente, minimizando la variabilidad entre sujetos y 
aumentando la reproducibilidad del modelo. Además, la 
posibilidad de selección automática de la AIF, frente a la 
manual, facilita la práctica clínica radiológica. 

1. Introducción 
Los estudios cuantitativos mediante modelado 
farmacocinético permiten cuantificar, a partir de 
secuencias dinámicas de perfusión, los parámetros que 
caracterizan un órgano o tejido en base a su 
permeabilidad vascular, lo que los está convirtiendo en 
una herramienta de gran interés para detectar estados de 
angiogénesis y su modificación con la enfermedad y el 
tratamiento [1], [2]. Una de las aplicaciones más 
novedosas del modelado farmacocinético es la 
cuantificación del efecto de la cabergolina para revertir la 
permeabilidad vascular en el tratamiento del síndrome de 
hiperestimulación ovárica (SHO) [3]. 

El SHO es una rara complicación iatrogénica secundaria 
al estímulo con gonadotropinas en una inducción de 
ovulación. El fenómeno básico de su fisiopatología es el 
aumento de la permeabilidad vascular [4]. El factor de 
crecimiento del endotelio vascular (VEGF) participa en la 
regulación de la reparación y remodelación vascular; y es 
el mediador más importante de la angiogénesis ovárica 
[5]. El VEGF estimula el desarrollo de nuevos vasos 
sanguíneos en el ovario e induce un aumento de su 
permeabilidad vascular. La dopamina y sus agonistas, 
como la cabergolina, inhiben selectivamente la 
angiogénesis y la permeabilidad mediada por el VEGF, 
por lo que se han postulado para revertir la permeabilidad 
del SHO. Estudios en mujeres con SHO han demostrado 
este efecto protector de la cabergolina y su posible papel 
en la prevención del SHO en mujeres con riesgo durante 
la hiperestimulación ovárica controlada [6]. 

Para estudiar el efecto de la cabergolina mediante 
modelado farmacocinético de un estudio de perfusión de 
los ovarios, es necesario disponer de la concentración del 
medio de contraste en la arteria en función del tiempo, lo 
que anteriormente se ha denominado como función de 
entrada arterial (Arterial Input Function, AIF), en una 
arteria cercana a la región de interés. Para llevar a cabo 
este estudio de perfusión se realizan adquisiciones 
dinámicas, de diferentes cortes, de imágenes de 
resonancia magnética (RM) de la pelvis de las pacientes 
utilizando un agente de contraste extracelular. 

Actualmente los modelos farmacocinéticos se encuentran 
en vías de investigación y validación clínica. Se ha 
demostrado en diferentes estudios que, a pesar de ser un 
método de análisis teóricamente reproducible e 
independiente del paciente y del equipamiento utilizado 
en la adquisición, presenta también una alta variabilidad 
[7], [8], [9]. Uno de los factores más limitantes para la 
reproducibilidad del modelado farmacocinético es la 
selección adecuada de AIF, que debe individualizarse para 
cada paciente [8], [9]. 
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El método más utilizado en el modelado farmacocinético 
para obtener la AIF es la selección manual, mediante 
inspección visual en las imágenes de RM, siguiendo un 
criterio cualitativo basado en las características de la señal 
vascular (pendiente inicial, pico, estabilización), en una 
arteria mayor cercana a la región de interés. En el caso del 
estudio de los ovarios la arteria mayor seleccionada es 
una de las arterias ilíacas [3]. Esta selección de la AIF en 
una arteria mayor puede introducir errores en el cálculo 
de los parámetros farmacocinéticos, debido a que la AIF 
así medida puede ser sustancialmente diferente a la AIF 
obtenida en la arteria local del tejido bajo estudio (arteria 
ovárica en el caso del estudio de los ovarios) debido a los 
efectos del retardo y la dispersión del agente de contraste 
[10], [11]. Además, la selección manual mediante 
inspección visual sobre las imágenes de RM, tiene la 
limitación de que en las mismas los tejidos aparecen 
superpuestos y en la mayoría de las ocasiones es muy 
difícil visualizar con exactitud aquellos píxeles que 
representan las arterias. Otros estudios utilizan funciones 
de entrada arteriales referencia [12] o funciones obtenidas 
a partir de la media de una población de individuos [13]. 
Estas elecciones se dan especialmente en aquellos casos 
en los que la resolución temporal de las curvas no está 
optimizada para cuantificar correctamente el primer paso 
del agente de contraste. 

El objetivo de este trabajo es evaluar la influencia que la 
selección de la AIF tiene en el modelado farmacocinético 
del SHO. Para ello, se realiza una comparativa entre los 
parámetros farmacocinéticos obtenidos utilizando tres 
AIFs diferentes: AIF individual seleccionada 
manualmente sobre la arteria ilíaca, AIF promedio de una 
población de individuos y AIF individual obtenida sobre 
las arterias ováricas de cada paciente a partir del árbol 
arterial reconstruido utilizando una metodología basada 
en el análisis de componentes independientes (ICA) [14]. 

 

Figura 1. Imagen representativa de la adquisición realizada. 

2. Materiales y método 

2.1. Sujetos de estudio y adquisición 

El grupo de estudio estaba formado por 20 pacientes con 
SHO. Para cada paciente se adquirieron 2 ó 3 estudios de 
perfusión, utilizando un equipo de Resonancia Magnética 
(RM) de 1.5 T (Philips Medical Systems, Best, The 
Netherlands). Se analizaron 186 regiones de interés, 
seleccionadas manualmente sobre los dos ovarios. Cada 
adquisición dinámica utilizó una secuencia eco de 

gradiente multicorte potenciada en T1 con destrucción de 
la magnetización transversal residual (sEG). Los 
parámetros de adquisición fueron: TR = 71,3 ms, TE = 
1,13 ms, ángulo de excitación = 60º, grosor de corte = 4 
mm, tamaño de píxel = 0,74 x 0,74 mm. 

Se adquirieron 20 cortes, 50 dinámicos por corte, 4,4 s 
por dinámico. La duración total de la serie fue de 5 m 35 
s. A las pacientes se les inyectó 0,2 ml/kg de un contraste 
paramagnético (Gd-DTPA-BMA, Omniscan, GE 
Healthcare, Reino Unido) en bolo a 4 ml/s, con 40 ml de 
suero salino para empuje y lavado. La Figura 1 ilustra una 
imagen de RM representativa de las adquisiciones 
analizadas. 

2.2. Modelado farmacocinético 

El modelo farmacocinético empleado, de una entrada y un 
compartimento (Figura 2), fue el modelo generalizado de 
Tofts [1], que se plantea como la siguiente integral de 
convolución  

( )

0

( ) ( ) ep

t
k ttrans

t aC t K C e dττ τ− −= ∫   (1) 

donde Ct representa la concentración de contraste en el 
espacio extravascular extracelular (EES) y Ca la 
concentración de contraste en la arteria. 

A partir de esta ecuación se pueden obtener los 
parámetros farmacocinéticos correspondientes mediante 
un ajuste de mínimos cuadrados entre la curva de entrada 
y la curva de salida del píxel. Este tipo de ajustes intenta 
minimizar la suma de los cuadrados de las diferencias 
ordenadas entre los puntos generados por la función y los 
correspondientes en los datos. 

Los parámetros farmacocinéticos calculados fueron: la 
permeabilidad vascular (Ktrans, ml/min/100ml), la ratio de 
extracción (kep, ml/min/100ml) y la fracción de volumen 
del espacio extravascular extracelular (ve, %). 

 

Figura 2. Modelo farmacocinético de una entrada para un vóxel 
de estudio donde se representan los parámetros 

farmacocinéticos: Ktrans, kep y ve. 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

18



 

Dado que el modelo funciona con valores de 
concentración en el tiempo y los valores medidos en las 
imágenes de RM están expresados en intensidad de señal, 
para poder aplicar el modelo, se convirtieron previamente 
las curvas de intensidad a curvas de concentración [15]. 

2.3. Análisis de las imágenes 

Para calcular los parámetros, se analizaron, aplicando el 
modelo farmacocinético descrito anteriormente, diferentes 
regiones de interés. 

Cada uno de los análisis utilizó tres funciones de entrada 
arterial diferentes: 

- AIF1: función de entrada arterial individual, obtenida 
trazando manualmente una región de interés sobre una de 
las arterias ilíacas internas. Se estableció como criterio 
cualitativo de aceptación que la curva respetara la forma 
habitual de una entrada arterial (zona basal, pico 
pronunciado, recirculación y lavado). 

- AIF2: función de entrada arterial promedio, obtenida 
realizando la media de la AIF1 de 10 pacientes aleatorias. 

- AIF3: función de entrada arterial local e individual, 
seleccionada automáticamente utilizando la metodología 
ICA descrita en un trabajo anteriormente publicado [16], 
la cual permite realizar una reconstrucción volumétrica 
del sistema vascular arterial de la pelvis de la paciente, 
que posibilita la obtención de la AIF sobre la arteria 
ovárica de cada uno de los ovarios. 

La región de interés para los ovarios excluyó el 
componente líquido avascular, definiendo para el análisis 
únicamente el estroma. En todos los estudios se 
analizaron píxel a píxel todos los cortes donde los ovarios 
eran visibles. Se convirtieron las curvas de intensidad 
obtenidas a valores de concentración y se aplicó el 
modelo farmacocinético para calcular sus parámetros 
característicos. Finalmente, se calcularon los valores 
medios de los parámetros farmacocinéticos del estroma 
ovárico para cada uno de los 186 análisis. 

2.4. Análisis estadístico 

Tras la realización de los análisis farmacocinéticos, se 
llevó a cabo un estudio estadístico comparativo de los 
parámetros farmacocinéticos: Ktrans , kep y ve. Se aseguró 
que los datos cuantitativos tenían una distribución normal 
con la prueba de Kolmogorov-Smirnov, [3]. Se analizaron 
las diferencias entre las medias de los parámetros 
obtenidos para cada AIF suministrada al modelo, 
mediante un análisis de varianza (ANOVA) de un factor, 
seguido de un test de contraste post-hoc de comparación 
múltiple (Student-Newman-Keuls). Se consideró como 
estadísticamente significativo un valor de p<0,05; todos 
los resultados de los parámetros farmacocinéticos, se 
expresan como la media ± desviación típica. Se 
estudiaron también las diferencias en porcentaje de 
variación (valor del segundo estudio menos valor del 
primer estudio normalizado al valor del primer estudio, y 
expresado en tanto por cien) de las medias de Ktrans, kep y 
ve, entre AIF1 y AIF3, y entre AIF1 y AIF2. 

3. Resultados 
Para Ktrans, la AIF2 presenta valores significativamente 
más altos, seguidos de AIF1 y AIF3 (919.5±470.6, 
1092.6±451.2 y 816.0±509.8, p<0.001, para AIF1, AIF2 y 
AIF3 respectivamente), para kep, AIF2 presenta también 
los valores más altos, pero AFI3 muestra valores mayores 
que AIF1 (73.1±19.0, 98.0±58.5, 84.8±27.2, p<0.001), 
Figura 3. ve no muestra diferencias significativas 
(p=0.513). 

Los histogramas obtenidos (Figura 4), mostraron que las 
diferencias entre las medias de AIF1 y AIF3 (-7.4±49.1% 
para Ktrans, 18.3±34.2% para kep, y -5.2±78.2% para ve) 
son menores que las existentes entre las medias de AIF1 y 
AIF2 (35.0±57.7% para Ktrans, 37.8±73.1% para kep, y 
30.4±70.4% para ve). 
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Figura 3. Barras de error (intervalo de confianza al 95%) de la 
media de Ktrans y la media de kep, para AIF1, AIF2 y AIF3.  

4. Discusión - Conclusiones 
Los resultados de la comparativa estadística entre los 
parámetros farmacocinéticos obtenidos, utilizando las tres 
funciones de entrada arterial propuestas, indican que la 
elección entre las tres funciones de entrada arterial 
produce diferencias estadísticamente significativas en los 
valores obtenidos para la permeabilidad vascular, Ktrans, y 
para la ratio de extracción, kep, (p<0.001), pero no para la 
fracción de volumen del espacio extravascular 
extracelular, ve (p=0.513). Esto pone de manifiesto la 
importancia que la selección de la función de entrada 
arterial, tiene sobre los valores de los parámetros Ktrans y 
kep, corroborando lo indicado por otros autores con 
respecto a la reproducibilidad del modelado 
farmacocinético, [8], [9]. 
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Figura 4. Histogramas de las diferencias en porcentaje para 
Ktrans y kep, entre AIF1y AIF2, y entre AIF1 y AIF3. 

 

Al no existir unos valores absolutos de referencia para los 
parámetros, es muy difícil discutir los resultados 
obtenidos con cada una de las AIF utilizadas; lo que si 
queda claro es que el uso de una AIF promedio de una 
población conlleva una sobreestimación de los parámetros 
Ktrans y kep, si los comparamos con los obtenidos 
utilizando una AIF individual (manual sobre arteria 
mayor, o local proporcionada por la metodología ICA). 
En cualquier caso, la función de entrada arterial debe 
reflejar la contribución arterial al tejido analizado, por lo 
que desde este punto de vista de coherencia espacial, los 
valores de los parámetros obtenidos al utilizar la función 
de entrada arterial local (la proporcionada por ICA sobre 
las arterias ováricas) deben ser los que más se aproximen 
a la realidad. 

Los resultados de las diferencias en porcentaje indican 
que la utilización de una AIF común, obtenida como la 
media de una población, sólo tiene justificación si el 
único objetivo es estimar el valor medio de los parámetros 
farmacocinéticos de un determinado tejido para un grupo 
de pacientes, o cuando es imposible por la calidad de las 
imágenes la obtención de una AIF individual. Sin 
embargo, cuando lo que se desea es una estimación exacta 
de los parámetros farmacocinéticos en un individuo 
concreto, la AIF debe seleccionarse de forma 
individualizada, minimizando de esta forma la 
variabilidad entre sujetos. 
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Resumen 

La Radioterapia de Intensidad Modulada (IMRT) es una técnica 

avanzada que permite concentrar eficazmente la radiación 

sobre el tejido tumoral, limitando la dosis que reciben los 

órganos sanos adyacentes. El uso de un colimador multiláminas 

(MLC) permite dar forma al haz de radiación generado por un 

acelerador lineal. El MLC puede girar sobre el eje 

perpendicular al haz de radiación, lo que permite una mejor 

adaptación a cada situación concreta. Este trabajo se centra en 

el estudio de la rotación del colimador, con objeto de obtener 

aquel ángulo que resulte más indicado para irradiar un tumor 

teniendo en cuenta su forma. Para ello se propone un análisis 

de contornos sobre la proyección del volumen tumoral en el 

plano del colimador. Así como la generación de un histograma 

de pendientes que permita ajustar mejor la apertura del sistema 

MLC a la zona tumoral. Resultando en una mejora de las 

distribuciones de dosis y los resultados de la radioterapia. 

1. Introducción 

El cáncer representa una de las principales causas de 

muerte en el mundo. De ahí el interés que tiene la 

investigación y el desarrollo de nuevas técnicas para su 

tratamiento. Actualmente, el tipo de terapia aplicada es 

muy variable: radioterapia, quimioterapia, cirugía o la 

conjunción de varías de estas técnicas. La elección de una 

u otra dependerá del tipo de cáncer, así como de su 

tamaño y situación espacial. 

La Radioterapia de Intensidad Modulada (IMRT) es una 

modalidad de radioterapia externa de alta precisión que 

utiliza un conjunto de haces de rayos X, para concentrar 

la radiación sobre una región tumoral o CTV (Clinical 

Target Volume). Para conseguirlo, es preciso planificar 

adecuadamente las aportaciones de cada haz, teniendo en 

cuenta que los tejidos sanos (Organ At Risk) adyacentes al 

tumor no pueden superar determinados niveles de dosis. 

Una de las principales características de la radioterapia 

IMRT es que cada haz puede aportar una intensidad de 

dosis no uniforme y con una determinada forma [1], lo 

que permite ajustar la radiación a la forma tridimensional 

del tumor. 

El problema de la planificación consiste en determinar las 

aportaciones de cada uno de los haces de radiación, cuyos 

valores dependen a su vez de las trayectorias que siguen 

cada uno de los rayos en el interior del haz, así como de 

las posiciones de los focos de radiación [2]. Las 

posiciones de los focos vienen especificadas por el giro 

del brazo de radiación y el giro de la camilla del paciente, 

manteniendo la distancia entre el foco y el isocentro 

(punto de convergencia del conjunto de haces) constante. 

Las aportaciones de cada haz se modelan mediante 

matrices de fluencia, cuyos valores representan la 

cantidad de radiación que debe pasar por cada uno de los 

bixels en los que ha sido discretizada la proyección del 

tumor en el plano del colimador. Su determinación exige 

el planteamiento y resolución de un complejo problema 

matemático, para cumplir las especificaciones de dosis 

sobre el paciente. 

Una vez determinadas estas aportaciones, el proceso de 

administración de la dosis exige dar forma al haz de 

radiación, para lo cual se utilizan colimadores 

multiláminas (MLC). El colimador MLC es un sistema 

formado por un conjunto de láminas de tungsteno 

dispuestas formando pares contrapuestos, que pueden 

moverse independientemente en dirección longitudinal 

(figura 1). De modo que la radiación pasará por la 

apertura o hueco formado entre láminas contrapuestas, 

permitiendo dar forma al haz de radiación. 

Una de las posibilidades o grados de libertad que ofrece el 

sistema IMRT es que el colimador multiláminas puede 

girar sobre el eje que une el foco con el isocentro, al 

objeto de permitir una mejor adaptación de éste a la forma 

del tumor. En este sentido, apenas hay estudios realizados 

sobre la influencia que tiene el giro de colimadores en el 

proceso de planificación de IMRT. 

El presente trabajo tiene por objeto analizar qué ángulo de 

giro del colimador resulta más indicado en cada caso, 

teniendo en cuenta la geometría de los órganos CTV de 

cada paciente específico. Se propone realizar un estudio 

de contornos sobre las proyecciones de los órganos 

tumorales (CTV) en el plano del colimador perpendicular 

al eje foco-isocentro. Además, se tendrán en cuenta las 

limitaciones físicas del colimador MLC, y el modelado 

del problema en el proceso de planificación. 

    

Figura 1.  Equipo de radiación y colimador MLC. 
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2. Modelado del haz y análisis de contornos 

La planificación del tratamiento de radioterapia exige, 

suponiendo conocidos la geometría del paciente y las 

posiciones de los órganos, la determinación de los 

patrones de intensidad que debe liberar cada haz de 

radiación, para conseguir la distribución de dosis prescrita 

por el especialista [1]. El planteamiento de este problema 

exige la discretización del volumen del paciente en 

pequeños cubos denominados vóxeles y la discretización 

de cada uno de los haces de radiación. Así como el 

establecimiento de adecuados modelos de radiación que 

permitan obtener las relaciones entre las aportaciones de 

los haces y la dosis en cada punto del paciente. 

Normalmente, el tamaño de la discretización del haz de 

radiación según el eje vertical (∆v) se hace coincidir con 

la altura de las láminas del colimador (habitualmente 

1 cm), mientras que el paso según el eje horizontal (∆u) 

se fija variable (de 0.5 cm a 1 cm).  

Al objeto de permitir una mejor adaptación del colimador 

MLC a cada situación concreta en función de la geometría 

del paciente, tiene gran interés la generación de la retícula 

utilizada en la discretización del haz de radiación. 

En ese sentido, el presente trabajo se centra en investigar 

las prestaciones que ofrece el giro de colimador de cara a 

permitir una mejor adaptación a la región tumoral. 

2.1. Análisis del contorno 

En este apartado se analiza como obtener el contorno de 

la proyección del tumor (CTV) sobre el plano del 

colimador. Al realizar un sistema de trazado de rayos y 

unir el centro de cada uno de los vóxels que componen el 

tumor (CTV) con el foco de radiación analizado, 

obtenemos, tal y como vemos en la Figura 2, un conjunto 

discreto de puntos sobre el plano del colimador MLC. 

Estos puntos dan una idea de la vista del volumen a radiar 

desde ese foco de radiación. En primer lugar se acota el 

plano de radiación, obteniendo los extremos de las 

proyecciones (umin, umax, vmin, vmax). A continuación se 

divide el plano del colimador en pequeñas celdas 2D 

llamados bixels de acuerdo a los parámetros ∆u, ∆v, 

seleccionados y se asigna un peso wij a cada celda. 

 

Figura 2. Proyección de los vóxels en el plano del colimador y 
discretización del haz 

El modelado o discretización realizado sobre el haz de 

radiación influirá en los resultados de la planificación, de 

modo que es razonable pensar que los resultados serán 

mejores cuanto mejor se encierre el contorno del órgano 

tumoral (CTV). La idea consiste en analizar el contorno o 

silueta de la proyección del CTV sobre el plano de 

radiación. Teniendo en cuenta que en realidad se tiene un 

conjunto discreto de puntos proyectados sobre este plano 

el problema será cómo calcular dicho contorno a partir de 

estos puntos. Para la obtención del contorno se propone 

en este trabajo la utilización de la función convhull, que 

traza la envolvente convexa de un conjunto discreto de 

puntos X, basándose en el algoritmo Qhull [3].  

Ahora bien, teniendo en cuenta que la proyección del 

CTV puede tener forma cóncava debido a las propias 

cavidades de los órganos es posible que los resultados no 

sean completamente satisfactorios, como puede apreciarse 

en la figura 3, donde con línea sólida se representa la 

envolvente convexa del conjunto de puntos. 

Por esta razón, adicionalmente se ha considerado la 

función hullfit, que mejora la funcionalidad mediante la 

obtención de la envolvente poligonal de menor perímetro. 

Esta función permite minimizar el área encerrada por la 

envolvente permitiendo sólo segmentos de p veces la 

máxima longitud de segmento encontrada por convhull. 

De esta forma se ha conseguido obtener una envolvente 

que encierra mucho mejor la proyección del volumen del 

CTV a tratar (línea a trazos en figura 3). 
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Figura 3. Contorno calculado con convhull (línea sólida) y 
hullfit (a trazos) 

La elección del valor del parámetro p viene determinada 

por la forma del conjunto discreto de puntos y por su 

número, que coincide con el número de voxeles 

seleccionado del órgano CTV. En nuestro trabajo se ha 

considerado un caso real de cáncer de próstata con: 

1000, 2500, 5000, 10000, 20000 y 40000 voxeles. 

Empíricamente se ha podido comprobar que con un factor 

p igual a 0.25, el contorno se ajusta aceptablemente a la 

silueta de la proyección del tumor en el rango que va de 

2500 a 5000 voxeles. 

 

2.2. Discretización del haz 

Una vez trazado el contorno del conjunto de puntos, a 

continuación se aborda el modelado o discretización del 
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haz, mediante la acotación de  (umax, umin, vmax, vmin), con 

lo que se acota el plano de radiación del colimador. 

Al efecto de dividir esta región en bixels, podemos variar 

ciertos parámetros, que son: la anchura de las láminas  

(∆v), el paso de movimiento longitudinal de cada lámina 

(∆u), y la posición del centro de la rejilla respecto de la 

proyección del isocentro del volumen a radiar (offsetu, 

offsetv). Como se ha indicado, la apertura y cierre de las 

láminas del colimador permite modular la intensidad del 

haz en cada celda. Es de suponer que el proceso sería más 

eficiente si estas láminas se pudieran ajustar lo más 

posible al contorno calculado en el apartado anterior, ya 

que lo que interesa es radiar sobre el área cancerosa, al 

mismo tiempo que se limita la dosis en los tejidos 

adyacentes al tumor. 

En nuestro estudio, consideraremos que una lámina 

obstruirá una celda i si el área encerrada por el contorno 

del órgano en dicha celda no supera el 50% del área de la 

cuadrícula. En caso contrario, consideraremos que está 

abierta. (Figura 4)  

 

Figura 4.  a) Contorno y proyección de los vóxels. b) Ajuste de 
las láminas para ∆v=0.5cm,  ∆u=0.5cm  

De todo lo anterior se deduce que, para poder analizar el 

ajuste de las láminas al contorno, debemos diseñar una 

función que evalúe el “rendimiento” de cada 

configuración. Para ello se propone la función: 

 

 

 

donde, para cada celda i no obstruida por una lámina, Ad
i
 

es el área interior al contorno que queda “descubierta” y 

Af
i
 es el área “descubierta” exterior al contorno. Ao es el 

área total encerrada por el contorno. (Figura 5)  

 

 

     

 

Figura 5.  Ao, Ad  y Af 

El objetivo es encontrar una configuración de parámetros 

que maximice este rendimiento, obteniéndose el máximo 

rendimiento posible ideal R=1 cuando ΣAd=Ao (el área 

interior descubierta es el área total) y ΣAf=0 (el área 

exterior descubierta es nula) 

3. Rotación del colimador 

A la hora de planificar un tratamiento de radioterapia, 

partimos de las proyecciones de los vóxels sobre el plano 

del colimador. Evidentemente, la forma del contorno 

proyectado sobre el plano del colimador depende 

totalmente de la posición relativa del paciente respecto al 

foco considerado (dada por el giro de brazo y de camilla). 

La planificación obtenida depende completamente de la 

posición de los haces, pero también del giro del colimador 

considerado, puesto que afecta a la discretización del haz.  

En la mayoría de las ocasiones, los tratamientos actuales 

no contemplan esta prestación adicional y no tienen en 

cuenta la posibilidad de girar el colimador. En este 

sentido, el efecto que tiene el giro del colimador en la 

planificación no ha sido casi desarrollado, y apenas 

existen estudios al respecto [4] [5]. 

Ahora bien, este giro del colimador MLC respecto al eje 

foco-isocentro puede repercutir favorablemente en los 

resultados de la planificación. El objetivo es encontrar el 

ángulo θopt óptimo de giro del MLC, tal que permita el 

ajuste más exacto de las láminas al contorno del órgano 

CTV mediante el análisis de la función rendimiento 

anterior. 

3.1. Análisis de pendientes 

Para hallar el ángulo óptimo, se estudiarán las pendientes 

de los segmentos que conforman el contorno. La idea que 

se propone es construir un histograma de pendientes, en el 

que para cada ángulo o pendiente, de 0 a 180º, se 

calculará su frecuencia de aparición, ponderada por las 

longitudes de los segmentos. El máximo de este 

histograma corresponderá con la pendiente de mayor 

aparición en el contorno. Para evaluar el método, 

calcularemos el rendimiento R para todos los ángulos de 

giro posibles del colimador, basándonos en la hipótesis de 

que el ángulo que da lugar a un rendimiento máximo 

coincide con aquel con máxima frecuencia de aparición. 

En la Figura 6, se muestran los resultados obtenidos sobre 

un caso real, donde el valor para  θmax=75º se corresponde 

con el bordes izquierdo y derecho del contorno, mientras 

que los picos secundarios asociados a 25º y 110º, se 

asocian a los bordes superior e inferior del contorno. 

Sumar 90º al ángulo de máxima aparición, la dirección 

favorecida queda en paralelo con el cierre de las láminas 

de manera que puedan ajustarse al contorno del CTV. 

* 90ºmáxθ θ= +
 

siendo θmax el ángulo que corresponde a la máxima 

frecuencia de aparición en el histograma. 

 

Figura 6.  a) Proyección de los vóxels pertenecientes a un tumor 
en la próstata. b) Histograma de pendientes. 
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4. Resultados 

A continuación se muestra una comparativa de los 

resultados originales (sin giro del colimador) y los 

obtenidos al utilizar el valor del giro del colimador MLC 

propuesto en este trabajo. 

Del análisis de las curvas de la figura 7 se observa que en 

los focos A y B el ángulo principal obtenido se aproxima 

al ángulo de máximo rendimiento, confirmándose la 

hipótesis de trabajo. En estos focos, el  histograma 

presenta un grupo de direcciones favorecidas próximas 

entre sí, y así el ángulo de giro extraído a partir del 

análisis de pendientes coincide o está próximo al que nos 

proporciona el ajuste óptimo de las láminas al contorno.  

En cambio, en el foco C el histograma tiene poca 

desviación, lo que indica que no hay una dirección 

claramente favorecida para ese foco. 

 

Figura 7.  Análisis de las proyecciones sobre los focos A , B y C.  
Histogramas de pendientes y curvas de rendimientos. 

4.1. Aplicación a pacientes 

Habitualmente, los histogramas HDV (Histograma Dosis 

Volumen) se utilizan como una medida de calidad de los 

tratamientos con radioterapia. Estos histogramas dan idea 

del porcentaje de volumen (eje de ordenadas) que supera 

un determinado nivel de dosis (eje abcisas). De modo que 

para radiar con efectividad al volumen tumoral (CTV) y 

no sobrepasar determinados niveles de dosis en los 

organos sanos adyacentes (OAR) es preciso cumplir una 

determinada distribución de dosis sobre el paciente que 

viene dada en forma de histograma.  

De modo que interesa que el histograma diferencial HDV 

en el CTV sea lo más estrecho posible y con una dosis 

media lo más parecida a la dosis prescrita, lo cuál indica 

una mayor homogeneidad de dosis en el CTV. Mientras 

que en los órganos críticos OAR interesa que el 

histograma diferencial HDV quede por debajo del límite 

establecido y que su dosis media sea lo más baja posible. 

En este apartado, se muestran los resultados de un caso 

representativo al desarrollar el método propuesto en una 

planificación IMRT con 3 haces (A,B,C) coplanares (giro 

de camilla de 0º) en un cáncer de próstata.  

 

            

Figura 8.  a) HDV próstata. b) HDV recto.c) HDV Vejiga  

Tabla 1. Posición de haces y giro de colimador obtenido. 

Giro Haz A Haz B Haz C 

Brazo 60º 180º 300º 

Colimador 70 º 135 º 0º 

En particular, se ha considerado un tratamiento de cáncer 

de próstata, donde el volumen está formado por la 

próstata (CTV), el recto (OAR1) y la vejiga (OAR2). 

Los resultados obtenidos se muestran en la figura 8, en la 

situación correspondiente a utilizar el giro de colimador 

propuesto en este trabajo (trazo rojo) y sin considerarlo 

(trazo azul). 

Del análisis de las gráficas, se desprende que al considerar 

el giro de colimador la distribución de dosis obtenida en 

el CTV es más estrecha, lo que implica una mayor 

homogeneidad de la dosis en el CTV, a la vez que se 

mantiene el valor de la dosis prescrita. Respecto al 

comportamiento del recto y la vejiga, el histograma 

obtenido con giro de colimador queda por debajo o a la 

izquierda, respectivamente, del original, lo que indica que 

el nivel de dosis se reduce en todo el volumen, y por tanto 

se ve menos dañado.  

En conclusión, el ángulo de giro de colimador obtenido a 

partir del análisis de contorno de las proyección de la 

región tumoral, permite mejorar los resultados de la 

planificación, y por tanto mejorar la calidad de los 

tratamientos en la técnica de radioterapia de intensidad 

modulada. 
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Resumen 
La lesión medular incompleta (LMI) es una afectación del 
sistema nervioso que genera una alteración tanto de la 
sensibilidad como de la función motora de las personas. En este 
trabajo se presenta la introducción de una nueva técnica de 
electromiografía de superficie denominada Electromiografía de 
superficie Multicanal, que será aplicada a pacientes con este 
tipo de afectación con el objetivo de estudiar la viabilidad de la 
misma. Se analizaron tres músculos de las extremidades 
inferiores (Vasto Lateral (VL), Gemelo Interno (GI) y Tibial 
Anterior (TA)) durante contracciones isométricas y ejercicios 
dinámicos de pedaleo en pacientes con LMI y sujetos sanos. El 
VL se encontró especialmente activo en todos los ejercicios 
observándose potenciales de EMG propagándose a lo largo de 
las fibras. Si bien el TA no estuvo activo en el pedaleo, sí lo 
estuvo ante contracciones alta y baja isométricas e incluso 
detectándose fatiga mioeléctrica. Por el contrario, durante la 
activación del GI en pedaleo y contracciones isométricas se 
reflejó un número bajo de Unidades Motoras activas. 
Estos resultados son muy preliminares y requieren del estudio 
de una población de sujetos sanos y pacientes mayor que los 
corroboren. Sin embargo, los resultados obtenidos permiten 
concluir que la EMG de superficie multicanal es una 
metodología viable y de gran utilidad como herramienta de 
monitorización de la función neuromuscular en pacientes con 
Lesión Medular Incompleta. 

1. Introducción 

La incidencia de la lesión medular (LM) varía de 15 a 40 
casos por millón de habitantes en las sociedades 
industrializadas [1]. Estos datos indican además, que las 
dos causas más frecuentes son los accidentes de vehículos 
a motor y los accidentes laborales, con una incidencia 
acumulada que oscila entre el 50 y el 75 % de las lesiones 
medulares. Los avances introducidos en los protocolos de 
asistencia inmediata han mejorado notablemente la tasa 
de supervivencia de los accidentados y han aumentado 
notablemente la prevalencia de la LM hasta el punto de 
haberse duplicado en los últimos 20 años. 

La instauración de una lesión medular (LM) genera una 
alteración de la función motora de las extremidades y una 
incapacidad, en la mayoría de los casos, para la función 
de la marcha. 

La alteración de la marcha, es una de las causas más 
importantes de discapacidad, limitando la movilidad y la 
capacidad de interacción de las personas afectadas con 
lesión medular (u otras lesiones del Sistema Nervioso 
Central). 

La introducción y desarrollo de procedimientos 
asistenciales se acompañan de la necesidad de medir y 
objetivar su eficacia. El análisis de las señales 
bioeléctricas ofrece la posibilidad de estudiar de manera 
cuantitativa y cualitativa los patrones de activación, 
monitorizar el proceso rehabilitador, establecer las pautas 
más efectivas de estimulación en cada paciente e 
individualizar los programas de rehabilitación. 

La electromiografía de superficie (SEMG) es una manera 
no invasiva de registrar la actividad muscular durante la 
marcha de los pacientes afectos de una Lesión Medular. 

El patrón electromiográfico de la marcha ha sido 
estudiado en profundidad y se han descrito patrones de 
normalidad, obteniéndose modelos matemáticos que 
describen el patrón de activación sinérgica de los distintos 
grupos musculares [2]. Igualmente, es posible monitorizar 
las variaciones en el patrón de activación (amplitud y 
frecuencia) a partir del regis tro de la actividad EMG a lo 
largo del proceso rehabilitador [3] [4].  

Aunque en diversos estudios está demostrado que hay un 
incremento de la señal EMG de músculos de 
extremidades gracias a la rehabilitación y el 
entrenamiento en pacientes con LM incompleta [5] [6], no 
se conoce si los responsables de esta evolución son un 
incremento cuantitativo en términos de reclutamiento de 
unidades motoras, una disminución de la fatigabilidad 
mioeléctrica o la aparición de nuevas zonas de inervación 
[7] [6]. 

Una matriz lineal de electrodos es un sistema que detecta 
la señal EMG de superficie en diferentes puntos 
localizados a lo largo de una línea, dando lugar a lo que 
denominamos señal EMG multicanal. 

Los nuevos sistemas de múltiples canales de registro, 
amplificación, digitalización y tratamiento informático de 
la señal, permiten la estimación de variables como la 
Velocidad de Conducción (VC) de los Potenciales de 
Acción de Unidades Motoras (MUAP) activas, la 
caracterización de otros aspectos topográficos como la 
detección de zonas de inervación (ZI), la localización 
espacial de la unidad motora, dirección de las fibras o la 
transición entre músculo y tendón. Además, favorece la 
separación de Unidades Motoras (UMs) y por 
consiguiente la obtención de la frecuencia de activación y 
los camb ios en el reclutamiento de cada una de ellas.  

Existe un incremento de estudios neurofisiológicos que 
demuestran el potencial de estas técnicas [8] (Zwarts y 
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Stegeman, 2003) pero aún no han sido aplicadas en 
pacientes con Lesión Medular Incompleta. El objetivo de 
este estudio es observar la viabilidad de esta técnica en 
este tipo de pacientes.  

2. Metodología 
2.1. Sujetos e Instrumentación 

Dos sujetos voluntarios sin antecedentes de des órdenes 
del sistema neuromuscular y tres pacientes con Lesión 
Medular Incompleta (ASIA C/D) hombres participaron en 
el estudio. 

En este estudio se utilizaron tanto matrices lineales 
adhesivas como no adhesivas  (Fig. 1) con 16 electrodos 
de plata, de 1 mm de ancho y 2 mm de longitud. La 
distancia entre electrodos fue 10 mm. Para disminuir la 
impedancia de contacto de los electrodos se afeita y se 
limpia la piel con pasta abrasiva utilizando gel para 
contacto con la superficie. 

 
Figura 1. Matriz lineal de electrodos semidesechable adhesiva 
(arriba) y matriz lineal de electrodos reutilizable y no adhesiva 

(abajo). 

Las señales EM G se amplifican entre 10 – 400 Hz con un 
amplificador diseñado por el LISiN (Laboratorio de 
Ingeniería del Sistema Neuromuscular y la Rehabilitación 
Motora) del Politécnico de Turín. Las señales tratadas por 
el sistema son digitalizadas internamente y transferidas a 
un PC mediante interfaz USB durante la visualización o el 
almacenamiento de las mismas en tiempo real. 

2.2. Protocolo Experimental 

Se han evaluado diferentes tipos de ejercicios y 
contracciones  a realizar tanto por los sujetos sanos como 
por los pacientes  en base a: la obtención de cierta 
actividad muscular observada mediante Potenciales de 
Acción de las Unidades Motoras (MUAPs) propagándose 
a los largo de las fibras (y de la matriz de electrodos al 
estar alineada con el músculo) y detección de Zonas de 
Inervación entre otros en las señales EMG multicanal. 

Se han realizado dos tipos de ejercicios  

• Ejercicios Isométricos con el sujeto sentado contra 
una resistencia proporcionada por un brazo 
mecánico: 1) Flexión dorsal del pie  (para activar, 
entre otros, el tibial anterior) y 2) Flexión plantar del 
pie (para activar, entre otros, los gemelos). 

Se realizaron contracciones de nivel bajo y alto de corta 
duración (5 segundos) así como contracciones 
sostenidas (ó fatiga) de nivel medio. Entre ejercicios, el 
sujeto siempre descansaba un mínimo de tres minutos. 

• Ejercicios Dinámicos mediante un cicloergómetro  
(ReckMed, Motomed Viva2) pedaleando en posición 

supina.. La duración fue como máximo 60 segundos 
y se realizó a diferentes niveles de resistencia del 
cicloergómetro: 1 a 4 para el paciente con LMI y 3, 
10, 13 y 20 para el voluntario sano. Entre ejercicios 
se realizó un descanso de tres minutos. 

2.3. Colocación de las matrices 

Para la colocación de las matrices, se trazaron en cada 
sujeto los puntos de origen e inserción del músculo a 
analizar: Tibial Anterior, Gemelo Interno y Vasto Lateral. 
Se marcó una línea de referencia entre dichos puntos, y 
mediante una matriz lineal no adhesiva (Fig 1) se buscó la 
localización óptima mediante contracciones selectivas 
para colocar la matriz de electrodos adhesiva: aparición 
de MAUPS de gran amplitud propagándose a  
velocidades de conducción dentro de un rango fisiológico 
y alejado de la Zona de Inervación. 

El origen del Vasto Lateral se encuentra en la cara externa 
del trocánter mayor y línea áspera; y la inserción del 
mismo en la base de la rótula. La matriz se colocó 
aproximadamente a un 20% de la longitud total de la línea 
de referencia desde la rótula. 

En el caso del Tibial Anterior, el origen se encuentra en la 
tibia, y la inserción en la 1ª cuña y base del 1r. 
metatarsiano. La matriz de electrodos se colocó 
aproximadamente a un 25% de la longitud total desde la 
rótula. 

Finalmente, el origen del Gemelo Interno esta en la cara 
posterosuperior del cóndilo femoral interno, y la inserción 
en la cara posteroplantar del calcáneo. La matriz se colocó 
aproximadamente a un 10% respecto a la longitud total 
desde la cara posterior de la rodilla. 

2.4. Variables de Interés 

La información relacionada con la potencia de las señales 
EMG se obtiene mediante la variable  de valor cuadrático 
medio (RMS).  

Otra variable de interés es la velocidad de conducción de 
las fibras musculares (VC) cuyos valores se encuentran 
comprendidos entre 3 y 8 m/s. La VC está asociada con el 
tipo de UM activa (Tipo I ó II) y se ve alterada por 
diferentes condiciones fisiológicas como la fatiga y 
patológicas. Se estima a través del retardo temporal de 
MUAPs entre canales Doble Diferencial DD (el resultado 
del filtrado espacial de 3 canales SD contiguos, también 
conocido como tripleta) consecutivos utilizando técnicas 
tanto en dominio temporal como en el dominio 
frecuencial [9]. La técnica utilizada en este trabajo es la 
de “spectral matching” [10] (McGill et al., 1984) que 
usualmente se utiliza para estimaciones globales de la 
VC. La estimación se realiza en el dominio frecuencial y 
esta basada en la propiedad de la transformada de Fourier 
del retardo temporal. El coeficiente de correlación (CC) 
es un indicador de la bondad de la estimación de la VC, 
de tal forma que un CC superior al 85% indica que la 
estimación es muy buena y la tripleta es considerada de 
Tipo I. Si el CC está entre 75-85% la estimación es buena 
y la tripleta es de tipo II. Un CC inferior  (debido a 
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MUAPs que no se propagan claramente o ruido) indica 
que la estimación/método no es adecuada. 

Los cambios de la VC están asociados a modificaciones 
en la escala temporal del MUAP y al reclutamiento de 
UMs. Cuando una contracción se mantiene, se recluta un 
mayor número UM de tipo I que son más resistentes 
mientras que las de tipo II comienzan a fatigarse y dejan 
de ser activadas, Este fenómeno ocas iona que la VC 
disminuya durante una contracción sostenida, ya que las 
fibras de tipo I tienen una VC lenta y las de tipo II más 
rápida. Si la VC disminuye, el MUAP se ensancha en el 
dominio temporal produciendo un desplazamiento hacia 
las bajas frecuencias de su espectro.  La frecuencia media 
(MNF) calculada del espectro es, por tanto, otra variable 
de interés.  La disminución de los valores de estas dos 
variables (VC y MNF) están claramente asociados con la 
manifestación de la fatiga mioleléctrica. 

3. Resultados 

3.1. Ejercicios Dinámicos 

En el pedaleo del voluntario sano, los tres músculos se 
encontraron activos a diferentes fases del ciclo (ver Fig. 
2). Este patrón se observó en todas las resistencias del 
cicloergómetro utilizadas excepto en la  menor 
(Resistencia 3) donde no se visualizó activación de 
ninguno de los tres músculos analizados.  

 
Figura 2. Señales sEMG multicanal correspondiente a tres 

ciclos de pedaleo con una resistencia 13 del cicloergómetro. Se 
presenta una tripleta (tres canales SD)  de cada uno de los 
músculos de interés (de arriba abajo): Vasto Lateral, Tibial 

Anterior y Gemelo Interno. 

La potencia de la señal EMG incrementó a medida que la 
resistencia es mayor (ver Fig. 4). Asimismo, se estimó la 
VC dentro de rangos fisiológicos en los tres músculos con 
una CC alrededor del 75%. 

RMS Voluntario Sano
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Figura 3. RMS de la señal EMG para el sujeto sano (izquierda) 
y el paciente (derecha). Los valores a, b, c y d corresponden a 
los diferentes niveles de resistencia: para el sujeto sano  3, 10, 

13 y 20; y para el paciente 1, 2, 3 y 4, respectivamente. 

Por otro lado, en el caso del paciente con LMI, no se 
observó un patrón temporal del ciclo tan bien definido 
como el de la Fig. 2. Si bien el Vasto Lateral estaba 
claramente activo al observarse MUAPS propagándose 

claramente no ocurría en fases tan definidas del ciclo del 
pedaleo. En la Fig. 4 se presenta una época de 100 ms con 
tres MUAPs propagándose. Por otro lado, si bien el 
Gemelo Interno se activó al observarse también MUAPs 
propagándose, esto sucedía con una frecuencia de 
activación muy baja (potenciales aislados como se 
observa en la Fig 5 inmerso entre potenciales que no se 
propagan como ruido  o “crosstalk”). Finalmente, el 
Tibial Anterior se encontró inactivo durante el pedaleo. 

La activación del VL y del GI se observó en todos los 
niveles de resistencia (incluso en el nivel 1 más bajo). La 
potencia de la señal EMG del VL aumentó al incrementar 
la resistencia de 1 a 3 y disminuyó ligeramente con 
resistencia 4, como se observa en la Fig 3. 

La VC en el Vasto Lateral se estimó correctamente como 
indica un CC alrededor del 80%. Sin emb argo, la 
estimación de la VC en el Gemelo Interno no resultó 
fiable totalmente con el método utilizado al obtenerse CC 
bajo (alrededor del 40%) y valores de VC ligeramente 
superiores al del rango fisiológico (9m/s). Todo ello 
puede ser debido a la activación de pocas Unidades 
Motoras  (no hay apenas reclutamiento), además de la 
aparición de muchos potenciales de crosstalk que no se 
propagan. Todo ello sugiere que ante esta situación el 
método “spectral matching” no es adecuado y se necesita 
de un procesado adicional de las señales EMG. 

 

 
Figura 4. Trama de 100 mseg de una tripleta del Vasto Lateral.  

 

 
Figura 5. Trama de 100 mseg del Gemelo Interno 

3.2. Ejercicios Isométricos 

En el ejercicio de flexión dorsal del pie, el TA se encontró 
activo tanto a nivel de contracción alto como bajo, al 
observarse MUAPs propagándose claramente. La VC se 
estimó con CC elevados (en promedio de los tres 
pacientes un 68% para la contracción baja y 71% para 
contracción alta). La potencia de las señales EMG 

0.5 1.5 2.5 3.5 4.5 
Tiempo (segundos) 0 1 2 3 4 5 

MUAPs propagándose 

MUAPs propagándose 
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también aumentaron al incrementar el nivel de 
contracción en un factor de 1,92 y 1,98 en promedio para 
los pacientes  en el caso de los pacientes y sujetos sanos 
respectivamente. 

En el ejercicio de contracción sostenida (o fatiga) se 
observó un ligero descenso de la VC así como de la MNF 
reflejando la presencia de la fatiga bioeléctrica en los tres 
pacientes con LMI. El RMS también descendió. Ello 
puede reflejar que no existió reclutamiento de fibras 
musculares por parte del SNC y fatiga por parte de las 
UM activas desde el inicio de la contracción.  

4,00E-01

5,00E-01

6,00E-01

7,00E-01

8,00E-01

9,00E-01

1,00E+00

1,10E+00

5 15 25 35 45 55 65 75 85 95

VC
MNF

RMS

 
Figura 6. Valores promedio de VC, MNF y RMS para los tres 

pacientes estudiados. 

En el ejercicio de flexión plantar del pie, el GI se encontró 
activo tanto a nivel de contracción alto como bajo. La VC 
se estimó con CC bajos (en promedio de los tres pacientes 
valor menor al 50%). La potencia de las señales EMG 
también aumentaron al incrementar el nivel de 
contracción en un factor de 2,32 en promedio para los 
pacientes  

4. Discusión y Conclusiones 
En este estudio se ha realizado por primera vez análisis de 
la función neuromuscular en pacientes afectados de una 
Lesión Medular Incompleta mediante electromiografía de 
superficie multicanal, es decir, hasta ahora los estudios 
neurofisiológicos que se habían realizado a estos 
pacientes eran utilizando técnicas convencionales de 
electromiografía de aguja o de electromiografía de 
superficie con electrodos bipolares. Sin embargo, hasta la 
actualidad se desconocía si esta técnica permitía la  
detección de MUAPs propagándose, la estimación de su 
VC así como  la posibilidad de evaluar la fatiga 
mioeléctrica. 

Esta técnica ha permitido obtener información avanzada 
de la función neuromuscular más allá de la tradicional 
activación del músculo por un incremento de la potencia 
de la señal EMG: 

- Localización de Zonas de Inervación y geometría de 
los músculos. 

- Detección de MUAP propagándose a partir de las 
Zonas de Inervación hacia los tendones. 

- Estimación de la Velocidad de Conducción de dichos 
potenciales mediante algoritmos de procesado de 
señales “spectral matching”. 

- Fatigabilidad del músculo en base a un descenso de la 
Velocidad de Conducción en contracciones 
sostenidas. 

Se encontró que el músculo VL está muy activo durante 
ejercicios dinámicos como el pedaleo con múltiples UMs 
activas tal como indica un gran número de MUAPs 
propagándose a lo largo de las fibras musculares. Si bien 
el TA no estuvo activo durante el pedaleo, ello no fue 
debido a la imposibilidad de su activación, sino al patrón  
de pedaleo seguido por el paciente; pues ante ejercicios 
selectivos isométricos como flexión dorsal del pie, el TA 
pudo activarse con claridad obteniéndose MUAPs que se 
propoagaban tanto a niveles de contracción baja como 
alta. Los CC altos obtenidos corroboran dicha afirmación. 
En parte, puede ser debido a tratarse de un músculo muy 
superficial y de gran longitud. Por el contrario, el GI 
presentó MUAPs propagándose activándose con 
frecuencias bajas que indicaba la activación de pocas 
UMs durante los ejercicios (tanto pedaleo como flexión 
plantar del pie). El elevado crosstalk sugiere que para el 
posterior análisis de este músculo será necesario un 
procesado adicional.  

Estos resultados son muy preliminares y requieren del 
estudio de una población de sujetos sanos y pacientes 
mayor que los corroboren.  

Sin embargo, los resultados obtenidos permiten concluir 
que la EMG de superficie multicanal es una metodología 
viable y de gran utilidad como herramienta de 
monitorización de la función neuromuscular en pacientes 
con Lesión Medular Incompleta. 
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Resumen 
Detectar limitaciones de flujo inspiratorio (LFI) es de 
importancia para diagnosticar diferentes patologías en 
pacientes que sufren de trastornos respiratorios durante el 
sueño (TRS). Actualmente las LFI se identifican mediante la 
señal de presión esofágica, que sigue siendo considerada el 
“gold-standard” para la estimación del esfuerzo respiratorio. 
Pero la invasividad de la medición de presión esofágica y su 
impacto en el sueño desaconsejan su uso en la rutina clínica. En 
este estudio se propone un nuevo sistema no-invasivo de 
clasificación automática de LFI. Primero se desarrolló un 
sistema automático de anotación de LFI basado en la relación 
entre presión esofágica y flujo respiratorio. Entonces se 
entrenaron clasificadores (Support Vector Machines y 
adaboost) con estas referencias gold-standard para clasificar 
inspiraciones de forma no-invasiva, sólo mediante el contorno 
del flujo de las inspiraciones. El nuevo sistema de clasificación 
automática parece prometedor, ya que alcanzó una sensibilidad 
de 0.92 y una especificidad de 0.89, superando resultados 
obtenidos previamente por expertos humanos. 

1. Introducción 
Los trastornos respiratorios durante el sueño (TRS) 
inlcuyen apneas, hipoapneas, ronquidos o limitaciones de 
flujo inspiratorio (LFI). La detección de LFI es cada vez 
más importante para el correcto diagnóstico de una 
abanico de diferentes patologías como el síndrome de 
resistencia de la vía aérea superior (UARS) que causa 
fragmentación del sueño y cansancio diurno [1].  
En los últimos años se han propuesto  diferentes 
aproximaciones matemáticas para la clasificación fiable 
de inspiraciones con LFI mediante la relación de presión 
esofágica y flujo respiratorio (P/V) [2-6]. La medición de 
presión esofágica (Pes) sigue siendo considerada, a día de 
hoy, el “gold-standard” para estimar el esfuerzo 
respiratorio y representa la prueba de mayor calidad para 
la mayoría de trastornos que causan TRS [7]. Sin 
embargo la complejidad de la manometría esofágica y el 
hecho de ser invasiva, con el consiguiente impacto en el 
sueño [8], limita su uso en la rutina clínica.  
Ayappa et al. [9] demostraron en el año 2000 que es 
posible para expertos humanos identificar visualmente los 
ciclos respiratorios con LFI, basándose unicamente en el 
contorno caractéristico que tienen las inspiraciones con 

LFI. Pero la identificación manual de LFI es una tarea 
ardua y costosa. Así pues se han estado proponiendo 
últimamente diferentes técnicas para la estimación no-
invasiva de LFI y/o la clasificación automática de 
contornos de flujo respiratorio [3, 10-12].  
 
Motivados por los métodos utilizados en el campo del 
reconocimiento automático de objetos [13], usamos 
clasificadores basados en métodos de aprendizaje 
supervisado (Support Vector Machines (SVMs) y 
adaboost), con la finalidad de identificar inspiraciones 
con y sin LFI de forma no invasiva. Primero se desarrolló 
un sistema de anotación automática de FLI mediante la 
relación (invasiva) de P/V. Entonces se entrenaron los 
nuevos clasificadores no-invasivos con estas referencias 
para clasificar inspiraciones basándose únicamente en el 
contorno de las inspiraciones. Finalmente se evaluó la 
capacidad y los resultados de clasificación de estos 
nuevos clasificadores.  

 

2. Metodología  

2.1. Sujetos 

Once sujetos se sometieron a polisomnografía (PSG) 
nocturna  (Somnolab Weinmann GmbH, Hamburg, 
Alemania) en los laboratorios del hospital Klinikum 
Bethanien en Solingen, Alemania, según un protocolo 
nuevo diseñado completamente para los propósitos 
mencionados y aprobado por el comité de ética del 
hospital. La señal de flujo respiratorio fue obtenida 
mediante una cánula nasal y una frecuencia de muestreo 
de 32Hz. Se obtuvo igualmente de forma sistemática la 
seña del presión esofágica (catéter UniTip por 
UNISENSOR AG, Attikon, Suiza y un amplificador 
ISOPRE-P, Standard instruments GmbH, Karlsruhe, 
Alemania) con una frecuencia de muestreo de 16Hz. 
Entre las otras señales fisiológicas obtenidas se incluía el 
SpO2, posición corporal, pulso y pletismograma 
(cinturones de inducción (ProTech, Services Inc, 
Mukilteo, WA, USA) alrededor del tórax y el abdomen), 
con una frecuencia de muestreo de 32Hz respectivamente. 
Igualmente se obtuvieron 2 canales EEG (C3/C4), 2 EOG 
(der./izq.), 1 EMG de barbilla, 1 EMG de pierna y 1 canal 
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ECG con una frecuencia de muestreo de 256Hz 
respectivamente. Las apneas y otros eventos respiratorios 
fueron clasificados según los criterios estándar [1].Los 
diez pacientes presentaron un rango de valores para el 
índice de apnea-hipoapnea (AHI) de 1.8 – 46.9. 

2.2. Pre-procesado y detección de inspiraciones 
El pre-procesado es esencial para una caracterización 
exitosa de la LFI. Las señales de flujo y presión esofágica 
(Pes) presentaban ruido, artefactos técnicos y disturbios 
fisiológicos (p.ej. picos positivos en la señal de Pes por 
tragar) que tuvieron que ser reducidos. Ya que la 
información más importante de la LFI se encuentra en el 
contorno de la inspiración en la señal de flujo, el filtrado 
tuvo que ser realizado cuidadosamente para no alterar el 
patrón de la señal con filtros moving-average (MA). 
Además del filtrado, una detección robusta del inicio y 
final de los periodos inspiratorios en las señales filtradas 
de flujo y Pes es esencial para el análisis LFI. La señal de 
flujo mostraba un línea de base aprox. constante que tuvo 
que ser sustraída. Igualmente se hizo un análisis adicional 
de la pendiente para eliminar pequeñas oscilaciones al 
inicio y al final de la inspiración. La línea base de la señal 
Pes mostraba importantes desviaciones durante toda la 
noche, dificultando  de  la separación entre inspiración y 
expiración. Por tanto la línea base fue estimada mediante 
una ventana deslizante de 1600 puntos (50s). El inicio y 
final de las inspiraciones fueron detectados mediante 
cruzamiento de la “línea cero” tras haber sustraído el 
offset de la línea base. Se aplicaron toda una serie de 
criterios para evitar artefactos y posibilitar una detección 
robusta de la inspiración, como son: amplitud mínima de 
la inspiración, duración mínima, etc.  
a) b)

c) d)
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Figura 1.  Ejemplos inspiraciones (a) inspiración normal sin 
FLI (nivel 1) (b), inspiración con FLI suave (nivel 2) (c) 

inspiración con FLI (nivel 3), (d)Inspiración con FLI severo 
(nivel 4). Se pueden observer los cambios significativos en el 

contrno del flujo respiratorio para cada ejemplo. 

Se realizó un pre-procesamiento y detección adicional de 
inspiraciones para la señal Pes como se describe en [6]. 

2.3. Anotación de episodios FLI mediante la señal 
invasiva de Pes  

La anotación de episodios FLI se realizó mediante la 
relación P/V de cada inspiración, como se describe en [6]. 
Las inspiraciones se clasificaron primero con los criterios 
de clasificación clásicos. Clásicamente se ha definido FLI 
como un descenso mínimo de 1 cmH2O de presión 
intratorácica/esofágica sin el incremento correspondiente 
en el flujo respiratorio [2-5,7]. Adicionalmente, en un 
intento para cuantificar la severidad de FLI, Clark et al. 
[3] sub-dividieron inspiraciones en cuatro niveles 
separados con severidad ascendiente (nivel 1 sin FLI, 
nivel 2 con FLI suave y los niveles 3 y 4 con FLI más 
severa). Se realizó pues una anotación adicional con los 
criterios de Clark [3] (Tabla 1) en un intento de 
comprobar en más detalle la capacidad de clasificación de 
nuestros clasificadores. Se escogieron los criterios de 
Clark porque están basados sobre los criterios clásicos 
pero permiten adicionalmente una cierta cuantificación de 
la severidad de FLI.  

Tabla 1. Criterios de clasificación de Clark 

2.4. Entrenamiento y testeo de los clasificadores de 
FLI no invasivos  

El contorno distintivo (“flattened” [2]) de una inspiración 
con FLI (fig. 1) contiene información sobre la variación 
de la resistencia de la vía aérea superior, causando FLI [2-
5, 9-11]. El contorno de una inspiración es por tanto un 
elemento clave para una exitosa clasificación no-invasiva.  
Los algoritmos SVM [14] y de boosting como adaboost 
[15] pertenecen a la familia de métodos de aprendizaje 
supervisado. Ambos métodos de clasificación requieren 
una fase de entrenamiento en la que el clasificador 
aprende a resolver un problema de dos clases. El set de 
entrenamiento consistirá de una matriz (n-por-k) de un 
número k de elementos n-dimensionales y de un vector de 
una longitud k conteniendo las etiquetas {+1;-1} para 
cada elemento.  
Antes de crear los sets de entrenamiento y testeo, se 
definió una ventana de 92 puntos para cada inspiración 
respiratoria. Esta longitud corresponde a la mayor 
longitud de las inspiraciones sin artefactos de todos los 
pacientes disponibles. Todas las inspiraciones con 
artefactos fueron descartadas. En caso que la longitud de 
una inspiración fuese inferior a la longitud establecida, se 
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complementaron los puntos restantes mediante zero-
padding.  

Los valores de flujo respiratorio en ocasiones variaban 
entre pacientes a causa del offset del sensor o 
posicionamiento. Para asegurar una clasificación válida 
entre de inspiraciones de diferentes pacientes, la amplitud 
de las inspiraciones de cada paciente fue normalizada con 
el flujo máximo de cada paciente, respectivamente. 
Adicionalmente, para comprobar la influencia de la 
amplitud en la clasificación de FLI, se crearon nuevos 
sets con la normalización de la amplitud de cada 
inspiración, dividiendo el flujo de cada inspiración por el 
máximo de flujo de cada inspiración, respectivamente.  
Las inspiraciones extraídas de los pacientes en la fase de 
pre-procesamiento fueron combinadas en un gran set de 
inspiraciones (set final). De este set final se extrajeron las 
inspiraciones para la composición de los set de 
entrenamiento y testeo. Los sets de entrenamiento y testeo 
fueron creados mediante un algoritmo de validación 
cruzada (MATLAB v.7.5, The Mathworks Inc., Natick, 
MA, USA) para asignar de forma aleatoria el 40% de las 
inspiraciones de cada categoría al set de entrenamiento y 
el 60% al set de testeo.  

Los sets de entrenamiento creados con los criterios 
clásicos de FLI consistieron en 2000 inspiraciones y el 
mismo número de inspiraciones sin FLI, resultando en 
4000 inspiraciones en total.  El set de testeo 
correspondiente consistía en 3000 inspiraciones con FLI y 
5000 inspiraciones sin FLI, para llegar a un número total 
de 8000 inspiraciones, el doble del set de entrenamiento. 

Los sets de entrenamiento creado con los criterios de 
Clark’s consistían de 1994 inspiraciones cada uno para 
los niveles 1, 2 y 4 respectivamente, mientras que solo 
habían 479 inspiraciones disponibles para el nivel 3. De la 
misma manera, el set de entrenamiento de cada nivel fue 
completado con el mismo número de inspiraciones no-
nivel, respectivamente. El set de testeo consistía de 2916 
inspiraciones para los niveles 1, 2 y 4 respectivamente y 
717 inspiraciones para el nivel 3.  

Se utilizó una implementación ya existente de SVM 
(SVM-Kernel Methods Toolbox, Rouen, France) para la 
clasificación. Se probaron diferentes parámetros para 
encontrar la configuración optima de las SVM, entre ellos 
kernels polinomiales con grados (4,8,16,24) y con núcleo 
Gaussiano con valores sigma (0.4...0.95).  

La implementación de adaboost (GML adaboost 
Matlab Toolbox, Moscow, Russia) empleada aquí, utiliza 
árboles de clasificación y regresión (CARTs) como 
clasificadores débiles. Un CART con solo 1 ramificación 
sería equivalente al “stump learner” clásico descrito en 
[15]. Varios parámetros tuvieron que volver a ser 
optimizados, como el número de ramificaciones CART 
(1, 3, 6, 12, 24, 36, 64, 128) y el número máximo de 
iteraciones del algoritmo adaboost (100, 300, 500 ciclos).  

 
 
 

Tabla 2. Resultados de la clasificación con criterios clásicos – 
Sensibilidad (Se), Especificidad (Sp), Positive Predictive Value 

(PPV) y Negative Predicitive Value (NPV) 

Tabla 3. Resultados de la clasificación con criterios de Clark  – 
Sensibilidad (Se), Especificidad (Sp), Positive Predictive Value 

(PPV) y Negative Predicitive Value (NPV) 

3. Resultados 
Cuando se aplicaron los criterios clásicos de clasificación 
FLI se consiguió la mejor clasificación con una SVM con 
un kernel Gaussiano y un sigma de 0.7 (Tabla 2). Los 
mejores resultados se consiguieron con un algoritmo 
adaboost con 36 ramificaciones CART y tras 300 ciclos 
de iteración (Tabla 2). El clasificador adaboost parece 
obtener mejores resultados que el clasificador SVM (fig. 
2).  
Cuando se aplicaron los criterios de Clark, los 
clasificadores mostraron peores que en la clasificación 
clásica (Tabla 3). Los mejores resultados para la 
clasificación del nivel 1 se consiguieron con una SVM 
con un kernel Gausssiano y un sigma de 0.9, un sigma de 
0.8 para el nivel 2, un sigma de 0.7 para el nivel 3 y un 
sigma de 0.4 para el nivel 4. Para la clasificación de nivel 

IFL  
Nº de 

insp. de 
test  

 
SVM  adaboost 

 

LFI 

 

3000 

 

SE 0.87 0.92  

no-LFI 5000 SP 

PPV 

NPV 

0.86           
0.80           
0.92 

0.89               
0.84               
0.95  

Nivel 
Nº de 

insp. de 
test 

 
SVM adaboost 

1 2916 SE 0.69  0.76  

no-1 5084 SP 

PPV 

NPV 

0.64           
0.52           
0.78 

0.66             
0.56             
0.83 

2 2916 SE 0.64  0.77     

no-2 5084 SP 

PPV 

NPV 

0.61           
0.49           
0.75 

0.54             
0.49             
0.81 

3 717 SE 0.    0.62  

no-3 7283 SP 

PPV 

NPV 

0.63          
0.13           
0.94 

0.63             
0.14             
0.94 

 

4 

 

2916 

 

SE 0.78 0.74  

no-4 5084 SP 

PPV 

NPV 

0.68         
0.58           
0.85 

0.77             
0.65             
0.84 
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1, el mejor clasificador adaboost trabajaba con 300 
iteraciones y 12 ramificaciones CART y 6 ramificaciones 
para el nivel 2, 24 ramificaciones para el nivel 3 y 12 
ramificaciones para el nivel 4.. 
Curiosamente, todos los clasificadores obtuvieron 
mejores resultados en los sets de entrenamiento y testeo 
que contenían las inspiraciones con normalización de 
amplitud que las normalizadas con el flujo máximo.  
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Figura 2. Curvas Receiver Operator Characteristic (ROC) para el 

mejor clasificador SVM y el mejor clasificador adaboost de FLI 
mediante la utilización de criterios de clasificación clásicos. 

4. Discusión 
La incidencia de FLI fue anotada previamente a la 
clasificación mediante las relaciones P/V gold-standard, 
ver [6]. Puesto que los clasificadores automáticos y no-
invasivos fueron entrenados con estas referencias gold-
standard, la objetividad y validez de la clasificación no-
invasiva debería estar asegurada.  
La información contenida en el contorno del flujo 
respiratorio parece ser adecuada para la clasificación 
clásica de FLI, como también ya había sido demostrado 
por Ayappa et al. [9] para expertos humanos. Como se ha 
podido observar aquí sin embargo, parece que la amplitud 
de la inspiración no parece ser de relevancia para la 
clasificación FLI. Por tanto, parece que la clasificación 
está basada completamente en la información contenida 
en el contorno respiratorio. Debería ser remarcado que el 
sistema no-ínvasivo presentado aquí no depende de las 
propiedades individuales de cada paciente, permitiendo 
por tanto una generalización totalmente independiente de 
cada paciente. Los mejores clasificadores SVM y 
adaboost muestran resultados prometedores en la 
clasificación clásica de FLI. La sensibilidad de 0.92 
alcanzada en la  clasificación por nuestro mejor 
clasificador supera la sensibilidad de 0.88 que fue 
alcanzada por Ayappa et al. [9] en la clasificación manual 
por expertos humanos, mientras que la especificidad de 
0.89 de nuestro sistema claramente vuelve a superar su 
especificidad de 0.77. Debe ser añadido que los datos de 
Ayappa et al. incluyen la detección de otros eventos 
respiratorios como apneas o hipoapneas, que suelen ser 
más fáciles de detectar. Cuando se utilizaron los criterios 
de Clark para cuantificar la severidad de FLI, el contorno 

del flujo respiratorio no parece haber proveído suficiente 
información como para alcanzar una precisa 
diferenciación de los diferentes niveles. Para desarrollos 
futuras, los datos “crudos” de flujo deberán ser sustituidos 
por un vector de dimensión inferior con elementos 
característicos. Esto podría posiblemente permitir la 
clasificación con clasificadores menos complejos. Para la 
clasificación múltiple con los criterios de Clark se puede 
encontrar un método mejor para evitar la clasificación con 
múltiples clasificadores individuales.  
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Resumen 
En este trabajo se presenta un algoritmo de selección de 
características flotante aplicado a asociación genotipo-fenotipo 
en estudios con familias. A partir de los pares de hermanos de 
la muestra del proyecto GAIT (Genetic Analyisis of Idiopathic 
Thrombophilia), se han buscado grupos de polimorfismos del 
gen F7 relacionados con el fenotipo (niveles de la proteína del 
factor VII en sangre) aplicando un algoritmo de selección de 
características flotante con un criterio lineal y no lineal. Los 
grupos de polimorfismos obtenidos mediante la metodología no 
lineal incluyen los grupos obtenidos mediante modelos lineales 
y presentan niveles de significación más elevados. Los 
resultados coinciden con publicaciones anteriores de carácter 
biológico. En particular, el polimorfismo -401 aparece de forma 
recurrente en los grupos obtenidos en este trabajo, y se ha 
demostrado que es un polimorfismo funcional de la región 
promotora del gen F7 que afecta la tasa de transcripción del 
gen. 

1. Motivación 
El objetivo principal de los estudios de asociación es 
descubrir los puntos del genoma responsables de la 
heredabilidad de enfermedades complejas [1]. Las 
enfermedades complejas son resultado de la interacción 
de varios genes y factores ambientales. Dentro del 
abanico de enfermedades complejas, las enfermedades 
cardiovasculares representan la mayoría, por lo que el 
contenido genético compartido entre familiares puede 
aportar información sobre susceptibilidad o riesgo de 
padecer estas enfermedades [2]. En particular, la isquemia 
y la trombosis venosa o arterial son enfermedades 
cardiovasculares complejas producidas por la supresión 
de la circulación de la sangre por una vena o arteria 
debido a un coágulo o una obstrucción de dicho vaso 
sanguíneo. Durante el proceso de coagulación de la 
sangre, un conjunto de proteínas denominadas factores de 
coagulación, actúan en cascada para formar hilos de 
fibrina que fortalecen los agregados de plaquetas. Se ha 
demostrado que algunos de los factores subyacentes en la 
dinámica de este proceso tienen un componente genético 
y muestran una heredabilidad significativa [3]. Por 
ejemplo, el factor V Leiden es una variante del factor V 
producida por una mutación en el gen que codifica esta 
proteína. El factor de coagulación VII (FVII) es una 
proteína dependiente de la vitamina K que juega un papel 
importante en el inicio del proceso de coagulación. El 
proyecto GAIT (Genetic Analysis of Idiopathic 

Thrombophilia) es un estudio de familias de la genética 
de la trombosis en la población española donde se ha 
demostrado que el gen F7 es el mayor responsable de las 
variaciones fenotípicas observadas en los niveles de FVII 
[4]. En el campo de la bioinformática y bioingeniería, 
existe la posibilidad de aplicar algoritmos de selección de 
características. La selección de características consiste en 
obtener subgrupos de características relevantes a partir de 
un conjunto inicial, sin perder información discriminante 
significativa. La solución óptima a este problema pasa por 
realizar una búsqueda exhaustiva lo cual es inviable a 
nivel computacional [5,6]. Por esto, los trabajos de 
investigación sobre selección de características se han 
centrado en métodos subóptimos, siendo los algoritmos 
secuenciales los comúnmente utilizados. En particular, los 
primeros algoritmos secuenciales de selección de 
características fueron el SFS (Sequential Forward 
Selection) y el SBS (Sequential Backward Selection). 
Para solventar el problema de encontrar grupos 
redundantes producido por estos algoritmos, se 
desarrollaron métodos plus r- take away l, que combinan 
r SFS y l SBS. Estos algoritmos dieron lugar a los 
denominados algoritmos flotantes (SFFS: Sequential 
Forward Floating Selection, SBFS: Sequential Backward 
Floating Selection) que también combinan pasos hacia 
delante y hacia atrás pero de manera controlada y 
dinámica, sin dependencia de los parámetros r y l [7]. Por 
otro lado, los algoritmos de selección de características 
dependen del criterio de relevancia utilizado. Se pueden 
diferenciar los criterios de selección según si evalúan 
correlaciones lineales o no lineales entre variables. Al 
contrario que otras medidas estadísticas tradicionales 
como la correlación de Pearson, la teoría de la 
información permite detectar correlaciones tanto lineales 
como no lineales entre variables a través de la medida de 
información mutua, que además no requiere una 
representación numérica del espacio genético. A pesar de 
haber nacido de la ingeniería de telecomunicaciones [8], 
la teoría de la información ya se está aplicando a 
investigaciones genéticas y en particular a estudios de 
asociación genotipo-fenotipo [9].  

Los estudios de asociación genotipo-fenotipo se basan en 
el uso de marcadores genéticos, siendo los SNPs (Single 
Nucleotide Polymorphism) los más utilizados [10]. Los 
SNPs corresponden a posiciones en el genoma donde se 
han producido mutaciones, generalmente la sustitución de 
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una base por otra, que se han conservado de generación 
en generación, alcanzando una frecuencia superior al 1% 
de la población. Sin embargo, los estudios de asociación 
tienen el inconveniente de que la asociación entre 
polimorfismos y fenotipos pueda depender de la 
estructura de la homogeneidad de la población y de las 
relaciones entre los individuos [11]. Para afrontar esta 
dificultad, se introdujeron los estudios con familias, entre 
los cuales se encuentran los estudios de parejas de 
hermanos (sib-pairs). Los pares de hermanos se pueden 
seleccionar de manera sencilla a partir de una gran 
cantidad de datos de familias y presentan más 
homogeneidad de edad y factores ambientales que otros 
pares de parientes [12].  

En este trabajo se aplica una metodología de selección de 
SNPs del gen F7 relacionados con la concentración del 
factor FVII, para un estudio de familias basado en la 
relación entre hermanos. Se aplica un algoritmo de 
búsqueda secuencial flotante de características (SFFS) 
comparando los resultados obtenidos con un criterio de 
relevancia basado en información mutua propuesto en 
[13] y un criterio basado en un modelo de regresión lineal 
múltiple [14]. 

2. Materiales y métodos 
2.1. Muestra del proyecto GAIT 

El gen F7 está localizado en la región 13q34 del genoma 
humano, y contiene alrededor de 13000 bases de las 
cuales se han identificado 49 polimorfismos. La muestra 
del proyecto GAIT está formada de 399 individuos de 21 
familias extensas, 12 de las cuales están afectadas de 
trombofilia. Para cada individuo se dispone del registro 
simbólico de cada SNP así como el valor cuantitativo del 
fenotipo, que corresponde a la concentración de la 
proteína FVII en la sangre. Se seleccionan los 345 pares 
de hermanos que conforman esta base de datos y se 
calculan distancias genotípicas para cada polimorfismo 
mediante una metodología de IBS (Identity By State), así 
como una distancia fenotípica establecida por la 
diferencia entre los niveles de FVII en sangre. 

2.2. Metodología IBS 

Conceptualmente, el análisis de pares de hermanos se 
basa en determinar si cada par de hermanos comparte 0, 1 
o 2 alelos idénticos por descendencia (Identical by 
descent, IBD) en una posición determinada [10]. Para 
fenotipos cuantitativos, la magnitud de la diferencia de 
fenotipos entre hermanos debería presentar correlación 
con el número de alelos compartidos IBD. El número de 
alelos compartidos IBD en una determinada posición es 
difícil de calcular ya que no siempre se dispone del 
registro alélico de los padres, por lo que se puede inferir a 
partir del número de alelos compartidos por identidad de 
estado (Identity by State, IBS). En ambos casos la 
metodología estima una distribución de probabilidades de 
que cada par de hermanos comparta 0, 1 o 2 alelos. Para 
poder comparar con la magnitud de la diferencia de 
fenotipos, es necesario establecer una diferencia de 
genotipos. Como se describe a continuación, la medida de 
información mutua tiene en cuenta las probabilidades 

relativas a cada símbolo. Por tanto, se toma como 
distancia de genotipos el número de alelos diferentes para 
un determinado SNP. La distancia entre dos genotipos 
homocigotos iguales (p. e. AA y AA) es  d=0, entre un 
homocigoto y un heterocigoto (p. e. AA y AC) es d=1 y 
para dos genotipos homocigotos opuestos (p. e. AA y CC) 
es d=2. Para computar la distancia genotípica en casos de 
ausencia de símbolo, se estima el genotipo de máxima 
probabilidad, a partir de las frecuencias alélicas de los 
SNPs. Se utilizan los registros simbólicos (0,1,2) de las 
diferencias genotípicas entre cada par de hermanos para 
representar la diferencia fenotípica entre hermanos 
mediante un algoritmo de selección de características, 
usando información mutua o regresiones lineales. 

2.3. Información mutua 

La información mutua permite medir la correlación 
generalizada entre las distancias genotípicas en los SNPs 
y las distancias fenotípicas directamente a partir de la 
frecuencia de aparición de cada símbolo. I(S;f) denota la 
información mutua entre las diferencias genotípicas en un 
conjunto de SNPs S y las diferencias en el fenotipo f y se 
define en (1): 

f)H(S;H(f)+H(S)=

p(S)p(f)
f)p(S,

f)p(S,=f)I(S;
S f

−









∑ ∑ 2log

          (1) 

donde p(S) y p(f) son las funciones de distribución de 
probabilidad de S y f respectivamente, y p(S,f) es la 
función de distribución conjunta de probabilidad para S y 
f y donde H(S) y H(f) representan las entropías de S y f y 
H(S;f) es la entropía conjunta de S y f. La información 
mutua es una medida simétrica y no negativa y es nula si 
y sólo si las dos variables son estadísticamente 
independientes y no presentándose efectos de muestra 
finita. Cuando se añade una caracterís tica aleatoria al 
conjunto S, se produce un incremento de información 
debido al tamaño finito de la muestra. Por tanto, para 
poder discriminar características (SNPs) es necesario 
establecer una prueba de contraste de hipótesis 
comparando el incremento de información con una 
distribución nula y determinando un p-valor que decidirá 
si un conjunto S de SNPs está significativamente 
relacionado con el fenotipo [13].  

2.4. Regresión lineal múltiple 

El modelo de regresión lineal múltiple pretende aprender 
sobre la relación lineal existente entre un subconjunto de 
variables independientes o SNPs, S ={S i}i=1..n , y una 
variable observada, el fenotipo f: 

                           f=ß0 + ß1S1 + … + ßnSn +e              (2) 

donde ßi son los coeficientes del modelo que representan 
la contribución independiente de las variables Si a la 
predicción de f, y e  es el error del modelo. El método 
utilizado estima los coeficientes ßi que minimicen e . Una 
prueba estadística  t de Student proporciona un p-valor 
asociado a cada SNP Si que determina la significación de 
la correlación entre el SNP y el fenotipo. Posteriormente 
se realiza una prueba de contraste de hipótesis de Fisher 
(F-Test) sobre la hipótesis nula: ßi=0. 
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Figura 1: Información Mutua (MI) de las diferencias genotípicas de los SNPs del gen F7 contra las diferencias fenotípicas. La línea 
punteada representa el umbral correspondiente a un p-valor de 0.005

El p-valor resultante determina si las variables Si, en 
conjunto, tienen capacidad predictiva estadísticamente 
significativa sobre la variable f. 

2.5. Algoritmo de selección de características 

El algoritmo de selección de características usado es una 
versión modificada del SFFS (Sequential Forward 
Floating Selection). Este algoritmo encuentra grupos de 
SNPs que en conjunto sean capaces de representar la 
información del fenotipo. Se aplica este algoritmo con el 
criterio de relevancia lineal definido en la sección anterior 
y el criterio no lineal definido en [13]. Este algoritmo no 
determina una solución óptima al problema de selección 
de características sino que proporciona varios 
subconjuntos de características significativamente 
relacionados con el fenotipo. El criterio utilizado se basa 
en añadir una característica al conjunto S si la  aportación 
de información supera un umbral arbitrario de 
significación estadística. Inversamente, se quita una 
característica del conjunto S según si la significación de la 
pérdida de información no supera el umbral. Partiendo del 
conjunto nulo (S={}), el algoritmo combina de manera 
dinámica los pasos hacia delante (forward) y hacia atrás 
(backward): 

1. Inicialización del conjunto S={}, 
2. Paso forward: Para cada SNP disponible Si se calcula 

el p-valor asociado a la aportación de información de 
Si sobre S. 

3. Para cada SNP significativo se inicia una nueva 
búsqueda a partir del conjunto S := S+ {Si}. Se repite 
el paso forward (2) mientras se obtengan SNPs que 
aportan información significativa.  

4. Paso Backward: Para cada SNP en S, Si, se calcula el 
p-valor asociado a la pérdida de información 
resultante de quitar Si de S. 

5. Para cada SNP no significativo, se inicia una nueva 
búsqueda a partir del conjunto S:= S\{Si}. Se repite el 
paso backward (4) mientras haya SNPs que no aporten 
información significativa.  

6. Volver a 2.  

7. Si no se obtienen SNPs significativos, en ninguno de 
los sentidos, se para la búsqueda.  

3. Resultados 
Los resultados que se presentan a continuación han sido 
obtenidos bajo las siguientes condiciones experimentales. 
La distribución nula de información mutua está generada 
a partir de n=100 réplicas aleatorias de cada SNP. El 
umbral de p-valor elegido ha sido 0.005 para ambas 
metodologías lineales y no lineales. Las diferencias de 
fenotipo han sido discretizadas a 16 categorías, según la 
metodología propuesta en [15]. El cómputo del p-valor se 
hace mediante la metodología de estimación de densidad 
propuesta en [16]. En la figura 1, se muestra la 
información mutua de las diferencias genotípicas en cada 
SNP contra las diferencias fenotípicas. Se compara con el 
valor umbral correspondiente a un p-valor de 0.005. Los 
grupos obtenidos mediante la técnica de regresiones 
lineales se muestran en la tabla 1. Los resultados 
obtenidos según la significación de la información mutua 
se presentan en la tabla 2. 

Grupos p-valor 
73, -401 <0.0005 
698, -401 <0.0005 

Tabla 1: Grupos de SNPs obtenidos mediante la técnica de 
regresiones lineales y p-valores correspondientes. 

Se observa que mediante la técnica de modelos lineales se 
obtienen 2 grupos de 2 SNPs, mientras que según la 
significación de la información mutua se obtienen 24 
grupos de 2 o más SNPs. Se observa que los grupos 
obtenidos con la metodología lineal están incluidos en 
grupos obtenidos según un criterio no lineal. La 
metodología no lineal presenta niveles de significación 
muy elevados respecto a los de los modelos lineales. Al 
aplicarse a diferencias entre hermanos, la variabilidad en 
los datos queda reducida por lo que la potencia del 
método mejora en cuanto a los niveles de significación 
estadística respecto a aplicar el método a individuos 
independientes [13]. Los grupos obtenidos concuerdan 
con los resultados biológicos presentados en [3]. En 
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particular, el grupo formado por los SNPs 73 y -401 están 
incluidos en un grupo con evidencia molecular de efecto 
sobre el fenotipo. En particular, el SNP -401 que aparece 
en varios grupos de la tabla 2, está referenciado en [17] 
como un SNP funcional, en la región promotora del gen 
F7. Este SNP influye sobre la unión de proteínas 
nucleares y está asociado con una reducción de la tasa de 
transcripción del gen.  

 

Tabla2: grupos de SNPs obtenidos según la significación de la 
información mutua y p-valores correspondientes  

4. Conclusión  
En este trabajo se ha propuesto un algoritmo de selección 
de características flotante para la obtención de grupos de 
SNPs relacionados con el fenotipo, sobre una muestra de 
diferencias genotípicas y fenotípicas entre pares de 
hermanos. Se han utilizado dos criterios de relevancia 
para este algoritmo, uno basado en modelos lineales y 
otro basado en la significación estadística de la 
información mutua. Los resultados muestran un mayor 
número de grupos obtenidos mediante una medida de 
correlación no lineal como la información mutua. Los 
grupos obtenidos muestran un nivel de significación más 
elevado que los grupos obtenidos con correlación lineal. 
El grupo formado por los SNPs 73 y -401 coincide en un 
grupo con evidencia molecular de efecto sobre el fenotipo 
[3]. En estudios anteriores [17] se ha demostrado que 
desde un punto de vista biológico el SNP -401 es un 
polimorfismo funcional que pertenece a la región 
promotora del gen F7. 

Agradecimientos 
Este trabajo ha sido parcialmente financiado por la 
CICYT TEC2007-63637/TCM y por el Instituto de 
Ingeniería Biomédica de Cataluña (IBEC), así como por 
el programa Ramón y Cajal del ministerio de Educación y 
Ciencia y las redes temáticas de investigación 
Cooperativa (RETIC) Cardiovascular (RECAVA) Exp -
06/0014/0016RD del Fondo de Investigación Sanitaria 
(FIS). El CIBER en Bioingeniería, Biomateriales y 
Nanomedicina es una iniciativa del ISCIII. 

Referencias 
[1] Sarkis M, Goebel B, Dawy Z Hagenauer J, Hanus P, 

Mueller JC. Gene mapping of complex diseases. IEEE 
Signal Processing Magazines, vol 24, no 1, 2007, pp 83-90 
(ISSN: 1053-5888). 

[2] Harrap SB, Stebbing M, Hopper JL, Hoang HN, Giles GG. 
Familial patterns of covariation for cardiovascular risk 
factors in adults. American Journal of Epidemiology, vol 
152, no 8, 2000, pp 704-12. 

[3] Soria JM, Almasy L, Souto JC, Sabater-Lleal M, 
Fontcuberta J, Blangero J. The F7 gene and clotting factor 
VII levels: Dissection of a human quantitative trait loci. 
Human Biology, vol 77, no 5, 2005, pp 561-75. (ISSN: 
0018-7143) 

[4] Souto JC, Almasy L, Borrell M, Garí M, Martínez E, 
Mateo J, Stone MH, Blangero J, Fontcuberta J. Genetic 
determinants of homeostasis phenotypes in Spanish 
families. Circulation, vol 101, no 13, 2000, pp 1546-51 
(ISSN: 1524-4539).  

[5] Saeys Y, Inza I, Larrañaga P. A review of feature selection 
techniques in bioinformatics. Bioinformatics, vol 23, no 19, 
2007, pp 2507-17. 

[6] Jain AK, Zongker D. Feature selection: evaluation, 
application, and small sample performance. IEEE 
Transactions on pattern analysis and machine intelligence, 
vol 19, no 2, 1997, pp 153-8. (ISSN: 0162-8828). 

[7] Somol P, Pudil P, Novovicova J, Paclik P. Adaptive 
floating search methods in feature selection Pattern 
Recognition Letters, vol 10, 1999, 1157-63. 

[8] Shannon C. A mathematical theory of communication. The 
Bell Systems Technical Journal, vol 27, 1948, pp 379-423. 

[9] Dawy Z, Goebel B, Hagenauer J, Andreoli C, Meitinger T, 
Mueller J. Gene mapping and marker clustering using 
Shannon’s mutual information. IEEE transactions on 
computacional biology and bioinformatics, vol 3, no 1, 
2006, pp 47-56. (ISSN: 1545-5963) 

[10] Halldórsson BV, Istrail S, De La Vega FM. Optimal 
selection of SNP markers for disease association studies. 
Human Heredity, vol 58, 2004, pp 190-202 (ISBN: 978-3-
8055-7924-7). 

[11] George M, Hongyan X, Varghese G. Comparison of 
Family Based Association Tests using the North American 
Rheumatoid Arthritis Consortium Data. Genetic Analysis 
Workshop 15, 2006. 

[12] Kruglyak L, Lander ES. Complete multipoint sib-pair 
analysis of qualitative and quantitative traits. Am. J. Hum. 
Genet, vol 47, 1995, pp 439-54.  

[13] Brunel H, Perera A, Buil A, Sabater-Lleal M, Souto JC, 
Fontcuberta J, Vallverdú M, Soria JM, Caminal P. 
Obtención de grupos de SNPs mediante un algoritmo de 
selección de características bajo criterio de información 
mutua. Congreso Anual de la Sociedad Española de -
Ingeniería Biomédica, 2007. 

[14] He J, Zelikovski A. MLR-tagging: informative SNP 
selection for unphased genotypes based on multiple linear 
regression. Bioinformatics, vol 22, no 20, 2006, pp 2558-
61. 

[15] Wand MP. Data-based choice of histogram binwidth. 
University of New South Wales, Australian Graduate 
School of management working paper series, no 95-011, 
1995.  

[16] Wand MP, Jones MC. Kernel Smoothing. Chapman et al, 
London, 1995. 

[17] Ferdinand M, Van’t Hooft, Silveira A, Tornvall P, Ilidou 
A, Ehrenborg E, Eriksson P, Hamsten A. Two common 
functional polymorphisms in the promoter region of the 
coagulation factor VII gene determining plasma factor VII 
activity and mass concentration. Blood, vol 93, no10, 1999, 
pp3432-41. 

grupos p-valor grupos p-valor 
11293, 4003 ,-401 <0.0005 9734, 4003, -401 <0.0005 
10976,4003, -401 <0.0005 10976, -628, -401 <0.0005 
6448,73,-401 <0.0005 11622, 10914 <0.0005 

10914,-628,-401 <0.0005 
10914, 4003, -
401 <0.0005 

9779,7729 <0.0005 10914, 698 <0.0005 
9779, 4003, -401 <0.0005 6448, 698 <0.0005 
8695, 4003, -401 <0.0005 7729, -628, -401 <0.0005 
6448, 698, -401 <0.0005 11293, -628, -401 <0.0005 
6448, -628, -401 <0.0005 8695, 73, -628 <0.0005 
6461,5503 <0.0005 7161, -628, -401 <0.0005 
5503, 628, -401 <0.0005 698, -2987, -628 <0.0005 
6461, 698 <0.0005 3423, -628 <0.0005 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

36



 

Análisis de la predictibilidad de registros MEG pertenecientes a 
enfermos de Alzheimer 

C. Gómez Peña1, R. Hornero Sánchez1, A. Mediavilla Trabada1, 
A. Fernández Lucas2, J. Escudero Rodríguez1 

1 Grupo de Ingeniería Biomédica, Departamento de Teoría de la Señal y Comunicaciones, Universidad de Valladolid, 
Valladolid, España, cargom@tel.uva.es 

2 Centro de Magnetoencefalografía Dr. Pérez-Modrego, Universidad Complutense de Madrid, Madrid, España
 

Resumen 
El principal objetivo de este estudio es analizar la actividad 
magnética cerebral en pacientes con la enfermedad de 
Alzheimer (EA) utilizando una medida no lineal de predicción 
(non-linear forecasting, NF). Los magnetoencefalogramas 
(MEGs) se registraron con un equipo de 148 canales en 15 
pacientes con EA y en 15 sujetos de control de edad avanzada. 
Nuestros resultados muestran que los MEGs pertenecientes a 
los pacientes son más predecibles que los de los controles. 
Además, cinco regiones cerebrales fueron analizadas utilizando 
curvas ROC, que permiten evaluar la capacidad de la NF para 
diferenciar entres pacientes con EA y controles. En la zona 
temporal derecha se alcanzó la mayor precisión: 83.3% 
(sensibilidad 80.0%; especificidad 86.7%). Aunque este es un 
estudio preliminar, nuestros resultados sugieren que la NF 
podría servir de ayuda en el diagnóstico de la EA.  

1. Introducción 
La enfermedad de Alzheimer (EA) es una demencia 
degenerativa primaria, de tipo cortical y desarrollo 
gradual, que implica un deterioro cognitivo continuo. La 
EA está considerada como la principal causa de demencia 
en los países occidentales, afectando aproximadamente al 
11% de los adultos mayores de 65 años [1]. Es una 
enfermedad de compleja patogenia, caracterizada por la 
pérdida de neuronas y sinapsis, y la presencia de placas 
seniles y de degeneración neurofibrilar. Clínicamente se 
expresa por un proceso neurodegenerativo asociado a un 
deterioro progresivo de las funciones cognitivas, pérdida 
de memoria, confusión, desórdenes de la personalidad y 
desorientación [2]. El diagnóstico clínico se realiza por 
exclusión de otras etiologías de demencia. Para ello, se 
emplean distintas técnicas: el historial del paciente, 
exámenes neurológicos, técnicas de neuroimagen, etc. No 
obstante, estas pruebas sólo permiten diagnosticar la EA 
con una precisión inferior al 80% [3], siendo la necropsia 
la única prueba que proporciona un diagnóstico 
definitivo. Por ello, parece necesaria la utilización de 
nuevas técnicas que aumenten la precisión premortem. 

La magnetoencefalografía (MEG) es una técnica no 
invasiva, de elevada resolución temporal, que mide los 
campos magnéticos generados por la actividad cerebral. 
La utilización de la MEG para el estudio de la actividad 
cerebral espontánea proporciona algunas ventajas 
significativas sobre la electroencefalografía (EEG). La 
MEG proporciona registros que no dependen de ningún 

punto de referencia. Además, las propiedades resistivas 
del cráneo y del cuero cabelludo se ven menos afectadas 
por los campos magnéticos que por los eléctricos  [4]. Sin 
embargo, los campos magnéticos generados por el 
cerebro son muy débiles, por lo que es necesario el uso de 
dispositivos basados en  materiales superconductores y de 
habitaciones aisladas magnéticamente. 

Durante los últimos años, el análisis de registros 
cerebrales, EEG y MEG, ha demostrado ser una 
herramienta útil para ayudar en el diagnóstico de la EA 
[2, 5]. Debido a la capacidad del cerebro humano para 
llevar a cabo complejas pruebas cognitivas y a la 
presencia de no linealidad en el cerebro, la utilización de 
métodos de análisis no lineal parece ser una buena 
alternativa para complementar el diagnóstico de la EA. 
Recientemente, varios de estos métodos han sido 
empleados para caracterizar la actividad MEG en 
pacientes con EA, como la complejidad de Lempel-Ziv, la 
dimensión de correlación, la entropía espectral, la 
entropía aproximada y la auto-información mutua [6-9]. 
Estos estudios muestran que la actividad cerebral es 
menos compleja y más regular en los enfermos de 
Alzheimer que en los sujetos de control. Sin embargo, 
ninguno de los métodos anteriormente mencionados 
proporciona una medida de la predictibilidad de los 
registros MEG. 

En este trabajo preliminar se analizarán los MEGs 
pertenecientes a 15 enfermos de Alzheimer y a 15 sujetos 
de control utilizando la predicción no lineal (non-linear 
forecasting, NF). El objetivo de este estudio es determinar 
si la disminución de complejidad e irregularidad en los 
MEGs de pacientes con EA se ve acompañada por una 
mayor predictibilidad de las señales. 

2. Materiales y métodos 

2.1. Sujetos 

Se ha analizado la actividad base magnetoencefalográfica 
de 15 enfermos de Alzheimer (5 hombres y 10 mujeres; 
edad = 72.33 ± 9.04 años; media ± desviación estándar) y 
15 sujetos de control de edad avanzada (7 hombres y 8 
mujeres; edad = 72.53 ± 5.40 años). Para evaluar el estado 
mental de los sujetos se utilizó el Mini-mental State 
Examination (MMSE) de Folstein. Los valores medios 
obtenidos en esta prueba fueron de 17.67 ± 3.94 puntos 
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para los pacientes y de 29.00 ± 0.33 para los sujetos de 
control. Los pacientes procedían de la Asociación de 
Familiares de Enfermos de Alzheimer y fueron 
diagnosticados siguiendo el criterio del Nacional Institute 
of Neurological and Communicative Disorders and 
Stroke - Alzheimer’s and Related Disorders Association 
(NINCDS-ADRDA). Ninguno de los participantes en el 
estudio tomaba medicamentos que pudieran influir en el 
registro del MEG. Todos los sujetos de control y los 
cuidadores de los enfermos dieron su consentimiento para 
participar en el presente estudio. 

2.2. Registro de los MEGs 

El registro de los MEGs se realizó con un equipo de 148 
canales (MAGNES 2500 WH, 4D Neuroimaging) situado 
en una habitación aislada magnéticamente en el Centro de 
Magnetoencefalografía Dr. Pérez-Modrego de la 
Universidad Complutense de Madrid. Los sujetos se 
encontraban tumbados en una camilla, despiertos y con 
los ojos cerrados. Para cada uno de los sujetos, se registró 
una señal de 5 minutos, con una frecuencia de muestreo 
de 678.17 Hz. Estas señales fueron submuestreadas por 
un factor de 4 (169.549 Hz) para reducir su tamaño. 
Finalmente, los registros fueron filtrados digitalmente 
entre 0.5 y 40 Hz segmentados en épocas de 5 segundos 
(848 muestras) para su posterior análisis. 

2.3. Estacionariedad 

Una de las principales desventajas de la utilización de la 
NF es que requiere que las señales a analizar sean 
estacionarias. Como bien es sabido, la actividad cerebral 
es solamente cuasi-estacionaria y durante largos periodos 
de tiempo su dinámica puede cambiar drásticamente. Por 
ello, la duración de los registros MEG a analizar no debe 
ser demasiado elevada y su estacionariedad debe ser 
probada. Para evaluar la estacionariedad de las épocas de 
5 segundos de longitud, se utilizó el test de rachas 
propuesto por Bendat y Piersol [10]. Para aplicar 
correctamente este test de estacionariedad es necesario 
fijar un tamaño de ventana adecuado a las señales a 
analizar. En este estudio se utilizó un tamaño de ventana 
de 50 muestras, valor que se obtuvo aplicando el método 
propuesto en [11].  

2.4. Predicción no lineal (non-linear forecasting, NF) 

La predicción no lineal (non-linear forecasting, NF) es un 
método propuesto en 1990 para medir la predictibilidad 
de una serie temporal [12]. Es un método no paramétrico, 
que no requiere información sobre la forma en que fueron 
generadas las series temporales [12]. Aplicada a señales 
cerebrales, como el EEG y el MEG, la NF parece 
cuantificar la pérdida de memoria de estados cerebrales 
pasados [13]. Este método no lineal ya ha sido utilizado 
para diferenciar el EEG de pacientes con desórdenes 
depresivos graves y de sujetos de control, mostrando una 
mayor predictibilidad los EEGs pertenecientes a sujetos 
con depresión [14]. Los resultados de otro estudio 
sugieren que las emociones negativas están asociadas con 
una mayor predictibilidad del EEG que las emociones 
neutras o positivas [13]. Por último, mencionar que la NF 

también ha sido utilizada para el estudio de la enfermedad 
de Creutzfeldt-Jakob [15]. El algoritmo utilizado para 
calcular la NF de una serie temporal es el siguiente [12]: 

1. La serie temporal X, de longitud n, se divide en dos 
segmentos de la misma longitud. El primer conjunto 
de datos (y1, y2,…, yn/2) se utiliza para construir un 
modelo de la dinámica del sistema (conjunto de 
base). El segundo (x1, x2,…, xn/2) es el conjunto de 
predicción, que se comparará con las series predichas  
[16].  

2. Dada una dimensión de incrustación m y un retardo 
temporal τ, se reconstruye el atractor de cada una de 
las señales utilizando el teorema de Takens [17]: 

},,,,{ )1(2 τττ −+++= mttttt xxxxX K

},,,,{ )1(2 τττ −+++= mttttt yyyyY K  

3. Para cada elemento m-dimensional del conjunto de 
predicción, se calculan los m+1 vecinos más cercanos 
dentro de los elementos m-dimensionales del 
conjunto de base. De esta forma se crea una nube de 
puntos que encierran en su interior al punto m-
dimensional que se desea predecir. 

4. Se calculan los coeficientes de predicción Wk (k = 1, 
2,…, m+1) asociados a los vecinos más cercanos de 
cada punto que se desea predecir: 
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donde || · || es la distancia euclídea. 
5. La predicción se obtiene mediante una proyección del 

dominio de la nube de vecinos más cercanos en el 
futuro, es decir, teniendo en cuenta su posición tras T 
pasos temporales. El valor predicho es la suma de 
todos ellos pesados por su coeficiente: 
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siendo Yk+T el valor del vecino k cuando han 
transcurrido T pasos temporales.  

6. Por último, se calcula el coeficiente de correlación 
lineal de Pearson ρ entre los valores observados y los 
predichos [13]. Este coeficiente proporciona una 
medida de la bondad de la predicción: un mayor valor 
de ρ indica que la serie temporal es más predecible. 
Por tanto, un valor de ρ alto indica que la señal es 
muy predecible, mientras que un valor bajo se 
corresponde con  una señal aleatoria. 

La NF es más eficaz para el análisis no lineal de señales 
biomédicas que los métodos clásicos derivados de la 
teoría del caos, como la dimensión de correlación o el 
primer exponente de Lyapunov. En primer lugar, no 
requiere un número elevado de datos para obtener 
resultados fiables. Además, es un método adecuado para 
el análisis de señales ruidosas, debido al efecto de 
reducción del ruido obtenido mediante el proceso de suma 
y promediado de los vecinos más cercanos llevado a cabo 
en el proceso de predicción [18]. 
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Figura 2. (a) Regiones cerebrales analizadas: anterior (celeste), central (rojo), posterior (azul), temporal izquierda (amarillo) y 
temporal derecha (verde). Curvas ROC aplicadas sobre los valores medios de NF en cada una de las 5 regiones MEG: 

(b) Anterior, (c) Central, (d) Posterior, (e) Temporal izquierda y (f) Temporal derecha. 

 
Figura 1. Curvas de predicción obtenidas para dos épocas 

pertenecientes a un paciente con EA y a un sujeto de control. 

3. Resultados 
Antes de analizar la predictibilidad de las señales MEG, 
se utilizó el test de rachas de Bendat y Piersol para 
evaluar la estacionariedad de las tramas. Los resultados 
mostraron que el 59.5% de las épocas de 5 segundos 
analizadas eran estacionarias. Éstas fueron seleccionadas 
para su posterior análisis con la NF, mientras que las 
tramas no estacionarias se descartaron. 

Una vez probada la estacionariedad de las señales, se 
aplicó el algoritmo de NF a las épocas estacionarias. El 
coeficiente de correlación entre los valores observados y 
los predichos se calculó desde 1 hasta 10 muestras, es 
decir, desde 5.9 ms hasta 59 ms. A continuación, se 
dibujaron las curvas de predicción (coeficiente de 
correlación en función del tiempo de predicción) y, por 
último, se estimaron las pendientes de las rectas que 
mejor se ajustaban a estas curvas en el sentido de 
mínimos cuadrados. Para reconstruir el atractor, se utilizó 
una dimensión de incrustación m = 9 y un retardo 
temporal τ = 1. Se seleccionaron estos valores de m y τ 
porque maximizaban las pendientes de las curvas de 
predicción, es decir, son los valores que permiten hacer 
una predicción con mayor exactitud. La figura 1 muestras 
dos curvas de predicción, una obtenida para una época de 
un enfermo de Alzheimer y otra para una de un sujeto de 
control. Las pendientes medias obtenidas fueron de -0.040 
± 0.005 (media ± desviación estándar) para el grupo de 
pacientes con EA y de -0.046 ± 0.004 para el de control. 
Estos resultados sugieren que los registros MEG de los 
pacientes con EA son más predecibles que las señales 
pertenecientes a los sujetos de control. 

Finalmente, se utilizaron curvas características operativas 
del receptor (Receiver Operating Characteristic, ROC) 
para evaluar la capacidad de la NF para discriminar entre 

pacientes con EA y sujetos de control. Para este análisis 
se utilizaron valores medios, obtenidos promediando los 
resultados en 5 regiones cerebrales: anterior, central, 
posterior, temporal derecha y temporal izquierda, tal 
como muestra la figura 2(a). Las figuras 2(b)-(f) muestran 
las curvas ROC en estas 5 regiones. En la región temporal 
derecha se alcanzó el valor más elevado de precisión de 
todas las zonas: 83.3% (sensibilidad 80.0%; especifidad 
86.7%). La Tabla 1 muestra los valores de de sensibilidad 
(porcentaje de pacientes correctamente clasificados), 
especificidad (porcentaje de controles clasificados 
correctamente) y precisión en cada una de estas zonas. 

4. Discusión y conclusiones 
En este estudio se han analizado los registros MEG de 15 
pacientes con EA y de 15 sujetos de control utilizando 
una medida no lineal de predicción. Nuestros resultados 
muestran que la actividad cerebral reflejada en el MEG es 
más predecible en los pacientes con EA que en los 
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Región Sensibilidad Especificidad Precisión 
Anterior 80.0% 73.3% 76.7% 
Central 73.3% 73.3% 73.3% 
Posterior 80.0% 80.0% 80.0% 
T. Dcha. 80.0% 86.7% 83.3% 
T. Izq. 73.3% 86.7% 80.0% 

Tabla 1. Valores de sensibilidad, especificidad y precisión 
alcanzados en cada una de las 5 regiones MEG analizadas.

controles. En los últimos años, otros métodos de análisis 
no lineal han sido utilizados para caracterizar la actividad 
MEG en pacientes con EA. La complejidad de Lempel-
Ziv permitió demostrar que la actividad cerebral es menos 
compleja en los pacientes que en los sujetos de control 
[7]. Esta disminución en la complejidad del MEG parece 
estar acompañada por un aumento de su regularidad, 
hecho que ha sido detectado utilizando la entropía 
aproximada y la auto-información mutua [6, 8]. Sin 
embargo, resultados obtenidos con la dimensión de 
correlación sugieren que este comportamiento puede no 
ser uniforme en todas las bandas de frecuencia [9]. Estas 
alteraciones parecen estar debidas a una pérdida de 
capacidad cognitiva asociada a la EA. Esta pérdida podría 
deberse a muerte neuronal, deficiencias generales en los 
neurotransmisores o a la pérdida de conexiones en redes 
neuronales debido a la muerte de células nerviosas [2]. 

En este trabajo también se han aplicado curvas ROC a 
distintas regiones cerebrales. La mayor precisión se 
obtuvo en la región temporal derecha (83.3%). Este valor 
de precisión es similar al obtenido en trabajos previos: 
83.3% con la complejidad de Lempel-Ziv [7] y 82.9% con 
la auto-información mutua [6]. No obstante, hay que tener 
en cuenta que este es un trabajo preliminar y, por tanto, el 
número de sujetos analizados es inferior.  

Existen varias limitaciones en el presente estudio. La 
población es analizada es pequeña y, por tanto, será 
necesario extender el estudio para confirmar estos  
resultados preliminares. Además, el promediado por 
zonas realizado implica una pérdida de la resolución 
espacial de la MEG. 

Podemos concluir que el análisis de la actividad 
espontánea cerebral con la NF muestra una mayor 
predictibilidad en los MEGs pertenecientes a los enfermos 
de Alzheimer que en los controles. Este estudio constituye 
un paso inicial para demostrar la posible aplicación del 
análisis no lineal del MEG en la práctica clínica, como 
ayuda al diagnóstico de la EA. 
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Resumen
Los diferentes métodos existentes para detectar y estimar au-

tomáticamente alternancias de onda T (TWA) en el ECG operan
según un esquema monoderivacional. En este trabajo se evalúa la
estimación obtenida con un esquema multiderivacional que com-
bina el análisis de componentes principales (PCA) con el método
del cociente de verosimilitudes para ruido Laplaciano (LLR). Pa-
ra evaluar los resultados del esquema propuesto se realiza un
estudio de simulación. Los resultados muestran que el esquema
multiderivacional permite la estimación de TWA con un SNR 25
dB menor que un esquema monoderivacional para un mismo ni-
vel de precisión.

1. Introducción
Las alternancias de onda T (TWA) se definen como una
fluctuación consistente en la morfologı́a de la repolariza-
ción repetida cada dos latidos. Las TWA se consideran
un posible marcador del riesgo de muerte súbita cardiaca
[1, 2]. Existen diferentes métodos para detectar y estimar
TWA en el ECG [3]. En todos ellos, las TWA se detectan
en cada derivación de manera independiente. El principal
problema que presentan es una baja sensibilidad a las al-
ternancias de muy baja amplitud [2, 3].

En un trabajo previo [4], nuestro grupo presentó un esque-
ma de análisis multiderivacional que combina el análisis de
componentes principales (PCA) con un método de análi-
sis de TWA basado en el test del cociente de verosimilitu-
des generalizado (GLRT) para ruido Laplaciano (método
LLR propuesto en [5, 6]). En dicho trabajo se evaluó la
capacidad de detección del esquema propuesto, y se com-
paró con la de un esquema monoderivacional. En este estu-
dio se completa la caracterización del esquema multideri-
vacional, evaluándose la exactitud de la estimación, y com-
parándola con un esquema monoderivacional mediante un
estudio de simulación.

2. Análisis de TWA
2.1. Esquema multiderivacional

El esquema multiderivacional se muestra en la figura 1.
Consta de cinco etapas: preprocesado, transformación de
la señal con PCA, detección de TWA, reconstrucción de la
señal y estimación de TWA.

2.1.1. Preprocesado

La señal de entrada se diezma para conseguir una frecuen-
cia de muestreo de 125 Hz, se filtra paso bajo con una fre-
cuencia de corte de 20 Hz, y se elimina la lı́nea de base
usando interpolación con splines cúbicos. Sea K el número
de latidos de la señal de entrada, N el número de muestras
de cada complejo ST-T, y L el número de derivaciones. Pa-
ra el latido k-ésimo se extrae el complejo ST-T, xk,l(n), en
las derivaciones l = 1 ... L, y después se apilan los comple-
jos de todas las derivaciones para formar la matriz Xk

Xk =


xT

k,1
...

xT
k,L

 =
xk,1(0) ... xk,1(N − 1)

... ... ...
xk,L(0) ... xk,L(N − 1)

 (1)

La columna n-ésima de Xk está formada por las amplitudes
de las L derivaciones en el instante n. Las matrices Xk se
concatenan para formar la matriz de datos �

� =
[
X0 X1 ... XK−1

]
. (2)

La fila l-ésima de� contiene la concatenación de los com-
plejos ST-T correspondientes a la derivación l-ésima.

2.1.2. Transformación de la señal con PCA

Tras la etapa de preprocesado, los datos originales se filtran
para eliminar el complejo ST-T de fondo

x
′

k,l = 0,5
(
xk,l − xk−1,l

)
, k = 1 ... K − 1

y los segmentos obtenidos x′k,l se apilan y se concatenan
como en (1) y (2) para obtener una nueva matriz �

′

.

A continuación se estima la matriz de correlación espacial
de �

′

como
R̂�′ =

1
(K − 1)N

�
′

�
′T (3)

y se resuelve la ecuación de los vectores propios de R̂�′
para obtener la matriz de vectores propios Ψ. Las compo-
nentes principales de � se calculan aplicando la transfor-
mación

� = ΨT
�

obteniéndose la matriz de datos transformados �. La fila
l-ésima de � contiene los datos transformados correspon-
dientes a la l-ésima componente principal, y nos referire-
mos a ella como la derivación transformada l-ésima.
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Figura 1. Diagrama de bloques del esquema multiderivacional. Los bloques en negrita son los que se usan en el esquema monoderiva-
cional, en el que � = � = �̃.

2.1.3. Detección de TWA

Para detectar TWA, se aplica el GLRT en cada derivación
transformada [5, 6]. El resultado de la detección se denota
por dl: si se detectan TWA en la derivación transformada l-
ésima, dl = 1, y en caso contrario dl = 0. El resultado final
de la detección será positivo si se detectan TWA al menos
en una derivación (bloque ‘OR’ en la figura 1).

2.1.4. Reconstrucción de la señal con PCA inversa

La estimación de TWA debe realizarse en las derivaciones
originales para que tenga utilidad clı́nica. Por lo tanto, des-
pués de la detección es necesario reconstruir la señal en el
dominio original a partir de los datos transformados. Para
ello, las derivaciones transformadas en las que dl = 0 (filas
de �) y sus correspondientes vectores propios (columnas
deΨ) se eliminan, obteniéndose las matrices truncadas�TR

y ΨTR, y se obtiene la señal reconstruida como

�̃ = ΨTR�TR

2.1.5. Estimación de TWA

Para estimar la forma de onda de las TWA, se aplica la esti-
mación de máxima verosimilitud (MLE) para ruido Lapla-
ciano [5, 6] sobre cada derivación reconstruida. La estima-
ción de TWA sólo es posible cuando se dispone de la señal
reconstruida, es decir, cuando la detección ha sido positiva.

2.2. Esquema monoderivacional
El esquema monoderivacional procesa cada derivación de
manera completamente independiente. Consta de las mis-
mas etapas de preprocesado, estimación y detección que el
esquema multiderivacional (en negrita en la figura 1), pero
sin las etapas intermedias de transformación y reconstruc-
ción de la señal (� = � = �̃). En este caso es posible
calcular una estimación de las TWA independientemente
del resultado de la detección (en los casos de ausencia de
TWA la estimación contendrá únicamente ruido).

3. Estudio de simulación
Para evaluar y comparar los dos esquemas de análisis, se
simularon señales ECG multiderivacionales añadiendo rui-
do y TWA a un ECG de fondo (figura 2). Para el ECG de
fondo, se seleccionó un latido estándar de un registro de
12 derivaciones y se repitió K veces. La forma de onda de
las TWA se estimó y se extrajo de otro registro pertene-
ciente a la base de datos STAFF-III utilizando el método

LLR [6]. En ambos casos se seleccionaron únicamente las
derivaciones independientes V1-V6, I y II (L = 8). A la
suma del ECG y las TWA se añadió ruido Gaussiano. Pa-
ra cada realización, se simularon L segmentos de ruido de
K ×N muestras, y se normalizaron de manera que su valor
RMS fuera 1 µV . Sea W la matriz de ruido formada por los
segmentos de ruido wl,

W =

w
T
1
...
wT

L

 (4)

Los segmentos wl están incorrelados espacialmente (RW =

�). Sin embargo, en los ECG reales el ruido de las diferen-
tes derivaciones está correlado. Para simular una correla-
ción realista, se seleccionaron 2000 segmentos de ruido de
10 registros reales pertenecientes a la base de datos PTB
Diagnostic ECG database [7] para cada derivación. En ca-
da segmento se seleccionaron 50 ms previos al inicio de
una onda P, y se eliminó el nivel de continua. Los segmen-
tos resultantes se concatenaron y apilaron como en (4) para
formar una matriz multiderivacional de ruido N. La corre-
lación entre derivaciones de N se estimó como en (3), y
aplicando la descomposición de Cholesky a su inversa se
obtuvo

R̂−1
N = DDT

donde D es una matriz triangular superior que actúa co-
mo filtro blanqueador. La inversa de D se usó para correlar
espacialmente el ruido generado

W′ = D−1W

obteniéndose una matriz W′ cuya correlación espacial es
igual a R̂N . Después, el ruido se escaló de manera que el
valor RMS de la derivación menos ruidosa fuera 200 µV .

correlador

generar 

realización

ruido

latido

estándar

amplitud

ruido

forma de

onda TWA

señal simulada

amplitud

TWA

replicar

K veces

replicar K veces

alternando

el signo

Figura 2. Simulación de señales ECG con TWA y ruido. Las es-
calas son diferentes para visualizar mejor las señales
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Figura 3. Valor esperado (lı́nea roja) y desviación estándar (barras azules) de la estimación de TWA, obtenida con los esquemas mono-
derivacional (a) y multiderivacional (b) para SNR = 10 dB, y con los esquemas monoderivacional (c) y multiderivacional (d) para SNR =
-15 dB. La TWA verdadera se muestra en lı́nea discontinua.

Finalmente, se escalaron las TWA para obtener el valor de
SNR deseado, definido como el cociente entre la potencia
de TWA y la potencia de ruido. Se simularon señales de
32 latidos, con valores de SNR desde -60 hasta 10 dB y
también sin TWA. Para cada caso se generaron 104 reali-
zaciones de ruido.

4. Resultados
Las señales simuladas se procesaron con los dos esque-
mas. La capacidad de detección se evaluó en un trabajo
previo [4], en el que se comparaba la probabilidad de de-
tección PD de los dos esquemas para una probabilidad de
falsa alarma PFA = 0,01 (figura 4).

−60 −50 −40 −30 −20 −10 0 10
0

0.2

0.4

0.6

0.8

1

SNR (dB)

P
D

Figura 4. PD para PFA = 0,01 del esquema multiderivacional
(lı́nea continua) y del monoderivacional (lı́nea discontinua) vs.
SNR

En este estudio el objetivo era evaluar la exactitud de la
estimación independientemente de la detección. La com-
paración de los dos esquemas no es directa, ya que con el
esquema monoderivacional siempre se obtiene una estima-
ción, y con el esquema multiderivacional sólo se obtiene
cuando la detección es positiva. Por lo tanto, los resultados
de las 104 realizaciones se consideraron como sigue: en ca-
so de detección positiva, la salida de la etapa de estimación
se tomaba directamente, y si la detección era negativa se
tomaba una señal nula (0 µV) para las ocho derivaciones.

La exactitud de la estimación se evaluó en términos de ses-
go, varianza y error cuadrático medio. Sea âl (n) la muestra
n-ésima de la forma de onda estimada en la l-ésima deriva-
ción, y al (n) la misma muestra de la forma de onda verda-
dera. Para cada valor de SNR, se calculó E {âl (n)} como el
promedio de âl (n) en las 104 realizaciones. En la figura 3

se muestran el valor esperado y la desviación estándar de la
estimación obtenida con los dos esquemas para diferentes
valores de SNR. Para cada valor de SNR y cada derivación
l, el sesgo y el error de la estimación se calcularon como

bl(n) = E {âl(n)} − al(n), n = 0 ... N − 1 (5)

e2
l (n) = E

{
(âl(n) − al(n))2

}
, n = 0 ... N − 1 (6)

De nuevo, los valores esperados se estimaron como el pro-
medio de las 104 realizaciones. Se definieron dos paráme-
tros de calidad:

Rbl ( %) =

√√
1
N

N−1∑
n=0

b2
l (n)√√

1
N

N−1∑
n=0

a2
l (n)

× 100

Rel ( %) =

√√
1
N

N−1∑
n=0

e2
l (n)√√

1
N

N−1∑
n=0

a2
l (n)

× 100

El parámetro Rbl mide el sesgo relativo de la estimación en
la derivación l-ésima. La figura 5 muestra Rbl en función
de SNR para los dos esquemas. El parámetro Rel mide el
error relativo causado conjuntamente por el sesgo y por la
varianza, y se muestra en la figura 6 en función de SNR.

5. Discusión y conclusiones
En la figura 3 se observa que el sesgo de la estimación mul-
tiderivacional es mayor que el de la estimación monoderi-
vacional. Efectivamente, el sesgo de la estimación multide-
rivacional es mayor para SNR ≥ -15 dB (figura 5), debido
al truncamiento que se realiza en la etapa de reconstruc-
ción. Como sólo se utiliza un subconjunto de derivaciones
transformadas para reconstruir la señal, a la TWA recons-
truida le falta el contenido de las derivaciones truncadas.
Por otra parte, cuando SNR < -15 dB el sesgo relativo de
la estimación monoderivacional tiende al 100 % en todas
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Figura 5. Sesgo relativo de la estimación de TWA con el esquema monoderivacional (izda.) y el multiderivacional (dcha.) vs. SNR
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Figura 6. Error relativo de la estimación de TWA con el esquema monoderivacional (izda.) y el multiderivacional (dcha.) vs. SNR

las derivaciones, es decir, la estimación tiende a cero. Esto
ocurre porque en SNR = -15dB, la PD empieza a descen-
der (figura 4), ası́ que se consideran cada vez más señales
nulas al promediar en (5) y (6). En este caso, el esquema
multiderivacional se comporta mejor, ya que para SNR ba-
jos el sesgo relativo varı́a de manera diferente en cada de-
rivación, y en algunas derivaciones es < 50 % hasta SNR =
-45dB.

En la figura 3 también se observa que la varianza de la
estimación multiderivacional es menor que la del esque-
ma monoderivacional en todas las derivaciones. Esta me-
nor varianza compensa el sesgo, de manera que el error
relativo final es menor o igual que el del esquema mono-
derivacional para todos los valores de SNR (figura 6). Para
SNR altos,Rel es similar con los dos esquemas, y para SNR
bajos Rel es menor con el esquema multiderivacional. En
concreto, cuando SNR < -15 dB, con el esquema monode-
rivacional Rel > 100 % en todas las derivaciones, mientras
que con el multiderivacional esto no ocurre hasta SNR <
-40 dB.

Según los resultados de la simulación, el esquema mul-
tiderivacional mejora significativamente la estimación de
TWA, especialmente con niveles de SNR bajos. Este es-
quema permite la estimación de TWA con un SNR 25
dB menor que un esquema monoderivacional para un mis-
mo nivel de precisión. Aunque es necesario validarlo con
señales reales, el esquema propuesto puede resultar de gran
utilidad para analizar señales ruidosas, tales como ECG de
pruebas de esfuerzo, que es uno de los principales escena-
rios clı́nicos donde se aplica el análisis de TWA.
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Resumen
En este trabajo se ha realizado un análisis de alternancias de
onda T (TWA) en registros de prueba de esfuerzo, comparando
un esquema multiderivacional con uno monoderivacional. En el
estudio se han analizado señales pertenecientes a voluntarios sa-
nos y a pacientes isquémicos. Según los resultados, el esquema
multiderivacional presenta una mayor sensibilidad, detectando
más episodios y de menor amplitud. Además, con este esquema
el porcentaje de registros con TWA es significativamente mayor
en el grupo de isquémicos que en el grupo de voluntarios cuando
se consideran únicamente los episodios detectados por debajo de
110 latidos/min.

1. Introducción
Las alternancias de onda T (TWA) se definen como una
fluctuación en la morfologı́a de la repolarización (comple-
jo ST-T) repetida cada dos latidos. En la Figura 1 se mues-
tra un ejemplo de ECG con TWA visibles. Las TWA se
consideran un posible marcador del riesgo de muerte súbi-
ta cardiaca (SCD)[1, 2]. Uno de los principales escenarios
donde se realiza el análisis de TWA es en pruebas de es-
fuerzo. Dado que las TWA son un fenómeno relacionado
en parte con el ritmo cardiaco [2], durante la prueba de es-
fuerzo pueden aparecer TWA incluso en individuos sanos.
El ritmo cardiaco a partir del cual las TWA dejan de tener
valor como indicador de riesgo de SCD sigue siendo obje-
to de estudio [3], aunque en la práctica se utiliza un umbral
de 110 latidos/min [2].

Existen diferentes métodos para detectar y estimar TWA
en el ECG [4]. En todos ellos, las TWA se detectan en
cada derivación de manera independiente. En un trabajo
previo [5], nuestro grupo presentó un esquema de análisis
multiderivacional que combina el análisis de componentes
principales (PCA) con un método de análisis de TWA ba-
sado en el test del cociente de verosimilitudes generalizado
(GLRT) para ruido Laplaciano (método LLR propuesto en
[6, 7]). La validación metodológica del esquema propuesto
se ha presentado en [5], donde se evaluaba la capacidad de
detección mediante un estudio de simulación con señales
sintéticas.

En este trabajo se evalúa el funcionamiento del esquema
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Figura 1. (a) Señal ECG con TWA visibles. (b) Superposición de
dos latidos consecutivos. (c) Forma de onda de las TWA.

multiderivacional con señales reales. Se realiza un análisis
de TWA en ECGs de prueba de esfuerzo pertenecientes a
dos grupos: voluntarios sanos y pacientes isquémicos. Los
registros se analizan con el esquema multiderivacional y
también con un esquema monoderivacional. El objetivo de
este estudio es doble: por un lado, comparar la capacidad
de detección de los dos esquemas, y por el otro, determinar
si es posible distinguir entre los grupos de voluntarios e
isquémicos en función de los resultados de cualquiera de
los dos esquemas.

2. Materiales y métodos
2.1. Base de datos

La población de estudio está constituida por 136 individuos
pertenecientes a la base de datos registrada en el Hopital
Clı́nico “Lozano Blesa” de Zaragoza [8]. Para cada indivi-
duo se registró el ECG de 12 derivaciones durante prueba
de esfuerzo siguiendo el protocolo de Bruce, con una fre-
cuencia de muestreo de 1 KHz y 0.6 µV de resolución.

De los 136 individuos que componen la población, 70 son
pacientes para los que la coronariografı́a reveló estenosis o
lesión significativa en al menos una arteria coronaria (gru-
po de isquémicos), y 66 son voluntarios sin ninguna evi-
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dencia de cardiopatı́a isquémica y resultado negativo en la
prueba de esfuerzo (grupo de voluntarios).

2.2. Análisis de TWA

2.2.1. Esquema multiderivacional

El diagrama de bloques del esquema multiderivacional se
muestra en la Figura 2. Consta de cinco etapas: preproce-
sado, transformación de la señal con PCA, detección de
TWA, reconstrucción de la señal y estimación de TWA.

En la etapa de preprocesado la señal de entrada se diezma
para conseguir una frecuencia de muestreo de 125 Hz, se
filtra paso bajo con una frecuencia de corte de 15 Hz, y se
elimina la lı́nea de base usando interpolación con splines
cúbicos. Sea K el número de latidos de la ventana de análi-
sis, N el número de muestras de cada complejo ST-T, y L
el número de derivaciones. Para el latido k-ésimo se extrae
el complejo ST-T, xk,l(n), en las derivaciones l = 1 ... L, y
después se apilan los complejos de todas las derivaciones
para formar la matriz Xk

Xk =


xT

k,1
...

xT
k,L

 =
xk,1(0) ... xk,1(N − 1)

... ... ...
xk,L(0) ... xk,L(N − 1)

 (1)

La columna n-ésima de Xk está formada por las amplitudes
de las L derivaciones en el instante n. Las matrices Xk se
concatenan para formar la matriz de datos �

� =
[
X0 X1 ... XK−1

]
. (2)

La fila l-ésima de� contiene la concatenación de los com-
plejos ST-T correspondientes a la derivación l-ésima.

Tras la etapa de preprocesado, los datos originales se filtran
para eliminar el complejo ST-T de fondo

x
′

k,l = 0,5
(
xk,l − xk−1,l

)
, k = 1 ... K − 1

y los segmentos obtenidos x′k,l se apilan y se concatenan
como en (1) y (2) para obtener una nueva matriz �

′

.

A continuación se realiza la transformación de la señal con
PCA. Para ello, se estima la matriz de correlación espacial
de �

′

como
R̂�′ =

1
(K − 1)N

�
′

�
′T (3)

y se resuelve la ecuación de los vectores propios de R̂�′
para obtener la matriz de vectores propios Ψ. Las compo-
nentes principales de � se calculan aplicando la transfor-
mación

� = ΨT
�

obteniéndose la matriz de datos transformados �. La fila
l-ésima de � contiene los datos transformados correspon-
dientes a la l-ésima componente principal, y nos referire-
mos a ella como la derivación transformada l-ésima.

A continuación, en la etapa de detección de TWA se aplica
el GLRT en cada derivación transformada [6, 7]. El valor
del GLRT se compara con un umbral de detección, cuyo
valor se puede determinar en función de una probabilidad
de falsa alarma (PFA) determinada. El resultado de la de-
tección se denota por dl: si se detectan TWA en la deri-
vación transformada l-ésima, dl = 1, y en caso contrario
dl = 0. El resultado final de la detección será positivo si
se detectan TWA al menos en una derivación (bloque ‘OR’
en la Figura 2).

La estimación de TWA debe realizarse en las derivaciones
originales para que tenga utilidad clı́nica. Por lo tanto, des-
pués de la detección es necesario reconstruir la señal en el
dominio original a partir de los datos transformados. Para
ello, las derivaciones transformadas en las que dl = 0 (filas
de �) y sus correspondientes vectores propios (columnas
deΨ) se eliminan, obteniéndose las matrices truncadas�TR

y ΨTR, y se obtiene la señal reconstruida como

�̃ = ΨTR�TR

Finalmente, para estimar la forma de onda de las TWA se
aplica la estimación de máxima verosimilitud (MLE) para
ruido Laplaciano [6, 7] sobre cada derivación reconstruida.
La amplitud de las TWA en cada derivación l se calcula
como el valor RMS de la forma de onda estimada en esa
derivación âl(n)

Vl =

√√√
1
N

N−1∑
n=0

â2
l (n) (µV)

2.2.2. Esquema monoderivacional

El esquema monoderivacional procesa cada derivación de
manera completamente independiente. Consta de las mis-
mas etapas de preprocesado, estimación y detección que el
esquema multiderivacional (en negrita en la Figura 2), pero
sin las etapas intermedias de transformación y reconstruc-
ción de la señal. Es decir, con este esquema � = � = �̃.

3. Resultados
Las señales se procesaron utilizando una ventana de análi-
sis deslizante de L = 128 latidos. Cada complejo ST-T se
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MULTIDERIVACIONAL MONODERIVACIONAL
voluntarios isquémicos voluntarios isquémicos

total registros 66 70 66 70
registros registros con TWA 26 27 19 20

% registros con TWA 39.39 38.57 28.79 28.57
Vmax(µV) 85±114 95±128 133±133 135±146

todos los dur (s) 26±26 48±59 29±24 51±39†

episodios Fini (latidos/min) 124±30 106±20†† 121±30 105±20†

total episodios 38 33 26 22
episodios Vmax(µV) 21±15 37±22† 52±35 66±35
detectados dur (s) 7±7 30±71 17±16 18±21
sólo con un Fini (latidos/min) 127±27 107±19† 112±7 105±18

esquema total episodios 17 18 5 7

Tabla 1. Resultados calculados teniendo en cuenta todos los episodios detectados, independientemente del instante en el que se inician
(PFA = 0,01 para los dos esquemas). Datos expresados como (media ± desviación estándar). Las diferencias significativas entre los
valores medios de voluntarios e isquémicos se indican como † (p-valor < 0,05) y †† (p-valor < 0,01).

MULTIDERIVACIONAL MONODERIVACIONAL
voluntarios isquémicos voluntarios isquémicos

total registros 66 70 66 70
registros registros con TWA 6 14† 6 12

% registros con TWA 9.09 20.00† 9.09 17.14
Vmax(µV) 72±58 108±109 83±72 134±120

todos los dur (s) 36±30 49±42 31±28 58±44
episodios Fini (latidos/min) 90±13 92±10 95±11 94±9

total episodios 8 15 6 11
episodios Vmax(µV) 42±33 50±19 30 78±72
detectados duración (s) 31±31 14±11 1 8±1
sólo con un Fini (latidos/min) 83±11 90±13 94 101±0

esquema total episodios 3 6 1 2

Tabla 2. Resultados calculados teniendo en cuenta únicamente los episodios detectados por debajo de 110 latidos/min (PFA = 0,01 para
los dos esquemas). Datos expresados como (media ± desviación estándar). † indica una diferencia significativa en el número de registros
con TWA de voluntarios e isquémicos (p-valor < 0,05).

segmentó utilizando una ventana de 250 ms localizada 70
ms después del punto fiducial del QRS. Para cada esquema,
el umbral de detección se determinó a partir de los registros
del grupo de voluntarios considerando una PFA = 0,01. Pa-
ra ello se procesaron las señales de este grupo con cada es-
quema, y se calculó el valor del umbral de manera que sólo
fuera superado por el 1 % de los valores del GLRT obteni-
dos antes de que el ritmo cardiaco alcanzara los 110 lati-
dos/min. A continuación se procesaron todas las señales de
la población de estudio utilizando los umbrales calculados
anteriormente.

Los resultados obtenidos se muestran en la Tabla 1. En pri-
mer lugar se muestra el número total de registros de cada
grupo, el número de registros donde se ha detectado al me-
nos un episodio de TWA con cada esquema, y el porcentaje
que éstos representan del total. Para cada episodio detecta-
do se calcularon tres parámetros: la amplitud máxima ab-
soluta de la TWA en todo el episodio Vmax(µV), la duración
del episodio dur (s), y la frecuencia cardı́aca de inicio Fini

(latidos/min), calculada como la frecuencia cardı́aca me-
dia de la ventana de análisis donde se inicia la detección.
Para cada grupo, se calcularon la media y la desviación
estándar de estos parámetros teniendo en cuenta todos los

episodios detectados por cada esquema (fila ’todos los epi-
sodios’ de la Tabla 1), y teniendo en cuenta únicamente
los episodios que se detectan con uno de los esquemas pe-
ro con el otro no (fila ’episodios detectados sólo con un
esquema’ de la Tabla 1).

Para evaluar si las diferencias entre el grupo de volunta-
rios y el de isquémicos eran significativas, se aplicó el test
exacto de Fisher en el caso del número de registros con
TWA, y el test de la T de Student en el caso de los valores
medios de los párámetros Vmax, dur y Fini.

A continuación se repitieron todos los cálculos anteriores
pero considerando únicamente los episodios detectados an-
tes de que el ritmo cardı́aco alcanzara 110 latidos/min. En
los casos en los que no se alcanzó esa frecuencia cardı́aca
se consideraron los episodios detectados en todo el regis-
tro. Los resultados obtenidos se muestran en la Tabla 2.

4. Discusión
Como se muestra en la Tabla 1, el número de registros en
los que se detectan TWA es mayor con el esquema mul-
tiderivacional para los dos grupos, lo que sugiere que la
sensibilidad de este esquema es mayor que la del monode-
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rivacional. La duración de los episodios del grupo de vo-
luntarios es menor que en los isquémicos, y la frecuencia
cardiaca de inicio es significativamente mayor con los dos
esquemas.

Si consideramos los episodios que se detectan sólo con el
esquema multiderivacional, se observa que los episodios
de los voluntarios son significativamente de menor ampli-
tud y aparecen a frecuencias más elevadas que en los is-
quémicos, mientras que estas diferencias no son significa-
tivas con el esquema monoderivacional. Además, la ampli-
tud media de los episodios detectados sólo con el esque-
ma multiderivacional es menor que con el esquema mo-
noderivacional. Estos resultados sugieren que el esquema
multiderivacional detecta episodios de baja amplitud en las
zonas cercanas al pico de esfuerzo que el esquema mono-
derivacional no es capaz de detectar.

El porcentaje de registros con AOT es similar en el grupo
de voluntarios y en el de isquémicos con los dos esquemas.
Esto puede deberse a que los voluntarios alcanzan una fre-
cuencia cardı́aca más alta en la prueba de esfuerzo, y por
lo tanto es más probable la aparición de episodios asocia-
dos a un ritmo alto pero que no indican un mayor riesgo
cardı́aco. Para distinguir entre los dos grupos en función
del riesgo de SCD es necesario analizar sólo los episodios
de TWA detectados por debajo de 110 latidos/min (Tabla
2).

Efectivamente, cuando se considera sólo el intervalo has-
ta 110 latidos/min, el porcentaje de registros con TWA
es mayor para el grupo de isquémicos. Esta diferencia en
el número de registros con TWA de ambos grupos sólo
es significativa con el esquema multiderivacional (p-valor
< 0,05). La diferencia de amplitud entre los episodios de
voluntarios e isquémicos aumenta con respecto a la Tabla 1
con ambos esquemas cuando se consideran todos los episo-
dios. Sin embargo, estas diferencias en los valores medios
de cada grupo no son significativas con ninguno de los dos
esquemas debido al reducido número de episodios.

5. Conclusiones

En este trabajo se ha realizado un análisis de TWA en re-
gistros de prueba de esfuerzo, comparando un esquema
multiderivacional con uno monoderivacional. Según los re-
sultados, el esquema multiderivacional presenta una mayor
sensibilidad, lo que significa que puede detectar episodios
de menor amplitud en condiciones más ruidosas. Esto re-
sulta especialmente útil al analizar registros de prueba de
esfuerzo, ya que este tipo de señales puede contener gran
cantidad de ruido y numerosos artefactos de movimiento.

En el estudio se han analizado señales pertenecientes a
voluntarios sanos y a pacientes isquémicos. Considerando
únicamente los episodios detectados por debajo de 110 la-
tidos/min, el porcentaje de registros con TWA es significa-
tivamente mayor en el grupo de isquémicos que en el grupo
de voluntarios cuando se analizan con el esquema multide-
rivacional. Este resultado sugiere que este esquema puede
mejorar el valor pronóstico del análisis de alternancias en
pruebas de esfuerzo.
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Resumen 

En este artículo analizamos los problemas de transmisión de 

datos en la asistencia social en el hogar, para proponer un 

prototipo de comunicación entre distintas tecnologías. Para 

definir las tramas, forma de almacenamiento y acceso a la 

información utilizamos lenguaje XML. Para el acceso a la 

información proponemos un sistema seguro, accesible y la 

posibilidad de definir distintos modelos de actuación frente a 

situaciones críticas. Finalmente presentamos un prototipo que 

implementa el sistema al completo, utilizando tecnología ZigBee 

y GSM. 

1. Introducción 

Actualmente, la unión de distintas tecnologías es el 

principal desafío en el marco del D2H2 (Distributed 

Diagnosis and Home Healthcare) [1]. Desde el mercado 

se ofrecen buenas soluciones para implementar entornos 

eficientes de ayuda al diagnóstico. Los entornos que se 

utilizan  tienen un fallo: sólo pueden trabajar con 

dispositivos que implementen su misma tecnología. 

Cuando un usuario adquiere una nueva tecnología, 

necesita que todos los dispositivos que adquiera sean 

compatibles con la tecnología elegida en principio. 

Hemos desarrollado un modelo de comunicación abierto 

para sistemas de asistencia sanitaria en el hogar y 

dispositivos embebidos. Se define un nodo central que 

recoge toda la información adquirida por los sensores. 

Este núcleo implementa tantos interfaces como distintas 

tecnologías de sensores se encuentren presentes en el 

entorno. En la implementación se emplean nuevos tipos 

de sensores con algunas características especiales: bajo 

consumo energético, tamaño reducido e inalámbricos. 

Además, se pueden utilizar redes en malla como topología 

de interconexión, lo que permite tomar múltiples caminos 

para hacer llegar la información al nodo central 

(encaminamiento dinámico). 

Se implementa también un sistema de BD (Base de 

Datos) en XML que permite un acceso muy sencillo a los 

datos, siguiendo las recomendaciones del W3C (World 

Wide Web Consortium) [2]–[5]. 

Es importante la posibilidad de monitorizar a los 

pacientes [6], [7] para llevar un seguimiento continuado 

sin invadir su intimidad. Considerando que la información 

almacenada es privada, se establecen cuatro roles de 

usuarios dentro del sistema de información, con distintos 

niveles de acceso y permisos: personal médico, pacientes, 

familiares y personal de mantenimiento. El paciente 

puede añadir información a la BD del sistema para 

introducir cualquier modificación posible acerca de las 

molestias que padece; lo que permite al médico encargado 

de su monitorización, dar un mejor diagnóstico al 

disponer de más y mejor información e incluso, si lo 

considera oportuno, planificar una cita con el paciente 

para analizar las nuevas molestias y sus posibles causas. 

2. Modelo de comunicación 

El proceso de comunicación empieza en los sensores; la 

información obtenida del paciente se envía al nodo 

central. El sistema analiza y almacena los datos 

dejándolos disponibles para quien los requiera y tenga un 

acceso autorizado. El modelo ha sido definido con tres 

elementos de comunicación: sensores, nodo central y 

nodos externos. 

2.1. Elementos de la comunicación 

1) Sensores 

Los sensores obtienen los datos del paciente y su entorno. 

Podemos encontrar distintos sensores de acuerdo al 

método de obtención de la información. Por ejemplo, en 

ocasiones es necesario recoger información constante del 

paciente; en este caso es preferible utilizar un dispositivo 

pequeño y portátil, de manera que sea cómodo para el 

paciente llevarlo constantemente encima. Esta es la razón 

por la que proponemos utilizar sensores que implementen 

sistemas inalámbricos de comunicación, miniaturizados y 

de bajo consumo energético. 

2) Nodo central 

El nodo central recoge, analiza y almacena la información 

que envían los sensores. Una vez que la información está 

almacenada, los usuarios autorizados pueden acceder en 

función de su nivel de permisos. El nodo central 

implementa cuatro funciones: 

 Comunicación. En esta fase el nodo central recibe la 

información de los sensores, codificada dentro de las 

tramas de los distintos protocolos de comunicación 

disponibles. 

 Conversión. Cuando los datos enviados por los 

sensores llegan a las distintas interfaces del sistema, 

la información se extrae de la trama original, que 

encapsula la trama XML definida en el modelo. 

 Procesamiento. La información es analizada por el 

sistema en busca de algún caso especial 
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(emergencia). Si no aparece  ningún problema, los 

datos se almacenan en la BD nativa en XML. 

 Acceso a la información. La última función del 

sistema es ofrecer los datos a los usuarios. Debido al 

tratamiento especial de este tipo de información, el 

nodo central utiliza una clasificación de distintos 

roles para permitir o denegar el acceso en cada caso. 

3) Nodos externos 

Estos nodos se encuentran relacionados con los distintos 

métodos que los usuarios disponen para acceder al 

sistema en cualquier momento y desde cualquier lugar. El 

modelo utiliza un sistema de acceso estandarizado y 

abierto, basado en interfaces web, que permite el acceso 

desde distintos dispositivos (ordenador, UMPC, PDA, 

SmartPhone, etc.). A raíz de las medidas de seguridad 

utilizadas, el usuario debe ser autenticado por el sistema, 

utilizando para acceder su rol de nivel de acceso. 

Para una mejor comprensión de la configuración final de 

la arquitectura del modelo propuesto, esta se muestra en 

la figura 1. 

 

Figura 1. Arquitectura del modelo propuesto. 

2.2. Fases de la comunicación 

 Descubrimiento. Esta fase es el primer paso para 

cualquier dispositivo nuevo que quiere introducirse 

en el sistema o pierde su propia red. El nodo central 

recibe una petición desde el sensor para formar parte 

del entorno de red. Esta trama está preparada para 

llegar al nodo central directamente o a través de otro 

sensor que utilice el mismo protocolo de 

comunicación. 

 Respuesta al descubrimiento/instalación. El nodo 

central utiliza la misma trama en dos situaciones 

diferentes: como respuesta al descubrimiento (tras la 

fase de descubrimiento) y como respuesta del estado 

de la instalación (tras la fase de instalación). 

En esta fase el nodo central informa al sensor si es 

aceptado o no en el entorno de red. Después de una 

trama de denegación, el sistema almacena el intento 

fallido de acceso en la BD, que posteriormente será 

analizada  por razones de seguridad. 

 Transferencia de información. Cuando la fase de 

descubrimiento o instalación finaliza correctamente, 

el dispositivo empieza a recoger y enviar información 

del paciente al nodo central. Las tramas utilizadas se 

encuentran divididas en dos partes: la identificación 

del paciente y dispositivo emisor en primer lugar y la 

información obtenida en segundo. 

 Instalación. Si la fase de descubrimiento falla, el 

sensor debe ser instalado en el nodo central del 

sistema; el sensor envía toda su información 

(identificación, firma, etc.) y su controlador para que 

la instalación se lleve a término. 

3. Análisis de la información 

La información utilizada en este entorno de red es de 

carácter privado, por lo tanto el modelo tiene que 

implementar técnicas criptográficas que impidan 

cualquier acceso o modificación no autorizado. 

Todas las tramas que contienen información recogida del 

paciente, se encriptan antes de ser enviada al nodo central, 

de manera que se impide la posibilidad de acceso 

fraudulento por parte de terceros. Cuando la información 

llega al nodo central se desencripta y extraen los datos del 

paciente, que se encuentran en XML. Con la nueva trama, 

el sistema analiza la información y verifica su 

procedencia (de un sensor del sistema u otro no 

perteneciente a la red). 

Para proteger la información, estamos utilizando el 

algoritmo criptográfico AES (Advanced Encryption 

Standard) [8]. Esta técnica utiliza una matriz de 4x4 bytes 

llamada state para realizar el proceso, que consta de 

cuatro pasos iterativos, exceptuando el último ciclo. Los 

pasos realizados son Sub Bytes (cada byte se reemplaza 

por su sustituto en state), Shift Rows (se ordenan y rotan 

los bytes), Mix Columns (se multiplican las matrices 

resultantes de los pasos anteriores) y Add Round Key 

(operación xor). En la última iteración se elimina el paso 

Mix Columns. 

3.1. Tratamiento de la información 

Cuando una nueva trama llega, el sistema accede a la BD 

y obtiene información acerca del emisor. Esta 

información es necesaria por dos motivos: saber si el 

sensor pertenece a la red de datos y para obtener los 

valores considerados anómalos para los datos recogidos 

por el tipo de sensor. A continuación, el nodo central 

comprueba los datos recogidos por el sensor y los analiza, 

para determinar si algún valor se encuentra fuera del 

rango considerado normal. Cuando la información no 

presenta anomalías, el nodo central la almacena en la BD. 

En caso contrario, los datos se almacenan considerando 

sus características anómalas y el sistema inicia el 

correspondiente modelo de actuación. 

3.2. Modelo de actuación 

El modelo de actuación obtiene la información y la 

prioridad de la alerta de la BD. Si la información tiene 

prioridad en sus alertas, el sistema analiza 

cuidadosamente la trama, en busca de posibles anomalías. 

Cuando el nodo central recibe la información, decide 

cómo ha de actuar: no hacer nada, enviar un correo 

electrónico al médico del paciente o iniciar el proceso de 

emergencia enviando la información al hospital. 
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Aún cuando el sistema inicia un proceso de emergencia, 

el nodo centrar continua recogiendo información del 

paciente a través de sus sensores. El sistema se encuentra 

dividido en dos procesos paralelos, el primero para 

obtener datos del paciente y el segundo para tratar los 

casos de emergencia. Esta división permite conocer el 

estado del paciente desde el hospital para comprobar la 

alerta e iniciar el protocolo médico apropiado. 

4. Diseño de interfaces 

Médicos, familiares y paciente deben tener acceso a la 

información almacenada. Además, como los datos son 

personales y privados, es necesario diferenciar el acceso 

en función de quien quiera acceder a la información, 

utilizando roles distintos y disjuntos. También es 

necesario poder acceder a la información desde cualquier 

lugar, esto se hace posible implementando una interfaz de 

acceso a través de web. 

El sistema filtra los datos dependiendo de los privilegios 

de acceso, definidos en cuatro tipos de usuario diferentes; 

physicians (médicos y equipos médicos del hospital, 

pueden añadir nueva información sobre el paciente, 

completar la historia clínica y dar un diagnóstico 

basándose en los datos recogidos por los sensores), family 

(acceso restringido a la información, se filtra y genera un 

informe básico que puede ser comprendido por gente no 

especializada en medicina), patient (puede organizar citas 

con sus médicos o especialistas, añadir molestias o 

síntomas, etc.) y service staff (usuarios encargados del 

mantenimiento de las funciones de la red, servicio web y 

sensores, sin acceso a los datos clínicos del paciente). 

El acceso a la información se lleva a cabo utilizando 

tecnologías web. Esta implementación ofrece la 

posibilidad de acceder a la información utilizando la 

misma interfaz desde cualquier lugar. Este método 

incluye otras posibilidades como la opción de descargar la 

información almacenada, para analizarla con otras 

aplicaciones, utilizando el formato estándar en XML. 

El sistema filtra la información utilizando los permisos de 

los roles de usuario. Además, si el paciente sufre alguna 

discapacidad y no puede acceder al sistema web, es 

posible utilizar interfaces adaptadas. Proponemos dos 

nuevas interfaces modulares orientados a personas 

discapacitadas. La primera adaptación implementada 

consiste en la utilización de visión artificial, para permitir 

utilizar el interfaz al paciente mediante gesticulación. La 

segunda implementación utiliza reconocimiento vocal 

para interactuar con la interfaz mediante comandos 

dictados. 

5. Implementación del protocolo 

La información sigue el formato estándar en XML para 

elaborar las tramas del proceso de comunicación y el 

almacenamiento en la BD. 

5.1. Trama 

Las tramas (figura 2) se definen en el modelo utilizando 

el formato de codificación utf-8 dentro de la versión 1.0 

de XML. Utiliza XML Schemas (esquemas), más 

complejos y completos que la definición de los DTD 

(Data Type Definition), debido a su extensibilidad, 

especificción de los tipos de datos y la sintaxis 

completamente en XML. 

Header Type ID Signature

Header ID Status

Header Type ID Priority Alert Signature Size Struct

Alert Actuation Values

Header Information Data

Type ID Priority Patient Date Hour

a) Discover

b) Answer

c) Install

d) Data Transfer

 

Figura 2. Tramas de comunicación. 

En el modelo se establecen definiciones de esquemas para 

cada trama, utilizando secuencias de tipos complejos en la 

definición para obtener un análisis más sencillo y directo. 

En código 1 se puede apreciar un ejemplo de Schema 

implementado. 

 

Código 1. Implementación de esquema XML. 

5.2. Base de Datos XML nativa 

La BD se encuentra completamente implementada en 

XML. El modelo sigue las recomendaciones del W3C 

para acceso a BD XML nativas utilizando XPath 2.0 (para 

escanear y procesar documentos XML), XQuery 1.0 (para 

consultas de datos XML) y XSLT (para transformar 

documentos XML a otros formatos de documento y en 

distintos documentos XML). 

La BD del modelo se organiza en once esquemas, 

implementados dentro del sistema: devices - type (para 

almacenar el tipo de dispositivos); emergency (guarda los 

protocolos de actuación para casos de emergencia) - ; 

data (almacena los datos capturados del paciente); users; 

medician; family; maintenance; patients; medicine (para 

almacenar los tratamientos); annoyances; hospital; 

denyDevices. Las relaciones entre los esquemas del 

modelo (figura 3) son: un usuario es cualquier médico, 

familiar, persona de mantenimiento o paciente. Cada 

paciente tiene asignados una serie de dispositivos, datos 

obtenidos y patologías o síntomas. Cada patología tiene 

un tratamiento y cada dispositivo pertenece a un tipo 

general y ejecuta un caso de emergencia concreto. Los 

dispositivos rechazados por el nodo central se almacenan 

como un log de sistema para bloquear futuros intentos de 

acceso fraudulentos. 

<?xml version="1.0" encoding="utf-8" ?>  

<xs:schema mlns:xs="http://www.w3.org/2001/XMLSchema"> 

  <xs:element name="discovery"> 

    <xs:complexType> 

      <xs:sequence> 

        <xs:element name="type"/> 

        <xs:element name="id"/> 

        <xs:element name="signature"/> 

      </xs:sequence> 

    </xs:complexType> 

  </xs:element> 

</xs:schema> 
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Figura 3. Relaciones del sistema de BD. 

6. Implementación del prototipo 

Para las pruebas hemos utilizado dispositivos que 

implementan la tecnología inalámbrica ZigBee [9], un 

módem GSM y C# [10] para el desarrollo del los fuentes. 

Los dispositivos ZigBee empleados han sido un nodo 

coordinador (nodo central), un nodo router con funciones 

de coordinador (sensor y nodo central secundario para 

exteriores), un actuador (sensor que implementa alertas) y 

dos nodos terminales (sensores básicos). En la 

implementación del prototipo se han utilizado diferentes 

dispositivos de adquisición como un glucómetro, un 

pulsioxímetro y un termómetro. 

PDA

(2nd central core)

Central Core

Sensor 1

Sensor 2

Actuator

User

 

Figura 4. Diagrama interconexión prototipo 

El prototipo implementado (figura 4), realiza la 

transmisión constante de tramas entre los elementos 

externos y el nodo central (incluyendo la instalación en 

primera instancia). Cuando el nodo central desaparece de 

la red, el PDA adquiere su rol, almacenando la 

información hasta que el primero vuelve a aparecer. 

Desde el PDA y el actuador se simulan alertas. Estas 

alertas son capturadas por el nodo central y tratadas como 

caso de emergencia. Según la prioridad e importancia del 

suceso, se notifica la alerta por correo electrónico e 

incluso por SMS al móvil del especialista. 

7. Conclusión 

En este artículo hemos propuesto un sistema que ofrece 

independencia de la tecnología de comunicación a utilizar 

por los sistemas de asistencia social en el hogar. Hemos 

definido un protocolo basado en XML que utiliza cuatro 

tramas principales para la comunicación y también 

usamos XML para almacenar los datos del paciente en 

documentos de texto plano, dentro de BD nativas en 

XML. 

El sistema propuesto incluye procesos de control que 

hacen posible la definición de modelos de actuación, 

orientados a situaciones de riesgo para la vida del 

paciente. De este modelo se extraen nuevas posibilidades; 

el paciente puede ser monitorizado en todo momento, 

incluso cuando se encuentra fuera de su domicilio. Es 

posible utilizar dispositivos portátiles (PDA o móvil) en 

exteriores, que obtienen la información y la sincronizan 

con el nodo central cuando el paciente llega a casa. Y 

además el sistema es capaz de alertar automáticamente a 

la persona adecuada en caso de emergencia. 

Se trata de un modelo abierto que ofrece la posibilidad de 

añadir actuadores al sistema, que permitan solventar 

ciertas emergencias o casos especiales, como puede ser 

informar al paciente de que se tome sus medicinas o que 

cambie la solución salina de un riñón artificial. 

El modelo ha sido testeado, implementando la tecnología 

ZigBee que ofrece diversas ventajas respecto a otros 

protocolos de comunicación y se encuentra preparado 

para integrar otras tecnologías de bajo consumo como 

Bluetooth o Wibree (para implementar sensores 

portátiles) así como otras tecnologías de mayor consumo 

(que se utilicen desde el entorno del paciente, sin que los 

lleve encima). El presente proyecto está implementado y 

se ha probado con diferentes tecnologías inalámbricas en 

un ambiente de laboratorio. Se espera en un futuro llegar 

a acuerdos con algún centro clínico para poder probarlo 

con pacientes. 
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Resumen 

En los últimos años se ha producido un desarrollo en sistemas 

de biomonitorización a distancia de pacientes en el domicilio 

usando comunicaciones móviles. Con el actual despliegue de 

redes inalámbricas de telefonía móvil, wi-fi, etc., un gran 

número de enlaces inalámbricos coexisten en el mismo entorno, 

que pueden dar lugar a interferencias entre distintos 

instrumentos. En este trabajo se pretende evaluar el estado 

actual del conocimiento científico sobre la seguridad en el uso 

de sistemas de telemedicina móvil personal en entornos 

electromagnéticos con diversas fuentes de radiación. Esta 

evaluación de la seguridad aborda cuestiones tanto de calidad 

de servicio y efectividad de transmisión como de interferencias 

electromagnéticas entre equipos. 

1. Introducción 

En los últimos años se vienen desarrollando servicios de 
telemedicina y teleasistencia domiciliaria para facilitar el 
cuidado de personas mayores con patologías crónicas [1], 
que se han mostrado especialmente útiles para personas 
con problemas asociados de movilidad  o discapacidades 
funcionales pero también para la gestión de estilos de vida 
saludables y de promoción de la salud [2-6]. El hogar está 
identificándose como el lugar preferible para la provisión 
de servicios de salud de larga duración a los mayores [7, 
8].  

En las aplicaciones de telemedicina, el intercambio de 
información entre los pacientes y los especialistas en 
salud se ha realizado normalmente mediante redes de 
comunicación cableadas. Sin embargo, existen áreas en 
las que las redes cableadas no están disponibles. Y lo más 
importante es que la movilidad que demandan los 
pacientes no es compatible con las redes fijas [9]. Las 
potencialidades de las aplicaciones de las TICs y en 
concreto, el despliegue comercial de las redes digitales 
celulares (GSM, GPRS, UMTS) está haciendo posible la 
realización práctica extendida del concepto de asistencia 
móvil personal en el que se integran tecnologías de 
computación portátil, sensores biomédicos y 
comunicaciones móviles [10, 11].   

En este tipo de sistemas, es frecuente que un gran número 
de enlaces inalámbricos coexistan en el mismo área 
compartiendo el entorno electromagnético en la misma 
localización [12]. Se  pueden presentar múltiples tipos de 
fuentes de radiación, incluidas varias redes inalámbricas 
(GSM/GPRS, UMTS, Bluetooth, ZigBee, Wi-Fi, WiMax) 

dando lugar a posibles interferencias no intencionadas que 
requiera una cuidadosa planificación de las redes. 

La seguridad en el uso de estos sistemas cubre diversos 
aspectos en base a los riesgos potenciales que pueden 
afectar a las personas, los equipos y programas, y el 
funcionamiento. En este sentido la investigación de 
evaluación de seguridad para tecnologías de telemedicina 
móvil deben abordar las cuestiones [13] de calidad del 
servicio, QoS y aspectos  relacionados con la red: hand-
over, interrupciones/retardos en la transmisión, pérdida de 
datos, o problemas de ancho de banda. 

La literatura sobre evaluación de este tipo de sistemas es 
escasa, y generalmente enfocados a la investigación de la 
efectividad. La gran mayoría son estudios basados en 
pilotos a escalas relativamente reducidas. Por ello, en este 
trabajo se pretende conocer el estado actual del 
conocimiento científico disponible sobre la efectividad y 
seguridad del seguimiento y control de pacientes en el 
domicilio y en condiciones de vida cotidiana. Asimismo 
se plantea la evaluación de la seguridad de los nuevos 
sistemas de telemedicina móvil personal. Se incluye el 
estudio de las interferencias tanto de sistemas de 
telemedicina domiciliaria como de la instrumentación 
médica que puede estar presente en un hogar formando 
parte de estos sistemas. 

2. Metodología 

Para realizar la búsqueda sistemática sobre seguridad y 
efectividad de sistemas de telemedicina móvil personal se 
ha establecido un protocolo de búsqueda y se han fijado 
ciertos criterios de selección de los estudios.  

Las fuentes de información en las que se ha realizado la 
búsqueda se han dividido en cuatro grupos principales. El 
primero son las comunicaciones personales, donde se ha 
asistido a congresos, cursos y encuentros de redes. Otro 
grupo trata de las fuentes primarias, donde se han 
revisado manualmente informes de agencias de 
evaluación, foros de telemedicina y revistas referentes a 
biomonitorización y/o telemedicina. Junto con las fuentes 
primarias, se ha realizado una búsqueda sistemática en las 
fuentes secundarias, donde se ha realizado una búsqueda 
combinando términos en campo libre y términos MESH 
en bases de datos electrónicas. Por último, se ha revisado 
la literatura gris, informes de los congresos anteriormente 
citados, capítulos de libros sobre telecomunicaciones y 
comunicaciones en medicina y artículos en medios de 
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comunicación escrito especializados en 
telecomunicaciones y telemática (ver Anexo I). 

La selección de los estudios encontrados se ha realizado 
siguiendo los siguientes criterios de inclusión y exclusión:  

• Criterios de inclusión: Pacientes y entornos de 
paciente potenciales usuarios de sistemas de 
biomonitorización domiciliaria. Instrumentación 
médica utilizada en sistemas de biomonitorización 
domiciliaria. 

• Tipo de intervención: Utilización de cualquier 
infraestructura de telecomunicación inalámbrica 
(GPRS, GSM, Wi-Fi,...) 

• Tipo de resultados a medir: Seguridad (posibles 
efectos nocivos para los pacientes) y eficacia 
(problemas de transmisión, calidad de señales 
biomédicas) 

• Criterios de exclusión: Artículos de opinión, cartas al 
director, editoriales, estudios con excesivos sesgos, 
estudios que versen sobre aspectos éticos y legales en 
términos teóricos o académicos, estudios en los que 
la aplicación sea exclusivamente la transmisión de 
voz a través de telefónica convencional o móvil y 
artículos escritos en idiomas distintos del inglés, 
español, francés o alemán. 

Una vez seleccionados los artículos, se han extraído los 
principales datos y se ha valorado la calidad de estos 
estudios a partir de unos cuestionarios específicamente 
diseñados para este propósito. 

3. Resultados obtenidos 

Mediante las estrategias de búsqueda indicadas en la 
sección anterior, se han encontrado un total de 886 
artículos. Eliminando duplicados y seleccionando por el 
resumen, finalmente se ha realizado una lista que contiene 
16 artículos para el estudio de efectividad, y otra lista para 
el estudio de la compatibilidad electromagnética que 
contiene 64 artículos y 1 revisión de una Agencia de 
Evaluación. Revisando manualmente entre 
comunicaciones a congresos, se encontraron 6 estudios. 
Posteriormente y tras la lectura de los artículos, se han 
seleccionado finalmente 44 artículos (ver Anexo II). La 
distribución de artículos por país y año se muestra en las 
figuras 1 y 2 respectivamente. 
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Figura 1.  Distribución de artículos seleccionados  por país 
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Figura 2.  Distribución de artículos seleccionados  por año 

3.1. Efectividad de transmisión 

Respecto al tema de la efectividad de las transmisiones 
inalámbricas, los artículos seleccionados han sido 
solamente diez. La gran heterogeneidad de éstos 
imposibilita la realización de una comparativa estricta 
entre los resultados obtenidos, ya que los valores medidos 
en cada caso no siempre coinciden. Sin embargo, en casi 
todos al menos se estima la tasa de transmisiones 
correctas, y en la mitad de ellos el tiempo que el sistema 
está operativo. Los valores de la tasa de transmisiones 
correctas están entre el 83% y el 100% (sólo en un caso se 
alcanza el 100%). El tiempo que el sistema operativo se 
estima entre un 92% y 98,5% en los casos en los que se 
ha obtenido este dato. Por lo que, aunque estos datos son 
bastante altos, existen fallos de transmisión, zonas de baja 
cobertura, paquetes perdidos, caídas del sistema, etc. que 
se deben tener en cuenta. En la figura 3 se muestran los 
resultados obtenidos de los artículos que han sido 
incluidos. 

Resultados cuantitativos de efectividad de transmisión 
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Figura 3.  Resultados obtenidos en efectividad de transmisión 

3.2. Interferencias Electromagnéticas con Sistemas de 

Telemonitorización Inalámbricos 

El número de artículos incluidos en la parte de 
interferencias electromagnéticas es mucho menor, sólo se 
han encontrado tres artículos. Uno de ellos realiza un 
estudio de interferencias con varias redes iguales o 
distintas, donde los resultados muestran como algunas 
redes con igual protocolo de acceso al medio pueden 
interferir si utilizan la misma banda de frecuencia. Este 
resultado pone de manifiesto la necesidad de la 
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realización de un estudio de compatibilidad 
electromagnética previo a la instalación de servicios de 
telemonitorización cuando pueden coexistir varias redes 
en el mismo entorno. Los otros dos artículos evalúan 
posibles interferencias entre redes GSM, Bluetooth y 
GPRS y dos sistemas de telemedicina. Los resultados en 
este caso mostraron que no hubo interferencias, sin 
embargo, no se puede sacar conclusiones extrapolables a 
otros casos ya que el tamaño muestral es muy reducido y 
no se han evaluado todos los casos de redes inalámbricas 
posibles. 

3.3. Caracterización de Entornos Electromagnéticos 

Sólo se han encontrado dos estudios de caracterización de 
entornos electromagnéticos, normas y procedimientos. La 
escasez de estudios respecto a este tema es evidente, ya 
que los dos estudios incluidos se han encontrado 
revisando manualmente en libros de congresos, no 
pudiendo encontrar nada en bases de datos electrónicas ni 
revistas. Las conclusiones obtenidas en dichas 
publicaciones son relevantes, ya que se pone de 
manifiesto la posibilidad de que instrumentación médica 
pueda tener interferencias en entornos domésticos. No 
siempre los campos medidos en los domicilios están por 
debajo del estándar ICNIRP, ni por debajo de la 
sensibilidad de ciertos equipos, sistemas o sensores 
utilizados en telemedicina. 

3.4. Interferencias con Instrumentación Médica 

Respecto a los estudios de interferencias de redes 
inalámbricas con instrumentos médicos, se ha encontrado 
una gran variedad de publicaciones. Sólo se han 
seleccionado aquellos equipos que pueden ser incluidos 
en sistemas de telemedicina y telemonitorización 
domiciliaria, y no los que se utilizan exclusivamente en 
hospitales. Cabe destacar los numerosos y amplios 
estudios sobre los marcapasos y la tecnología GSM. En el 
estudio realizado en [14] en el año 1998 realizan un total 
de 8296 pruebas, con 29 marcapasos, 5 tecnologías y 4 
orientaciones de los teléfonos móviles. En la figura 4 se 
muestra la distribución de las interferencias ocurridas en 
este estudio por el tipo de tecnología. 

 

Figura 4.  Número de pruebas realizadas e interferencias 

encontradas por cada tecnología  

Otro de los estudios a destacar realiza pruebas con la 
tecnología GSM en función del año de implantación del 
marcapasos con el que se testea [15]. Este estudio es del 
año 2005, los resultados se pueden ver en la figura 5. 

 

Figura 5. Número de pruebas realizadas e interferencias 

encontradas por cada tecnología  

El dato global que se puede sacar de ellos es la tasa de 
interferencias, que oscila entre el 1.5% y 5% de las 
pruebas realizadas. Las interferencias más comunes 
surgieron en marcapasos implantados hace más de cinco 
años. En todos los casos, las interferencias cesan cuando 
se aparta el teléfono móvil del marcapasos y no suelen ser 
interferencias críticas, a no ser que el paciente dependa 
totalmente del marcapasos. 

En los estudios de interferencias producidas en 
desfibriladores, también se observa una gran variedad de 
pruebas realizadas. En este caso prácticamente sólo se 
observan interferencias con el programador, pudiendo 
causar la pérdida de la transmisión. Sin embargo no se 
observan interferencias graves en el funcionamiento del 
desfibrilador implantado. 

Con los demás instrumentos médicos se han documentado 
una gran variedad de interferencias, sin embargo no 
siempre se detalla el tipo de interferencia o la gravedad 
con la que ocurre. Cabe destacar el caso de un monitor de 
apnea, donde ocurrieron interferencias en los cuatro 
equipos probados, y en tres de ellos el daño era grave. 
También en los ventiladores se han observado multitud de 
interferencias, donde algunas son de poca importancia, 
como una mala lectura de la pantalla, y otras más graves 
como que se incremente la frecuencia o que se pare la 
máquina. En las bombas, la mayoría de las interferencias 
producidas hacen que éstas se paren. 

4. Discusión y Conclusiones 

El estudio realizado demuestra claramente el elevado 
número de publicaciones de los últimos años referentes a 
sistemas de telemedicina o monitorización, evaluaciones 
de efectividad, evaluaciones económicas, etc. tanto para 
sistemas cableados como inalámbricos. No hay duda que 
es un tema emergente debido al gran avance en las nuevas 
tecnologías de comunicaciones. Sin embargo, a pesar de 
la gran variedad de estudios encontrados, existe una 
carencia de publicaciones que realicen un estudio de la 
efectividad en las transmisiones, o que hayan estudiado 
las posibles interferencias del sistema de telemedicina con 
las tecnologías inalámbricas actualmente instaladas en los 
domicilios (routers inalámbricos, dispositivos PDA, 
bluetooth, microondas, etc). Existe una gran variedad de 
estudios respecto a las interferencias que redes 
inalámbricas, sistemas GSM/GPRS/UMTS producen en 
instrumentos médicos (marcapasos, desfibriladores, 
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bombas, etc.) pero hay ausencia de información sobre las 
interferencias que las redes inalámbricas pueden causar en 
sistemas de telemedicina o telemonitorización 
domiciliaria. 

De los estudios encontrados sobre efectividad de 
transmisión se concluye que en muy pocos casos (sólo 
uno entre los estudios incluidos) la efectividad de la 
transmisión llega al 100%, existen fallos de conexión, 
zonas en las que la cobertura es baja, errores en la 
trasmisión de los paquetes y no siempre la calidad de los 
datos transmitidos es aceptable. Además, se ha 
comprobado que pueden existir interferencias entre redes, 
sobre todo con el aumento de dispositivos electrónicos en 
los domicilios, lo que requiere una minuciosa 
planificación de la aplicación. 

Dentro de los estudios incluidos sobre interferencias en 
instrumentación médica hay una gran variedad de 
resultados obtenidos. Sin embargo, se puede observar 
cómo en la realidad sí que existen interferencias que han 
sido documentadas, que en la mayoría de los casos no son 
críticas, pero sí que existen evidencias de casos donde la 
vida del paciente podría correr peligro. Por tanto, algunas 
de las interferencias tendrán efectos negativos en los datos 
grabados, si éstos se envían posteriormente a un centro 
médico, y otras interferencias tendrán un efecto negativo 
directo sobre los pacientes, pudiendo ser críticas en 
algunos casos. Es por ello que se recomienda, sobre todo 
con el aumento de las tecnologías de comunicaciones en 
los domicilios, realizar un protocolo de medidas para 
evaluar los posibles riesgos de interferencias de estos 
dispositivos en entornos domésticos 

Hay que mencionar la guía (todavía en borrador) 
propuesta por el U.S. Food and Drug Administration, con 
el nombre “Radio-Frequency Wireless Technology in 

Medical Devices”.  En este borrador se intenta ayudar a la 
industria, proveedores de sistemas o consultores en el 
diseño, desarrollo y evaluación de la tecnología 
inalámbrica de radiofrecuencia en dispositivos médicos. 
Referencia estándares de Estados Unidos y también 
internacionales y discute aspectos de la regulación de 
calidad de sistemas. La guía es muy completa a nivel 
teórico, y explica todos los aspectos que se deben tener en 
cuenta. Sin embargo, tampoco aquí establecen un 
protocolo de medidas concretas para cada tipo de 
dispositivo o red.  

Esto pone de manifiesto la falta de estudios y 
recomendaciones concretas a seguir en la implantación de 
sistemas de biomonitorización domiciliaria que utilicen 
redes inalámbricas, cuando es posible que coexistan otras 
comunicaciones inalámbricas en el mismo domicilio o en 
el entorno. 
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Resumen 
 
En este artículo se presenta el diseño y  la evaluación de un 
entorno web orientado a la aplicación de un servicio de 
teledermatología.  Los médicos de atención primaria, a través del 
sistema, envían imágenes clínicas e información relativa a la 
historia clínica del paciente junto con el motivo de la consulta al 
especialista dermatólogo, quien  valora las pruebas enviadas y 
ofrece una primera orientación diagnóstica. El sistema 
desarrollado proporciona un entorno de comunicaciones seguro 
que garantiza la confidencialidad e integridad de los datos 
intercambiados. Tras realizar la evaluación técnica del sistema y 
encontrarse actualmente en marcha  la evaluación clínica, los 
primeros resultados obtenidos  reflejan un alto grado de 
aceptabilidad del sistema tanto en los pacientes como en los 
profesionales sanitarios participantes y apuntan a una mejora  en 
el acceso a la atención sanitaria dermatológica. 

1. Introducción 
La aplicación de las nuevas tecnologías en favor de la 
medicina es, a día de hoy, una solución atractiva ante el 
incremento actual de la demanda de atención sanitaria, 
consecuencia  tanto del aumento de la población como del 
progresivo envejecimiento de la misma .Este hecho que 
muchas veces conlleva al desbordamiento de los servicios 
públicos de salud y que además propicia un incremento en 
el gasto dedicado a la atención sanitaria, impulsa la 
necesidad de diseñar y desarrollar servicios de telemedicina 
que permitan tanto disminuir estos costes, como agilizar el 
acceso a los servicios de salud. De la misma forma, y con 
el objetivo de facilitar y agilizar la prestación de servicios 
sanitarios a personas con enfermedades en la piel, nace la 
Teledermatología. Este es un ámbito de gran interés y 
amplia expansión en el campo de la e-Salud, ya que, por 
ejemplo, en algunos casos de cáncer de piel, un diagnóstico 
precoz aceleraría la aplicación del tratamiento adecuado 
evitando así un empeoramiento de la enfermedad del 
paciente. Teniendo en cuenta que en la comunidad de 
Aragón el tiempo de espera medio entre la  primera visita al 
centro de salud y la visita al  especialista  es de 
aproximadamente 60 días, la utilización de una aplicación 
de teledermatología con la que se consigue reducir a una 
semana el tiempo requerido hasta la obtención de una 
primera impresión diagnóstica, permitirá agilizar el acceso 
a la atención dermatológica y orientar los casos urgentes. 

Además, en zonas como Aragón, en las que existe una gran 
dispersión de la población, las visitas al especialista 
suponen para pacientes y familiares un coste en tiempo, 
desplazamientos y días de trabajo perdidos, por lo que, una 
solución de estas características evitaría las pérdidas en 
situaciones no necesarias. Teniendo en cuenta estos 
factores y la demanda que plantea la sociedad actual, el 
estudio y diseño de un sistema de estas características es, 
sin duda, una apuesta de gran interés y relevancia social. 

Actualmente existen dos propuestas para la aplicación de 
Teledermatología [1]. La primera de ellas se basa en la 
realización de consultas a través de sistemas de 
videoconferencia. Estos sistemas presentan la ventaja de 
permitir un contacto “face to face” con el especialista, pero 
el coste de los equipos de videoconferencia y los 
requerimientos necesarios para obtener una transmisión de 
imágenes de alta calidad, favorecen la búsqueda de otras 
alternativas. Consecuencia de ello, surge la utilización de 
sistemas store and forward [2]. Este tipo de sistemas, se 
basa  en el envío (a través de Internet)  de informes 
asociados a consultas (siendo estos, en algunas ocasiones, 
información insuficiente para valorar al paciente). Además, 
muchos de estos sistemas hacen uso del correo electrónico 
para la aplicación del servicio de teledermatología 
quedando comprometida la seguridad de los datos médicos 
enviados. 

 En este proyecto de teledermatología, basándonos en las 
técnicas  store and forward, se ha desarrollado un entorno 
web, que cumpliendo con todos los estándares de seguridad 
en el envío de información médica por la red, provee la 
información e imágenes  necesarias para valorar la 
enfermedad del paciente. El objetivo que se persigue es la  
creación de un escenario de comunicación entre los centros 
de atención primaria y los dermatólogos que permita  la 
obtención de una primera orientación diagnóstica por parte 
del especialista en un periodo de tiempo inferior a una 
semana que aconseje o no una posterior visita al mismo. 
Gracias a la creación de un grupo multidisciplinar, formado 
por personal sanitario y personal técnico se consigue que 
los objetivos de desarrollo y evaluación del sistema estén 
enfocados a maximizar los beneficios en el área de salud 
bajo un soporte técnico que avala su viabilidad y 
efectividad.  
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2. Arquitectura del Sistema 
En la figura 1 se muestra el esquema de  la arquitectura del 
sistema. En el centro de control técnico se encuentra  el 
servidor WEB  que contiene la aplicación de 
teledermatología. Los médicos de atención primaria se 
conectan, mediante un navegador web, al servidor para  
realizar las consultas, adjuntar las pruebas médicas y 
enviarlas al dermatólogo correspondiente. De la misma 
forma, cada vez que este último recibe el aviso de las 
nuevas consultas realizadas se conecta al servidor para 
valorar y enviar un diagnóstico al médico de atención 
primaria en base a la información proporcionada por este. 
Las diferentes partes del sistema son explicadas en los 
siguientes apartados. 

Centro de atención primaria

Centro de Control
Técnico

Servidor WEB

Centro Especialista
Dermatología

Internet

 
Figura 1. Esquema general de la arquitectura del sistema 

2.1. Adquisición y envío de imágenes 

Cada vez que el médico de atención primaria realiza una 
nueva asistencia debe registrar primero al paciente en la 
base de datos del sistema (si no lo está ya), y crear una 
nueva hoja de consulta en la que además de incluir las 
razones del motivo de la misma se adjuntan  las imágenes 
médicas y observaciones necesarias. Puesto que gran parte 
de la información que utiliza el especialista para emitir un 
diagnóstico se extrae de las imágenes  clínicas enviadas, es 
de gran importancia que estas sean de alta calidad. Por ello, 
las cámaras utilizadas deben cumplir con una serie de 
características para la captación de imágenes 
dermatológicas detalladas en estudios de imagen médica 
(resolución mínima de 4-5Mpx, zoom óptico de 3x, 
permitir la utilización del modo Macro, flash, 
configuración ISO entre 80 y 100 y obtener imágenes con 
resolución mínima 1600x1200). Además, para la captación 
de las mismas se seguirá un protocolo elaborado por la 
Asociación Americana de Telemedicina (ATA) para la 
realización de imágenes fotográficas utilizadas en sistemas 
store and forward de teledermatología [3].  

La tecnología de programación web utilizada se basa en la 
utilización de servlets y JSP (Java Server Pages). Esta es 
una tecnología Java que permite generar contenido 

dinámico para web en forma de páginas HTML. En 
concreto, se utiliza el framework  Apache Jakarta Struts 
que ofrece un potente marco de programación basado en el 
modelo de diseño MVC (Model-View-Controller). Este 
modelo separa las partes lógica de la aplicación, 
presentación y procesado de las peticiones, lo que facilita la 
extensión de la aplicación en el futuro. El motor de base de 
datos escogido  es MySQL, utilizando un driver JDBC para 
proporcionar conectividad con las aplicaciones 
desarrolladas en Java. Visualización de imágenes y envío 
del diagnóstico 

En una consulta teledermatológica, el envío de imágenes de 
alta calidad es determinante  para proporcionar al 
dermatólogo una prueba que permita reproducir de la forma 
más exacta posible la realidad. Introducir una herramienta 
de visualización de imágenes en el sistema, es por tanto, 
algo esencial que permitirá al especialista extraer la mayor 
cantidad de información útil de las imágenes adjuntadas a 
las consultas. En este proyecto, se ha desarrollado una 
herramienta de visualización Flash que aparece totalmente 
integrada en las páginas de consulta.  De esta forma, el 
dermatólogo puede examinar la información aportada por 
el médico de atención primaria a la vez que evalúa las 
imágenes asociadas a ella. Para cada una de las consultas, 
en la parte izquierda del visualizador se muestra la galería 
de imágenes asociadas a la misma, permitiendo seleccionar 
en cada momento  la imagen a mostrar en la parte central 
del visualizador. 

 

 
Figura 2. Visualizador de imágenes 

La figura 2 muestra el visualizador desarrollado. Este 
proporciona herramientas  de zoom, cálculo de distancias y 
áreas, ajustes de brillo y contraste y calibración de imagen. 
Una vez valorada la información disponible en la web, el 
dermatólogo enviará el diagnóstico al médico de atención 
primaria, quien recibirá, además de un correo de aviso, una 
nueva entrada en su bandeja de consultas revisadas por el 
especialista del servicio de teledermatología. Los 
diagnósticos emitidos por el dermatólogo se realizarán de 
acuerdo a los códigos oficiales sobre diagnósticos CIE-9 
facilitando de esta forma, además de  su comprensión la 
posible integración de la información del sistema en la 
historia clínica del paciente [4]. Puesto que los hospitales 
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en los que está siendo evaluada la aplicación no disponen 
todavía de la historia clínica electrónica, se utiliza una base 
de datos de pacientes desarrollada para el proyecto piloto. 
En un futuro se espera que esta sea integrada en los 
sistemas de información de los hospitales participantes. 

2.2. Seguridad 

Puesto que los datos sanitarios son de carácter personal, el 
tratamiento de los mismos queda bajo el ámbito de la 
protección de la LOPD (ley orgánica de protección de datos 
de carácter personal). Además, por ser considerados como 
datos de nivel alto, cualquier fichero que contenga datos de 
salud debe cumplir con las medidas de seguridad asociadas 
a este nivel (artículo 20 y ss del Real Decreto 994/1999), 
cumpliendo de esta forma con las medidas de seguridad 
establecidas para los niveles básico, medio y alto. 
Atendiendo a las especificaciones detalladas en las leyes y 
decretos mencionados, el sistema de teledermatología 
desarrollado cuenta con los siguientes aspectos: diferentes 
vistas del sistema que permiten ofrecer acceso diferenciado 
al mismo en función del rol del usuario, hojas de 
consentimiento informado firmadas por los pacientes que 
aceptan participar en el proyecto, fichero de los usuarios 
registrados y permisos correspondientes, registro de fecha, 
hora, dirección IP, permisos y acciones de los usuarios que 
acceden a la aplicación, sistema de backup de la base de 
datos y pruebas médicas que se activa dos veces al día y 
permite disponer de copias de respaldo y recuperación de la 
información almacenada, utilización del protocolo SSL 
para la transmisión de datos que aporta confidencialidad e 
integridad en los datos enviados por la red y utilización de 
acceso al sistema por certificados  RSA cliente. 

3. Evaluación del sistema 
El objetivo que persigue la evaluación de este sistema de 
telemedicina es obtener indicadores de la accesibilidad, 
satisfacción, relación efectividad-coste y calidad 
diagnóstica obtenida derivada de la implantación del 
sistema propuesto, con el fin de conseguir pruebas 
científicas que  mejoren, y/o aconsejen o no la adopción de 
esta solución en un entorno real [5]. Esta evaluación se 
plantea como una herramienta para obtener resultados 
parciales que permitan una realimentación en el proceso de 
implantación. La evaluación ha sido dividida en tres fases: 
fase 1: evaluación técnica, fase 2: evaluación clínica y fase 
3: evaluación de la implantación del servicio de 
teledermatología sobre un entorno real. El éxito de la 
implantación de manera efectiva y continuada de este 
servicio reside por una parte en la motivación de los 
facultativos participantes y por otra en realizar un 
exhaustivo proceso de evaluación que permita demostrar la 
efectividad y utilidad del  sistema de telemedicina. 

Durante la primera fase se evalúa más a fondo la viabilidad 
técnica del sistema, siendo el objetivo de la misma 
determinar  la eficiencia y usabilidad del software 
desarrollado para incentivar un proceso de realimentación y 
favorecer su mejora. Una vez finalizada esta primera fase, 
se inicia la evaluación clínica del sistema. El objetivo de 
esta fase es determinar la concordancia y exactitud 
diagnóstica del sistema de teledermatología en función de 

diferentes enfermedades del paciente y otros factores. Para 
ello, se realiza un estudio en el que se compara el 
diagnóstico  obtenido con telemedicina con el Gold 
Standard. Este estudio consiste en realizar una primera 
consulta por teledermatología y una segunda consulta por 
el método tradicional con el mismo especialista que realizó 
la primera a través del sistema de telemedicina siendo el 
tiempo entre ambas consultas el menor posible. Por último, 
en rasgos generales, los objetivos que se pretenden 
conseguir durante la tercera fase de evaluación del sistema, 
con el fin de favorecer un proceso de continua mejora del 
sistema, son los siguientes: 

Determinar el grado de satisfacción de los pacientes y 
personal sanitario ante la utilización de técnicas de 
telemedicina. 

• 

• Determinar las mejoras obtenidas con la introducción 
del sistema de telemedicina (ahorro en tiempo y costes 
tanto directos como indirectos). 

 
Para llevar a cabo  la primera y tercera fase de la 
evaluación se han diseñado cuestionarios de valoración 
general dedicados a pacientes y profesionales, fichas de 
consulta y mantenido reuniones periódicas con los 
profesionales sanitarios implicados en el desarrollo del 
proyecto. En estas fichas y cuestionarios se pregunta de 
manera general  a los pacientes la valoración del sistema, la 
comodidad, el tiempo invertido hasta obtener el 
diagnóstico, costes ahorrados en desplazamientos,  y a los 
profesionales sanitarios además de la valoración general del 
sistema, aspectos de efectividad técnica de la aplicación  y 
cuestiones acerca de la utilidad real del sistema. 

4. Resultados y discusión 
Desde el comienzo se ha trabajado en estrecha 
colaboración y coordinación con el personal sanitario que 
participa en el proyecto, de forma que el diseño y 
desarrollo de las herramientas de la aplicación de 
teledermatología están enfocados a ser utilizadas por un 
usuario de perfil médico. La primera fase de evaluación del 
sistema, la evaluación técnica, ha sido realizada durante 4 
meses con la participación de 3 médicos de atención 
primaria y una dermatóloga. Esta evaluación   ha permitido 
introducir las mejoras necesarias para facilitar el manejo y  
la utilidad de la aplicación. Además, gracias a esta primera 
fase de evaluación, se han podido determinar  de forma más 
exacta las necesidades que plantea una consulta 
dermatológica, adaptando por ello  tanto las herramientas 
desarrolladas   como la información relativa al paciente que 
se muestra en cada consulta.  

Aunque es en la tercera fase cuando se espera obtener 
resultados de satisfacción en pacientes y profesionales 
sanitarios, durante estos primeros meses de trabajo se han 
repartido encuestas entre los participantes para recoger las 
primeras impresiones acerca del sistema de 
teledermatología, obteniendo resultados de alta satisfacción 
tanto en  los pacientes como profesionales sanitarios. A 
pesar de que estos resultados son muy preliminares, puesto 
que en el corto periodo de tiempo en el que se ha probado 
el sistema sólo han sido encuestados 8 pacientes, todos los 
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indicadores apuntan a obtener un  grado alto de éxito en la 
implantación del servicio de teledermatología. Todos los  
pacientes valoran de forma positiva el hecho de obtener un 
diagnóstico de forma rápida por parte del especialista y tan 
sólo 1 de los 8 pacientes valora de forma negativa que esto 
no implique un encuentro personal con el mismo. El 88% 
se sintió cómodo con el proceso de la consulta y este 
mismo porcentaje de gente volvería a utilizar el sistema de 
teledermatología en otra ocasión además de no estar 
preocupados por la falta de intimidad que pueda suponer 
enviar sus datos a través de la red. Además, un 62.5% de 
los pacientes considera ahorraría costes  al evitar el 
desplazamiento hasta la consulta del especialista. 

Tanto las médicos de atención primaria como la 
dermatóloga, coinciden en que el sistema es fácil de usar 
(invirtiendo una media de una hora para el aprendizaje de 
su utilización) e intuitivo y que además el servicio de 
teledermatología se ajusta a las necesidades plateadas que 
se querían solucionar. Afirman que los escasos fallos 
técnicos se produjeron al inicio de la puesta en marcha y 
que en ningún momento afectaron al acto médico. Todas 
coinciden en que el sistema de teledermatología es efectivo 
para casos urgentes, y que aconsejarían su adopción sobre 
un entorno de salud de forma permanente ya que existe un 
alto grado de satisfacción por la utilización del sistema. A 
diferencia de los escasos cambios organizativos que 
implica la puesta en marcha del sistema para las médicos 
de atención primaria, la adopción de este sistema de 
teledermatología de forma permanente, supondría cambios 
organizativos de agenda considerables para la dermatóloga. 

La dermatóloga considera  además que, a pesar de que las 
cámaras adquiridas cumplen los requerimientos necesarios, 
conseguir la captación de imágenes de alta calidad 
diagnóstica es complicado y en algunas ocasiones no es 
posible, por ello, emitir un diagnóstico con total seguridad. 
Por lo tanto, se va a plantear la realización de cursos de 
formación para la captación de imágenes médicas y la 
adquisición de dermatoscopios que permitirán una mejor 
aproximación diagnóstica en las lesiones pigmentadas. 

Se estima que la aplicación del servicio de teledermatología 
ahorrará costes en desplazamientos a los pacientes (sobre 
todo a aquellos que tengan que desplazarse desde fuera de 
Zaragoza) y pérdidas de días de trabajo, implicando para 
los centros de Salud que participen en el proyecto (y que ya 
posean de una conexión a Internet) un desembolso inicial 
mínimo. 

Actualmente se está llevando a cabo la evaluación clínica 
del sistema. Para la realización de este estudio se cuenta 
con la colaboración de un mayor número de dermatólogos 
y médicos de atención primaria de forma que vamos a 
poder obtener  así, además de los resultados de 

concordancia diagnóstica, indicadores de variabilidad 
intraobservador e interobservador. 

5. Conclusiones 
En este artículo se ha presentado un entorno WEB para la 
aplicación de un servicio de teledermatología que 
favorecerá la comunicación entre atención primaria y 
especializada, permitiendo el intercambio de datos e 
imágenes clínicas a través de la red de forma que se 
garantiza la confidencialidad e integridad de los mismos. 
Tras los primeros meses de evaluación del sistema se han 
obtenido resultados muy positivos entre  los pacientes y 
profesionales sanitarios  que han participado en el proyecto. 
El sistema se ajusta a las necesidades planteadas, 
permitiendo mejorar el acceso a la atención dermatológica  
e implicando escasos  costes y cambios organizativos para 
los centros de salud. La alta aceptabilidad del sistema 
obtenida entre los pacientes (quienes se han sentido 
cómodos durante el proceso de consulta y además han 
reducido costes) y entre los profesionales sanitarios, que 
apoyan y aconsejan la utilización  del sistema, indica un 
alto grado de éxito en la  implantación futura de este 
sistema de teledermatología sobre un entorno real. 
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Resumen 
 
Este artículo presenta una visión general de la Plataforma 
Virtual de Salud (PVS), un enfoque alternativo para la creación 
de un sistema basado en el uso del PHR en el ámbito del 
turismo médico o de salud. La plataforma descrita pretende 
integrarse con los sistemas de información sanitarios, de 
manera que resulte una herramienta útil y ventajosa tanto para 
el paciente-turista como el profesional sanitario. Asimismo, se 
analizan los diferentes casos de uso, que muestran las diversas 
aplicaciones de la plataforma y los beneficios potenciales que 
aporta al entorno del turismo médico o de salud. 

1. Introducción 
El turismo médico o de salud se ha incrementado 
significativamente durante los últimos años. Así, un alto 
número de pacientes se han desplazado de sus países de 
origen a otros lugares para recibir asistencia médica, 
principalmente motivados por tres factores: 
• El coste económico de los procedimientos es mucho 

más asequible que en sus países de origen. Algunos 
de los más solicitados se engloban en los campos de 
la odontología, ortopedia, cardiología, oftalmología y 
estética.  

• Evitar las largas listas de espera que existen en sus 
países de origen. Por ejemplo, en Gran Bretaña, un 
paciente puede llegar a esperar más de un año para 
que se le coloque una prótesis de cadera [1].  

• Los destinos típicamente turísticos les permiten pasar 
unas agradables vacaciones de recuperación post-
procedimiento, disfrutando del clima, la calidad de 
las instalaciones turísticas, la oferta complementaria, 
etc. 

En la actualidad, existen diversas compañías, como 
Health Tourism India [2] o PlacidWay [3], que ofrecen 
paquetes de turismo médico o de salud, que incluyen los 
desplazamientos, el procedimiento y la estancia, 
especialmente en países asiáticos como la India, Tailandia 
y Singapur (tres de los destinos de turismo médico más 
importantes a nivel mundial) u otros lugares como 
Oriente Medio o Sudamérica.  

En este escenario, surge la necesidad de interoperar y 
utilizar estándares y herramientas de comunicación entre 
los diferentes sistemas informáticos del sector sanitario a 
nivel internacional, de manera que se pueda facilitar y  

garantizar la continuidad asistencial del paciente-turista 
entre su país de origen y el país donde es tratado. 

Las Illes Balears son un destino turístico de primer nivel 
que apuesta constantemente por la innovación turística 
con el objeto de mantener su prestigio, atraer el turismo 
de calidad y fomentar la desestacionalización de la 
temporada turística. 

De esta manera, aprovechando la experiencia e 
infraestructura turística de nuestra región, la Plataforma 
Virtual de Salud (PVS) ha de permitir evaluar la 
viabilidad técnica, económica y social de este tipo de 
herramientas a la hora de ampliar la oferta turística.  

2. Estado del arte  
La Plataforma Virtual de Salud (PVS) se basa en la 
utilización de un Personal Health Record (PHR) [4] para 
almacenar la información médica del paciente. A 
diferencia de los Electronic Health Record (EHR) [5], 
donde la información la introduce y gestiona personal 
sanitario autorizado, los datos almacenados en un PHR 
son gestionados por el propio paciente. Un PHR está 
diseñado para ser utilizado por el paciente permitiendo 
guardar, además de la información médica, datos 
referentes a los hábitos alimentarios, la práctica de 
ejercicio u otra información que tal vez su médico 
desconozca. 

El interés de la población por conocer y gestionar su 
información sanitaria, así como los menores requisitos de 
interoperabilidad y la simplicidad tecnológica de los PHR 
frente a los EHR, han hecho que cada vez se estén 
utilizando y desarrollando más sistemas basados en el uso 
del PHR. 

Actualmente, son varios los proyectos que han 
comenzado a dar los primeros pasos en el campo de la 
utilización de los PHR. Uno de ellos es el Traveler’s 
Electronic Health Summary Template (TET) [6], que 
propone un sistema estandarizado de PHR, con capacidad 
de almacenamiento en dispositivos portátiles, diseñado 
para alcanzar la interoperabilidad entre los diferentes 
sistemas sanitarios de los países pertenecientes a la 
Cooperación Económica del Asia-Pacífico (APEC). 

Recientemente, la organización para el desarrollo de 
estándares sanitarios HL7 (Health Level Seven) [7] ha 
publicado el borrador de un modelo funcional estándar de 
PHR [8], definiendo las funcionalidades y pautas de 
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interoperabilidad que un PHR debe contemplar. 
Asimismo, la iniciativa IHE (Integrating the Healthcare 
Enterprise) [9] incluye entre sus perfiles de integración el 
XPHR (Exchange of Personal Health Record Content), 
que define los estándares a utilizar para gestionar el 
intercambio de información entre los sistemas PHR 
utilizados por los pacientes y los EHR utilizados en los 
centros sanitarios.    

Desde un punto de vista más comercial, existen sistemas, 
no orientados específicamente al turismo sanitario, que 
ofrecen al paciente medios para crear y mantener su 
propio PHR, como son MedKey [10] o CapMed [11]. 
Estas herramientas permiten, además, el almacenamiento 
del PHR en dispositivos portátiles, como USBs o 
memorias Flash. También se encuentran HealthVault [12] 
de Microsoft o los sistemas más recientes como miVitals 
[13] y el nuevo servicio de Google orientado a la salud 
(Google Health) [14], que, entre otras funcionalidades, 
incluye la del PHR.  

Además, existen diversas herramientas de la Web 2.0 
relacionadas con la salud como PatientsLikeMe [15] o 
Patient Opinion [16], que permiten compartir experiencias 
personales en cuanto a enfermedades y centros sanitarios, 
respectivamente. Este tipo de redes sociales está logrando 
captar el interés del paciente en el uso de las nuevas 
tecnologías para mejorar su calidad de vida. 

A pesar de todo, hoy en día el uso del PHR es 
relativamente bajo debido, principalmente, a la 
desconfianza que aun existe por parte del paciente 
respecto a la privacidad y seguridad de este tipo de 
sistemas y la creencia en su dificultad de uso [17].   

Por otra parte, algunos médicos muestran desconfianza 
respecto a la información insertada por el paciente o 
temen encontrarse con un exceso de información que les 
entorpezca, en lugar de facilitarles, su trabajo [17]. 
Además, en algunos casos, existe cierta reticencia a 
almacenar la información en formato electrónico por 
temor a su pérdida. 

3. Descripción de la Plataforma  
La PVS está diseñada para ser una plataforma sencilla y 
fácil de utilizar, cuya información contenida sea 
comprensible por el paciente.  

Como puede apreciarse en la figura 1, la plataforma está 
compuesta por dos módulos: 

• El PHR, que contiene información médica básica y 
relevante del paciente-turista (diagnósticos, 
medicación, alergias, etc.) codificada en terminología 
SNOMED (Systematized Nomenclature of Medicine-
Clinical Terms). 

• El módulo de Teleconsulta, que permite al personal 
sanitario citar y consultar a un paciente,  solicitar una 
segunda opinión o remitirle a un especialista.  A 
través de este módulo, es posible también 
intercambiar información con otros sistemas 
incluyendo imágenes y vídeos codificados en formato 

DICOM (Digital Imaging and Communications in 
Medicine). 

Es de vital importancia que los datos almacenados en el 
PHR estén actualizados y puedan interoperarse con otros 
sistemas de información. En este sentido, además de la 
utilización de mensajería HL7, se ha optado por la 
utilización de los estándares SNOMED y DICOM. 

SNOMED es una colección de terminología médica 
procesable y sistemáticamente organizada, que cubre la 
mayoría de áreas de información clínica, como 
enfermedades, hallazgos, procedimientos, 
microorganismos, fármacos, etc. [18] La utilización de 
esta terminología permite al usuario leer y añadir 
información en su propio idioma, ya que el estándar se 
encarga de llevar a cabo la traducción apropiada y 
almacenar los datos codificados. Además, SNOMED 
contiene gran cantidad de sinónimos que facilitan al 
paciente-turista, generalmente poco familiarizado con la 
terminología médica, la inserción de datos en su PHR.  

Por otra parte, DICOM es un estándar ampliamente 
difundido y utilizado para manipular, almacenar, imprimir 
y transmitir información en imágenes médicas [19] que 
facilita el intercambio e integración de estas imágenes 
entre diferentes sistemas de información  

 

Figura 1.  Arquitectura de la Plataforma Virtual de Salud (PVS)  

La plataforma puede comunicarse con los sistemas de 
información propios de organizaciones tanto sanitarias 
(hospitales, clínicas privadas, centros de salud, etc.) como 
no sanitarias (hoteles, centros vacacionales, puertos 
deportivos, etc.) mediante los módulos de Integración. 

La PVS nace con vocación de ser un entorno que ayude a 
compartir y traducir la información básica de salud entre 
pacientes de diferentes lugares. No pretende cubrir la 
funcionalidad de un HIS (Hospital Information System) o 
HCE (Historia Clínica Electrónica) completo, sino apoyar 
el proceso de intercambio entre sistemas actuando de 
enlace. 

En este sentido la plataforma está basada en los 
estándares internacionales de interoperabilidad ya 
comentados (SNOMED, HL7 y DICOM) de forma que se 
pueda interoperar con cualquier HIS o HCE del mercado. 
La PVS dispone de componentes y tecnología para 
garantizar dicha interoperabilidad: 
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• Para la integración de imagen médica se utiliza 
la tecnología MIO de C2C [20]. 

• Para el intercambio de mensajería HL7 se 
dispone de un sistema de mensajería embebido. 

• Para la realización de teleconsultas se utilizan los 
servicios de la plataforma web MDPIXX.com 
[21] de intercambio de casos clínicos, imágenes 
y vídeos. 

Aunque actualmente la plataforma se integra con el 
sistema de gestión de consultas médicas MEDAS de C2C, 
la PVC ha sido diseñada para poder ser integrada con 
cualquier otro sistema. 

Finalmente, el paciente-turista, así como el personal 
sanitario u otros usuarios autorizados, accede a la 
plataforma a través de un portal web centralizado 
accesible desde Internet. Además, puede almacenar y 
trasladar sus datos médicos más importantes en 
dispositivos portátiles como USB o tarjetas de memoria, 
para el caso de que sufra algún contratiempo y deba ser 
atendido de urgencia en un centro sin acceso a Internet. 

A continuación se describe un ejemplo típico de 
utilización de la plataforma: 

• Un paciente-turista, que va a someterse a un 
procedimiento médico en un destino turístico, 
contacta con un centro sanitario a través de la 
plataforma y acuerda una teleconsulta. 

• El paciente-turista, o su médico en el país de origen, 
introduce en el PHR información médica relativa a su 
procedimiento (análisis, pruebas preoperatorias, 
imágenes médicas, etc.) 

• El personal sanitario que va a atender al paciente-
turista en su destino accede a la información del PHR 
para preparar el procedimiento y visita al paciente-
turista a través de una teleconsulta. 

• El paciente-turista viaja al destino y es sometido al 
procedimiento.  

• El paciente-turista, o el personal sanitario que lo ha 
atendido, introduce toda la información médica 
relativa al procedimiento en el PHR. Esta 
información médica generada queda a disposición del 
paciente-turista o su médico en su país de origen para 
futuras consultas o procedimientos. 

• El paciente-turista regresa a su país. 

4. Casos de uso 
La principal fuente de innovación de la PVS no reside 
tanto en la tecnología utilizada como en su aplicación al 
turismo médico o de salud. En este sentido, se describen 
tres casos de uso a partir de los que desarrollar posibles 
modelos de negocio basados en la utilización de la 
plataforma. 

4.1. Asistencia sanitaria completa 

Independientemente del turismo de salud, frente a la 
creciente competitividad entre destinos turísticos, la 

utilización de la PVS puede ofrecerse como un distintivo 
de calidad o valor añadido para un destino. 

En este caso, el turista podría incluir como parte del 
paquete turístico que contrate para sus vacaciones la 
utilización del PHR de la plataforma. En el PHR, el 
turista almacenaría la información relativa a su salud que 
podría ser de utilidad en caso de sufrir algún contratiempo 
o accidente. 

Los centros sanitarios del destino turístico estarían 
adscritos a la plataforma, de manera que, en caso de 
atender a un turista usuario de la PVS, podrían acceder a 
información vital para su procedimiento y posterior 
recuperación. 

Este modelo facilitará la movilidad y la cobertura 
sanitaria internacional de los turistas.  

4.2. Turismo de salud 

Este caso es el más común, el que más se ajusta a la 
realidad actual del turismo de salud y hacia el cual se 
orienta en primera instancia la plataforma. 

Este modelo de negocio permitiría fomentar el turismo de 
salud en un destino turístico con los beneficios que ello 
conlleva. 

Desde su país de origen, el paciente-turista concierta una 
estancia y procedimiento médico de primera calidad que, 
de otra forma, en su país le resultarían excesivamente 
costosos. 

La plataforma posibilitaría la comunicación entre el 
paciente-turista y el personal sanitario del destino 
turístico, así como el almacenamiento de la información 
generada antes, durante y después del procedimiento. 

Los centros sanitarios y la oferta complementaria del 
destino turístico verían incrementado su volumen de 
negocio, contribuyendo al crecimiento económico de la 
región. 

4.3. Estancias de salud en los destinos turísticos 

Este caso ofrece al paciente-turista la posibilidad de 
recuperarse de un procedimiento médico aprovechando 
las condiciones climatológicas o infraestructuras de un 
destino turístico. 

El modelo basado en este caso de uso está orientado al 
paciente-turista que sufra alguna dolencia o se haya 
sometido a algún procedimiento en su país que requiera 
de unas condiciones climatológicas, medioambientales o 
de relajación particulares  para una adecuada 
recuperación. 

El paciente-turista se alojaría en un centro turístico 
especializado adscrito a la PVS, a través de la cual sería 
periódicamente monitorizado y visitado a distancia. El 
centro turístico debería disponer de personal capacitado 
para atender correctamente al paciente-turista y formado 
en el correcto uso de la plataforma. 

De esta forma los centros turísticos podrían ampliar su 
oferta de servicios, atrayendo turismo de calidad y 
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contribuyendo a la desestacionalización de la temporada 
turística. 

5. Beneficios esperados 
Con el desarrollo de la Plataforma Virtual de Salud 
presentada se prevén obtener los siguientes beneficios: 

• Facilitar el acceso de los pacientes a procedimientos 
médicos de calidad a unos costes económicos 
razonables. 

• Contribuir a la continuidad asistencial, favoreciendo 
la cobertura sanitaria de los pacientes en cualquier 
parte del mundo. 

• Contribuir al crecimiento económico de los destinos 
turísticos, impulsando la creación de nuevos modelos 
de negocio relacionados con el turismo médico. 

• Diversificar la oferta turística y promocionar el 
turismo de calidad en los destinos turísticos.  

• Contribuir a la desestacionalización turística y a la 
creación de nuevos servicios turísticos de valor 
añadido. 

• Promover e incrementar el uso del PHR y explotar 
sus capacidades de interoperabilidad con sistemas 
EHR. 

• Promocionar el uso de las Nuevas Tecnologías de la 
Información y las Comunicaciones (NTIC) para la 
mejora de la calidad de vida de los pacientes y su 
movilidad internacional. 

6. Resultados y futuros trabajos 
Dentro de la línea de investigación iniciada, 
aprovechando los resultados conseguidos, está previsto 
trabajar en los siguientes temas: 

• Establecer colaboraciones a nivel nacional o 
internacional para el desarrollo de un proyecto a 
mayor escala. 

• Investigar y evaluar la viabilidad y sostenibilidad de 
otros modelos de negocio. 

• Investigar para generar nuevos conocimientos sobre 
el PHR y en sus posibles usos. 

• Interoperar la plataforma desarrollada con el sistema 
sanitario público balear a través del proyecto Historia 
de Salud Electrónica desarrollado por el Servei de 
Salut de les Illes Balears (ib-Salut) [22]. 
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Resumen 
 
En este artículo se presenta  el desarrollo e implantación de un 
nuevo  servicio de Tele-EEG entre la Fundación Hospital de 
Calahorra (FHC) y el Hospital San Pedro de Logroño, así como  
la valoración del impacto ocasionado sobre pacientes, personal 
sanitario y los centros implicados. Este sistema permite que un 
neurofisiólogo desde Logroño controle y supervise en tiempo 
real la prueba de video EEG que se realiza a los pacientes en la 
FHC. La implantación de este nuevo servicio está siendo 
valorada de forma muy positiva, ya que el sistema de tele-EEG 
permite proporcionar los mismos resultados diagnósticos 
mejorando  el acceso a la  prestación de este servicio, de forma 
que se reducen los costes en desplazamientos y el tiempo total 
dedicado para la realización de la prueba. 

1. Introducción 
La electroencefalografía (EEG) es una exploración 
neurofisiológica  no invasiva que permite el registro de la 
actividad eléctrica  cerebral en condiciones de reposo o 
sueño y durante distintas activaciones como la 
estimulación luminosa intermitente o situaciones de 
hiperpnea. El registro de la señal electroencefalográfica es 
una prueba de gran interés para el diagnóstico de 
importantes enfermedades, como la epilepsia o cualquier 
fenómeno que altere la conciencia. Esta es además, una 
técnica utilizada en diversas especialidades sanitarias 
como  la neurología, la medicina interna y la pediatría. A 
pesar de ser una prueba ampliamente demandada y de uso 
rutinario, este servicio no esta disponible en muchos 
centros sanitarios, lo que dificulta y retarda en muchas 
ocasiones para los pacientes el acceso a este tipo de 
atención sanitaria. De esta manera, la implantación de un 
sistema de telemedicina aplicado al registro y envío de 
señales electroencefalográficas en tiempo real, se presenta 
como una solución atractiva para permitir  a los pacientes 
una mayor accesibilidad a un servicio de estas 
características. 

A pesar de no estar muy extendido todavía el uso de 
sistemas de telemedicina para la transmisión del EEG, la 
primera experiencia de tele-EEG tuvo lugar el año 1974. 
En dicha experiencia realizada  en Canadá,  se 
transmitieron 8 canales (correspondientes a 8 electrodos 

de adquisición de EEG) sobre una línea telefónica. 
Durante estos  últimos años se han sucedido similares 
experiencias y estudios [1] (algunos de los más destacados 
en Finlandia [2]) en los que se analiza, entre otros, el 
envío de la señal del EEG en tiempo real sobre diferentes 
líneas de transmisión. Puesto que esta es, sin duda, la 
aplicación del sistema más interesante  para la supervisión 
del registro de señales electroencefalográficas (aunque 
también se utiliza la transmisión de señales de EEG en 
modo store and forward para revisión de pruebas) será 
necesario disponer de los recursos suficientes para que el 
servicio funcione correctamente. 

Actualmente, en la Fundación Hospital de Calahorra  no 
existe un neurofisiólogo en plantilla encargado de realizar 
y supervisar una prueba de estas características. Por ello, 
todos los pacientes que antes necesitaban una eran 
derivados al hospital San Pedro de Logroño. Con el 
objetivo de ofrecer a los pacientes un  mejor servicio 
sanitario que evite costes en desplazamientos y permita 
disminuir el tiempo invertido en la realización de la 
prueba, se ha llevado a cabo la implantación de un 
sistema de telemedicina aplicado al registro de la señal 
del EEG entre los dos centros sanitarios citados.   

2. Descripción del Sistema 
El sistema implantado consta de tres bloques (ver figura 
1). El primer bloque  (equipo de adquisición de datos que 
permite el registro de la señal del EEG así como la 
grabación del vídeo ambiente) y el segundo (estación de 
lectura en la que se encuentra la aplicación tecnológica 
que permite al especialista el tratamiento y visualización 
de los datos adquiridos) están situados en la Fundación 
Hospital de Calahorra. El tercero, es el PC del 
neurofisiólogo encargado de supervisar  en tiempo real la 
prueba y que controla de forma remota la estación de 
lectura, y por tanto, se encuentra en Logroño. 

El equipo escogido para la de adquisición de datos  es el 
electroencefalógrafo digital  NicoletOne cEEG Module de 
la empresa Viasys. El software del equipo además de 
realizar la adquisición de datos (señal del EEG y vídeo 
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Figura 1. Esquema general del sistema de tele-EEG 

 

ambiente), permite realizar medidas de frecuencias y 
amplitudes sobre las señales del EEG adquiridas, aplicar 
filtros para limpiar la señal, visualizar diferentes 
montajes,  marcar los distintos eventos ocurridos (como 
que el paciente abra y cierre los ojos) e incluso, dispone 
de una aplicación que permite al neurofisiólogo desde 
Logroño supervisar la conexión de los electrodos (ya que 
se le informa de la cantidad de señal que llega a cada uno 
de ellos y de si es o no la adecuada). De esta forma, se 
garantiza totalmente la correcta realización de la prueba. 

El segundo bloque del sistema es una estación de lectura 
en la que se instala la aplicación Study Room de Viasys  
y el Terminal Server 2002 para conseguir conectividad 
tanto con el equipo de adquisición de datos como con el 
tercer bloque que completa el sistema utilizado. La 
estación lectora se conecta al equipo de adquisición de 
datos gracias a la utilización de un cable de red, ya que 
ambos equipos disponen de  un interfaz Ethernet  que 
permite su conexión a la red LAN (100 Mbps) disponible 
en el Hospital. Este  segundo bloque  del sistema amplia 
las funcionalidades del equipo escogido proporcionando 
un entorno de administración para almacenar (puesto que 
cuenta con dos discos de 200Gb de capacidad lo que 
permite además de guardar las pruebas disponer de un 
sistema de backups) y revisar las pruebas realizadas a los 
pacientes. De forma simultánea a la adquisición de datos, 
el neurofisiólogo supervisa la prueba conectándose de 
forma remota a través del Terminal Server a la estación 
de lectura situada en la FHC. Una vez realizada la 
prueba, ésta se transfiere al servidor de almacenamiento 
de pruebas de EEGs  de la FHC y se puede tener acceso a 
la misma desde el Hospital San Pedro de Logroño 
utilizando las conexiones de red ya existentes (líneas 
ADSL de banda ancha 10 Mbps) y utilizadas para la 
revisión de la prueba en tiempo real.

2.1. Adquisición y transmisión de datos 

Los pacientes son citados en la FHC para realizar la 
prueba, donde una enfermera (que ha recibido un curso 
de formación acerca del registro de EEG en Logroño) se 
encarga de preparar los equipos, preparar al paciente 
(conexión del gorro que estos deben llevar con los 
electrodos que permiten el registro de la señal al 

dispositivo de adquisición de datos) y realizar la prueba 
siguiendo las indicaciones  del neurofisiólogo. 
Terminada la preparación de equipos y paciente, la 
enfermera realiza una conexión telefónica con el 
especialista  que no finalizará hasta terminar la prueba de 
forma completa. De esta forma, se aumenta la 
interacción entre ambos profesionales y se permite una 
rápida actuación en casos de alarma. 

2.2. Visualización de resultados 

Gracias a la utilización del Terminal Server, el 
neurofisiólogo se conecta de forma remota a la estación 
de lectura. La figura 2 muestra la pantalla de 
visualización que el neurofisiólogo tiene en su PC. 
Además de visualizar el montaje que se ha seleccionado, 
se muestra el ECG (de gran utilidad para casos de 
infartos) y la señal del vídeo ambiente. Es importante 
que la recepción del registro del EEG y el vídeo sea de 
forma sincronizada y en tiempo real, ya que la 
información extraída de ambos permitirá  al 
neurofisiólogo advertir e informar de crisis para que la 
enfermera reaccione de la forma adecuada. 

 
Figura 2. Pantalla de la aplicación Study Room 

3. Evaluación del sistema 
La evaluación del sistema de tele-EEG tiene como 
objetivo obtener indicadores de la calidad y acceso al 
diagnóstico, aceptabilidad del sistema,  análisis de costes 
y tiempo empleado, calidad y efectividad técnica del 
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equipo, así como determinar los cambios organizativos 
necesarios, con el fin de conseguir resultados que 
respalden la adopción de este servicio de forma 
permanente [3]. Esta evaluación se ha dividido en dos 
fases: fase 1: evaluación técnica y fase 2: evaluación del 
impacto ocasionado en pacientes, profesionales y centros 
sanitarios. Durante la primera  fase se evaluó  la 
viabilidad técnica del sistema mediante un estudio de los 
recursos disponibles y necesarios para la puesta en 
marcha del servicio. Aunque en esta primera fase se han 
obtenido resultados satisfactorios, datos técnicos son 
recogidos en cada conexión para poder ofrecer 
evaluaciones de efectividad día a día. Para la segunda 
fase de evaluación  se han diseñado unos cuestionarios 
de opinión general destinados a pacientes y profesionales 
sanitarios, en las que se pregunta a ambos por la 
valoración del sistema, grado de comodidad y la  opinión 
general acerca del servicio. En los cuestionarios 
destinados a pacientes, se incluyen unas preguntas 
relativas al tiempo invertido, modo de desplazamiento y 
costes ocasionados que permitirán obtener una 
comparativa de estos aspectos con la utilización del 
servicio de tele-EEG respecto al convencional. El 
objetivo de la misma es mostrar de forma clara los 
beneficios obtenidos para los pacientes con la 
implantación del nuevo servicio. De la misma forma, en 
los cuestionarios destinados a los profesionales sanitarios 
se incluyen preguntas adicionales, acerca de la seguridad 
del sistema, calidad de las pruebas, cambios 
organizativos que ha implicado la implantación del 
nuevo servicio y facilidad de acceso al servicio sanitario 
que se ofrece con el sistema de telemedicina. 

Además se han diseñado unas fichas de consulta 
(diferentes para ambos facultativos) que permitirán 
realizar un seguimiento más detallado de la efectividad 
técnica del sistema. En estas fichas se contemplan, entre 
otros,  aspectos como el grado de sincronización entre el 
vídeo ambiente y el EEG, la calidad obtenida de los 
registros, el tiempo invertido en la realización de la 
prueba o el número de incidencias técnicas ocurridas 
durante la realización de la prueba. 

4. Resultados y discusión 
Actualmente se encuentran participando en la evaluación 
del sistema una enfermera de la FHC y una 
neurofisióloga del Hospital San Pedro de Logroño. 
Ambas consideran  que el sistema es fácil de usar, 
intuitivo, que permite una interacción muy buena y que  
sobre todo, la utilización de este sistema mejora para los 
pacientes el acceso a este tipo de atención sanitaria. 
Desde la puesta en marcha del sistema han transcurrido 
aproximadamente dos meses y se han realizado 20 
consultas de tele-EEG, obteniendo como consecuencia 
de su evaluación los resultados de efectividad técnica, 
aceptabilidad y análisis económico que se exponen a 
continuación. A pesar de que se ha podido establecer la 
conexión el 100% de las veces, siendo siempre menor a 2 
el número de intentos realizados y de poder ofrecer 
siempre un diagnóstico con el sistema, se producen 
pequeños  fallos técnicos en la utilización diaria del 

mismo, debidos en su mayoría al estado de la red de 
comunicaciones. En las figuras 3 y 4 se muestran 
resultados acerca de la efectividad técnica del sistema. 
Puesto que estos resultados son muy preliminares,  se 
reflejan algunos fallos técnicos (que en su mayoría se 
corresponden con las primeras consultas realizadas), que 
día a día se ven reducidos gracias a la introducción de 
pequeñas modificaciones que favorecen su continua 
mejora.En el primer gráfico se representa el porcentaje 
de incidencias técnicas ocurridas durante la realización 
de las pruebas. Estas incidencias hacen referencia a 
problemas al iniciar la conexión, y errores en general 
producidos durante la realización de la prueba (como 
falta de sincronización entre el vídeo ambiente y el EEG 
o que la transmisión no sea en tiempo real). En la figura 
4 se representa el porcentaje del funcionamiento en 
tiempo real tanto del EEG como del vídeo ambiente, 
detallando el porcentaje de casos en los que se produjo 
un retardo mínimo inferior a 1 minuto que no afectó en la 
realización de la prueba y aquellos que, con un retardo 
importante (superior a 1 minuto) obligaron a reiniciar la 
aplicación. Puesto que a pesar de las incidencias técnicas 
ocurridas durante la realización de la prueba, siempre se 
ha podido valorar de forma clara y segura al paciente, se 
podría afirmar, que la calidad diagnóstica que se ofrece 
con el sistema de tele-EEG es robusta frente a los 
problemas técnicos ocurridos. 

Incidencias técnicas 
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Figura 3. Incidencias técnicas observadas  

Funcionamiento del Sistema en Tiempo Real
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Figura 4. Funcionamiento en tiempo real del sistema 

Tal y como se observa en la tabla 1, la calidad de los 
registros es muy buena y a pesar de existir en alguna 
ocasión pequeños problemas de sincronización con el 
vídeo, siempre ha sido posible valorar la prueba de forma 
adecuada.  
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Item Adecuada Regular Inadecuada 

Sincronización 
EEG-vídeo 

70.00 % 25.00% 5.00% 

Calidad de los 
registros 

100% 0 0 

Calidad del 
vídeo ambiente 

93.33% 6.66% 0 

Tabla 1. Resultados de efectividad técnica 

Tras el periodo de tiempo de la puesta en marcha del 
servicio, se obtienen resultados muy positivos entre los 
pacientes atendidos. El 100% de los mismos volvería a 
utilizar el sistema de telemedicina ya que todos 
coinciden en haber obtenido un alto grado de satisfacción 
de su utilización. Además, el 75% prefieren este nuevo 
sistema al convencional (mostrándose indiferentes el 
resto) ya que evita desplazamientos, resulta más cómodo, 
acorta los tiempos de espera y se consigue ofrecer un 
servicio que proporciona los mismos resultados de forma 
más rápida. Ninguno se ha sentido incomodo durante la 
realización de la prueba y consideran que la atención 
recibida es igual o incluso mejor con respecto a otras 
consultas médicas normales. 

Item Tele-EEG Convencional 

Coste 
desplazamiento 

5 € 20 € 

Tiempo  medio 
empleado 

50 minutos  4 horas 

Duración media 
de la consulta 

50minutos 45 minutos 

% Pacientes que 
han perdido horas 
de trabajo 

40% 

 

 

50% 

 

 

Horas de trabajo 
perdidas 

2  4 

Número medio 
acompañantes 

1 1 

%Acompañantes 
que han perdido 
horas de trabajo       

50% 80% 

Horas de trabajo 
perdidas 

2.4 4.14 

Gastos 
adicionales  

0 20 € 

Tabla 2. Comparativa del servicio convencional y el de tele-
EEG para pacientes 

En la tabla 2 se muestra una comparativa entre el sistema 
de telemedicina y el sistema convencional que refleja  
claramente el ahorro en costes de desplazamientos y 
tiempo que supone la utilización del sistema de tele-EEG 
para los pacientes. Además la utilización del sistema, 

permite realizar la prueba a pacientes ingresados, 
evitando de esta forma los gastos de ambulancia que 
supondría el traslado. 

La puesta en marcha de este servicio ha ocasionado 
pequeños cambios organizativos tanto en Logroño (al 
existir ahora dos listas de espera diferentes) como en 
Calahorra (dada la necesidad de formar a una enfermera 
para la realización de las pruebas y su dedicación a las 
mismas) que han sido bien aceptadas por los implicados, 
y puesto que ya se disponía de una conexión entre ambos 
centros sanitarios, el coste del servicio se reduce al coste 
del equipo de adquisición de datos, gastos en telefonía y 
los gastos de formación de personal.  

5. Conclusiones 
El servicio de tele-EEG  entre la Fundación Hospital de 
Calahorra y el hospital San Pedro de Logroño ha sido 
implantado con un alto grado de éxito. En la actualidad,  
sólo son derivados a Logroño aquellos pacientes que 
necesitan una prueba de sueño (aunque en el futuro se 
espera poder realizar todo tipo de pruebas con el sistema 
de telemedicina). La implantación del sistema ha 
obtenido un alto grado de aceptabilidad entre los 
pacientes y el personal sanitario implicado, ya que se 
consiguen reducir los desplazamientos, costes y el 
tiempo total dedicado por realización de la prueba. 
Además, los pacientes se muestran tranquilos y cómodos 
con la utilización del sistema de telemedicina. A pesar 
del corto periodo de tiempo transcurrido desde su puesta 
en marcha y de seguir todavía evaluando el sistema, en 
base a los primeros resultados obtenidos, se puede 
afirmar que la implantación de este sistema consigue 
mejorar  y facilitar el acceso a la atención sanitaria para 
este tipo de pruebas. 
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Resumen 
Este trabajo analiza las características típicas encontradas en 
dispositivos médicos (Medical Devices, MD) llevables 
típicamente utilizados en unidades de cuidados intensivos (UCI),  
en sistemas de telemonitorización y en dispositivos de salud 
personal. Además, focalizando los esfuerzos en un estándar 
altamente aceptado para comunicaciones de MD como lo es la 
familia de normas ISO/IEEE 11073 (X73) y teniendo en cuenta 
las características de estos se propone una nueva metodología 
de implementación del estándar X73 para dispositivos de 
capacidades limitadas, con la cual, los requerimientos de 
memoria, potencia de procesamiento y consumo de potencia se 
mantienen extraordinariamente bajos. Además el trabajo 
introduce un método para testeo de conformidad para 
implementaciones basadas en la metodología propuesta.  

1. Introducción 

Los servicios de telemedicina mejoran considerablemente 
la calidad de vida del paciente y reducen las listas de 
espera ofreciendo un servicio mejor. El paradigma que 
propone, basado en Tecnologías de la Información y las 
Comunicaciones (TIC), está motivando la aparición de 
modelos de servicio de salud que apoderan al paciente [1]. 
Un amplio campo en telemedicina son los servicios de 
telemonitorización, que se focalizan mayoritariamente en 
personas ancianas, enfermos crónicos, pacientes bajo 
cuidados paliativos o pacientes que han sobrellevado una 
operación de cirugía. Puntos clave en estos sistemas son 
una alta seguridad de operación, la ergonomía y las 
capacidades Plug&Play (P&P), que deben de ser resueltas 
a través de la estandarización si se pretende ser efectivos. 
El estándar más maduro en este sentido es ISO/IEEE 
11073 (X73) [2]-[5] , el cual fue desarrollado inicialmente 
para Comunicaciones entre Dispositivos Médicos en el 
Punto de Cuidado (Point of Care, PoC) en Unidades de 
Cuidado Intensivo (UCI) y está siendo el centro de una 
continua sinergia de grupos de estandarización, 
universidades y fabricantes de equipamiento para 
desarrollarlo y adaptarlo a los requerimientos de los 
nuevos escenarios que han aparecido con la telemedicina 
y la salud personal. Uno de los desarrollos más 
importantes del estándar lo está llevando a cabo el grupo 
Personal Health Devices (PHD) [6],[7] que tiene como 

objetivo definir un perfil más ligero que los existentes 
para dispositivos usados en salud personal y conforme a 
X73. Las desventajas del estándar X73 son: su 
complejidad inherente, el tiempo que necesita un 
desarrollados de dispositivos médicos (Medical Devices, 
MD) para entenderlo, los altos requerimientos del 
hardware necesario para ejecutarlo (que usualmente fija 
el tipo de plataforma emplear), la restricción a puerto 
serie (RS-232) o infrarrojos (IrDA), y la falta de tanto 
herramientas de testeo como de conformidad con X73. 
Varios esfuerzos han sido llevados a cabo para adaptar 
X73 a otras tecnologías de transporte [8]-[10], tales como 
Bluetooth [11], Ethernet, TCP/IP, WiFi [12], [13] y, en un 
futuro cercano, USB y ZigBee [14]. 

El estándar X73 define completamente los mensajes 
intercambiados y los diagramas de secuencia en una 
comunicación punto a punto con un MD y establece dos 
roles en la comunicación: el agente, que guarda los datos 
que van a ser transferidos, y el manager, que acepta y 
procesa los datos del agente. X73 También distingue tres 
actores en una UCI o en un sistema de telemonitorización: 
el dispositivo médico (MD), que adquiere datos del 
paciente, el elemento central de computación (Compute 
Engine, CE) que recibe datos de los MD y los post-
procesa, y el servidor de monitorización (Monitoring 
Server, MS), que recibe todos los datos post-procesados 
del todos los CEs [15]. 

Nuestro trabajo tiene por objetivo cumplir tanto con los 
requerimientos de X73 como con los requerimientos de 
los fabricantes proponiendo una arquitectura que permite 
realizar implementaciones compatibles con X73 en 
dispositivos con el rol de agente, requiriendo baja 
capacidad tanto de procesado como de memoria.  

Este artículo está organizado de la siguiente manera. En la 
Sección 2 se presenta el concepto básico de patrón y las 
características tanto hardware como software más 
generales de los MD. En la Sección 3 se describe la 
arquitectura de la solución propuesta, mostrando sus 
características técnicas y detallando el proceso de 
desarrollo a seguir. Finalmente la Sección 4 concluye el 
artículo. 
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2. Metodología 

La metodología propuesta en este trabajo se basa en la 
idea de patrón (Fig 1.a). Un patrón es un modelo o 
arquetipo que se utiliza para producir elementos de 
características similares a él. En nuestro caso, esta idea se 
aplica a los mensajes intercambiados en una transferencia 
basada en X73 para un agente específico y su manager.  

Realizando un estudio exhaustivo de todos estos posibles 
mensajes, se observa que hay un elevado número de 
mensajes que difieren únicamente en unos pocos bytes. 
Los mensajes en X73 se pueden representar por una 
estructura abstracta (Abstract Syntaxis Notation One, 
ASN1) codificada siguiendo las Reglas de Codificación 
Básicas (Basic Encoding Rules, BER) o las Reglas de 
Codificación para MDs (MDs Encoding Rules, MDER). 
Analizando dichas estructuras [4], [5], se comprueba que 
gran parte de los atributos que contienen permanecen 
constantes por lo que se pueden identificar bloques de 
bytes dentro de los mensajes X73 que permanecen 
invariantes. A dichos bloques denominaremos patrones.  

El contenido de estos patrones son metadatos de X73 o, 
dicho de otro modo, información que se emplea para 
transferir un contexto para los datos relevantes como las 
mediciones de parámetros observadas. Dichos metadatos 
son el resultado de representar las estructuras codificadas 
en ASN1 a las codificaciones BER y MDER que realizan 
los elementos de asociación (Association Control Service 
Element, ACSE, y Common Medical Device Information 
Service Element, CMDISE, respectivamente). Los 
metadatos más comúnmente repetidos suelen portar 
información, por ejemplo, de identificadores de objetos y 
sus clases, identificadores de las unidades utilizadas al 
realizar la medición, tamaños de los campos de los 
objetos, etc. Esta metainformación es necesaria para dar 
capacidad P&P a los manager. Con ella, un manager 
genérico no debería necesitar configuración previa para 
acceder a un dispositivo conforme a X73 y, de esta forma, 
manipularlo. Una vez identificados los patrones mediante 
análisis de las estructuras de ASN1 definidas en X73, se 
pueden descartar todos los que están duplicados y agrupar 
todos los resultantes en una librería de patrones.  

Determinados los patrones de una comunicación, cada 
uno de los mensajes intercambiados puede ser sintetizado 
a través de una permutación que parte de un conjunto 
concreto de patrones de la librería de patrones y una serie 
de variables como se muestra en la Fig 1.b. Puede intuirse 
que la capacidad de procesado requerida para la 
generación de cada uno de los mensajes va a ser muy 
reducida en comparación a una implementación no 
especializada [16], [17] y va a estar al alcance de 
cualquier MD del mercado. Algunos ejemplos de las 
variables empleadas en la generación de los mensajes son 
InvokeId usado para la identificación del procedimiento 
remoto o ObservedValue con el dato relevante (obtenido, 
por ejemplo de la última muestra capturada por el 
conversor analógico-digital, A/D). Los mensajes así 
sintetizados pueden transmitirse directamente o 
compararse con los recibidos. Tanto la transmisión como 
la comparación con un mensaje recibido conlleva 
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B4 B5 B6

B7 B8 B9 B10

Librería de Patrones

B1 B2

B7 B6
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b) Síntesis de mensajes X73 a partir de sus patrones 

 Figura 1. Principio de funcionamiento 

a) Concepción de librería de patrones 
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generalmente una serie de cambios internos en el MD 
como, por ejemplo, pasar de estado CONFIGURADO a 
CONECTADO, la inicialización de un conversor A/D, el 
cambio de estado en la máquina de estados finitos (Finite 
State Machine, FSM) o también modificaciones en alguno 
de los objetos del Modelo de Información de Dominio 
(Domain Information Model, DIM) y posiblemente sus 
atributos.  

Un desarrollador de un determinado MD generalmente 
necesita desarrollar tanto el hardware como el software. 
La parte hardware típicamente incluye una placa con un 
microcontrolador, un chip de radiofrecuencia y un 
transductor. También es común encontrarse con 
dispositivos System-on-Chip (SoC) que incluyen los tres 
componentes en un único integrado. Una vez diseñado el 
hardware es necesario desarrollar el software que dote de 
inteligencia al dispositivo. Para este fin comúnmente se 
recurre a un entorno de desarrollo que permita un 
desarrollo acelerado del software, acortando así el tiempo 
de puesta en venta (time-to-market). Dicho entorno 
generalmente viene determinado por el hardware 
utilizado. Por ejemplo, en el caso de Bluetooth o ZigBee, 
el entorno de desarrollo viene determinado por la pila de 
comunicaciones, la cual incluye a su vez un Sistema 
Operativo en Tiempo Real (Real Time Operating System, 
RTOS) y una interfaz de programación de aplicaciones 
propietaria (Application Programing Interface, API).  

3. Resultados 

La gran variabilidad tanto de plataformas hardware como 
software impone una gran versatilidad a los entornos de 
desarrollo para estas. Nuestra propuesta, mostrada en la 
Fig. 2, es una arquitectura genérica para 
implementaciones multiplataforma. Está compuesta por 
un núcleo X73 mínimo y una librería de patrones. El 
núcleo X73 es un módulo (escrito en ANSI C [18]) que 
maneja todas las señales procedentes del resto de módulos 
y realiza todas las funciones relacionadas con las 
comunicaciones X73. Esto implica el procesado de la 
librería de patrones para obtener los mensajes pertinentes 
y, una vez obtenidos, compararlos con los recibidos o 
enviarlos a través de la capa de adaptación [19].    

Este pequeño núcleo también se encarga de actualizar el 
estado de FSM, de modificar la información representada 
por el conjunto de objetos del DIM, y de atender algunas 
señales de sistema como envío y recepción de datos, 
conexión establecida, conexión perdida, señales de reloj 
para los scanners (tales como PeriCfgScanner), etc.  

Tanto un núcleo X73 como su librería X73 solo pueden 
ser compartidos entre dispositivos que usan el mismo 
perfil de comunicación y la misma especialización de 
dispositivo (báscula, tensiómetro, glucómetro, etc.). Así, 
X73 define tres perfiles de comunicación [19]: por un 
lado, los clásicos de X73-PoC: perfil básico (baseline) y 
perfil modo sondeo (polling); y por otro, el nuevo perfil 
para dispositivos de salud personal (PHD). Además X73 
define dos series de especializaciones de dispositivos: la 
serie 103xx para los perfiles clásicos y la serie 104xx para 
dispositivos que implementan el perfil PHD. De este 
modo, por ejemplo para una báscula, existirá una 
implementación del núcleo X73 y de la librería de 
patrones particular para cada uno de los tres perfiles.  

Esta metodología permite reducir el consumo de recursos 
y de memoria al máximo. Lo que es más: el tipo de 
memoria empleado en esta aproximación es 
mayoritariamente de tipo no volátil, minimizándose el 
consumo de memoria volátil que normalmente es 
significativamente más escasa. Por consiguiente, como el 
consumo de memoria es muy bajo, la misma librería de 
patrones y el mismo núcleo (junto con su código) pueden 
ser empleados en un elevado número de MDs de forma 
que ambos pueden ser compartidos por un elevado 
número de fabricantes lo que beneficia la interoperabilidad 
ya que todos trabajan sobre el mismo código. Aunque un 
núcleo puede ser empleado en varios MDs, si estos 
utilizan la misma especialización y perfil de 
comunicación, todos los núcleos mantienen una buena 
base de código en común. Desde el punto de vista de un 
desarrollador novel, esta arquitectura, un vez desarrollada, 
ofrece un entorno de desarrollo rápido de aplicaciones 
(Rapid Application Development environment, RAD) para 
X73 que le permite el desarrollo de un dispositivo 
conforme a X73 sin necesidad de tener un conocimiento 
profundo sino con solo unos pocos conceptos básicos. 

Capa de Adaptación

Núcleo X73 Librería de Patrones

Manejadores de Dispositivo

Evento de timer, Acceso a datos, 
Errores de sistema, Estado de la 

batería...

Entorno de desarrollo para MD X73

Capa de Transporte

RS-232, IrDA, Bluetooth, 
Ethernet, ZigBee, USB, 

TCP/IP...

Proveído por el entorno de desarrollo

Proveído por el desarrollador 

Fijado por la plataforma

Periféricos

ADC, Timer, Memoria 
Flash, Reloj de Sistema, 

pines de I/O

Figura 2. Arquitectura del entrono de desarrollo 
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Los módulos que deben de ser desarrollados son, por un 
lado, la capa de adaptación y, por otro, los gestores de 
dispositivo. La primera traduce las peticiones (requests) 
de envío de datos a las capas inferiores y proporciona 
servicios de señalización e interrupciones (responses y 
indications) de la capa de transporte de vuelta a las capas 
superiores; los segundos generan señales de indicación 
para el núcleo X73 tales como la expiración de un timer, 
y proveen servicios tales como acceso a datos. Por 
ejemplo en el caso de un pulsímetro, los gestores de 
dispositivo deben proporcionar al núcleo X73 de una 
señal de forma que le informe de cuándo una nueva 
muestra está lista además de métodos para acceder a está.  

Además de las ventajas ya descritas de bajo consumo de 
memoria y procesado que puede ofrecer esta arquitectura, 
otra que merece mención es la posibilidad de utilizar un 
entorno emulado para depuración y testeo de conformidad 
como muestra la Fig 3. En este caso, tanto la capa de 
adaptación como los gestores de dispositivos, se pueden 
sustituir por emuladores que trabajen directamente sobre 
el mismo ordenador personal en el que se carga la 
aplicación de testeo y conformidad. De esta forma, se 
puede probar la conformidad del núcleo X73 y de la 
plataforma de desarrollo sobre entornos más ponentes y 
también más accesibles puesto que el único requerimiento 
es que el compilador sea compatible con ANSI C. 

 

4. Conclusiones 

Este artículo puede ser empleado como un punto de 
partida para desarrolladores que desean implementar el 
estándar X73 en un dispositivo con capacidades de 
procesamiento y memoria muy reducidas. En este artículo 
se ha presentado una arquitectura especialmente diseñada 
para MDs fruto de la experiencia basada en la idea de 
patrones. La idea principal en que se fundamenta es la alta 
redundancia del estándar y la aparición de bloques 
constantes en los mensajes intercambiados. Se espera que 
una vez desarrollada esta propuesta de arquitectura, se 
reduzca considerablemente el tiempo necesario para 
implementar  un dispositivo basado en X73 y con ello 
facilite la adopción del estándar por parte del fabricante. 
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Resumen 
En este trabajo se estudia, desde un enfoque computacional, el 
efecto de la aplicación de un estímulo cíclico en una fractura 
ósea. Se estudian cuatro variables mecánicas que han sido 
consideradas comoposibles reguladores del proceso de 
regeneración ósea: La deformación desviadora, la deformación  
octaédrica, la presión y la velocidad del fluido intersticial. Se 
realizaron simulaciones usando un software comercial aplicando 
un desplazamiento muy pequeño de 0.02mm de amplitud, a 
frecuencias de 1, 50 y 100Hz. A través de las simulaciones 
realizadas se concluye que la presencia de fluido intersticial en 
los distintos tejidos que constituyen el callo, genera una 
variación de su entorno mecánico cuando recibe estimulación a 
diferentes  frecuencias, variación que no es significativa cuando 
la frecuencia de estimulación es alta (entre 50 y 100 Hz). 

1. Introducción 
Actualmente la regeneración ósea es un tema 
ampliamente estudiado en medicina regenerativa e 
Ingeniería Biomédica, debido a la gran capacidad 
regeneradora del hueso, a que las fracturas óseas son 
lesiones muy comunes y a que los mecanismos mediante 
los cuales se produce, no han sido completamente 
esclarecidos. En USA, por ejemplo, se estima que 
anualmente ocurren 5.6 millones de fracturas [1] y que el 
costo del tratamiento de enfermedades músculo-
esqueléticas es de 215.000 millones de dólares por año 
[2].  

La regeneración ósea es un proceso complejo que consiste 
en la restitución del hueso a su estado original después de 
una fractura. El proceso involucra fenómenos químicos, 
biológicos y mecánicos que ocurren simultáneamente [3], 
lo que dificulta la realización de un estudio experimental 
o computacional, donde se contemple la interacción de 
todos los factores involucrados. Por lo tanto, es habitual 
estudiar el proceso desde un punto de vista 
fenomenológico teniendo en cuenta los efectos de los 
diferentes aspectos que intervienen en el proceso 
(biológicos, químicos, mecánicos) separadamente. 
Bailón-Plaza y Van der Meulen [4], por ejemplo, 
realizaron un estudio computacional en el que consideran 
el efecto de los factores de crecimiento BMP-2 y TGF-β-
1. Otros trabajos computacionales, tales como el presente, 
consideran el proceso regulado principalmente por 
factores mecánicos como la presión hidrostática o la 
deformación desviadora [5,6,7], como sugieren algunos 
trabajos experimentales [8, 9,10]. 

Dependiendo del ambiente mecánico y del daño de la 
zona de fractura, la consolidación ósea puede producirse 
por osificación primaria o secundaria. La consolidación 
primaria requiere sistemas de fijación de fracturas 
extremadamente rígidos y un espacio entre los fragmentos 
despreciable. Por su parte la consolidación secundaria 
puede lograrse con fijaciones más flexibles y es el tipo de 
consolidación más común [11]. La consolidación 
secundaria se caracteriza por la formación de un callo y 
usualmente se divide en cuatro fases: hematoma, callo 
fibrocartilaginoso, callo óseo, y remodelación ósea. En 
cada una de estas fases, diferentes tipos de matrices 
extracelulares y de células que proliferan, migran y se 
diferencian, están presentes en el callo de fractura. 

En la última década, se han propuesto diversos modelos 
computacionales para explicar la diferenciación y 
proliferación celular, junto con la producción y 
degradación  de matriz extracelular, observada durante la 
regeneragión ósea. Dichos modelos consideran variables  
mecánicas como los estímulos que regulan el proceso. 
Claes y Heigele [5] estudian la evolución de la matriz a 
través de la deformación y la presión hidrostática, ellos 
consideran los cambios que ocurren en el callo en tres 
estados distintos: una, cuatro y ocho semanas, después de 
realizar una osteotomía. Por otro lado Lacroix y 
Prendergast [6] consideran que la diferenciación y 
reabsorción ósea son reguladas por la deformación 
desviadora y la velocidad del fluido intersticial. En el 
modelo se usa el esquema de diferenciación tisular 
propuesto por Prendergast et al. [12] y se condidera el que 
el callo de fractura está constituido por tejidos con 
comportamiento poroelástico. García-Aznar et al. [7] 
proponen un modelo que contempla el crecimiento del 
callo y usa la deformación desviadora como el único 
estímulo que guía el proceso de regeneración. Al igual 
que en el trabajo anterior usan un modelo poroelástico y 
consideran ciertos límites del estímulo para que ocurra o 
no la diferenciación celular.  

Los estudios mencionados son sólo una muestra de los 
trabajos que han sido llevados a cabo en el área. Sin 
embargo, las variables mecánicas que contemplan parecen 
ser algunas de las que más influyen en el proceso 
estudiado.  

Por otro lado, algunos estudios in vivo se han orientado 
hacia la evaluación del efecto que tiene la aplicación de 
estímulos mecánicos cíclicos sobre el callo de fractura, 
dada la influencia demostrada de los factores mecánicos 
en la regeneración ósea. Sin embargo, el papel que juega 
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el tipo de estímulo o la frecuencia de aplicación del 
mismo no está todavía claro. En [13,14] se ha observado 
el efecto benéfico de la estimulación mecánica cíclica en 
el aumento de las propiedades mecánicas del callo y la 
aceleración de la consolidación, mientras que en  [15] no 
se ha observado mejoría tras la aplicación de una 
estimulación cíclica. Esto puede ser debido a las distintas 
condiciones en las que los estudios han sido llevados a 
cabo.  Por tanto, es necesario realizar otros estudios, que 
permitan establecer el efecto de la estimulación cíclica 
sobre la zona de fractura. 

El presente trabajo intenta aclarar el papel de la 
imposición de un desplazamiento cíclico sobre la 
consolidación de fracturas. El objetivo es por tanto 
revisar, desde un punto de vista computacional, las 
variables mecánicas propuestas en los citados trabajos 
[5,6,7]: velocidad de flujo, presión, deformación 
desviadora y la deformación octaédrica, y determinar la 
influencia de la frecuencia de estimulación sobre cada una 
de estas variables.  

2. Modelo computacional 

 

Figura 1. Geometría del  modelo [6]. Regiones dentro del callo. 
1 Semana depués de la fractura: regiones 2-4: tejido de 

granulación, 4 Semanas después de la fractura: región 2: tejido 
de granulación, 3:hueso inmaduro, 4:callo blando(cartílago). 

Región 1: hueso cortical en todos los casos. 

En el modelo se utilizó la geometría del callo óseo, 
correspondiente al trabajo [6], que es la de un metatarso 
de oveja con una osteotomía de 3mm en la zona central de 
la diáfisis. Se ealizó un modelo axisimétrico en el que se 
consideró un hueso con simetría  espectral en el plano de 
la osteotomía y con simetría axial. De manera que fue 
necesario usar solo un cuarto del hueso, con las 
condiciones de contorno mostradas en la figura 1. Un 
estímulo de desplazamiento sinusoidal de 0,02mm de 
amplitud (del mismo orden de magnitud usado en [13]) 
aplicado en el extremo superior de hueso cortical en la 
zona de fractura a frecuencias de 1, 50 y 100Hz.  

Dos fases del callo fueron estudiadas, una y cuatro 
semanas después de la osteotomía. Estas fases de 
consolidación fueron reproducidas dividiendo el callo en 
cuatro regiones con diferentes propiedades (considerando 
los tejidos como materiales poroelásticos). En la fase 
primera fase, una semana después de la fractura, el callo 
se consideró compuesto por tejido de granulación, en la 
segunda fase, cuatro semanas después de la fractura, se 
incluyeron dos regiones adicionales formadas por: hueso 
inmaduro y callo blando (fig. 1). Las propiedades de los 
materiales se muestran en la tabla 1. 

 Tejido de 
granulación 

Callo 
blando 

Hueso 
inmaduro 

Hueso 
Cortical 

Módulo de 
Young (MPa) 3 10 1000 20000 

Coeficiente de 
Poisson 0.4 0.3 0.3 0.3 

Permeabilidad 
(mm·s-1) 9.8E-8 9.8E-7 2.3E-6 9.8E-11 

Porosidad 0.8 0.8 0.8 0.04 

Módulo de 
compresibilidad 
-  sólido (MPa) 

2300 13920 13920 13920 

Módulo de 
compresibilidad 
- Fluido (MPa) 

2300 2300 2300 2300 

Tabla 1. Propiedades de los distintos tipos de tejido del lugar de 
la fractura. 

El modelo fue implementado en un código de elementos 
finitos [16] usando una malla de 2350 nodos y 2219 
elementos cuadriláteros axisimétricos de 4-nodos. Se 
realizaron simulaciones para cada una de las frecuencias 
señaladas durante 1000 ciclos. Se observó el 
comportamiento de las variables mecánicas consideradas  
en un punto de la fractura bajo el  hueso cortical (indicado 
con la letra p en la figura 1.). 

3. Resultados 
Las variables consideradas tuvieron un comportamiento 
oscilante, como era de esperarse dada la naturaleza del 
estímulo aplicado. Se determinó la amplitud y el valor 
medio de cada variable al principio y al final del periodo 
de estimulación, tras los 1000 ciclos de desplazamiento 
impuesto. 

En términos generales, las variables tendieron a presentar 
menores variaciones a medida que la frecuencia de 
estimulación aumentó. 

En cuanto a la deformación desviadora se observa que la 
respuesta inicial es muy similar para todas las frecuencias 
en el rango estudiado, sin embargo al final del período de 
estimulación los valores de amplitud y valor medio fueron 
ligeramente inferiores para la frecuencia de estimulación 
de 1Hz. Se observó por tanto que la variación de la 
frecuencia de estimulación no ejerce un efecto muy 
significativo sobre la deformación desviadora, en mayor  
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b a 

c d 

e f 

g h 
Figura 2.  Amplitud y valor medio de las variables mecánicas estudiadas, en los primeros ciclos (0 ) y en los últimos ciclos (F) del 

período de estimulación. En a, c, e, g se presentan los datos del callo de 1 semana y en b, d, f, h  del callo de 4 semanas. 

medida cuando la frecuencia de estimulación es elevada 
(fig. 2.a y 2.b).  

La deformación octaédrica presentó valores alrededor de 
tres órdenes de magnitud más bajos que la deformación 
desviadora (fig. 2.c y 2.d). Se observaron diferencias 
considerables del valor medio final obtenido después de 
1000 ciclos de la estimulación a 1Hz, en comparación 
con los resultados a 50 y 100Hz. El valor absoluto de  la 

deformación octaédrica fue casi mil veces más bajo a una 
estimulación de 1Hz (no aparecen en la figura), 
comparado con la estimulación a 50Hz, tanto para el 
callo una semana después de la fractura como cuatro 
semanas. 

La velocidad de fluido intersticial mostró una tendencia 
creciente con la frecuencia tanto en la amplitud como en 
el valor medio (fig. 2.e y 2.f). 
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Por otra parte, la presión del fluido presentó una 
tendencia similar a la observada para la deformación 
desviadora, con variaciones no muy significativas de 
amplitud y valor medio a las diferentes frecuencias de 
estimulación (fig. 2.g y 2.h). Bajo la frecuencia de 1 Hz 
se consiguieron los menores valores medios finales. 

4. Discusión 
En este trabajo se estudió el comportamiento de cuatro 
variables en la región de fractura: la deformación 
desviadora, la deformación octaédrica, la velocidad y la 
presión del fluido intersticial, en un punto del callo de 
fractura. El objetivo planteado fue el de determinar el 
comportamiento de las variables ante la variación de la 
frecuencia de un estímulo de desplazamiento cíclico. 

Las mayores diferencias entre las variables estudiadas a 
las distintas frecuencias de estimulación se observaron 
para la frecuencia de 1Hz comparando con las respuestas 
a frecuencias de 50 y 100Hz. Esto muestra que el efecto 
del fluido intersticial presente en los tejidos depende del   
orden de magnitud de la frecuencia considerada. Si se 
consideraran los tejidos como materiales elásticos en el 
que no existe fase de fluido, la frecuencia no afectaría la 
respuesta obtenida. 

El hecho de que al aplicar estímulos de frecuencias 
elevadas (50-100Hz) las variables estudiadas no hayan  
cambiado significativamente, muestra la posible 
existencia de intervalos de frecuencias que generan un 
efecto similar sobre la zona de fractura. Lo cual sería 
beneficioso en el diseño de sistemas de excitación 
mecánica de la zaona de fractura. 

El orden de magnitud más bajo de la deformación 
octaédrica comparada con la deformación desviadora 
(diferencia de 2 o 3 órdenes de magnitud en el punto 
estudiado), puede mostrar la mayor influencia de la 
deformación desviadora en el proceso de consolidación 
cuando es aplicado un estímulo en dirección axial sobre 
el callo de fractura. 

En conclusión,  el trabajo realizado permitió determinar 
que la variación de la frecuencia de estimulación tiene un 
efecto no despreciable sobre la magnitd de las variables 
estudiadas (deformación desviadora, deformación 
octaédrica, presión y velocidad de fluido). Este efecto es 
más signifiticativo a bajas (de 1 a 50 Hz) que a altas  
frecuencias (de 50 a 100Hz). Para lograr un mejor 
entendimiento del proceso de regeneración ósea es 
necesario no sólo estudiar el efecto de la estimulación 
cíclica sobre el entorno mecánico del callo sino también 
los procesos de mecano-transducción que ocurren 
cuando el estímulo es aplicado. 
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Resumen 
La técnica del bypass coronario consiste en evitar una arteria 
coronaria obstruida utilizando un injerto vascular. Su éxito 
depende del buen funcionamiento de la zona de unión, o 
anastomosis, entre la aorta y el injerto, y entre el injerto y la 
arteria coronaria. Las tensiones generadas en la discontinuidad 
pueden producir problemas de desgarro o roturas. El objetivo 
de este trabajo es analizar la unión mecánica que se produce al 
sustituir una arteria coronaria por otro vaso, caracterizando el 
comportamiento mecánico de los vasos involucrados. 

1 Introducción 
Las enfermedades cardiovasculares son la primera causa 
de muerte en el mundo. Se estima que en 2015 casi 20 
millones de personas morirán por causas de enfermedades 
cardiovasculares [1]. Dentro de las enfermedades 
cardiovasculares las enfermedades coronarias son las más 
frecuentes, con un 43% del total de muertos por 
enfermedades cardiovasculares y un 13% del total de 
decesos en 2005 [1]. 

El problema más común en las arterias coronarias es la 
aterosclerosis. Es un proceso crónico y complejo en que 
sustancias lipídicas se depositan en las paredes arteriales 
en forma de placas de ateroma. En estado avanzado la 
aterosclerosis lleva a un estrechamiento del lumen 
arterial. Si esto sucede en las arterias coronarias se corre 
el riesgo de que no llegue suficiente sangre para irrigar el 
músculo del corazón. 

Cuando la obstrucción es tan avanzada que no puede ser 
controlada por medicamentos, es necesario intervenir 
quirúrgicamente, mediante la colación de un stent y en los 
casos más graves mediante la técnica de bypass que 
consiste en desviar el flujo de sangre alrededor de la 
obstrucción empleando partes de arterias o venas. 

La principal preocupación hoy en día es extender la 
duración del funcionamiento del bypass. El tipo de vaso 
utilizado como injerto varía en función de la experiencia 
del cirujano y del centro médico. Los vasos más usados 
en esta operación son: arteria mamaria izquierda y 
derecha, la vena safena o la arteria radial. 

El éxito del bypass depende, en primer lugar, del buen 
funcionamiento de la zona de unión, o anastomosis, entre 
la aorta y el injerto, y entre injerto y la arteria coronaria 
más allá de la obstrucción. Una unión deficiente altera el 

flujo de la sangre y provoca cargas dinámicas que pueden 
producir elevadas tensiones tangenciales en la pared, 
causando hiperplasia (crecimiento excesivo del tejido) y 
reestenosis (reaparición de una reducción del diámetro 
interior), y conduciendo al fracaso del bypass. Además, 
una excesiva incompatibilidad geométrica en la zona de 
anastomosis, como por ejemplo una acusada diferencia de 
diámetro entre arteria coronaria y el injerto, puede 
someter a la pared vascular a tensiones cercanas a la 
rotura en las zonas de sutura. 

Otro parámetro que influye en el resultado del bypass es 
la rigidez o flexibilidad del injerto en comparación con la 
arteria coronaria que es sustituida. La diferencia de 
rigidez entre injerto y arteria coronaria produce 
variaciones en el flujo sanguíneo que alteran la irrigación 
del músculo cardiaco. Además, cuando el injerto es 
venoso el vaso ha de adaptarse a un funcionamiento con 
presiones mucho más elevadas que las de su 
funcionamiento fisiológico. Este proceso es denominado 
arterialización y provoca cambios importantes en la pared 
(aumento de grosor y diámetro, entre otros) y en las 
características mecánicas. 

En este trabajo se ha caracterizado experimentalmente el 
comportamiento mecánico de las arterias coronarias y los 
vasos más comúnmente utilizados en las intervenciones 
de bypass con el objetivo de proporcionar parámetros 
mecánicos cualitativos y cuantitativos que ayuden a 
mejorar el éxito de los procedimientos quirúrgicos y el 
funcionamiento a largo plazo del injerto.  

2 Materiales y métodos 

2.1 Materiales 

Los vasos estudiados se obtuvieron con la colaboración 
del Hospital de Marqués de Valdecilla de Santander, de 
acuerdo con protocolos establecidos y aprobados por el 
Comité de Ética de dicho Hospital. Los vasos estudiados 
son segmentos de arterias coronarias, radiales y mamarias 
y venas safenas. 

El material estudiado fue extraído de cadáveres para 
donación de órganos, y en consecuencia sin patología 
vascular, aunque algunos de los pacientes eran de edad 
avanzada. Se extrajeron vasos completos de la mayor 
longitud posible para la realización de los ensayos 
presión-diámetro. Además, antes de proceder a su 
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extracción se midió en todos los casos su longitud in vivo, 
que se indicó en el vaso mediante dos marcas separadas 
50mm.  

Como procedimiento general, los vasos fueron 
preservados en suero fisiológico a 4º C y ensayados en los 
3 días posteriores a su extracción. Cuando ello no fue 
posible los vasos se congelaron a –18º  C y su ensayo se 
realizó después de su descongelación a temperatura 
ambiente en las cuatro semanas posteriores a su 
extracción.  

Se han seleccionado como material de estudio las arterias 
coronarias y los vasos más importantes utilizados para 
bypass: las arterias radial y mamaria y la vena safena. Se 
ha dispuesto de 8 arterias coronarias entre 23 y 83 años, 
de 11 arterias radiales entre 23 y 83 años, de 2 arterias 
mamarias de 64 años y de 8 venas safenas entre 67 y 88 
años. 

2.2 Caracterización mecánica 

Para la caracterización mecánica de la pared arterial se 
utilizó el ensayo de tracción uniaxial. Es un ensayo local 
que permite medir las propiedades según diferentes 
direcciones hasta llegar a la rotura. Con este ensayo es 
posible obtener los parámetros de comportamiento 
mecánico y rotura de la pared del vaso.  

Además, se realizaron ensayos de presurización en los 
diferentes vasos, observándose la respuesta del vaso a 
diferentes niveles de presión. El ensayo de presión-
diámetro se basa en medir cómo varía el diámetro del 
vaso al cambiar la presión interior. Es un ensayo muy 
habitual, porque simula in vitro el funcionamiento del 
vaso. Los resultados obtenidos con este ensayo se 
utilizaron para comparar el comportamiento de diferentes 
vasos.   

Todos los ensayos se realizaron con el material sumergido 
en suero fisiológico a 37º C. Para más detalles sobre los 
procedimientos de los ensayos se pueden consultar en [3].  

3 Resultados 
El análisis de los resultados de los ensayos realizados 
sobre los diferentes tipos de vasos sanguíneos utilizados 
en cirugía coronaria se ha realizado utilizando un 
conjunto de parámetros que permite reducir y seleccionar 
la información más relevante.  

Los parámetros de la caracterización del comportamiento 
mecánico más interesantes para el estudio de un bypass 
son el diámetro y la pendiente de la curva presión-
diámetro en la zona de presiones fisiológicas, obtenidos 
con los ensayos de presión-diámetro.  

En la figura 1 se muestra el diámetro D100 de los 
diferentes tipos de vasos, medido a p=100mmHg, la 
presión fisiológica de la arteria coronaria, y con el 
alargamiento longitudinal in vivo. La figura 2 muestra los 
valores del modulo presión-diámetro EpD=∆D/∆p  en la 
zona de trabajo como injerto (80-120 mmHg) en función 
de la edad. 

 

Figura 1. Diámetro exterior D100., medido a p=100mmHg, con 
el alargamiento longitudinal in vivo de diferentes tipos de vasos 

 

Figura 2. Rigidez Epd=∆D /∆p en la zona de trabajo como 
injerto (80-120 mmHg) de diferentes vasos. 

A partir de la curva tensión-alargamiento obtenida con el 
ensayo de tracción uniaxial, se ha determinado la tensión 
de rotura en la dirección circunferencial y longitudinal. 
Estos parámetros permiten estudiar el efecto de la edad en 
las propiedades mecánicas y comparar los diferentes 
vasos entre sí. 

  

 

Figura 3. Tensión de rotura de la dirección circunferencial de 
diferentes vasos. 
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Figura 4. Tensión de rotura de la dirección longitudinal 
de diferentes vasos.  

4 Discusión y Conclusiones 
Desde hace tiempo se conoce que evitar el desarrollo de 
tensiones excesivas en la zona de anastomosis y reducir el 
tamaño de la cicatriz son dos requisitos básicos para 
reducir el riesgo de fracaso de un injerto vascular. Los 
cirujanos, además de emplear una sutura adecuada, 
buscan que en el caso de la anastomosis término-terminal 
los conductos tengan un calibre similar, evitando una 
excesiva diferencia de diámetro entre la arteria coronaria 
y el injerto. 

Los diámetros de las arterias radiales y mamarias, aunque 
más pequeños que los de la arteria coronaria para todas 
las edades, guardan la suficiente proximidad para poder 
realizar la intervención. También son válidos los 
diámetros de la vena safena. (Figura 1) 

En la figura 2 se observa que prácticamente todos los 
vasos ensayados tienen una rigidez superior a la 
coronaria, si bien la arteria mamaria y los vasos de arteria 
radial de más edad son los que presentan mayor similitud. 
Las venas safenas muestran en general valores más 
rígidos. 

En las figuras 3 y 4 se observa que los valores de la 
tensión de rotura de la arteria coronaria se encuentran 

entre los más bajos en ambas direcciones. Los injertos 
proporcionan paredes vasculares más resistentes, 
especialmente en dirección longitudinal. Las arterias 
coronarias muestran menor influencia de la orientación en 
la tensión de rotura. 

Comparando mecánicamente el comportamiento de las 
arterias coronarias y de otros tipos de vasos utilizados en 
el bypass coronario se puede destacar que las arterias 
radiales y mamarias tienen diámetros suficientemente 
aproximados a los de la arteria coronaria y su rigidez es 
parecida para todas las edades. Las venas safenas 
muestran también diámetros parecidos, pero tienen 
rigideces más altas y dispersas. Además se ha constatado 
que todos los injertos tienen tensiones de rotura mayores 
que la arteria coronaria.  

Agradecimientos 
Los autores desean agradecer al Ministerio de Educación 
y Ciencia a través del proyecto MAT2005-6320, a la 
Comunidad de Madrid a través de los programas 
ESTRUMAT-CM (MAT/77) y MADR.IB-CM/S-
SAL/0312/2006 y a la Fundación Agustín de Betancourt 
y a Conicyt (Chile) a través de becas de investigación. 

Referencias 
[1] Cardiovascular disease. World Health Organization 

Media Center. Fact Sheet nº 317, 2007. 
[2] Monguió E, Castedo E, Cabo RA, Maicas C, Serrano 

Fiz S, Burgos R, García Montero C, Téliez G, Ugarte J, 
Aneurisma coronaria gigante y enfermedad de dos vasos en 
un adulto joven, Anales de Cirugía Cardiaca y Vascular, 
vol 11, sup 2, 2005, pp 111-114. 

[3] Atienza JM, Guinea GV, Rojo FJ et al., 
Comportamiento termomecánico de los vasos sanguíneos 
humanos. Anales de Mecánica de la Fractura, vol 23, sup 
2, 2006, pp 575-580. 

[4] Holzapfel G. Nonlinear Solid Mechanics. A 
continuum Approach for Engineering. Willey, 2000. 

[5] Humphrey JD. Mechanics of the arterial wall: review 
and directions. Crit Rev Biomed Eng, vol 23, sup 1-2, 
1995, pp 1–162. 

 

 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

79



 

Simulación del algoritmo de calibración del monitor de glucosa 
en tiempo real Guardian RT® y evaluación de su incertidumbre. 

P.A. Moreno1,4, M.E. Hernando1,4, J.J. Serrano Olmedo1,4, M. Rigla2,4, G. García1,4, A. de Leiva3,4 y 
E.J. Gómez1,4 

1Grupo de Bioingeniería y Telemedicina, Universidad Politécnica de Madrid 
<pmoreno;elena;egomez;ggarcía>@gbt.tfo.upm.es; jjserran@etsit.upm.es 

2 Servicio de endocrinología y nutrición, Corporación Sanitaria Parc Tauli, Sabadell  
3 Servicio de endocrinología y nutrición, Hospital Sant Pau, Barcelona 

4CIBER-BBN: Network of Research for Bioengineering, Biomaterials and Nanomedicine, Madrid. 

 

 

Resumen 
Se ha realizado un estudio del algoritmo de calibración y 
representación de los valores de glucosa del monitor continuo 
de glucosa en tiempo real Guardian RT®, con el fin de valorar 
la incertidumbre de sus medidas. Se ha utilizado una patente 
relacionada con dicho sistema para obtener el algoritmo más 
aproximado posible al ejecutado por el dispositivo. A través de 
la comparación realizada con el sistema de monitorización 
continua de glucosa en tiempo diferido CGMS Gold®, validado 
muy positivamente en experimentos clínicos, hemos logrado 
obtener de manera cualitativa la incertidumbre y fiabilidad que 
presentan los valores de glucosa suministrados por el sistema 
objetivo del estudio. En última instancia, el objetivo final es 
obtener el mínimo número de tomas de muestra de sangre 
necesarias para calibración de los monitores manteniendo una 
fiabilidad suficiente para su uso clínico. 

1. Introducción 
El presente trabajo de investigación se centra en el campo 
del seguimiento de pacientes con diabetes, una de las 
enfermedades crónicas con mayor prevalencia en la 
población mundial [1]. En aquellos casos en que los que 
se precisan tratamientos con insulina, los pacientes deben 
calcular la dosis previa a una comida, en función del nivel 
de glucemia y de la previsión del contenido en 
carbohidratos de la ingesta.  

En la práctica clínica habitual, la medida de la glucosa se 
realiza de forma intermitente (3-7 medidas/día) por medio 
de glucómetros en los que el paciente introduce una gota 
de sangre y devuelven la concentración de glucosa 
capilar.  

El ideal sería disponer de medidores no invasivos que 
registraran la glucosa de forma continua. Existen 
dispositivos comerciales, pero aún no se utilizan de forma 
generalizada debido a su alto precio y su baja precisión. 
La mayoría de estos monitores comerciales se basan en un 
sensor que se inserta en la zona subcutánea y mediante un 
principio enzimático, conocido como glucosa oxidasa, 
genera una señal de corriente eléctrica proporcional a la 
concentración de glucosa en el líquido intersticial. Estos 

sistemas requieren ser calibrados varias veces al día con 
valores de glucemia capilar obtenidos de un glucómetro 
para reajustar la sensibilidad del sensor. 

Los sensores continuos más interesantes para ayudar a los 
pacientes a ajustar su terapia son los que presentan las 
medidas en tiempo real, como es el caso del Guardian 
RT® de Minimed Medtronic, pero podrían tener una 
menor incertidumbre que los sensores equivalentes que 
presentan la información de forma retrospectiva, como el 
CGMS Gold® del mismo fabricante. La posible pérdida 
de precisión es debida principalmente al algoritmo de 
calibración y de reconstrucción de los datos. En los 
sensores retrospectivos se reconstruye cada punto de 
glucosa teniendo en cuenta tanto calibraciones pasadas 
como posteriores al instante representado, mientras que 
en los sensores en tiempo real, sólo se dispone de las 
calibraciones pasadas. 

En este trabajo se reproduce el algoritmo de calibración 
del sistema de monitorización continua de glucosa en 
tiempo real Guardian RT®, para poder realizar el posterior 
estudio del funcionamiento del sistema validando la 
fiabilidad de sus resultados en comparación con el 
sistema en tiempo diferido CGMS Gold®. 

El objetivo global del trabajo es aportar argumentos para 
obtener el mínimo número de calibraciones necesarias 
para el Guardian RT®, manteniendo en sus mediciones la 
suficiente incertidumbre para no suponer un peligro para 
la salud del paciente. 

2. Métodos 
Podemos clasificar el objetivo general del trabajo en dos 
fases: 
• Reconstrucción de los valores de glucosa 

proporcionados por el Guardian RT® a partir de las 
medidas capilares de calibración y de los datos de 
corriente eléctrica obtenidos por el sensor del 
dispositivo.  

• Validación del funcionamiento interno del Guardian 
RT® mediante la comparación de sus valores de 
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glucosa recreados a partir de los datos de corriente  
del sensor del CGMS Gold®, con los valores 
originales obtenidos por el sistema en tiempo 
diferido. 

Se ha dispuesto de datos de glucosa obtenidos en dos 
registros de ocho y seis pacientes respectivamente, que 
utilizan simultáneamente los sensores Guardian RT® y 
CGMS Gold® insertados en el abdomen a menos de 3cm 
de distancia, durante un período de registro de 72 horas 
con medidas cada 5 minutos. Ambos sistemas utilizan los 
valores de glucosa capilar proporcionados por el 
glucómetro One Touch Ultra® para el proceso de 
calibrado. Los relojes de los sensores y del glucómetro 
han sido previamente sincronizados. 
Para simular el mecanismo de obtención de los valores de 
glucosa del sistema Guardian RT®, de manera que la 
diferencia entre los valores de glucosa reconstruidos y los 
proporcionados por el dispositivo sea lo más pequeña 
posible, utilizamos como documentación la patente Real 
Time Self-Adjusting Calibration Algorithm[2]. En ella se 
utiliza la siguiente fórmula para obtener los valores de 
glucosa (BGlevel), medidos en mg/dl, a partir de la 
corriente (ISIG), medida en nA, proporcionada por el 
sensor: 

levelBG slope ISIG= ⋅  

El término slope hace referencia a la pendiente de una 
recta que se obtiene de la ecuación anterior, este término 
variará con cada nueva medida capilar que se introduzca 
en el monitor para realizar el calibrado. La patente 
revisada propone un mecanismo de auto-ajuste del slope 
basado en el diagrama de flujo de la Figura 1. 

El diagrama está regido por una serie de criterios donde se 
realizan comprobaciones a distintas relaciones entre pares 
de puntos denominados Calibration Factor (CF), que 
vienen dados por la siguiente expresión: 

calib

calib

BG
CF

ISIG
=  

Donde BGcalib corresponde al valor de glucosa capilar 
utilizado para la calibración, e ISIGcalib al valor de 
corriente proporcionado por el sensor en el instante de 
calibrado. 

Las comprobaciones realizadas en los criterios nos 
muestran si ha habido un fallo en el sensor, si se ha 
producido un cambio en la sensibilidad del mismo o si  
únicamente ha sido ruido lo que ha alterado el proceso de 
lectura. Para determinar estas posibles situaciones se 
establecen determinados umbrales cuyos valores 
dependen de cada sensor y no son especificados en la 
patente [2]. Estos valores son cruciales ya que regularán 
el flujo de funcionamiento del diagrama y determinarán la 
forma de calculo del slope, y por tanto los valores de 
glucosa obtenidos.  

 

 

Figura 1.  Diagrama de flujo del procedimiento de auto-ajuste 
del Guardian RT® 

En este trabajo hemos tenido que adaptar el algoritmo de 
reconstrucción del diagrama de flujo, utilizando los datos 
de calibración y corriente del sensor, ya que el 
funcionamiento descrito en la patente no era del todo 
correcto.  

En dicho diagrama encontramos 4 umbrales, threshold1 y 
threshold2 asociados al criterio 2a y 2b donde se 
comprueba si la estimación del slope es muy diferente al 
Calibration Factor asociado al punto de calibración, lo 
cual determinaría un fallo en el sensor. Por otra parte los 
umbrales threshold3 y threshold4 asociados al criterio 4 
determinan si es necesario un reajuste en la sensibilidad 
del sensor. 

Los umbrales se han fijado empíricamente para que los 
valores de glucosa obtenidos sean lo más parecidos 
posible a los valores originales suministrados por el 
Guardian RT®. Con los datos derivados de los criterios se 
han ido proporcionando valores orientativos a cada 
umbral, de tal manera que su cumplimiento produjera una 
reducción en la diferencia entre los valores de glucosa 
obtenidos a través de nuestra simulación (BGrecons) y los 
proporcionados originariamente por el sistema (BGlevel). 

Para cuantificar esta diferencia hemos utilizado el error 
cuadrático medio expresado en la siguiente fórmula, 
siendo N el número de valores de glucosa obtenidos en un 
registro de 72 horas: 
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Una vez obtenida la mejor aproximación del mecanismo 
de reconstrucción se puede realizar la comparación de los 
sistemas Guardian RT® y CGMS Gold®. La manera de 
proceder consiste en aplicar el diagrama de flujo anterior 
con los datos de corriente (ISIG) obtenidos del sistema en 
tiempo diferido, y los respectivos valores de calibración. 
De esta forma obtenemos el hipotético resultado que nos 
ofrecería el Guardian RT® en el caso de tener los mismos 
valores de ISIG y calibración que el CGMS Gold®, 
pudiendo así establecer una comparación entre ellos a 
partir de los valores de glucosa obtenidos. Ésto ha 
permitido validar cualitativamente el funcionamiento y la 
incertidumbre del Guardian RT®. 

Tomaremos los valores del CGMS Gold® como referencia 
debido a que presentan una mayor fiabilidad por 
realizarse la monitorización en tiempo diferido, siendo el 
más utilizado y validado en experimentos clínicos [3]. Y 
al igual que en la parte de simulación, utilizaremos para 
medir la diferencia entre los valores de los sistemas el 
error cuadrático medio expresado en la anterior fórmula. 

3. Resultados 
Se han podido establecer los umbrales threshold1 y 
threshold2 con valores de 64 y 80 respectivamente, pero 
no así los umbrales threshold3 y threshold4 debido a que 
hemos llegado a numerosas contradicciones que nos han 
obligado a desechar el criterio 4. De esta misma manera 
no hemos podido tener en cuenta el criterio 1 que 
comprueba que el Calibration Factor se encuentra en un 
determinado rango. El resto de criterios enunciados se 
ajustan a las especificaciones que se dan en la patente [2].  

La siguiente tabla representa los errores obtenidos para 
cada paciente en la simulación del funcionamiento del 
Guardian RT® siguiendo la fórmula del error cuadrático 
expuesta anteriormente. 

Paciente 
(Registro 1) 

error 
(mg/dl) 

Paciente 
(Registro 2) 

error 
(mg/dl) 

cgs 8,17 cgs 19,31 

ebp 13,94 ebp 13,11 

ebp2 9,07 ebp2 11,18 

meg 12,10 meg 5,56 

sca 28,45 sca 6,35 

tao 11,23 tao 11,65 

top 14,64 top 6,12 

dlr 4,08   

Tabla 1. Resumen de errores reconstrucción de Guardian RT® 

Obteniendo como promedio total de todos los errores 
calculados un 11,62 mg/dl. Si representamos los valores 
de glucosa originales (BGLevel), los obtenidos mediante 

la simulación (BGRecons) y los puntos de calibración 
(BGCalib), tenemos, como ejemplo, para el paciente ebp 
en su registro 2 la siguiente figura (Figura 2): 
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Figura 2. Representación del Registro 1 del paciente ebp2 

En cuanto a la comparación entre Guardian RT® y el 
CGMS Gold®, los errores obtenidos respecto a la 
diferencia entre los valores proporcionados por el sistema 
en tiempo diferido y los del sistema en tiempo real son los 
siguientes: 

Paciente 
(Registro 1) 

error 
(mg/dl) 

Paciente 
(Registro 2) 

error 
(mg/dl) 

cgs 30,00 cgs 36,49 

ebp 38,61 ebp 28,07 

ebp2 37,02 ebp2 43,25 

meg 20,14 meg 41,54 

sca 22,67 sca 22,28 

dlr 22,89   

Tabla 2. Errores Guardian RT® vs CGMS Gold® 

Donde el promedio de todos los errores es de 31,18 
mg/dl. Escogiendo un paciente, por ejemplo sca en su 
segundo registro, para representar sus datos gráficamente 
vemos que la diferencia entre los dos sensores no es 
despreciable (Figura 3): 
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Figura 3. Comparación Guardian RT® vs CGMS Gold® de 
paciente sca - Registro 2 
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4. Conclusiones 
Se ha propuesto para obtener el mecanismo de obtención 
de valores de glucosa la aplicación de la patente Real 
Time Self-Adjusting Calibration Algorithm.[2], que a la 
vista de los resultados nos ha proporcionado una 
aproximación bastante fiable del algoritmo que utiliza el 
Guardian RT®. Por otra parte hemos utilizado el sistema 
de monitorización continua de glucosa en tiempo diferido 
para validar la incertidumbre de los valores de glucosa 
proporcionados por el Guardian RT®. 

Como podemos apreciar en los resultados de la primera 
parte del trabajo (Tabla 1 y Figura 2), la simulación es 
bastante fiable respecto a los datos originales. Además los 
errores obtenidos nos indican que el mecanismo de 
simulación es óptimo, con lo que tenemos una 
aproximación válida para proceder a realizar la 
comparación del Guardian RT® con el CGMS Gold®. Por 
tanto se ha conseguido un algoritmo de reconstrucción, 
que actualmente se encuentra en una segunda fase de 
depuración y ajuste, lo suficientemente aceptable para 
reconstruir con fiabilidad los valores proporcionados por 
el Guardian RT®. 

Viendo los resultados de la Tabla 2 y de Figura 3 
podemos decir que la fiabilidad del Guardian RT® no es 
tan óptima como la del CGMS Gold®, ya que existe una 
diferencia de unos 31,18 mg/dl entre los dos sistemas. La 
falta de precisión del sensor contínuo puede llevar a tomar 
decisiones de administración de insulina (o ausencia de la 
misma) peligrosas para la salud del paciente que puede 
llevarle a estados de hiperglucemia o hipoglucemia. Esto 
implica que los pacientes deben tomar con relativa 
precaución los valores proporcionados con el Guardian 
RT®. 

Por tanto el comportamiento del Guardian RT® es peor 
que el CGMS Gold® utilizando el mismo número de 
calibraciones. Con lo que respecto al objetivo global del 
trabajo no hemos conseguido argumentos necesarios para 
obtener el número mínimo de calibraciones. Todo lo 
contrario, se debería analizar si la diferencia entre los dos 
sistemas disminuiría aumentando el número de 
calibraciones, lo que se propone para trabajos futuros. 
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Resumen 
Se ha calculado una evaluación de la incertidumbre que  
podría ser asignada a la medida de glucosa intersticial 
realizada por los monitores en tiempo real GuardianRT® de la 
empresa Medtronics®. La incertidumbre proviene de las 
diferencias encontradas entre las medidas de concentración de 
glucosa capilar obtenidas en ciertos instantes con el 
glucómetro One Touch Ultra® y el valor ofrecido por el 
monitor en esos mismos instantes. Las medidas del glucómetro 
son utilizadas por el monitor para recalibrar dinámicamente su 
sensibilidad. En el trabajo se expone un análisis estadístico de 
los resultados obtenidos, del cual se deduce, principalmente, 
una incertidumbre dependiente del nivel de glucosa (tanto 
mayor cuanto más alejado del nivel de normoglucemia) debido 
a un sesgo en el sentido de minorar las excursiones del nivel de 
glucosa respecto del nivel de referencia dado por el 
glucómetro. Finalmente se propone un procedimiento de 
calibración y eliminación del sesgo que podría reducir 
notablemente la incertidumbre encontrada. No obstante, dada 
la relevancia de la propuesta, se concluye la necesidad de 
corroborar los resultados tras un análisis con más datos. 

1. Introducción 
Los medidores continuos de glucemia, o monitores, 
realizan medidas de ésta a intervalos de tiempo de pocos 
minutos. En particular, los que utilizan la concentración 
de glucosa intersticial mediante técnicas amperométricas, 
necesitan ser recalibrados con cierta frecuencia (varias 
veces al día). Por tanto, son necesarias numerosas 
extracciones de sangre capilar a partir de la cual se 
obtiene la glucemia real, cuyo valor es introducido en los 
dispositivos para su calibrado. Es conveniente, entonces, 
elegir un procedimiento de calibrado que encuentre un 
equilibrio aceptable entre la necesidad de realizar 
extracciones de muestras de sangre para las 
recalibraciones y la necesidad de disponer de medidas de 
calidad suficiente instante a instante [1]. Es decir, el 
conocimiento de la incertidumbre resultante de distintos 
procedimientos de calibración es esencial para poder 
elegir el más adecuado según la calidad necesaria para 
cada uso concreto de la información que el monitor 
proporciona. 

En el caso de los monitores en tiempo real, el problema 
de la calidad se agudiza. En efecto, solamente disponen 
de los calibrados previos para determinar la sensibilidad 
del instrumento en cada instante posterior. Así, cuanto 
más tiempo pasa desde la última calibración, más 
arriesgada es la medida instantánea que proporciona pues 
cabe que la sensibilidad esté derivando. Esto no afecta a 
los denominados monitores ciegos, que proporcionan las 
medidas al final y no instantáneamente. Utilizan todas las 
calibraciones para determinar la sensibilidad del 
instrumento en cada medida, lo que les permite eliminar 
más eficazmente los efectos de las derivas entre 
calibraciones. 

Presentamos, en concreto, estimaciones de la 
incertidumbre y de errores sistemáticos que afectan al 
sensor continuo de glucosa GuardianRT® (Medtronic®, 
Minimed®, Northridge, CA). A partir de nuestros 
resultados proponemos procedimientos para minimizar 
ambos. 

2. Métodos 
Se han considerado datos de glucosa obtenidos por ocho 
pacientes con diabetes tipo 1, tratados con bombas de 
insulina que simultáneamente utilizaban el monitor ciego 
de glucosa CGMS-Gold® y el monitor en tiempo real de 
glucosa GuardianRT® por dos lapsos continuados de 72 
horas divididas en 3 periodos diferentes en función de la 
calibración. La inserción de los dos dispositivos se 
realizaba en el abdomen a menos de 3 cm de distancia. 
Se utilizó el glucómetro de glucosa capilar One Touch 
Ultra® para obtener valores de glucosa para el calibrado 
y para comparación. Los relojes temporales de los 
monitores y del glucómetro de glucosa capilar fueron 
sincronizados al inicio de cada registro.  

Los pacientes siguieron tres protocolos de calibración del 
GuardianRT®: antes de las comidas (estrategia 
preprandial), después de las comidas (estrategia 
postprandial) y calibración antes y después de las 
comidas (estrategia mixta). El monitor CGMS-Gold®, 
que siempre fue calibrado con medidas preprandiales, se 
utiliza como referencia, en el sentido de que su 
incertidumbre es considerada como patrón de calidad 
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[2,3]. Así, se ha analizado el comportamiento de los dos 
sensores respecto a las mismas medidas de glucosa 
capilar. Para el monitor en tiempo real se analiza la 
influencia de cada una de las tres estrategia de 
calibración.  

 

En todo caso, si el glucómetro usado para obtener los 
valores de calibración tuviera un sesgo, o más o menos 
incertidumbre, no podría apreciarse en este análisis 
puesto que sus medidas se toman como valores de 
referencia. Por tanto, se calcula el error, a partir del cual 
se estima la incertidumbre, exclusivamente como la 
diferencia entre los valores de glucosa usados para 
calibración y los ofrecidos por el monitor GuardianRT® 
en los mismos instantes.  

Por otro lado, también han sido recogidos los datos de 
derivada temporal de la corriente del sensor 
amperométrico por dos motivos. Su variación temporal 
se debe a una combinación de variación a corto plazo de 
la concentración de glucosa, y, a plazo más largo, de la 
deriva irreversible propia de la evolución del sensor, 
responsable final de la limitación de su vida útil a pocos 
días. La deriva es, también, la causa de la necesidad de 
las continuas recalibraciones, pudiendo así afectar a la 
incertidumbre. Pero, además, entre el momento de la 
extracción de la sangre y el momento de la medida con el 
glucómetro transcurre un tiempo breve, si bien no 
controlado del todo, como depende del modo de hacer de 
cada paciente variará poco entre calibrados. Es el 
instante de la medida con el glucómetro en el que se 
establece la correspondencia temporal entre glucómetro 
y monitor. El monitor tiene en cuenta ciertos ajustes de 
tiempo en cuanto a la utilización de la glucemia capilar 
para su calibración. No se tiene en cuenta ningún reajuste 
en cuanto a la obtención del error. En definitiva ese 
tiempo no controlado podría ser también fuente de 
incertidumbre. 

Los datos de error junto con los correspondientes en los 
mismos instantes de nivel de glucemia capilar y de 
derivada temporal de la corriente de los sensores han 
sido analizados estadísticamente Se utilizaron análisis de 
clasificación (ANOVA) y ajustes estadísticos (Pearson) 
para encontrar correlaciones significativas entre los tres 
conjuntos de datos cuando se agrupan por estrategias de 
calibración. 

3. Resultados 
La figura 1 muestra la comparación entre las medidas de 
glucosa para calibración (abcisas) y las proporcionadas 
por un dispositivo CGMS® para los mismos instantes 
(ordenadas). El ajuste a una recta es muy bueno (R muy 
alta). Además, esta recta es paralela y prácticamente 
coincidente con la recta de error nulo o ideal (la que une 
los extremos de los ejes). La mínima separación entre 
ambas rectas, constante en todo el margen, corresponde 
al casi inexistente error sistemático (sesgo) del monitor. 

Las líneas paralelas a la recta ideal y ajustada delimitan 
la banda de error de la calibración. La desviación típica 
entre la distribución de valores alrededor del ajuste es σ 
= 18 mg/dl. Como el error sistemático es casi inexistente, 

este mismo valor puede tomarse como estimación de la 
incertidumbre, razonablemente constante en todo el 
margen.  

 

Figura 1.  Curva de incertidumbres del CGMS 

En la figura 2 se realiza una comparación y tratamiento 
de datos análogo al utilizado en la figura 1, pero con las 
medidas de dispositivos GuardianRT®. 
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Figura 2.  Curva de incertidumbres del GuardianRT® con 
todas las medidas utilizadas en el análisis 

estadístico. 

La dispersión es mucho más amplia que en el caso del 
CGMS®, lo que indica una incertidumbre mucho mayor. 
Además, hay un sesgo muy claro ya que la recta que 
ajusta los datos se separa de la recta ideal de la siguiente 
forma: 

 En medidas por debajo de 130 mg/dl el monitor 
sobrevalora el nivel de glucosa, llegando a no 
indicar hipoglucemia, estadísticamente hablando, 
hasta que el nivel de glucosa está por debajo de 50 
mg/dl. 

 En medidas por encima de 130 mg/dl el monitor 
infravalora el nivel de glucemia. 
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Las curvas correspondientes para estimación de 
incertidumbres aparecen en las figuras 3, 4 y 5.  

 

 

Figura 3.  Curva de incertidumbres para estrategia mixta  

 

Figura 4. : Curva de incertidumbres para estrategia 
preprandial  

 

Figura 5.  Curva de incertidumbres para estrategia 
postprandial 

La Tabla 1 muestra los datos numéricos resultantes de 
los ajustes y análisis cuya expresión gráfica aparece en 
las figuras 2 a 5. En la parte superior se observa cómo 
solamente las medidas realizadas con estrategia de 
calibrado posprandial no ofrecen dependencia 
significativa (P > 0.05) con el nivel de glucosa: no hay 
sesgo. El sesgo en las demás estrategias es tan grande 
que, al considerar todos los datos incluyendo los de la 
estrategia posprandial, el conjunto presenta también 
sesgo. 
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R2=0,223 

Estrategia x y R^2 P(Y=Media(Y)) dep.
todos G Cal error 0,286 <0,0001 Si
pre G Cal error 0,454 <0,0001 Si
post G Cal error 0,144 0,082 No
mixta G Cal error 0,223 0,001 Si

Estrategia x y  R^2 P(Y=Media(Y)) dep.
todos dI/dt error 0,183 <0,0001 Si
pre dI/dt error 0,179 0,001 Si
post dI/dt error 0,054 0,296 No
mixta dI/dt error 0,279 0,00014 Si  
Residuos: σ

Estrategia
G Guard 
vs G Cal

error vs 
dI/dt

G Guard 
vs G Cal

error vs 
dI/dt

Todos 31,29 33,46 30,22 24,90
pre 29,93 35,20 28,57 19,17
post 29,70 31,66 28,46 27,11
preypost 33,67 31,90 33,01 29,98
P 0,568 0,77 0,416 <0,0001

 regresión global regresión por grupos
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Tabla 1. Cálculos estadísticos sobre las curvas de 
incertidumbres. 

En la parte inferior de la Tabla 1 se presenta los errores 
residuales una vez eliminada las dependencias lineales 
(cuando las hay) como desviación típica de la dispersión 
resultante para todas las medidas, a modo de referencia, 
y por grupos según estrategia de calibrado. Hay dos 
columnas: en la de izquierda se considera una única 
regresión lineal para todos los valores (la regresión de la 
figura 2) mientras que en la de la derecha se ha utilizado 
como regresión lineal para el cálculo de los residuos la 
obtenida por cada grupo (las de las figuras 3 a 5). Como 
se puede observar los valores son muy parecidos en 
todos los casos. Coherentemente, la clasificación de los 
residuos por grupos no es significativa (P > 0.05) en 
ninguna de las dos columnas, es decir, que no se pueden 
distinguir los residuos en función del grupo del que 
provienen. Por tanto, la eliminación del sesgo 
dependiente del nivel de glucemia no disminuye 
significativamente la incertidumbre por estrategia. 
Tampoco la estrategia posprandial es significativamente 
mejor que las otras, a pesar de no tener ese sesgo. 
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Si nos fijamos ahora en la dependencia con la derivada 
temporal de la corriente del sensor, tenemos resultados 
diferentes. En la parte central de la Tabla 1, los 
resultados en cuanto a la posible dependencia o sesgo del 
error colectivo o por grupos según estrategias de 
calibrado repite en parte el cuadro de la dependencia con 
el nivel de glucemia. Para el caso de la derivada de la 
corriente la dependencia es menos clara cuando la hay 
(para todas las estrategias menos para la posprandial). Si 
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bien la significación toma valores convencionales por 
encima y por debajo de 0.05, aunque alejándose mucho 
menos de ese número de frontera en el análisis anterior, 
el índice de Pearson es mucho más bajo, que en la parte 
superior de la tabla. Es decir, los ajustes a rectas son 
mucho menos claros. 

Por el contrario, las dos columnas de residuos para las 
regresiones respecto de la derivada de la corriente (no 
hay figuras que las muestren) son muy diferentes al caso 
del nivel de glucemia. La regresión lineal común a todos 
arroja residuos de valores similares a los encontrados ya 
y sin que puedan distinguirse por grupos ya que la 
significatividad es claramente superior a 0.05. Es el caso 
de los residuos con regresiones lineales por grupos de 
medidas donde aparece una clasificación significativa. 
Además, se observa que el residuo para la estrategia de la 
calibración preprandial es bastante menor que los demás. 
Es decir, la falta de sesgo de la estrategia posprandial con 
la derivada no implica tampoco en este caso una mejora 
respecto de otras estrategias. Sin embargo, la estrategia 
preprandial tiene un sesgo acentuado, que, si es 
eliminado, deja un residuo, la incertidumbre propiamente 
dicha, significativamente menor que la de las demás 
estrategias: 19.17 mg/dl. 

4. Discusión  
No se han considerado todavía dependencias respecto de 
otros aspectos de la medida. Por otro lado, el número de 
medidas utilizado, siendo elevado en conjunto, no lo es 
tanto una vez clasificadas por grupos. Por ello, los 
resultados hasta ahora son cuestionables, requiriendo una 
investigación más detallada, actualmente en curso. En 
concreto el número de puntos en la estrategia posprandial 
es relativamente pequeño.  

Todavía no entendemos el origen del sesgo con el nivel 
de glucemia. Si fuera un problema derivado el 
procedimiento en que el monitor utiliza los datos de 
glucemia capilar para calibrado, el sesgo encontrado en 
las medidas del monitor sería independiente de la 
estrategia de calibrado, al revés de lo observado hasta 
ahora pues no hay sesgo en el grupo posprandial. Sin 
embargo, para el sesgo observado con la derivada 
temporal de la corriente podemos proponer una 
explicación, también por corroborar. 

Cuando la corriente del sensor varía es porque la 
concentración de glucosa intersticial está variando. Así la 
relación numérica entre corriente del sensor y glucemia 
es distinta a la que hay en situación estacionaria debido a 
un retardo de algunos minutos en la propagación de la 
glucosa capilar al tejido circundante. Tengamos en 
cuenta, en primer lugar, que en el caso preprandial, la 
glucemia es más constante en el tiempo que en el caso 
posprandial [4] y, por lo tanto, la corriente del sensor 
varía más lentamente. Y en segundo lugar, que el 

monitor solo trabaja con constantes de proporcionalidad 
obtenidos a partir de niveles de corriente y valores de 
glucemia introducidos durante cada calibración [5]. En el 
caso preprandial, la incertidumbre en el tiempo que 
transcurre desde que se toma la muestra de sangre hasta 
que es medida por el glucómetro es poco relevante: los 
niveles de glucemia habrán cambiado poco, así que la 
calibración funcionará bien. En los casos, pocos, en que 
haya cierta variación de la glucemia las constantes 
obtenidas previamente, en general buenas, darán lugar a 
medidas con una variación de glucemia distinta a la real, 
pero con el mismo signo de variación y con magnitud 
inferior a la real. Es el hecho que refleja el sesgo 
encontrado, por lo que la substracción de este sesgo 
conlleva que el error residual sea pequeño. Por el 
contrario, en el caso posprandial, las constantes siempre 
se obtienen en momentos de fuertes cambios, por lo que 
difícilmente pueden servir de una vez para la siguiente, 
dando lugar a errores importantes y sin sesgo.  

5. Conclusiones  
La estrategia de calibración posprandial del 
GuardianRT® parece ser la más adecuada dado que, a 
falta de corroboración, no muestra dependencia lineal 
con el nivel de glucemia ni de su derivada, siendo la 
incertidumbre asociada similar a la de las demás 
estrategias, alrededor de los 30mg/dl. Siendo esta 
incertidumbre muy elevada [6], sin embargo, puede ser 
mejorada notablemente, hasta una incertidumbre de unos 
19 mg/dl, equivalente a la del CGMS®, si se utilizara la 
estrategia preprandial seguida de un procesamiento de 
datos instantáneo que utilice la pendiente de la corriente 
del sensor (también proporcionada por el monitor) para 
eliminar el sesgo observado. Esta segunda solución 
podría ser útil para los futuros sistemas semi-automáticos 
de infusión de insulina propios de un páncreas virtual 
[8]. Resta, no obstante, aumentar el número de medidas 
para corroborar resultados. 
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Resumen 

En este trabajo se presentan resultados preliminares de 
experiencias de control de anestesia intravenosa en humanos.  
La droga administrada es propofol y la señal realimentada para 
el control es el Índice Biespectral. En el trabajo se muestran 
resultados de modelado de la farmacocinética y 
farmacodinámica de los pacientes. Se han empleado modelos 
fisiológicos y se han implementado con herramientas de 
simulación para su validación. Se presentan resultados con 
controladores Proporcional Integral. Posteriormente se han 
introducido elementos de filtrado para mejorar el transitorio 
observado en la evolución de la señal del Índice Biespectral. 
Las mejoras se presentan comparadas con los resultados sin 
filtro poniéndose de manifiesto el incremento en el rendimiento 
del controlador propuesto en este trabajo. 

1. Introducción 

Los avances que está sufriendo la rama del control 
automático de la anestesia en los últimos años han sido 
importantes [1]. El elemento fundamental que ha 
propiciado esto es la disponibilidad de indicadores del 
estado hipnótico del paciente. De hecho, el principal 
problema que aparecía en este proceso de control 
anestésico es que las variables básicas que definen un 
proceso anestésico adecuado (hipnosis, analgesia y 
relajación muscular) son variables no medibles.  

En este trabajo el punto de interés es el control de 
hipnosis en intervenciones con anestesia general. Sin 
duda el problema crece en complejidad cuando se 
incorporan otras especificaciones como la relajación 
muscular y la analgesia. Para el control de la hipnosis las 
propuestas realizadas hasta el momento van en dos 
direcciones: control basado en señales y control basado en 
modelos.  

En este trabajo se presentan avances en la línea de control 
basado en señales. En particular se presentan 
innovaciones en el control PI de anestesia intravenosa con 
propofol. El control PI es sin duda una solución fácil, 
sencilla y eficiente para el control de casi cualquier 
sistema. Como es bien conocido la puesta en marcha del 
controlador involucra el ajuste de dos parámetros: la 
ganancia proporcional y la ganancia integral. De la 
conveniente elección de estos parámetros dependerán las 
prestaciones del controlador. En casos como el de la 
anestesia, es especialmente importante garantizar un 
transitorio suave y estable en torno al valor de referencia. 
Diferentes trabajos publicados ofrecen resultados que si 

bien son estables muestran un comportamiento oscilatorio 
en torno a la referencia [2]. 

La propuesta en este trabajo es la de habilitar un 
mecanismo de compensación de estas oscilaciones de 
modo que se mejoran los márgenes de estabilidad del 
proceso y el paciente permanezca en un estado hipnótico 
menos oscilante. La línea de trabajo que se ha 
contemplado es la de tratar de incorporar la información 
del retardo de transporte presente en el sistema para 
corregir la salida del controlador PI y, de este modo, 
mejorar el rendimiento global del mismo. Estas primeras 
experiencias se han planteado en simulación y se han 
comparado con los resultados  sin compensación.  

2. Conceptos básicos de anestesia 

intravenosa con propofol 

Para la descripción del proceso anestésico se suele utilizar 
la representación que se muestra en la Figura 1. Aquí se 
muestra una representación entrada-salida del proceso. 
Como se observa, se incluyen entradas manipulables 
como son los anestésicos, relajantes o sueros, y otras 
variables que son consideradas como perturbaciones 
sobre el sistema y que en principio no se pueden gobernar 
(estímulos quirúrgicos o pérdidas de sangre). Respecto a 
la salida existen variables tanto medibles como no 
medibles. En realidad el interés fundamental en anestesia 
está en las variables no medibles: hipnosis, analgesia y 
relajación muscular.  

 

Figura 1. : Representación entrada/salida del proceso 
anestésico 
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Para solventar el problema de que estas variables sean no 
medibles se trata de encontrar otras variables cuyo 
comportamiento nos permita estimar el valor de las 
variables deseadas. 

Este trabajo se centra en el control de la hipnosis en 
humanos. La hipnosis es un término general que indica 
pérdida de conciencia y ausencia de recuerdos post-
operación de los hechos ocurridos durante la intervención. 
Actualmente las técnicas admitidas como más eficientes 
para obtener una medida del grado de hipnosis se basan 
en el procesado de las señales del Electroencefalograma 
(EEG) [3],[4]. 

La variable que se tomará como indicador del grado de 
hipnosis es el índice biespectral (BIS). El BIS es un 
parámetro empírico, sin unidades, derivado del análisis 
del EEG que se relaciona lineal y directamente con el 
nivel de conciencia, su valor disminuye progresivamente 
a medida que disminuye el nivel de conciencia desde 100, 
que es el estado de máxima alerta posible, pasando 
progresivamente por la pérdida de las funciones corticales 
hasta 0, que es la ausencia de actividad eléctrica cortical y 
por tanto el estado de inconsciencia más profundo. De 
este modo se puede considerar al BIS como un índice 
dinámico que se correlaciona de forma óptima con el 
estado hipnótico: consciencia-inconsciencia, grados de 
sedación, capacidad de procesar y recordar información 
etc. 

Los modelos más extendidos para representar la 
evolución del BIS son los modelos fisiológicos. Estos 
modelos constan de una parte farmacocinética (PK) que 
describe la distribución de droga en los órganos internos y 
una parte farmacodinámica (PD) que describe el efecto de 
la droga sobre las variables fisiológicas de interés. 

El modelo PK mas extendido es el de Marsh que ha sido 
ampliamente estudiado y representa al paciente como un 
conjunto de tres compartimentos: central, rápido y lento 
(ver Figura 2) [5]. El compartimento central se 
corresponde con el volumen de sangre aparente del 
paciente (es el lugar donde se infunde la droga).  

 

 

 

Figura 2.  Modelo compartimental 

Los compartimentos rápido y lento representan diferentes 
conjuntos de tejidos grasa y hueso. El modelo de Marsh 
queda definido por las siguientes constantes de difusión: 
k10 (eliminación metabólica), k12 (eliminación de rápido a 
central), k21 (eliminación de central a rápido), k13 
(eliminación de central a lento) y k31 (eliminación de 
lento a central). 

Desde el punto de vista del control de la hipnosis, la 
variable de interés no es la concentración en sangre sino 
la concentración en el lugar donde se produce el efecto 
sobre la variable controlada (effect site concentration). 
Así, cuando se mide simultáneamente la concentración de 
droga en sangre y el efecto en el cerebro, se observa una 
latencia en la acción de la droga que se manifiesta con un 
desplazamiento temporal entre el pico de concentración e 
sangre y el del efecto de la droga. Para incorporar este 
fenómeno en el modelo se añade un cuarto 
compartimento en el modelo conocido como effect site  
Este modelo se supone unido al central y que tiene 
volumen despreciable. La constante de difusión de este 
compartimento es ke0. 

Si se define la variable Ci que representa la concentración 
en el i-ésimo compartimento, la distribución de propofol 
puede ser modelada asi: 
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donde u(t) representa la velocidad de infusión de droga en 
el compartimento central. Esta expresión es lo que 
determina la farmacocinética de la droga. 

La farmacodinámica del propofol, es decir, la relación 
entre la concentración en la zona efecto y el índice 
biespectral viene dada por una relación como la siguiente: 

)( eCfBIS =  

La función  f se suele tomar como un modelo EMAX 
cuyo perfil se adapta al proceso descrito: 
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BIS0 corresponde al estado de vigilia, BISmax representa el 
mínimo BIS alcanzable, EC50 representa la concentración 
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en el lugar de efecto para la cual el efecto es la mitad del 
valor máximo, γ representa la sensibilidad del paciente a 
pequeñas variaciones de concentración en el lugar de 
efecto. Este parámetro se puede ver como un índice de la 
no-linealidad del modelo. Normalmente se asume BIS0 = 
100 y BISmax =0. 

3. Control PI mediante realimentación del 

BIS 

La estrategia de control empleada en este trabajo se basa 
en la realimentación del BIS mediante un controlador PI 
[6], [7]. La configuración del sistema de control se puede 
observar en la Figura 3. Los elementos que intervienen en 
el lazo de control son:  

• Monitor de BIS: en nuestro caso hemos usado un 
monitor ASPECT A-2000. Este dispositivo es 
conectado mediante serial al PC para transmitir 
los datos de BIS. 

• Programa de monitorización y  control: este 
programa se ejecuta en un PC portátil y en el se 
implementan las rutinas de control. La interfaz 
con los dispositivos será a través de línea serial.  

• Bomba de infusión: es el dispositivo actuador y 
es gobernado desde el PC.  

 

Figura 3. Diagrama de control de hipnosis mediante PI  

El procedimiento de puesta en marcha del controlador 
conlleva dos etapas. Una primera etapa en la que se 
infunde un bolo manual para llevar al paciente en torno al 
valor objetivo de BIS y a partir de este momento se inicia 
el modo automático con el PI.  

En las pruebas realizadas se ha considerado un BIS 
objetivo (BISr) de 50 mientras que el periodo de muestreo 
y actuación es de 5 segundos. El ajuste de las constantes 
del controlador de ha realizado de forma empírica 
intentando conseguir un transitorio suave y una respuesta 
estable. Una vez programadas todas las alarmas de 
seguridad se han realizado pruebas sobre pacientes en 
quirófano.  

Los resultados obtenidos han sido satisfactorios pues se 
consigue mantener el nivel de hipnosis del paciente en 
torno al BIS de referencia. En la Figura 4 se puede 
observar el comportamiento en una de las experiencias 
(velocidad de infusión y evolución del BIS). Como se 
aprecia el sistema queda estabilizado en torno al valor de 
referencia con una oscilación de magnitud 
aproximadamente de  ±10 unidades.  
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Figura 4. Resultados de un experiencia de control automático de 
la hipnosis en anestesia mediante un controlador PI.  

4. Compensación del retardo 

Como se muestra en el apartado anterior el controlador PI 
tiende a ofrecer oscilaciones en torno al valor de 
consigna. En esta sección se modifica el algoritmo para 
compensar estas oscilaciones y obtener un transitorio 
mejor. Los resultados que se presentan son en simulación 
después de haber ajustado el modelo del paciente. 

4.1. Ajuste del modelo 

Para llevar a cabo ensayos en simulación del algoritmo 
diseñado se sintetizó un modelo fisiológico para describir 
la dinámica del paciente. Como se ha comentado, el 
modelo consta de dos partes: farmacocinética y 
farmacodinámica. El ajuste de los parámetros del modelo 
se realizó mediante simulación 

Tras el ajuste realizado, los parámetros que se tomaron 
para  la farmacocinética fueron: k10=0.006 k12=11.0; 
k21=14.04, k13=10.02, k31=283.50 y ke0=0.0063. Por su 
parte la farmacodinámica se modeló con los siguientes 
parámetros: EC50=610.0, γ=1.5, BIS0 =100 y BISmax=0.  

Para validar el modelo se comparó la respuesta simulada 
con la real. Los resultados obtenidos avalan la bondad del 
modelo. En la Figura 6a) se puede ver esta comparación. 

4.2. Predictor de Smith 

La propuesta realizada en este trabajo para mejorar el 
comportamiento del sistema se basa en compensar el 
efecto del retardo de transporte presente en el sistema. El 
origen de este retardo está en el tiempo que transcurre 
desde de que se da la orden a la bomba infusora hasta que 
la droga se distribuye por el compartimento central. La 
mayoría de los trabajos existentes no consideran 
explícitamente la presencia de este retardo en los modelos  
planteados. De hecho en la sección 2 no se ha considerado 
retardo en el sistema. Sin embargo, en la práctica se 
encuentra que es posible considerar pequeños retardos del 
orden de 1 o 2 minutos desde que se activa la bomba 
hasta que la droga se distribuye en el compartimento 
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central. Bajo esta hipótesis se ha planteado el desarrollo 
de un compensador para este efecto. El planteamiento 
considerado en este trabajo consiste en incorporar un 
predictor de Smith al controlador PI [8].  

Como es bien conocido la formulación básica del 
predictor de Smith no contempla la aplicación a sistemas 
no lineales como el que se presenta en este trabajo. Lo 
que se ha hecho para adaptar el predictor de Smith es 
considerar una aproximación del paciente como un 
sistema de primer orden más un retardo. Así la 
configuración que se ha empleado en este trabajo es la 
que se considera en la Figura 5. Para las pruebas 
realizadas se ha considerado un retardo de entre 90 y120 
segundos. En la figura 6b) se presentan los resultados 
obtenidos para el paciente de la Figura 4. Obsérvese que  
la evolución del BIS con el predictor (línea continua) es 
mucho mejor, amortiguándose la señal en torno al valor 
de referencia (en ausencia de perturbaciones).  

 

Figura 5. Control PI con predictor de Smith para el control 
automático de hipnosis del paciente. 
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Figura 6.  a) Comparación de la respuesta simulada con un PI 
(discontinua) con la respuesta real del paciente(continua)  
bajo la acción de un controlador PI b) Comparación de la 
respuesta del PI (discontinua) con la de un controlador Pi 

con compensación de retardo (continua). 

5. Conclusiones 

En este trabajo se presentan avances en el control de 
anestesia intravenosa mediante realimentación del Índice 
Biespectral. Los resultados obtenidos demuestran que es 
posible corregir fenómenos oscilatorios frecuentes cuando 
se emplean controladores PI para el control de la hipnosis 
en anestesia general. La metodología en la que se basa el 
trabajo consiste en compensar los efectos de retardo de 
transporte presentes en el sistema. Los resultados 
simulados ponen de manifiesto un rendimiento 
prometedor de este tipo de compensación en la práctica 
clínica real.  
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Resumen 
Este trabajo presenta el desarrollo de un olfatómetro para el 
estudio de la función cerebral olfativa con resonancia 
magnética funcional y los resultados preliminares realizados 
con una máquina de resonancia de 3 Tesla perteneciente al 
Proyecto Alzheimer de la Fundación Reina Sofía. 

1. Motivación 
A diferencia de otros sentidos del ser humano, el olfato es 
difícil de cuantificar de manera objetiva. Existen diversos 
métodos para graduar la vista o el oído, sin embargo no 
ocurre así con el olfato. Recientemente ha aumentado el 
interés científico por evaluar la capacidad olfativa de un 
sujeto al haberse observado pérdidas de olfato en los 
pródromos de enfermedades neurológicas y 
neurodegenerativas como el Parkinson o el Alzheimer. La 
detección temprana de la pérdida de olfato podría ayudar 
en el fututo a la detección precoz de este tipo de 
enfermedades y contribuir a combatirlas en los primeros 
estadíos [1-8]. Por otra parte, los estudios de resonancia 
magnética funcional permiten la detección de actividad 
cerebral a causa de la realización de tareas psico-
cognitivas, sensoriales, o motoras por parte del sujeto. El 
objetivo de este trabajo es evaluar la viabilidad de un 
dispositivo capaz de generar tareas olfativas en el 
contexto de un estudio de actividad cerebral con 
resonancia magnética funcional.  

2. Antecedentes 
Recientemente se han propuesto en la literatura diversos 
olfatómetros, o sistemas capaces de administrar o 
dispensar aromas de para la realización de tareas olfativas 
programadas y que se pueda usar en un escáner de 
resonancia [9,10,11,12]. 

Todos ellos tienen en común un sistema de impulsión 
para un caudal aproximado de 3l/min, dispensadores de 
aroma y electroválvulas. El hecho de que haya de ser 
compatible con la resonancia magnética hace que 
únicamente se pueda mantener en el interior de la sala 
junto al escáner la parte neumática del dispositivo. Sin 
embargo observamos que ninguno de los modelos 
realizados hasta la fecha están sincronizados con la 

adquisición de la máquina mediante la señal de trigger ni 
tampoco un diseño de diversas tareas olfativas de forma 
que se pudiera automatizar la frecuencia del estímulo, la 
duración y la intensidad del mismo.  

En estudios de resonancia magnética funcional existen 
dos tipos de diseños experimentales, también 
denominados paradigmas: diseño en bloques (“Block-
design”) y diseño evento-relacionado (ER. Event-
Related). 

En el primer caso los estímulos tienen una duración entre 
15 ó 30 segundos, alternándose con etapas de reposo u 
otros estímulos. Mientras la duración del estímulo se 
puede llegar a adquirir del orden de 10 imágenes 
completas del cerebro con la secuencia EPI (Echo-Planar 
Imaging). En el diseño ER los estímulos son puntuales de 
forma que únicamente se pueden adquirir una o dos 
imágenes coincidentes con el estímulo.  

El diseño experimental puede llegar a ser muy complejo 
si se pretende que el experimento sea muy específico. La 
sincronización con los tiempos de adquisición (TR. 
Tiempo de Repetición) es vital para un correcto análisis 
de la respuesta hemodinámica a consecuencia del 
estímulo. 

En [13] se puede encontrar una revisión de estudios 
realizados sobre la capacidad olfativa realizados con 
fMRI. 

3. Especificaciones del Olfatómetro 
Nuestro diseño prevé diseñar tareas olfativas que se 
sincronicen con la adquisición mediante la señal de 
trigger que suministra el propio equipo de resonancia y, 
además, controlar diversos parámetros experimentales 
como: 

• Selección de aromas 

• Secuenciación de aromas 

• Frecuencia y Duración de los estímulos 

• Intensidad del estímulo 

La siguiente figura describe esquemáticamente el sistema 
completo: 
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Figura 1. Sistema Olfatómetro Compatible con 

Resonancia. 

Consta de diversos dispensadores que reciben un caudal 
de aire regulado por un caudalímetro. La elección del 
aroma se realiza accionando la electroválvula 
correspondiente. Tras la bomba de aire se han situado dos 
filtros, uno de partículas y otro de carbón activo para 
eliminación de otros aromas que pudieran introducirse de 
manera espuria. 

Un ordenador con una tarjeta de control permite 
secuenciar la apertura y cierre de las electroválvulas, así 
como la sincronización de los estímulos con la 
adquisición. 

En el futuro, un software permitirá el diseño de las tareas 
olfativas para que se puedan ejecutar de manera 
automática en tiempo de adquisición del escáner. 

En la siguiente figura muestra un sujeto voluntario en el 
interior de la antena de ocho canales usada en estudios 
funcionales, con la mascarilla dispensadora (sólo la parte 
neumática puede estar en la sala). 

 

 
Figura 2. Sujeto voluntario con la mascarilla 

dispensadora. 

Para completar el sistema de valoración objetiva de la 
función olfatoria, se ha diseñado un test de olfato a partir 
del test de Connecticut. [14,15] 

4. Diseño Experimental 
Para la realización de los primeros experimentos de 
activación cortical olfativa hemos combinado dos aromas 

(café y cacao), además de aire limpio para los bloques de 
reposo (o no actividad).  

El diseño se ha realizado en bloques de 30 segundos. 30 
segundos de reposo (aire limpio), 30 segundos de café, 30 
segundos de cacao. Esta secuencia se ha repetido a lo 
largo de tres ciclos con un tiempo de repetición de 3 
segundos, dando lugar a 10 adquisiciones completas en 
cada bloque. 

Hay que señalar, que en las pruebas realizadas, se 
constató la importancia poder controlar automáticamente 
la sincronización entre el momento que le llega el 
estímulo al paciente y la adquisición de la máquina de 
resonancia, ya que la activación, es decir, cuánto tarda en 
llegarle el aroma al paciente, está entre 24 y 30 segundos. 
La desactivación en más rápida, alrededor de 10 segundos 

Cada volumen cerebral contiene 40 rodajas con 
dimensiones 2x2x3mm. Una vez adquirido se analiza 
voxel a voxel obteniendo series temporales en las áreas de 
interés como las que aparecen en la siguiente figura: 

 
Figura 3. Respuesta hemodinámica en áreas funcionales 

olfativas. 

También se han adquirido imágenes tensoriales con 
objeto de reconstruir las fibras nerviosas correspondientes 
a vías olfativas y cuyas terminaciones alcanzan la corteza 
olfativa. 

5. Resultados 
Las adquisiciones funcionales han sido analizadas 
mediante el software BRAINWAVE de General Electric 
y el software BrainVoyager. La reconstrucción de fibras 
se han obtenido mediante el software FUNCTOOL de 
General Electric. 

La siguiente figura muestra la reconstrucción 
tridimensional del área activada en bulbo olfativo así 
como las vías olfatorias que enervan esta zona tras 
nuestro experimento de estimulación en un sujeto 
voluntario 
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Figura 4. Reconstrucción tridimensional de los resultados 

de activación cortical y fibras en vías olfativas. 

Además de actividad en bulbo olfatorio, se ha observado 
actividad olfativa en zona temporal del lóbulo parietal. 

6. Conclusiones y Futuros Trabajos. 
El dispositivo diseñado ha demostrado su eficacia para 
estimular zonas olfativas ajustándose a los tiempos de 
adquisición del escáner. 

Aún queda un largo recorrido hasta hacer de este 
equipamiento un sistema de valoración clínica de los 
pródromos de enfermedades neurodegenerativas y 
neurológicas.  

Sin embargo, nos permite abrir una línea de trabajo de 
enorme actualidad e interés que nos lleve a evaluar de 
manera objetiva la capacidad olfativa de un sujeto, los 
umbrales mínimos a partir de los cuáles el aroma se hace 
consciente, las interrelaciones entre las áreas olfativas y 
otras áreas como las emocionales que se activan por la 
evocación que provocan los aromas. 

Un trabajo futuro contemplado es el de seleccionar el 
estímulo olfativo, su intensidad y frecuencia en función 
de la actividad cerebral, técnica que se conoce como BCI 
(Brain Computer Interface) pero utilizando como lazo de 
realimentación la propia reactividad cerebral ante el 
estímulo olfativo. 
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Resumen 
Las técnicas utilizadas en el análisis de la señal de fibrilación 
ventricular (FV), obtenida mediante sistemas de mapeado 
utilizando matrices de electrodos, extraen información del 
proceso a partir de parámetros calculados principalmente en el 
dominio del tiempo o de la frecuencia. El presente trabajo 
plantea la aplicación del índice de regularidad (IR), propuesto 
inicialmente para caracterizar la fibrilación auricular humana, 
a  la señal de FV en un modelo experimental de corazón animal. 
Los resultados obtenidos muestran que el IR permite extraer 
información de los mapas de FV no disponible de forma directa 
cuando se estudian mediante los métodos clásicos en el tiempo o 
la frecuencia, cuantificando el grado de modificación en la 
morfología de las ondas de activación durante la FV.  

1. Introducción 
Para investigar la estructura de la fibrilación ventricular 
(FV), se han realizado numerosos estudios basados 
usualmente en mapas de activación obtenidos mediante 
sistemas de mapeado, utilizando múltiples electrodos o 
sensores ópticos. Las técnicas aplicadas incluyen la 
determinación de isócronas, representaciones dinámicas, 
métodos estadísticos y de aislamiento de frentes de ondas 
de activación [1][2][3]. 

El análisis tradicional basado en la determinación de 
mapas de isócronas implica un alto grado de intervención 
por parte del experto, limitando además su aplicación a un 
número reducido de electrodos. Cuando se analizan 
señales complejas como las de fibrilación ventricular, 
obtenidas mediante sistemas de mapeado de centenares de 
electrodos, se hace necesaria la utilización de métodos de 
procesado menos subjetivos y más automatizados, que 
permitan también una mayor reproducibilidad de los 
resultados [1][2]. 

El índice de regularidad (IR), propuesto por Faes y cols. 
para el caso de fibrilación auricular (FA) [4][5], cuantifica 
la regularidad de la señal analizando la semejanza de las 
ondas de activación local (OAL) a lo largo de la ventana 
temporal considerada. Para señales repetitivas, como en el 
caso de ritmo sinusal o flutter, en que la morfología de las 
ondas de activación es muy similar, el valor del IR es alto, 
y disminuye cuando dicha morfología varía con el tiempo, 
como pasa en el caso de la fibrilación. 

El presente trabajo estudia la aplicación del IR en 
registros de mapeado de FV, obtenidos en corazón aislado 
y perfundido, lo que permite mantener la FV de manera 
similar a lo que ocurre en el caso de la FA en corazón 
humano. Se estudia la adaptación del algoritmo al caso de 
FV y de corazón animal, por lo que las características 
electrofisiológicas son distintas, así como el tipo de 
información que puede derivarse de su aplicación. 

2. Metodología 
Debido a las características electrofisiológicas del modelo 
cardíaco utilizado, los valores de algunos parámetros 
deben modificarse respecto de los propuestos en el 
algoritmo original [4][5]. El algoritmo modificado para la 
obtención del IR comprende las siguientes etapas: 

1. Filtrado pasa-banda para eliminar oscilaciones basales, 
actividad auricular y ruido de alta frecuencia (filtro FIR 
de orden 40, banda pasante: 5–40 Hz, ventana de Kaiser).  

2. Detección de las OAL. Se ha utilizado el criterio de 
detección de la derivada negativa máxima de la onda de 
activación. 

3. Obtención de los tiempos de activación. Se calcula el 
baricentro de la onda, definido como el punto que divide 
el área del módulo de la señal en dos partes iguales. Para 
ello se aplica a la señal la siguiente transformación: 
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donde L es el número de muestras de la OAL. El tiempo 
de activación para cada OAL detectada corresponde al 
cruce por cero ascendente de la señal sf(n) más cercano a 
la marca de detección. 

4. Normalización de las OAL para evitar variaciones en 
amplitud. 

5. Para evaluar la similitud entre dos OAL, xi y xj, se 
calcula la distancia entre ambas según: 
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6. Para obtener el índice de regularidad entre las N ondas 
de activación detectadas en un canal, se calculan las 
distancias entre todos los  pares de OAL posibles. El IR 
viene dado por: 
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donde Θ es la función de Heaviside y ε el valor de 
umbral, por debajo del cual se consideran similares dos 
OAL. 

Los registros de mapeado de FV utilizados han sido 
adquiridos en los laboratorios de Electrofisiología 
Cardíaca de la Universidad de Valencia mediante la 
utilización de un sistema de mapeado comercial 
(MAPTECH, Waalre, the Netherlands) de 256 canales, 
con frecuencia de muestreo de 1kHz, y utilizando un 
electrodo matricial localizado en ventrículo de corazón 
aislado de conejo, perfundido mediante un sistema de 
Langendorff.  

Para realizar el ajuste de los parámetros y analizar la 
información proporcionada por el método y sus 
limitaciones, se seleccionaron seis patrones de OAL de 
morfologías diferentes a partir de registros reales (Fig. 1), 
y se generaron registros sintéticos.  

 

Figura 1. Patrones utilizados para la generación de registros 
sintéticos. 

 

Dado que la morfología de las OAL varía 
considerablemente en función del tiempo o de la 
localización del electrodo, el valor final de los parámetros 
se tomó con el criterio de que fuera óptimo para todos los 
patrones seleccionados y, por tanto, lo más general 
posible.  

Dos parámetros son especialmente críticos. El primero es 
la duración de la OAL. Dicha duración debe comprender 
todas las muestras de la onda de activación sin, 
teóricamente, muestras de las vecinas. Debido a que todas 
las OAL no tienen la misma duración, y en ocasiones 

pueden estar parcialmente solapadas, dicho criterio no se 
cumple siempre, lo que introduce cierto error. El valor 
óptimo se tomó en 50 ms (frente a los 90 ms del caso de 
FA en corazón humano).  

El segundo parámetro es la duración de la ventana de 
registro sobre la que se calcula IR. En este caso, algunos 
patrones presentaban un valor mínimo por debajo del cual 
el IR calculado presentaba desviaciones frente al valor 
teórico. El valor mínimo para el cual todos los patrones 
presentaban un buen comportamiento es de 4s, y es el que 
se ha utilizado finalmente. 

3. Resultados 
La Figura 2 muestra la variación de IR en función de la 
relación señal-ruido aleatorio (SNR). Cada canal está 
generado con uno de los seis patrones seleccionados, lo 
que permite analizar también el efecto de la forma del 
patrón en el resultado obtenido. Se muestran los valores 
de la sensibilidad (S) y predicción positiva (+P) del 
detector de OAL (etapa 2 del algoritmo), para comprobar 
si la variación de IR se debe a fallos de detección de las 
ondas.  

La introducción de ruido aleatorio implica, desde el punto 
de vista de la regularidad, modificaciones en la 
morfología de las OAL detectadas. Para SNR altos, la 
morfología no cambia significativamente y el valor de IR 
es máximo. Cuando la SNR disminuye, también lo hace 
IR, incluso cuando los valores de S y +P siguen siendo 
máximos, por lo que IR indica cambios en la regularidad 
de la forma de onda. También puede observarse que la 
disminución de IR se produce para distintos valores de 
SNR en función del patrón utilizado. 

 

Figura 2. Efecto del nivel de ruido aleatorio en IR, S y +P. 

La Figura 3 muestra 2 mapas en los que se representa el 
valor de IR calculado para cada uno de los electrodos de 
la matriz de mapeado utilizada. Los ejes X e Y 
representan el número de fila y de columna. El valor de 
IR se ha calculado para una ventana temporal de 4 
segundos. Los valores cero (representados en azul) 
corresponden a electrodos no utilizados en la definición 
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de la matriz, o bien a aquéllos que presentan amplitud 
muy baja o nula. 

Ambos casos corresponden al mismo corazón perfundido, 
al que se ha inducido FV. El caso A corresponde a un 
registro control. En el B se han producido dos lesiones 
mediante electrobisturí (L1 y L2), separadas por una zona 
de tejido. En el registro control se observan valores altos 
de IR en la mayoría de electrodos. En el caso B, la 
actividad es prácticamente nula en la zona lesionada, y los 
valores de IR en la zona de separación entre lesiones 
también es menor que en electrodos más alejados. 

 

 

 

Figura 3.  Mapas del IR. a) Registro control. B) Registro con 
dos lesiones(L1,L2) . 

 

La Figura 4 muestra dos segundos de señal 
correspondiente a los electrodos de la columna 7 de la 
Figura 3-B. Puede observarse como la señal es más 

regular en las primeras y últimas filas, y se hace más 
irregular en la zona central entre lesiones. Los valores de 
IR son mayores en las zonas alejadas de la lesión y 
menores en las más cercanas. 

 

Figura 4.  Señales en los electrodos de la columna 7 del mapa 
de la Figura 3-B. 

 

La Figura 5 muestra un ejemplo de representación de la 
evolución temporal del IR obtenido para todos los 
electrodos de la matriz en distintos instantes temporales. 
Los ejes X e Y corresponden a las filas y columnas de la 
matriz de electrodos, como en el caso de los mapas 
anteriores, y el eje Z representa el tiempo. Se ha calculado 
un mapa cada 30 segundos. Para obtener la figura 3D se 
ha aplicado un umbral a la matriz de mapas anulando los 
valores de IR menores que 0.7. En A y B se muestran la 
vista anterior (mapa inicial) y posterior (mapa final).  

Tras provocar la FV, se induce isquemia en la zona 1 
manteniéndose la perfusión de la zona 2. Como puede 
observarse, en el momento inicial la señal en todos los 
electrodos presenta un valor alto de IR. Al aumentar el 
grado de isquemia, aparece una zona de transición en la 
cual el grado de organización de la señal disminuye con el 
tiempo.  

No obstante, el valor de IR sigue manteniéndose alto 
tanto en la zona isquémica como en la perfundida. Esto se 
debe a que el IR indica el grado de regularidad para las 
distintas OAL en cada electrodo. La Figura 6 muestra dos 
segundos de señal correspondiente a los electrodos de la 
fila 14 de la Figura 5-B. Como puede verse, la forma de 
las OAL de un electrodo de la zona isquémica, con el 
actual grado de isquemia,  es similar, al igual que ocurre 
en un electrodo de la zona perfundida. Por tanto, en 
ambos casos el valor de IR es alto. En la zona de 
transición las OAL presentan variaciones, por lo que el 
valor de IR disminuye.  

L1 

L2 

B 

A 
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Figura 5. Evolución temporal de IR para el conjunto de 
electrodos. A: vista anterior. B: vista posterior. Z1: zona 

isquémica. Z2: zona prefundida. 

 

4. Conclusiones 
El IR permite extraer información de los mapas de FV no 
disponible de forma directa cuando se analizan mediante 
los métodos clásicos en el tiempo o la frecuencia. 
Constituye, por tanto, una herramienta interesante para el 
estudio del los mecanismos de generación y perpetuación 
de la fibrilación. 

No obstante, debido a la complejidad de la señal de 
fibrilación, lo que implica la existencia de morfologías 
muy diferentes en las ondas de activación, y la 
dependencia del método respecto de la correcta detección 
y delimitación de las mismas, se introduce cierto error en 
el cálculo de IR que necesita un estudio más detallado. 

Por último, la extensión del cálculo del IR a 
combinaciones de canales permitiría realizar un análisis 
espacial de la regularidad de la señal. 

 

Figura 6. Señales en los electrodos de la fila 14 del mapa de la 
Figura 5-B. 
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Resumen 

Ante la creciente demanda de realizar diagnósticos médicos 

rápidos pero precisos y la necesidad de detectar precozmente 

enfermedades oculares para poderlas tratar de forma eficaz, se 

perfila como una posibilidad el análisis de las señales obtenidas 

a partir de la técnica mfERG (electrorretinografía multifocal). 

Uno de los problemas de esta técnica es la gran cantidad de 

información generada, lo que dificulta su uso práctico. Por este 

motivo, se ha desarrollado una aplicación software que permite 

realizar de forma cómoda y rápida el análisis de señales 

mfERG, así como emitir los correspondientes informes. Esta 

aplicación se puede utilizar en la clínica diaria y en funciones 

de investigación y docencia, dada su versatilidad para ensayar 

nuevos algoritmos y técnicas de forma rápida y muy eficaz.  

1. Introducción y objetivos 

En la actualidad, el 60% de la población con ceguera se 

debe a la enfermedad ocular producida por el glaucoma. 

Prevenirlo y detectarlo lo antes posible es crucial para 

poder detener eficazmente la enfermedad y corregir sus 

efectos adecuadamente. La variedad de glaucoma más 

activamente presente en la sociedad actual es el OAG 

(Glaucoma de ángulo abierto) [1]. La peculiaridad de esta 

enfermedad es que el paciente con esta patología no se 

percata del problema hasta que está muy extendido, 

momento en el que ha perdido gran parte de la visión, 

siendo prácticamente irreversible. 

Las pruebas actuales son válidas pero un tanto subjetivas, 

porque son estudios indirectos y dependen, en algunos 

casos, del estado anímico del paciente. En cambio, la 

mfERG es un método de estimulación lumínica y directa 

de la retina a partir de una matriz pseudo-aleatoria 

modificada, donde se captan las señales eléctricas que 

emiten las células retinianas ante la percepción de la 

distinta energía lumínica en cada instante. 

El estudio de los registros de la mfERG divide, para su 

correcto análisis, la retina en una serie de hexágonos, 

previamente enumerados y elegidos. Esta división se basa 

en la relación del número de neuronas presentes en cada 

zona y la energía con la que generan las señales eléctricas 

ante los estímulos luminosos. Para que la amplitud y 

energía de las señales en todos los hexágonos sea lo más 

parecida posible se hace una división “no equitativa”, 

quedando en este caso la retina dividida en 103 

hexágonos, de diferente tamaño, que aumentan conforme 

se desplazan del punto central de la retina a la zona de la 

periferia. Estos hexágonos son ponderados para obtener 

56 sectores, mejorando la relación señal-ruido de la señal. 

Cada registro monocular se realiza durante un tiempo 

aproximado de 9 minutos, lo que genera una gran 

cantidad de información imposible de tratar sin 

herramientas adecuadas. A día de hoy no están claras las 

características de estas señales que son de utilidad para el 

diagnóstico del OAG (claro está, salvo casos severos), por 

lo que es conveniente disponer de herramientas software 

de visualización de las señales (a diferentes escalas de 

amplitud y temporales, comparación entre patrones sanos 

y enfermos, etc.), aplicación de algoritmos de análisis y 

clasificación (TDF, wavelet, redes neuronales, etc. ), y 

lógicamente de gestión de la gran cantidad de 

información obtenida de los registros (base de datos, 

generación de informes, etc.). 

Este artículo describe la herramienta software 

desarrollada para que, gracias a su interface gráfico, 

amigable e intuitivo, se puedan hacer pruebas diferentes 

en poco tiempo, para valorar de forma adecuada las 

señales objeto de estudio y así sacar conclusiones sobre 

los métodos que mejor funcionen. En este caso en 

particular, la herramienta va dirigida al análisis de señales 

obtenidas con la mfERG para el estudio de las patologías 

debidas a la enfermedad del glaucoma. [1] [2] [3].  

Los principales objetivos de la herramienta a desarrollar 

son los siguientes: 

En primer lugar, el software permite el estudio de las 

características de los registros con diferentes técnicas de 

análisis y clasificación, para descartar las que no dan 

información y explotar las que ayuden a caracterizar las 

señales sanas y enfermas. Aparte de las técnicas que están 

disponibles directamente a través del interface de usuario, 

no tiene ninguna complicación añadir los algoritmos o 

estudios que se crean necesarios de forma sencilla y 

rápida, ya que el software se ha estructurado y 

desarrollado de forma modular y se encuentra abierto a 

cualquier modificación que se necesite llevar a cabo. Esto 

convierte a la herramienta en un instrumento muy útil 

para facilitar la labor de los investigadores en cuestiones 

de tests realizados en el laboratorio. 

El segundo objetivo, es la posibilidad de obtener un 

informe completo y detallado en formato pdf, para el 

tratamiento del paciente, estando toda la información 

relevante y útil disponible para determinar el diagnóstico, 
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sin más que introducir correctamente las señales del 

paciente a estudiar y los parámetros de análisis adecuados 

en cada caso. 

Como último objetivo, se considera factible que el 

software aquí presentado pueda ser una herramienta de 

ayuda para el personal docente, a la hora de enseñar a 

alumnos relacionados con la medicina y/o  las asignaturas 

de bioingeniería, como es el caso de la instrumentación 

biomédica, los entresijos de las técnicas de estudio 

desarrolladas para la mfERG y algunas de las diferentes 

técnicas soportadas, para hacer un correcto tratamiento de 

las señales obtenidas.  

2. Descripción del software 

El interfaz de usuario desarrollado con la herramienta 

matemática MATLAB® tiene un formato general – puede 

ser usado para diversas aplicaciones médicas, en las que 

se requiera analizar diferentes señales biomédicas, como 

puede ser el EEG o ECG entre otras – aunque en este caso 

se va a describir, como ya se ha comentado, para el 

estudio de las señales obtenidas mediante la mfERG. Esto 

es, por ejemplo, si se dispone de un sistema para el 

análisis del EEG o ECG, existe la posibilidad de aplicar 

estos mismos métodos a dichas señales con unas 

modificaciones mínimas y sin esfuerzo para el usuario.  

El software está dividido en bloques independientes que 

permiten una amplia movilidad entre análisis, de forma 

didáctica e intuitiva, por los diferentes tipos de estudios 

que se ofrecen. Además de los estudios prefijados, se 

puede incluir cualquier otro tipo de análisis soportado por 

la herramienta MATLAB®, de una forma sencilla y sin 

repercutir negativamente en los estudios previos. Se ha 

elegido trabajar con la herramienta MATLAB® porque el 

software creado es compatible con diversos sistemas 

operativos (Linux, Windows, MacosX). Se logra así una 

gran portabilidad de la herramienta, sin coste adicional 

para el usuario. También, se puede utilizar cualquier 

lenguaje como C o C++ para la implementación de 

nuevos módulos, ampliando así los análisis del software 

creado, si se dispone de los compiladores necesarios para 

la herramienta MATLAB®.  

 

Figura 1. Pantalla principal del interfaz de la herramienta  

En la figura 1 aparece la pantalla principal del interfaz de 

usuario de la herramienta, donde se puede apreciar la 

distribución y las opciones soportadas por el software.  

Los datos de entrada de la aplicación desarrollada son 

ficheros de las señales digitalizadas, obtenidas a partir del 

equipo comercial conocido como VERIS 5.1 (Electro-

Diagnostic Imaging, San Mateo, USA), muestreadas a 

una frecuencia de 1.200 Hz ó 1.800 Hz, dependiendo de 

lo actuales que sean los registros. Esta información forma 

parte de la base de datos de pacientes, lo que permite una 

mejor gestión de la aplicación.  

A continuación se describe brevemente las principales 

funciones del software desarrollado: 

2.1. Entrada de información y salida de resultados 

La información de entrada se obtiene de ficheros, 

organizados por pacientes, y para cada paciente, por 

sesiones (si procede). Se eligen los datos a estudiar, de 

qué ojo se trata, la frecuencia de muestreo a la que se han 

adquirido los datos, y el tipo de acción que se quiere 

realizar. Está disponible el almacenamiento de los datos, 

informes y conclusiones de los distintos pacientes, a 

través de la conexión de la herramienta MATLAB® con 

el servidor de bases de datos MySQL®. Así se consigue 

tener acceso a todos los datos almacenados, permitiendo 

tener un control absoluto sobre todos los diagnósticos 

realizados, para comparaciones futuras con otros 

similares. 

Una de las opciones más representativas de la herramienta 

es, una vez introducidos los datos de entrada, a través de 

un estudio predefinido e introduciendo las señales en una 

red neuronal, entrenada previamente, se consigue una 

visualización completa de la retina donde se indica qué 

zonas de la retina están enfermas (coloreadas en rojo), 

cuales no (coloreadas en verde) y las zonas magentas que 

indican un inicio de la enfermedad. En la figura 2 se 

visualiza el estado de la retina completa de un paciente. 

 

Figura 2. Representación visual de la retina completa 

2.2. Visualización de señales  

Uno de los requisitos impuestos por los especialistas que 

trabajan con este tipo de señales, ha sido la posibilidad de 

mostrar gráficamente la información en las diferentes 

fases de análisis de las señales, con el objetivo de 

disponer de un lenguaje interdisciplinario y así comparar 

los resultados de forma adecuada [1]. Por este motivo, se 

obtienen una serie de gráficas que dan una idea general de 

cómo se encuentra la retina. Algunas de éstas se indican a 

continuación y se ven reflejadas en la figura 3. 

� Visualización de los registros captados (3.1). Los 

datos de entrada a la herramienta tienen aspectos 

similares a los que se presentan en esta gráfica. 

Visualización del estado de la retina completa de un paciente 
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� Visualización del mapa de ondas (3.2), en el que 

se aprecia cómo las formas de onda del exterior 

tienen menor energía que las cercanas al centro 

de la retina. Se tiene una información global del 

estado de las señales de toda la retina. 

� Visualización por anillos (3.3), donde los 

especialistas aprecian los defectos por la 

secuencia que siguen las señales de los sectores 

que forman los diferentes anillos.  

� Visualización de señales en tres dimensiones 

(3.4), donde se consigue una imagen muy 

representativa de las zonas con lesiones. 

 

Figura 3. Gráficas para el estudio del mfERG 

En la gráfica 3.1 de la figura 3, se representan dos señales 

de dos sectores diferentes (la azul representa a una señal 

sana y la roja a una enferma), obtenidas directamente a 

través del instrumental para la mfERG. 

En la gráfica 3.2 de la figura 3 se representan las señales 

de todos los sectores que forman la retina, obtenidas 

mediante el instrumental VERIS 5.1. En azul están 

representadas las formas de onda del ojo derecho y en 

rojo las del ojo izquierdo. 

El estudio que realizan los médicos se basa en un análisis 

conjunto de varias señales, en una zona muy concreta de 

la señal registrada y basado en medidas estadísticas, 

teniendo como patrón de comparación una base de datos 

de señales sanas. Esto se aprecia en la gráfica 3.3 de la 

figura 3, donde se representan los sectores que forman 

uno de los anillos de la retina. Con esta imagen se puede 

ver si existe algún problema en alguna parte de la retina, 

por la secuencia que sigue cada una de las señales de los 

sectores, dentro del conjunto, dependiendo de su posición 

con respecto al punto ciego. 

La imagen tridimensional representada en la gráfica 3.4 

de la figura 3, ofrece una visión global y rápida de los 

posibles defectos que se puedan encontrar en la retina. 

Las diferentes tonalidades muestran las amplitudes en 

cada uno de los sectores, que deben seguir una línea 

descendente desde el centro hasta los extremos. Si en 

alguna parte de la retina no se cumple esta relación, puede 

que esos sectores estén afectados por la enfermedad, y 

mediante técnicas más precisas se estudian de nuevo, para 

obtener información más exacta de la anomalía. 

En este caso, el software creado se ha dirigido a poder 

realizar el estudio de cada una de las señales por separado 

(sin tener en cuenta, en un principio, el conjunto), para 

conocer si en otras partes temporales de la señal se puede 

obtener información relevante (aspectos no tenidos en 

cuenta en los estudios anteriores), y si con la morfología 

de la señal de un único sector se tiene suficiente 

información para discriminar correctamente, así como en 

qué términos, puede ser de utilidad para caracterizar la 

señal y diferenciar entre señal patológica o no. Por esta 

razón, se han analizado las señales de cada sector una a 

una y por separado, con las técnicas que se han visto más 

convenientes y desde distintos puntos de vista.  

2.3. Análisis de la señal mfERG 

Las técnicas más representativas que se han probado para 

ver su grado de eficacia en el análisis de las señales, son 

las siguientes. 

� FFT: Transformada rápida de Fourier. 

� STFT: Transformada de Fourier de corto plazo. 

� WAVELET: Análisis subbanda 

� Autocorrelación 

� Medidas de máximos y mínimos. 

La estructura del software permite hacer cada uno de 

estos estudios por separado, eligiendo en cada caso, los 

parámetros de análisis, pudiéndose estudiar toda la señal o 

ventanas concretas de ella en todo momento. También se 

pueden combinar los métodos, o si se prefiere, una vez 

que se tiene claro cuáles de los análisis y a través de qué 

condiciones funcionan, realizando el informe general, se 

tendrán en formato de alta calidad todos los estudios 

predefinidos y con las características adecuadas de un 

paciente en particular. A continuación se describen 

brevemente las técnicas utilizadas. 

• Transformada rápida de Fourier 

A través de esta técnica, se insta a conocer las diferentes 

energías de las frecuencias más representativas de la 

señal. Estudiando esta técnica para las señales 

electrorretinográficas, se ha llegado a la conclusión que 

tanto la variabilidad técnica como la del sujeto, impide 

una discriminación aceptable entre pacientes sanos y 

pacientes con la enfermedad en sus primeras fases.  

• STFT 

Con esta técnica se consigue tener una idea clara de las 

frecuencias influyentes en cada ventana temporal de la 

señal analizada. Dentro del estudio con STFT hay 

parámetros que se eligen según las necesidades, como son 

el número de muestras de solapamiento, la frecuencia de 

muestreo, el tipo de ventana utilizada, la resolución 

temporal y frecuencial, etc. Es interesante hacer este 

estudio para ver qué frecuencias son más relevantes en las 

señales sanas que no lo son en las enfermas y viceversa. 
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Figura 4. Señal “madre” 

BIOR3.1 

• Wavelet  

Esta técnica [2][4] extiende el estudio de las energías de 

las frecuencias a lo largo del tiempo. Consiste en la 

comparación de la señal objeto de estudio, con un patrón 

en particular. A través de múltiples pruebas realizadas con 

la herramienta, se encontró la familia wavelet que mejor 

se comportaba con la morfología de la señal. Dicha señal 

“madre” debe ser elegida de tal 

forma que su aspecto 

(temporal y morfológico), sea 

parecido a la señal con la que 

se van a hacer las sucesivas 

correlaciones. Una vez elegida 

la familia, se realiza la 

descomposición de la señal (a 

través de diversas 

correlaciones y 

desplazamientos entre las dos 

señales) en coeficientes de baja frecuencia 

(aproximaciones - Ai -) y coeficientes de alta frecuencia 

(detalles - Di -), hasta el grado de descomposición con el 

que se obtenga la mejor información. A través del uso de 

la herramienta se comprobó que la señal “madre” ideal 

era la BIOR3.1 (representada en la figura 4) y el factor de 

descomposición válido era de 5 niveles. Además, se 

consiguieron encontrar dos marcadores fiables para poder 

detectar las señales en avanzado estado de la enfermedad 

entre las señales estudiadas [4]. En la figura 5 se observa 

la descomposición wavelet con descomposición de quinto 

orden (en azul) de una señal estudiada (en rojo), a través 

de la familia BIOR3.1 
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Figura 5. Señal original (rojo) y descomposición wavelet (azul) 

• Autocorrelación y medidas de máximos y 

mínimos. 

Estas pruebas son útiles, conjuntamente con las tres 

anteriores, para conocer los rasgos visuales que 

caracterizan tanto a las señales sanas como a las enfermas, 

y así obtener patrones de comportamiento, para la 

discriminación de señales sanas y señales en las primeras 

fases de la enfermedad, que es lo que realmente tiene 

interés para que el estudio sea de uso clínico. 

Además, se hacen estudios probabilísticos de las señales, 

como son, los valores de desviación estándar, valor 

medio, etc., que se guardan en hojas de cálculo o bases de 

datos para comparar, con posterioridad, los datos entre 

señales de diferentes pacientes y obtener conclusiones 

acertadas. En relación a la medida de máximos y mínimos 

de las crestas y valles de una misma señal, se ha 

comprobado [4] que existen diferencias cuantificables 

entre las señales sanas y enfermas, teniéndose un gran 

interés en estudiarlas más en profundidad para 

complementar los estudios anteriores. 

3. Resultados 

A través del uso de esta herramienta, se ha automatizado 

en gran medida el proceso de diagnosis, además de 

estudiar los métodos que mejor funcionan para el análisis 

de la respuesta retiniana obtenida mediante la mfERG. 

Así se contribuye a obtener más información de la que se 

obtiene en la actualidad, de las señales captadas por el 

electrorretinograma multifocal, consiguiendo prever la 

posible evolución de las enfermedades relacionadas con el 

glaucoma. Este software está siendo utilizado por el 

personal médico que estudia estas patologías dentro de la 

Universidad de Alcalá, en fase de pruebas, con resultados 

satisfactorios.  

4. Conclusiones 

Se ha desarrollado una herramienta software para la 

gestión de señales de mfERG, utilizando MATLAB como 

lenguaje de programación. La misma ha sido optimizada 

para la gestión de la gran cantidad de información 

generada en las pruebas de electrorretinografía multifocal 

así como para la implementación de algoritmos de 

análisis y clasificación de estas señales biológicas. 
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Resumen 
La cirugía de mínima invasión (CMI) es un tipo de cirugía que, 
dado el elevado número de ventajas que presenta frente a la 
cirugía abierta tradicional, está siendo cada vez más utilizada 
en los centros hospitalarios de todo el mundo. Sin embargo, su 
inconveniente principal es que requiere la adquisición de 
nuevas habilidades motoras y cognitivas. Es en el terreno de las 
habilidades cognitivas, donde cobra especial interés la 
formación mediante  los vídeos quirúrgicos, principal fuente de 
información de las intervenciones de CMI. Este trabajo aborda 
el diseño e implementación de un editor multimedia de vídeo 
laparoscópico capaz de añadir información útil a los vídeos 
originales, ofreciendo al usuario una serie de funcionalidades, 
con el fin de ayudar a la formación de los cirujanos. La 
validación llevada a cabo muestra cómo el usuario no sólo 
considera la herramienta aquí presentada de gran utilidad, sino 
también usable. 

1. Introducción 
La cirugía de mínima invasión (CMI) es una técnica 
quirúrgica que se practica a través de orificios naturales o 
pequeñas incisiones, usando la asistencia de una cámara 
de video que permite al equipo médico ver el campo 
quirúrgico dentro del paciente y actuar en el mismo [1]. 
La laparoscopia es una técnica endoscópica caracterizada 
por trabajar principalmente en la cavidad pélvica-
abdominal.  

En estas técnicas quirúrgicas se emplea una fibra óptica, 
por una parte para iluminar la cavidad y por otra para  
transmitir las imágenes del interior hacia una cámara. 
Tanto el instrumental quirúrgico necesario como la 
cámara se introducen en el cuerpo a través de pequeñas 
incisiones, por lo que el daño postoperatorio del paciente 
se reduce considerablemente respecto al de la cirugía 
convencional, además de las mejoras estéticas que se 
consiguen. Debido a ello, la laparoscopia está siendo cada 
vez más utilizada por los cirujanos, en el caso de que sea 
una alternativa viable [1]. De hecho, gracias a la 
evolución y mejora que las técnicas laparoscópicas han 
sufrido durante los últimos años, se ha incrementado 
considerablemente el número de sus aplicaciones en la 
cirugía. 

El empleo de este tipo de técnicas, sin embargo, requiere 
de la adquisición de una serie de habilidades, tanto 
motoras como cognitivas y de juicio, complicando 
considerablemente el proceso de aprendizaje necesario 
para intervenir con esta práctica, respecto a las técnicas de 
cirugía tradicional, haciéndolo lento y costoso [2]. Es aquí 
donde la utilización de los vídeos endoscópicos, principal 
fuente de información de este tipo de técnicas quirúrgicas, 
cobra sentido a la hora de mejorar la formación de las 
habilidades cognitivas de los cirujanos noveles. Es en el 
terreno de las habilidades cognitivas donde se centra la 
utilidad final de la herramienta de edición de vídeo 
desarrollada, facilitando al cirujano la comprensión de los 
contenidos y procesos seguidos para llevar a cabo una 
determinada intervención. 

Este editor ofrece la posibilidad de aprovechar dichos 
vídeos de manera eficiente para fines docentes, aportando 
valor añadido multimedia [3] que mejore la explicación 
de los mismos y, como consecuencia directa, la 
compresión de las intervenciones por parte de los 
cirujanos noveles. Existen iniciativas de formación 
basadas en el uso de librerías de vídeos de CMI para el 
aprendizaje de las habilidades cognitivas que han 
obtenido buenos resultados en las primeras etapas de 
formación [4][5][6][7]. Sin embargo, proveen un acceso 
estático, no interactivo, a los conocimientos. La creación 
de nuevas herramientas que permitan el diseño y creación 
de nuevos contenidos multimedia parece ser la clave para 
una formación más continua, completa y constructiva. 

Este trabajo propone y presenta un nuevo editor de vídeos 
laparoscópicos con el que es posible aportar un valor 
didáctico añadido a los mismos, de manera que se ayude 
en la tarea de formación de las habilidades cognitivas de 
los cirujanos noveles. 

2. Diseño de la interfaz 

2.1. Consideraciones de diseño  

A la hora de diseñar la interfaz se ha tenido siempre 
presente a quién va dirigida, es decir, el diseño ha sido 
centrado en el usuario. Un factor determinante es el grado 
de familiarización del usuario a la hora de trabajar en 
entornos similares (informáticos), ya que de ello 
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dependerá en gran medida la facilidad con la que 
aprenderá a utilizarlo correctamente y, por tanto, sacar el 
máximo partido a la aplicación. 

La aplicación se ha diseñado, por tanto, siguiendo 
siempre los criterios fundamentales de usabilidad para el 
diseño de aplicaciones médicas, prestando especial 
cuidado en la selección de la disposición de los elementos 
de la interfaz, así como en los colores elegidos en cada 
caso, lo cual ayuda a crear una interfaz más usable. Aún 
así, siempre entra en juego el factor subjetivo, por lo que 
se ofrece al usuario la posibilidad de elegir entre distintas 
opciones (temas), de modo que trabaje de la manera más 
cómoda posible. 

El editor de vídeo desarrollado consta de dos entornos 
claramente diferenciados: el entorno de edición y el 
entorno de reproducción. De esta manera, se ayuda al 
usuario a distinguir entre las dos tareas fundamentales que 
puede ejecutar con un vídeo: editarlo, para añadirle 
información multimedia útil, o reproducirlo, para 
visualizar los cambios desarrollados. 

Además, el uso de metáforas gráficas ayuda a que el 
usuario identifique y memorice de forma más sencilla 
cómo realizar las operaciones. Con ellas, se consigue que 
el usuario retenga más fácilmente cómo realizar cada una 
de las operaciones, siendo capaz de llevarlas a cabo de 
manera más intuitiva.  

En cuanto a la manera de añadir información a cada una 
de las imágenes del vídeo, se ha optado por la elección de 
una estructura multicapa que facilita la tarea de añadir y 
eliminar información, siendo actualmente la opción más 
empleada por la mayoría de los editores de vídeo 
comerciales. Dicha información, ya sea una grabación, un 
ejercicio, texto, una máscara para un órgano 
segmentado... se añade individualmente a la estructura de 
datos, facilitando el manejo de la misma, permitiendo 
además continuar con una edición anterior, ya que se trata 
cada capa como un elemento individual añadido a cada 
una de las imágenes. Las capas definidas se muestran en 
la Tabla 1. 

Capa Descripción Campos 

Imágenes Contiene cada una de las 
imágenes del vídeo Imágenes 

Máscara Localiza la región 
segmentada en la imagen Máscara binaria 

Sonido Contiene el objeto de 
grabación de sonido 

Instante inicial, instante 
final y datos 

Texto Información textual añadida a 
la imagen 

Instante inicial, instante 
final, texto, fuente, color 
y posición 

Etiqueta Palabra clave que identifica a 
la imagen 

Palabras clave editables 
y no editables 

Ejercicio 

Contiene el enunciado y la 
respuesta del ejercicio 
añadido a una determinada 
imagen 

Enunciado, respuesta y 
tipo de respuesta 

Tabla 1. Campos de la estructura de datos multicapa 

2.2. Especificaciones y Casos de uso 

Las acciones que podrá realizar el usuario sobre el vídeo, 
con el fin de añadir información didáctica, quedan 
definidas a través de los siguientes casos de uso: 

• Abrir: abre un vídeo con formato de vídeo tradicional 
(.avi o .mpg) o formato propio de aplicación (.alm), 
que conserva la estructura multicapa. Este formato, 
propio de la herramienta, guarda toda la información 
de edición, incluyendo las propias imágenes del 
vídeo, permitiendo al usuario recuperar un trabajo de 
edición previo. 

• Guardar Vídeo: guarda el vídeo editado en el disco 
duro, con posibilidad de hacerlo en formato de vídeo 
(.mpg) y/o propio de la aplicación (.alm). 

• Guardar Imagen: guarda una imagen del vídeo en 
formato .jpg. 

• Recortar: permite recortar la duración del vídeo, 
seleccionando el intervalo de interés 

• Editar Imágenes: se divide a su vez en tres casos 
distintos: 

− ajuste de brillos: permite aumentar o reducir el 
brillo de las imágenes. 

− realce de bordes: aumenta la nitidez de la 
imagen, resaltando los bordes de los objetos de 
la misma. 

− visualización de estructuras: resalta estructuras 
de interés en la escena que se encuentran 
enmascaradas. 

• Segmentación y seguimiento: permite realizar la 
segmentación de estructuras dentro de la imagen, así 
como llevar a cabo un seguimiento de las mismas en 
un cierto intervalo del vídeo. 

• Insertar Grabación: permite al usuario insertar una 
grabación de sonido, útil para realizar explicaciones o 
aclaraciones sobre el vídeo. 

• Insertar Texto: añade información en forma de texto, 
con posibilidad de configurar diferente localización, 
color y tamaño de fuente. 

• Insertar Ejercicio: añade un ejercicio a una imagen en 
un instante del vídeo. Se compone de un enunciado 
textual (con posibilidad de añadir también una 
grabación de voz) y una respuesta de uno de los 
siguientes tipos: 

− Textual: texto que aparece en la parte inferior de 
la imagen. 

− Punto: localiza una posición en la imagen con un 
cierto margen de incertidumbre, resaltándola del 
resto. 

− Región: localiza una determinada región en la 
imagen, resaltándola del resto. 

• Etiquetar imagen: asociar una o varias palabras clave 
a una determinada imagen del vídeo, además de un 
texto descriptivo de la escena. 
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• Buscar Etiqueta: busca una o varias palabras clave 
dentro del vídeo, permitiendo localizar un instante 
del vídeo que el usuario considera resaltable por 
algún motivo (suceso de especial interés, accidente, 
inicio de una fase crucial en una intervención, etc.). 

De forma adicional al entorno de edición, la aplicación 
consta de un segundo entorno, el de reproducción. 
Mediante su manejo, el usuario podrá controlar la 
reproducción del vídeo editado, visualizando y/o 
escuchando la información añadida al vídeo. En este caso, 
se definen los siguientes casos de uso: 

• Reproducir: controla la reproducción de un vídeo 
visualizando todas las capas de la estructura 
multicapa combinadas. Permite al usuario controlar la 
misma mediante las acciones tradicionales de todo 
reproductor multimedia: play, pause, stop, inicio y 
fin. 

• Seguimiento de una Región de interés (ROI): permite 
seleccionar una región de interés en la imagen y 
visualizarla de manera aumentada, realizando además 
un seguimiento de dicha región a lo largo de la 
reproducción. 

Debido a que las funcionalidades básicas utilizadas por el 
editor se encontraban desarrolladas en Matlab, éste ha 
sido también el lenguaje elegido para implementar la 
interfaz de usuario. Se ha desarrollado con la versión 
R2007b. En esta versión, siempre teniendo en cuenta que 
este trabajo desarrolla un prototipo, Matlab ofrece 
recursos suficientes para cumplir el objetivo de este 
trabajo, que no es otro que ser una prueba de concepto 
para mostrar las funcionalidades desarrolladas a los 
profesionales interesados. 

3. Resultados y discusión 
El primer resultado obtenido es la consecución de un 
editor de vídeo con el que poder añadir contenido 
didáctico a los vídeos endoscópicos. Con ello se pretende 
realizar una prueba de concepto, es decir, que el usuario 
destinatario evalúe si es útil, desde el punto de vista 

docente, la adición de material multimedia mediante las 
funcionalidades definidas por la herramienta. 

La interfaz de usuario desarrollada resulta sencilla de 
manejar, además de cumplir con los requisitos de 
usabilidad relativos al uso de colores y la disposición de 
los elementos en la ventana. En la Figura 1 se puede ver 
un ejemplo, en el que se pueden distinguir las diferentes 
áreas en que se divide el entorno de edición. 

Las seis áreas definidas se describen a continuación: 

1. Menú y barra de herramientas: para acceder a 
cada una de las funcionalidades de la aplicación. 

2. Visor Principal: donde se visualizan las 
imágenes del vídeo. 

3. Controles de desplazamiento: sirven para 
desplazarse a lo largo de las imágenes que 
forman el vídeo (barra de tiempos). 

4. Ayuda interactiva: información textual que va 
guiando al usuario en la ejecución de las tareas. 

5. Visor auxiliar de previsualización: donde se 
previsualizan determinadas acciones antes de ser 
aplicadas definitivamente. 

6. Panel de menú de funcionalidad: donde aparecen 
todos los controles necesarios para ejecutar cada 
una de las funcionalidades. 

7. Controles generales: salir y reiniciar operaciones. 

A pesar de que existen en la actualidad editores de vídeo 
que pueden llevar a cabo las mismas operaciones que el 
aquí descrito, éste ha sido desarrollado exclusivamente 
para incorporar información útil desde el punto de vista 
docente a los vídeos, de una manera mucho más sencilla, 
intuitiva y guiada que los programas comerciales, 
orientados todos a una edición de vídeo más profesional, 
la cual dificultaría su aceptación por los usuarios 
destinatarios, generalmente poco habituados a trabajar 
con entornos informáticos.
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Figura 1. Entorno de edición.
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En la Figura 2 se muestra la apariencia del entorno de 
reproducción, con los controles habituales en este tipo de 
aplicaciones. 

 

Figura 2. Entorno de reproducción 

En relación a las metáforas utilizadas en la interfaz, 
siempre se ha intentado elegir aquel símbolo o dibujo que 
permita al usuario relacionarlo con la operación 
correspondiente. En la Figura 3 podemos ver un ejemplo 
de metáforas utilizadas para la barra de herramientas. 

 

Figura 3. Metáforas de la barra de herramientas. 

Así mismo, se ha llevado a cabo un control de secuencia 
de las operaciones necesarias para cada tarea, además de 
mostrar información de ayuda interactiva en la parte 
inferior de la imagen, a modo de guía.  

La única limitación considerable es que, debido a cómo 
gestiona la memoria la herramienta Matlab®, la aplicación 
no es capaz de cargar vídeos largos. Las pruebas se han 
realizado con un PC con procesador AMD Turion de 1,9 
Ghz y 2GB de memoria RAM, pudiendo cargar como 
máximo 350 imágenes.  Por lo tanto, como trabajo futuro 
se propone hacer una gestión eficiente de la memoria, 
como hacen editores de vídeo comerciales punteros en la 
actualidad. Así, en lugar de cargar todas las imágenes del 
vídeo de una vez, se deberían cargar dinámicamente 
según el usuario se desplaza por el mismo, de modo que 
se podría aumentar la duración de los vídeos cargados por 
la aplicación. 

Otra limitación importante es la de no poder guardar un 
vídeo con formato MPG con grabaciones de sonido 
añadidas. Sin embargo, la limitación no es tan importante 
como en el caso anterior, ya que el usuario siempre puede 
guardar el vídeo editado con formato propio de la 
aplicación (.alm), reproduciéndolo más tarde con el 
reproductor propio incorporado. El motivo de utilizar un 
formato de fichero propio, que almacena la estructura 
multicapa descrita en la Tabla 1, no es otro que permitir al 

usuario guardar los cambios realizados, teniendo la 
posibilidad de continuar posteriormente, añadiendo, 
modificando o eliminando la información multimedia. 

Se ha llevado a cabo una primera validación de la utilidad 
de las funcionalidades y la usabilidad del editor. En 
especial las funcionalidades de inserción de información 
adicional (voz, texto y ejercicios) han sido valoradas 
positivamente por el valor didáctico que aportan. Sin 
embargo, las funcionalidades que implican modificación 
de la imagen (realce de bordes y visualización de 
estructuras) han sido las únicas cuestionadas, ya que 
pueden falsear la percepción visual del alumno. 

4. Conclusiones 
En este trabajo se ha presentado una aplicación para la 
edición multimedia de vídeos laparoscópicos. El prototipo 
desarrollado ofrece al usuario (cirujano docente) un 
entorno fácil e intuitivo, mediante el cual es capaz de 
añadir información de utilidad didáctica. La estructura 
multicapa del entorno facilita la inclusión y eliminación 
de dicha información. Además, posibilita guardar los 
vídeos editados y continuar trabajando sobre ellos en 
cualquier otro momento, sin perder información que haya 
sido editada previamente. 
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Resumen 
La estimación de la posición 3D de las diferentes estructuras 
que aparecen en cirugía laparoscópica es una medida de gran 
importancia para el desarrollo de aplicaciones para la 
formación y aprendizaje de futuros cirujanos. Para dicha 
estimación se hace necesaria una etapa previa de segmentación 
de estructuras y de seguimiento de las mismas a lo largo de la 
secuencia de imágenes que compone la intervención. En este 
trabajo de investigación se propone un método de segmentación 
semiautomática basada en la combinación de 
sobresegmentación y crecimiento de regiones y un algoritmo de 
seguimiento de la estructura segmentada. Para el desarrollo de 
estos algoritmos se utilizan técnicas de tratamiento de imágenes 
junto con métodos basados en la estadística paramétrica y no 
paramétrica. 

1. Introducción 
La cirugía laparoscópica es un tipo de Cirugía 
Mínimamente Invasiva (CMI) en la que el instrumental 
quirúrgico y el endoscopio (cámara) se introducen en la 
cavidad abdominal del paciente a través de pequeñas 
incisiones. El cirujano manipula el instrumental siguiendo 
la intervención a través de un monitor donde se visualizan 
las imágenes captadas por el endoscopio. 

El cirujano laparoscópico no interactúa directamente con 
los órganos, por lo que se produce una disminución de la 
percepción sensorial. La información visual pasa a ser 
monoscópica, es decir, se pierde la sensación de 
profundidad aumentando los problemas de coordinación 
ojo-mano [1]. Ambos aspectos dificultan la labor del 
cirujano en el desarrollo de la técnica quirúrgica 

Los últimos avances se centran en el desarrollo de nuevos 
entornos quirúrgicos basados en realidad aumentada que 
superen estas limitaciones sensoriales. En particular, la 
inclusión de información adicional en la escena puede 
hacer superar las dificultades experimentadas por el 
cirujano en la orientación  localización de los diferentes 
elementos [2]. 

La imagen de vídeo capturada por el endoscopio es una 
importante fuente de información para la localización de 
áreas específicas. Existen trabajos centrados en la 
reconstrucción 3D de la escena quirúrgica basados en el 
procesado y análisis del vídeo endoscópico [3,4]. Para 

llevar a cabo  dicha localización se hace necesaria una 
etapa previa de segmentación y de seguimiento de 
estructuras a lo largo de la secuencia de imágenes que 
representan una intervención. 

En la literatura científica, podemos encontrar gran 
cantidad de métodos de segmentación semiautomáticos. 
Ying-Tung Hsiao et al. [5] proponen un algoritmo basado 
en la detección morfológica de bordes combinada con una 
técnica de crecimiento de regiones; por su parte 
Yongming Li et al. [6] presentan un algoritmo de 
segmentación fruto de la combinación de una técnica de 
crecimiento de regiones con una etapa de mejora de la 
imagen basada en el modelo de Bezier. También podemos 
encontrar algunas implementaciones automáticas para el 
caso específico de imágenes de laparoscopia realizadas en 
un pasado reciente. Yueyun Shu et al. [7] proponen un 
método de segmentación automática basado en la 
combinación de una segmentación imprecisa basada en 
grafos seguida de un fundido de regiones multietapa, 
donde tras la sobresegmentación inicial, las regiones se 
unen utilizando una variación del criterio de Fischer [8]. 

En este trabajo se presenta un método de segmentación 
semiautomática basado en el crecimiento de regiones 
haciendo uso de un criterio de similitud basado en la 
información de color de la imagen. Además, se propone 
un algoritmo de seguimiento de la estructura segmentada 
a lo largo de la secuencia de imágenes. 

2. Material y métodos 
El método de segmentación  propuesto en este trabajo 
consta de dos etapas diferenciadas: (1) sobresegmentación  
de la imagen,  cuyo objetivo es particionar la imagen en 
regiones lo suficientemente homogéneas, y (2) 
crecimiento de regiones a partir de una semilla 
seleccionada manualmente de acuerdo a un criterio de 
homogeneidad dadas las componentes RGB (Red Green 
Blue) de la región. Tras la segmentación de la imagen, se 
realiza un seguimiento de la estructura segmentada a lo 
largo de la secuencia de imágenes. 

2.1. Material 

En el desarrollo de este trabajo se han utilizado 
secuencias de imágenes de intervenciones de laparoscopia 
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realizadas en el Centro de Cirugía de Mínima Invasión 
(CCMI) de Cáceres. Dichas secuencias fueron adquiridas 
por una cámara Endocam 5560 de Richard Wolf, una 
fuente de luz 5123 también de Richard Wolf y una óptica 
Circon-ACMI 0º serie 382908 con un campo de visión de 
80º. 

En la implementación del procesado de imágenes se ha 
utilizado la herramienta matemática MATLAB 7.5.0 
(R2007b) sobre un PC con procesador AMD Turion 64 a 
1.9 GHz y 2GB de memoria RAM. 

2.2. Algoritmo de segmentación de estructuras 

El proceso de segmentación ha sido diseñado 
específicamente para imágenes de laparoscopia, 
solventando las peculiaridades que este tipo de imágenes 
presentan. El algoritmo de segmentación propuesto parte 
de una semilla seleccionada previamente, que identifica la 
región que se quiere segmentar en la imagen. El 
crecimiento de la semilla se compone de diferentes etapas 
de procesado de la imagen: un preprocesado inicial, una 
sobresegmentación, una etapa de crecimiento de la región 
y un procesado morfológico final para la adaptación de la 
forma de la estructura (ver Figura 1). 

Las secuencias de imágenes de trabajo requieren un 
preprocesado previo que mitiguen los problemas de 
iluminación presentes en las imágenes, tales como una 
iluminación no uniforme de la escena o la presencia de 
brillos sobre el instrumental y los tejidos. Los brillos en la 
imagen son eliminados mediante operadores 
morfológicos, como la apertura por reconstrucción de 
erosión, mientras que una intensificación del contraste de 
la imagen realza los bordes de la imagen facilitando su 
posterior segmentación. 

Tras el preprocesado se procede a la realización de una 
sobresegmentación utilizando el algoritmo de watershed. 
Dicha sobresegmentación es aplicada sobre la imagen 
gradiente, de tal forma que se consiga una mayor 
definición de contornos. De este modo, la imagen queda 
dividida en múltiples regiones homogéneas que serán 
unidas en una etapa posterior. 

La unión de regiones se lleva a cabo en base a una técnica 
iterativa de crecimiento de regiones, donde la región de 
partida viene dada por la semilla seleccionada (punto de 
la región seleccionada y su entorno). Extraídas las 
características de color de la región inicial (componentes 
RGB), se evalúa la pertenencia de las regiones vecinas en 
base a un criterio de homogeneidad de las componentes 
de color RGB. 

El criterio de homogeneidad definido tiene en cuenta la 
iluminación no uniforme dentro de cada región, 
realizándose así un doble análisis: 

• Valores absolutos de las componentes  de color 
RGB: la distribución probabilística de las 
componentes RGB de cada región se puede 
considerar gaussiana, por lo que los límites de 
pertenencia vienen dados por la desviación 
estándar de la distribución de cada componente. 
Debido a que la iluminación de la escena no es 

uniforme a lo largo de la superficie de un tejido, 
es necesario que en cada iteración del 
crecimiento se actualice los límites de 
pertenencia en función de las nuevas regiones 
que vayan uniéndose. 

• Valores relativos de las componentes R/G y R/B: 
las distribuciones probabilísticas de estas 
relaciones no pueden ser analizadas utilizando 
aproximaciones estadísticas paramétricas dado 
que el cociente de dos variables aleatorias 
gaussianas no cumple tal distribución. Debido a 
esta razón, estas distribuciones se han tratado de 
forma no paramétrica usando percentiles, rangos 
intercuartílicos y box plots [9]. Los límites de 
pertenencia según estas relaciones vendrán 
definidos por los puntos denominados extreme 
outliers, que son aquellos situados a una 
distancia igual o mayor a tres veces el rango 
intercuartílico desde la mediana de la 
distribución. Estos límites se mantienen 
constantes con cada iteración, ya que al tratarse 
de valores relativos entre componentes, no se 
ven afectados por posibles cambios de 
iluminación dentro de una región. 

Como resultado, este proceso de segmentación 
proporciona una imagen segmentada donde queda 
definida la región de interés por una máscara lógica. La 
máscara obtenida, antes de ser dada como resultado, pasa 
por un procesado morfológico el cual adapta su forma a 
la de la estructura que está siendo segmentada eliminando 
picos abruptos y posibles huecos. 

 
Figura 1. Algoritmo de segmentación  

2.3. Algoritmo de seguimiento de estructuras 

Con el fin de optimizar el coste computacional, se ha 
diseñado un algoritmo de seguimiento de regiones a lo 
largo de la secuencia de imágenes de intervención 
quirúrgica.  

Al igual que en la segmentación de imágenes, es necesaria 
una etapa previa de preprocesamiento de la imagen. En 
este caso, las operaciones no son aplicadas sobre toda la 
imagen, sino que sólo se efectúan sobre una determinada 
área de incertidumbre de movimiento donde se considera 
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que pueden aparecer cambios en las posiciones de las 
diferentes estructuras que aparecen en la imagen. 

Tras el preprocesado, se procede a una detección de 
movimiento entre imágenes sucesivas de la secuencia. 
Para la detección de movimiento se ha realizado una 
transformación de espacio RGB a escala de grises 
siguiendo la expresión Intensidad = 0.213*R + 0.715*G 
+ 0.072*B (Rec 709), potenciándose la componente verde 
frente al resto para así conseguir una mayor 
diferenciación entre las regiones, en su mayoría rojizas en 
este tipo de imágenes. La detección de movimiento 
consiste en identificar qué píxeles dentro de la región de 
incertidumbre han variado su intensidad. Una vez 
localizados aquellos píxeles que se han movido mediante 
una operación aritmética de sustracción de imágenes, se 
evaluará su pertenencia a la estructura de acuerdo al 
mismo criterio de homogeneidad utilizado en la 
segmentación. 

 
Figura 2. Algoritmo de seguimiento 

Al igual que ocurría con la segmentación, dentro de una 
región, los valores relativos R/G y R/B no se ven 
alterados por los cambios de iluminación y su proyección 
en la superficie del objeto. Por su parte, los valores 
absolutos RGB varían conforme a los cambios de 
iluminación que aparecen en la escena. En este caso, el 
método diseñado actualizará el criterio de homogeneidad 
(límites de pertenencia a la región que está siendo 
seguida) correspondiente a los valores absolutos, 
considerando la tendencia al aclarado u oscurecimiento de 
la secuencia de imágenes, de tal forma que se adapte a la 
variabilidad de iluminación durante la intervención. 

3. Resultados y discusión 
Los algoritmos de segmentación y seguimiento 
desarrollados han sido validados sobre vídeos de 
diferentes intervenciones quirúrgicas del CMI. Estas 
imágenes incluyen diferentes momentos y escenarios 
quirúrgicos para una validación más fidedigna de los 
métodos. Las secuencias de validación utilizadas cuentan 
con un total de 17.494 imágenes (más de 11 minutos). 

En una primera validación, los resultados obtenidos 
demuestran la eficiencia del método de segmentación de 
regiones en la identificación de las diferentes estructuras 

anatómicas de la imagen laparoscópica, tales como el 
hígado, bazo, instrumental, sangre, etcétera. Aún es 
necesaria una etapa de evaluación exhaustiva que 
proporcione resultados cuantificables del comportamiento 
del algoritmo. 

La Figura 3 muestra el resultado de una segmentación del 
hígado (a), de un separador (b), del bazo (c) y de la sangre 
(d). Como se puede apreciar, la segmentación es eficiente 
y acota de manera correcta las diferentes estructuras que 
aparecen en la escena de manera independiente a efectos 
no deseados. Cabe destacar la eficiencia del algoritmo 
ante brillos por reflejos especulares en el tejido hepático 
(b) y disminución periférica de la iluminación (c), donde 
el algoritmo es capaz de discriminar las estructuras 
superpuestas difícilmente diferenciables a simple vista.  

 
(a) 

 
(b) 

 
(c) 

 
(d) 

Figura 3. Resultados de la segmentación del hígado (a), 
separador (b), bazo (c), sangre (d) 

El criterio elegido para llevar a cabo la segmentación es 
efectivo, ya que al mantener constantes los límites de 
pertenencia referentes a los valores relativos R/G y R/B 
del criterio de homogeneidad, nunca se pierde la 
referencia de la estructura que se está segmentando; por 
su parte, al ser variables los límites de pertenencia 
basados en los valores absolutos de color RGB, se adapta 
perfectamente a la falta de homogeneidad en la 
iluminación en la superficie del objeto. 

Los tiempos de proceso que se han conseguido con 
imágenes de 576x720 píxeles son aproximadamente 2 
segundos para el preprocesado (de la imagen completa) y 
una media de 0.13 segundos para el crecimiento. Cabe 
destacar que estos tiempos han sido medidos con el 
algoritmo funcionando en máxima precisión; si los 
tiempos de proceso resultan, por alguna razón, altos, el 
algoritmo puede realizar la segmentación consumiendo un 
tiempo varios órdenes de magnitud menor a costa de una 
cierta pérdida de precisión. Ya que los tiempos de 
preproceso pueden resultar muy altos dados los tamaños 
generales de las imágenes con las que se está  trabajado, si 
se desean segmentar más de una estructura sobre la 
misma imagen no es necesario realizar el preproceso 
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tantas veces como estructuras a segmentar, si no que con 
una vez, será suficiente. 

En cuanto al seguimiento, la Figura 4 nos muestra el 
resultado de su aplicación al instrumental en momentos 
diferentes de una intervención real de cirugía 
laparoscópica. Como podemos observar, la estructura 
(sombreada) es seguida de manera correcta mientras el 
instrumental, que está en proceso de un pinzamiento, pasa 
por encima de la misma en repetidas ocasiones. 

  

 

Figura 4. Resultados del seguimiento 

Para optimizar los resultados del proceso de seguimiento 
se puede optar por realizar la detección de movimiento 
entre imágenes no consecutivas ya que con la tasa de 
imágenes en este tipo de secuencias, los movimientos de 
objetos en dos imágenes seguidas son mínimos. 

Los tiempos empleados en la etapa de seguimiento son 
aproximadamente de 0.37 segundos por imagen, 
incluyendo el preprocesado que se hace sobre cada una de 
ellas. El tiempo consumido por el preprocesamiento es 
varios órdenes de magnitud menor al tiempo consumido 
en el caso de la segmentación, esto se debe a que se 
realiza únicamente sobre un subconjunto de píxeles de la 
imagen (área de incertidumbre de movimiento). 

Obtenidos los resultados, se considera el criterio de 
homogeneidad diseñado como un criterio de calidad en 
cuanto a la diferenciación de estructuras en imágenes de 
laparoscopia. La división del criterio en valores fijos que 
representan la esencia de la estructura y valores variables 
que consideran las posibles de iluminación son la base de 
su robustez. 

Por otro lado, mencionar que dados los tiempos de 
cómputo, los algoritmos no son aplicables en tiempo real. 
Esto se debe principalmente a haber desarrollado los 
algoritmos con un lenguaje interpretado como el ofrecido 
por la herramienta matemática Matlab®. Sin embargo, 
una migración a una tecnología más potente en cuanto a 
eficiencia computacional (programación compilada), 
conseguiría que los tiempos de cómputo se redujeran 
notablemente, y los métodos diseñados en este trabajo 
podrían ser utilizados en aplicaciones de tiempo real. 

4. Conclusiones 
En este trabajo se presentan una técnica semiautomática 
de segmentación para imágenes de laparoscopia y un  
método de seguimiento de dichas regiones segmentadas a 
lo largo de una secuencia de imágenes.  

Se puede concluir que la potencia de los métodos de 
segmentación y seguimiento de estructuras en secuencias 
de imágenes de laparoscopia reside en la dualidad del 
criterio de homogeneidad empleado, donde las estructuras 
presentes quedan caracterizadas en esencia por las 
relaciones de color R/G y R/B considerando las 
variaciones de iluminación mediante la modificación de 
las componentes de color RGB.  

Entre los trabajos futuros se abordará la identificación de 
las estructuras en las imágenes de manera automática, y la 
mejora de los tiempos de cómputo, que permitan su uso 
en aplicaciones de tiempo real. 
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Resumen 
Las ventajas aportadas por los simuladores virtuales a la 
enseñanza, práctica y preparación de intervenciones de 
cirugía mínimamente invasiva son muchas. Sin embargo, 
uno de los problemas clásicos en el desarrollo de estos 
simuladores es el cálculo de las colisiones entre los 
diferentes órganos, tejidos y las herramientas de 
laparoscopia utilizadas. Es común realizar 
simplificaciones de las herramientas quirúrgicas, de 
forma que quedan reducidas geométricamente a un solo 
punto, con el perjuicio que ocasiona a la sensación de 
inmersión. El presente trabajo muestra la solución 
aportada por los autores para la integración de 
herramientas con geometría 3D y el cálculo de colisiones 
dentro de un entorno quirúrgico modelado utilizando las 
librerías VTK. Se muestran algunas de las herramientas 
ya modeladas y se presenta un sencillo experimento que 
demuestra la funcionalidad de las mismas. 

1. Motivación 
La cirugía mínimamente invasiva minimiza el trauma del 
paciente y requiere períodos de rehabilitación más cortos 
con respecto a la cirugía abierta. Sin embargo, debido a 
que la visibilidad y la maniobrabilidad de las 
herramientas es reducida, constituye un procedimiento 
quirúrgico complejo [1]. 

Contrariamente a la cirugía “abierta” donde los cirujanos 
pueden manipular y palpar (tocar) el tejido u órgano 
durante la operación, cualquier procedimiento efectuado 
en la laparoscopia  es llevado a cabo utilizando un 
instrumento laparoscópico diseñado para encajar dentro 
del cuerpo a través de unas guías llamadas trocar, que 
entra a través de la pequeña incisión. El objetivo de este 
diseño es transformar el movimiento de la mano del 
cirujano a través de un largo tubo de pequeño diámetro 
creando una o más funciones de salida en la punta 
opuesta, dentro de la cavidad del cuerpo, como se observa 
en la figura 1. 

 

Figura 1.  Concepto de laparoscopia 

El modelo actual más común de enseñanza quirúrgica 
para la docencia, práctica o preparación de una operación 
de laparoscopia es una enseñanza por oportunidad, es 
decir, si un paciente tiene apendicitis, los estudiantes 
pueden aprender aspectos técnicos de la apendicetomía. 
Esta situación está cambiando gracias al uso de 
simuladores quirúrgicos se pueden generar diferentes 
escenarios, y además incrementando la complejidad de 
forma gradual. De esta forma, las intervenciones se 
pueden practicar de forma segura en un simulador antes 
de operar a un paciente. Sin embargo, la sensación de 
realidad que ofrecen estos simuladores es todavía 
claramente mejorable [2].  

El presente trabajo se enmarca dentro del desarrollo de un 
simulador de técnicas laparoscópicas con capacidades 
hapticas [3], que permita modelar la realidad quirúrgica 
de forma realista. Entre los retos tecnológicos que esta 
meta conlleva, uno de ellos es el modelado e integración 
de las herramientas quirúrgicas y el cálculo de colisiones 
entre los diferentes tejidos y las herramientas. A menudo, 
las herramientas son reducidas geométricamente a un 
punto, tratando de simplificar dicho cálculo de colisiones, 
y los tejidos son modelados utilizando las librerías 
opensource VTK, las cuales carecen a priori de la 
capacidad de deformación y cálculo de colisiones [4]. 
Este trabajo  se centra en el modelado de herramientas 
quirúrgicas, incluyendo aquellas con movimientos 
propios y en la integración de las conocidas librerías V-
COLLIDE de colisiones dentro de un simulador 
quirúrgico. Las herramientas presentadas en este artículo 
son: herramientas de pinza, de grapado, de cuchilla o 
cortado, y de cauterización. 
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2. Modelado de herramientas de 
laparoscopia 

Se presenta en primer lugar los pasos dados para la 
creación de los modelos de las herramientas de 
laparoscopia utilizadas. Para ello se ha partido de un 
diseño realizado en 3D mediante el programa 3DS MAX 
como se observa en la figura 2, para posteriormente 
exportar cada una de las piezas de la herramienta a 
formato wavefront (.obj). La elección de este formato se 
justifica debido a que es un formato fácilmente 
importable y manejable desde las librerías de 
visualización grafica VTK.  

 

 
 

Figura 2.  Diseño inicial de una herramienta con 3DS MAX 

 

Posteriormente, se ha importado cada archivo .obj (de 
cada una de las partes constitutivas de la herramienta) 
para formar la herramienta utilizando de apoyo la clase 
vtkOBJReader. Las herramientas modeladas para este 
trabajo fueron las siguientes: 

• Lápiz 
• Pinzas 
• Grapadora (articulada) 
• Tijeras (articulada) 
• Cutter 

Como se cita posteriormente, se ha creado la clase 
herramienta3D que permite derivar estas y otras 
herramientas e integrarlas dentro del simulador basado 
en vtk. Como puede observarse, existen herramientas 
formadas por una única pieza rígida o bien herramientas 
articuladas, formadas por varios cuerpos rígidos y con 
movimientos relativos entre ellos. Por esta razón, se 
hizo uso de la clase vtkAssembly, de forma que 
cualquier mecanismo (desde unas tijeras hasta una 
muñeca robótica esférica) puede ser modelado como 
parte de la herramienta laparoscopica. 
En la figura 3 se puede apreciar un ejemplo de la 
herramienta más sencilla desarrollada, la herramienta 
Lápiz. Una herramienta cuya punta, al entrar en colisión 
con un órgano virtual (mostrado en la figura como una 

esfera tridimensional) pinta los polígonos intersecados 
de éste último. 

 

Figura 3.  Herramienta Lápiz 

Otras herramientas, como las pinzas mostradas en la 
figura 4, son articuladas,  por lo que se requiere poder 
modelar transformaciones internas que reflejen acciones 
como la rotación del extremo de la herramienta sobre su 
propio eje o el efecto de abrir/cerrar sus pinzas. 

 

Figura 4. Herramienta Pinzas con articulación en el extremo 
 

Mediante la combinación de herramientas, por ejemplo 
mediante la herramienta lápiz y la herramienta 
grapadora, se han podido realizar sencillos ejercicios de 
simulación de grapado a lo largo de una trayectoria 
previamente definida, tal y como se observa en la figura 
5, y que será explicado en la sección 5. 

 

Figura 5. Simulación de grapado a lo largo de una trayectoria 
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3. Arquitectura y características del 
simulador de herramientas quirúrgicas 

El simulador presenta las siguientes características: 

• permite utilizar más de un órgano virtual en el 
escenario 

• permite utilizar dos herramientas, una situada en 
la derecha y otra situada en la izquierda del 
escenario. 

• Detección de colisiones entre órganos-
herramientas y herramienta-herramienta 

• Permite pintar sobre un órgano 
• Permite la colocación de grapas orientadas según 

la dirección de la grapadora 
• Permite movimiento en azimut y elevación de las 

herramientas 
• Permite articular movimientos rotacionales de las 

herramientas 
• Permite articular movimientos de apertura/cierre 

de pinzas. 
• Permite la simulación de grapado a través de una 

trayectoria previamente definida 
 

En cuanto al software para realizar el simulador, consiste 
en una serie de clases en código fuente C++ que hacen 
uso de las siguientes librerías:  

• VTK (modelado y visualizado 3D) 

• QT (interfaz gráfica) 

• V-COLLIDE (detección de colisiones) 

VTK [5] (Visualization Toolkit) es un conjunto de 
librerías desarrollado por Kitware consistente en un 
sistema de visualización por software que permite la 
visualización de geometrías 3D, soportando una amplia 
variedad de algoritmos de visualización y modelado. El 
ser una herramienta open-source ha impulsado una gran 
difusión de la misma, extendiendo su aplicación a 
prácticamente todos los campos en los que se emplean 
objetos 3D entre los que destacan la medicina, la 
industria, etc. 

QT [6] son unas librerías para creación de interfaces 
gráficas (menú, barras de herramientas, etc.) 

V-Collide [7] es una librería de detección de colisiones 
completamente gratuita para uso no comercial 
desarrollada por el grupo GAMMA (Geometric algorithm 
for modeling, motion and animation) de la universidad de 
Carolina del Norte. Esta librería realiza una detección 
rápida y exacta de colisiones entre modelos poligonales 
triangulados, por lo que puede ser usada para realidad 
virtual y en una gran variedad de aplicaciones de 
simulación. La librería está diseñada para operar en 
ambientes que contienen un gran número de objetos 
geométricos formados con mallas de triángulos. 

 

4. Integración de la detección de colisiones 
en el simulador quirúrgico 

V-Collide (figura 6) utiliza una arquitectura de detección 
de colisiones en tres etapas:  

• Un test N-body encuentra pares de objetos 
posiblemente colisionados.  

• Un test jerárquico de OBBs (Oriented Bounding 
Boxes) encuentra posibles pares de triángulos 
colisionados. 

• Un test exacto determina si un par de triángulos 
están solapados.  

La rutina N-body tiene coherencia entre sucesivos 
intervalos de tiempo de una simulación para tener un buen 
rendimiento en simulaciones de animaciones y 
movimiento. Las jerarquías de OBBs (Oriented Bounding 
Boxes) y los algoritmos exactos de colisión se toman de 
RAPID, un componente de V-COLLIDE que también 
está disponible como un paquete independiente. 

 

Figura 6.  Algoritmo OBB de V-COLLIDE 

Para la integración de las librerías V-COLLIDE en el 
simulador se ha desarrollado una clase llamada 
CollisionObjectFactory que hace de interfaz entre VTK y 
V-COLLIDE. 

La clase CollisionObjectFactory provee de diferentes 
métodos para el tratamiento de las colisiones así como de 
la estructura de datos para almacenar información sobre 
los objetos añadidos al sistema de colisiones.  

Las funcionalidades más importantes de esta clase son: 

- añadir objetos al sistema de colisiones 
- eliminar objetos del sistema de colisiones 
- desactivar la colisión entre pares de objetos 
- actualizar la matriz de transformación de un 

ensamblado 
- determinar qué órgano ha colisionado con alguna 

herramienta 
- determinar si una determinada pieza ha 

colisionado 
- calcular colisiones 
- informar sobre colisiones 

 

Para añadir objetos al sistema de colisiones, 
CollisionObjectFactory se encarga de realizar las 
siguientes operaciones: 

- triangularización de los polígonos 
- escalado en los ejes X,Y y Z 
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- obtención de información de los triángulos 
(coordenadas de los vértices y asociaciones de 
vértices) y almacenamiento en matrices 
dinámicas. 

- creación de un objeto V-Collide utilizando para 
ello la información de los triángulos almacenada 
en las matrices dinámicas. 

- almacenamiento de información sobre los 
objetos añadidos en una estructura de datos.  

5. Simulación de grapado sobre una 
superficie 3D 

Para comprobar el funcionamiento de la aplicación 
desarrollada se plantea realizar la siguiente secuencia de 
operaciones. En primer lugar se utiliza la herramienta 
lápiz para trazar una trayectoria sobre una superficie 3D 
(una esfera), para posteriormente utilizar la herramienta 
grapadora para  tratar de colocar la grapas orientadas 
perpendicularmente a la trayectoria y centradas sobre ella. 
Se realizaron varios experimentos (mostrados en la tabla 
1) donde varios usuarios probaron el sistema, midiendo el 
error de colocación obtenido. 

 

6. Futuros trabajos 
El trabajo presentado muestra la forma de integrar 
herramientas 3D articuladas en un simulador de cirugía 
minima invasiva basado en las librerías VTK. Se ha 
detallado el uso de las librerías V-Collide para el cálculo 
de las colisiones. Actualmente, la continuación de este 
trabajo se centra en: 

• Implementación de órganos deformables 
• Implementación de nuevas herramientas de 

laparoscopia, como por ejemplo, herramientas de 
sutura o herramientas de cauterización en forma 
de garfio, etc. 

• Implementación de nuevas herramientas para el 
aprendizaje: borrador, regla, etc. 

• Ejercicios de simulación diferentes al de grapado 
a lo largo de una trayectoria como por ejemplo: 
ejercicios de penetración, ejercicios de agarre, 
etc. 

• Ejercicios evaluativos/estadísticos de la precisión 
y del nivel de objetivos alcanzados 

• Integración de las herramientas de laparoscopia 
con dispositivos hápticos 
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Figura 7. Experimento de grapado según trayectoria previa 

 

 Nº grapas Error=∑ei 

Usuario1 17 0.2516 

Usuario2 15 0.1908  

Usuario3 20 0.1978 

Tabla 1. Resultados de grapado 
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Resumen 
La falta de coordinación, regulación y supervisión entre los 
Ministerios de Salud y Educación provoca que los 
profesionales egresados no estén sintonizados con las 
necesidades de los establecimientos de salud, tampoco se 
investigue y desarrolle Equipos Médicos (EM), según el perfil 
epidemiológico, menos tener una industria en nuestro país. 
Asimismo, en la generación de los servicios de salud el factor 
mas importante son los recursos humanos (RRHH), éstos 
tienen la responsabilidad gestionar los EM que forman parte 
del servicio prestado al paciente. Las currículas existentes no 
contemplan conocimientos básicos ni especializados en la 
gestión de los EM, éstos son adquiridos por experiencia, lo 
cual no asegura el sostenimiento de los EM, tampoco 
garantiza calidad y eficiencia del servicio prestado al paciente. 
La publicación pretende concientizar  a las instancias sobre la 
importancia de formar RRHH en la gestión de los EM. 

1. Introducción   
En atención a su envergadura un establecimiento de salud 
brinda servicios para asistir personas, prevenir 
enfermedades, tratar y rehabilitar pacientes, elevar la 
calidad profesional y realizar investigaciones, entre otras 
actividades. Tal variedad de actividades requiere de un 
adecuado soporte administrativo, humano, económico, 
normativo, clínico, ético y social. Por este motivo, el 
establecimiento de salud es considerado como una de las 
instituciones más complejas tanto desde el punto de vista 
de arquitectura, ingeniería, instalaciones, equipamientos, 
como de servicios, tecnología y administración. El 
objetivo central de todo establecimiento de salud es la 
prestación de servicios con la máxima calidad de atención 
al usuario (paciente). Por otra parte, lo natural es que la 
demanda de estos servicios pueda ser ilimitada, mientras 
los recursos disponibles son limitados. La contraposición 
de estos dos conceptos es la que determina la necesidad 
de una verdadera gestión, es decir, la movilización 
efectiva y eficiente de todos los recursos que participan en 
la atención médica: recursos humanos, recursos 
tecnológicos y recursos financieros. 

2. Metodología  
La prestación de los servicios en los establecimientos de 
salud cada día se hace más dependiente de las tecnologías 
en salud. Desde el momento en que se desarrolla una 
tecnología hasta su disponibilidad en el mercado, 

incorporación, utilización y su gestión, se recorren una 
serie de pasos en los cuales están involucrados muchos 
sectores. En consecuencia las tecnologías en salud 
podemos situarlas en tres ámbitos: Desarrollo de la 
Tecnología en Salud (fuera del ámbito hospitalario), 
Incorporación de la Tecnología en Salud (dentro del 
ámbito hospitalario) [1], Gestión de la Tecnología en 
Salud (dentro y fuera del ámbito hospitalario). Esta última 
debe llevar a cabo adecuadamente todos los procesos de 
la incorporación de la tecnología, lo cual significa trabajar 
en forma coordinada, articulada y funcional con todos los 
actores vinculados a ella. Así podemos mencionar que en 
la gestión de la tecnología en salud intervienen los 
siguientes procesos: planeamiento tecnológico 
estratégico, financiamiento, inversión, presupuesto de la 
tecnología, gestión de la tecnología propiamente dicha, 
adquisición de la tecnología, gestión de riesgos y 
mejoramiento de la calidad, así como la formación de 
RRHH. Cabe señalar, que en el desarrollo, la 
incorporación y la gestión de una tecnología en salud el 
proceso que más sobresale es la formación de RRHH 
especializados lo cual garantiza el cumplimiento y 
sostenibilidad de los demás procesos. En este sentido en 
la mayoría de los países industrializados el desarrollo, 
incorporación y gestión de una tecnología en salud 
funcionan en perfecta coordinación, es decir, las 
necesidades de tecnologías requeridas por los 
establecimientos de salud son suplidas por la industria, 
mientras que en nuestro país se ha logrado una 
coordinación efectiva entre necesidades y la 
disponibilidad de tecnologías apropiadas.  

2.1. Situación actual: países de la región y Perú 

Debemos destacar que en países como Brasil, Cuba y 
México existen políticas destinadas a la formación de 
RRHH en la Gestión de los Equipos Médicos (GEM). 
Ello ha permitido que estos países posean adelantos en 
investigación y desarrollo, así como su debida 
industrialización y gestión. En el caso concreto para la 
formación de RRHH, como ejemplo podemos citar que el 
gobierno brasilero en la tentativa de lidiar con todos los 
problemas relacionados con los EM, desarrolló diversos 
proyectos que variaban desde la formación del personal 
para actuar en el área de salud hasta la elaboración de 
normas técnicas nacionales para los  EM. En este sentido, 
a partir de 1990 el Ministerio de Salud del Brasil empezó 
a invertir 2 millones de dólares para la implantación y 
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mantenimiento de los programas de formación de 
personal en GEM, estos programas estuvieron a cargo de 
entidades formadoras del Ministerio de salud del Brasil, 
así como de otras entidades relacionadas con el sector 
salud [2]. Esta situación es contraria en los 
establecimientos de salud del sector público de Perú, 
donde existe una total descoordinación y dependencia 
absoluta de la incorporación de tecnologías relativas a los 
EM y ausencia de su respectiva gestión. Por otro lado, 
ésta no ha sido acompañada por un desarrollo y 
vinculación de RRHH debidamente formados en la GEM. 
No se ha dado una coordinación entre las entidades 
formadoras de RRHH y los establecimientos de salud, las 
cuales puedan suplir las demandas y perfiles 
ocupacionales necesarios en este campo. Todo ello ha 
provocado un alto índice de deterioro y obsolescencia de 
los EM que se encuentran en los establecimientos de 
salud [3]. A continuación, se muestran gráficos, obtenidos 
del último “Diagnóstico del Sistema de Mantenimiento”, 
Programa de Fortalecimiento de Salud. Lima – Perú, 
efectuado en el año 1998 por Ministerio de Salud. 
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Figura 1. Distribución de camas y su mantenimiento. 
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Figura 2. Distribución del personal de mantenimiento. 
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Figura 3.  % de recurso humanos vinculados a los equipos 
médicos en los establecimientos de salud 

2.2. Problemática 

El problema más notorio que se ha identificado es la no 
existencia de instancias de coordinación intersectorial 
entre el Ministerio de Salud y el Ministerio de Educación 
que permitan emprender acciones conjuntas para definir y 
actualizar los perfiles ocupacionales del personal de la 
salud de acuerdo a los requerimientos o necesidades de la 
población y su área geográfica. Esta falta de coordinación 
se origina en el hecho que las entidades educativas no son 
reguladas ni supervisadas, lo que a su vez provoca que los 
profesionales egresados no estén sintonizados con las 
verdaderas necesidades de los establecimientos de salud 
[4]. La carencia de estos RRHH debidamente formados en 
la GEM ha provocado al interior de los establecimientos 
de salud de nuestro país lo siguiente [5], referido a los 
equipos médicos: 

Inadecuada distribución respecto a las necesidades 
requeridas por los servicios asistenciales; 

• 

• 
• 

• 

• 

• 

• 
• 

• 

• 

Sub utilización y sobre utilización. 
Altos porcentajes de fallas provocadas por los 
usuarios; 
Altos porcentajes de dinero destinados a la compra de 
en contraposición a lo invertido en mantenimiento 
interno;  
Inadecuado inventario físico lo que deriva en la 
pérdida de los mismos; 
Existencia de gran cantidad de empresas prestadoras 
de bienes y  servicios sin diferenciación alguna; 
Elevados costos ofertados por empresas; 
Elevados costos del mantenimiento por servicios 
prestados por terceros; 
Falta de calidad de los servicios por empresas 
prestadoras de servicios; 
Tiempos de respuesta elevados, tanto por el personal 
interno de las unidades de mantenimiento del hospital 
como de empresas prestadoras de servicios. 

2.3. Propuesta 

En este sentido, la existencia de tecnologías en salud 
relativas a los EM en los establecimientos de salud 
necesariamente requieren de RRHH debidamente 
formados en la GEM. Así ambos insumos y componentes 
podrán garantizar la producción de los servicios en salud 
prestados a los pacientes. 

 

Recursos 
Humanos 
(RRHH) 

Servicio 
asistencial 

Otorgado al 
Paciente

• Equipos Planta
• Instalaciones 
• Equipos Médicos 
• Insumos Médicos 
• Medicamentos 

• Procedimientos 
Médicos 

• Información 
• Sistemas 

Organizacionales 

Figura 4. Tecnologías en Salud y RRHH para la producción del 
servicio asistencial prestado al paciente. 
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Asimismo, la complejidad y desarrollo de las Tecnologías 
en Salud relativas a los EM se incrementa cada día debido 
a las innovaciones tecnológicas, las cuales representan un 
beneficio en la prestación de los servicios hacia el 
paciente, pero a la vez un riesgo sino se cuenta con 
RRHH debidamente formados en la GEM. A 
continuación detallamos, las políticas, estrategias, 
objetivos y acciones más importantes de la propuesta [6]:  

Políticas y descentralizadas 

• 
• 
• 
• 

• 
• 
• 

• 

• 

• 

• 

• 

• 
• 

• 

• 

• 

Evaluar permanentemente los perfiles ocupacionales. 
Planificar la formación y distribución de RRHH. [7]. 
Evaluar en forma periódica al personal formado. 
Desarrollar un sistema de capacitación permanente 
continua y sostenida. 
Fomentar procesos de asistencia técnica. 
Fomentar la investigación y el desarrollo. 
Acreditar al recurso humano formado. 

Estrategias 

El Ministerio de Salud (MINSA)  a través del 
Instituto de Desarrollo de Recursos Humanos 
(IDREH) y de sus órganos competentes, debe ejercer 
su rectoría a través de las competencias y funciones 
que le fueran asignadas en la Ley de Salud No. 
27657, en la cual se establecen el “análisis, 
regulación, evaluación, control, formulación, 
desarrollo, implementación, diseminación, 
formación, asignación, supervisión, soporte, 
normatividad y dirección en el rubro de 
investigación, formación y capacitación de los RRHH 
del sector salud” [8]. 
Instituciones vinculadas a la formación de RRHH 
lleven a cabo coordinaciones con el Ministerio de 
Educación y el Ministerio de Trabajo con el fin de 
emprender acciones conjuntas para definir y 
actualizar los perfiles ocupacionales del recurso 
humano del sector salud, así como su asignación 
organizacional y funcional en los organigramas de los 
establecimientos de salud. 
Instituciones vinculadas a la formación de RRHH  
realicen coordinaciones articuladas y concertadas con 
todos los organismos del MINSA, Hospitales y 
Direcciones de Salud (Disas), de las áreas 
asistenciales, administrativas y gestión técnica-
operativa los cuales en la actualidad están encargados 
de planificación, adquisición, operación, gestión y 
evaluación de una tecnología en salud relativas a los 
equipos médicos [9].  
Instituciones vinculadas a la formación de RRHH en 
coordinación con el Sistema Nacional Coordinado y 
Descentralizado de Salud propicien alianzas 
estratégicas y concertadas permanentemente a nivel 
intra-sectorial e inter-sectorial: Órganos del MINSA, 
ESSALUD, Sanidad de Fuerza Armadas y Policiales, 
Clínicas privadas, empresas proveedoras y 
comercializadoras de bienes y servicios, empresas 
prestadoras de servicio de salud, Institutos, 

Organismos no gubernamentales, Organismos 
Científicos, Industria Química Farmacéutica. 

Objetivos 

Desarrollar capacidades concertadoras con todas las 
áreas implicadas del MINSA, Hospitales y Disas, con 
la finalidad de conocer sus necesidades reales [7]. 
Elaborar un diagnóstico situacional de EM. 
Definir los perfiles ocupacionales de acuerdo a las 
necesidades del MINSA. 
Desarrollar propuesta estandarizada de capacitación y 
formación. 
Evaluar y regular aspectos de la calidad de los 
Recursos Humanos. 
Evaluar si los currículas de los programas responden 
a las necesidades de la población. 

Acciones a corto plazo: 

Su objetivo es dar a conocer y sensibilizar sobre el 
significado de la GEM y cuales son sus aportes al 
mejoramiento de atención en salud. Ejemplo: Cursos de 
Actualización y Talleres Introductorios, y Asistencia 
Técnica periférica y descentralizadamente. 

Acciones a mediano plazo: 

Su objetivo es brindar conocimientos intermedios y 
avanzados en la GEM y su integración a la administración 
hospitalaria. Ejemplo: Programas de Educación 
Permanente, Cursos de Especialización. 

Acciones a largo plazo: 

Su objetivo es brindar conocimientos avanzados los 
cuales estarán orientados a la investigación, desarrollo y 
la GEM. Ejemplo: Diplomados, Maestrías, Doctorados. 
Estas acciones estarán orientadas a los RRHH de las áreas 
asistenciales, administrativas, y de gestión técnico 
operativa, y a la obtención de una experiencia práctica 
mediante el entrenamiento en los establecimientos de 
salud.  

3. Resultados 
El establecimiento de políticas, estrategias, objetivos y 
acciones en la formación de RRHH para la GEM, ha 
permitido a países como Brasil, Cuba y México obtener 
resultados y producciones notorias en Investigación y 
Desarrollo, así como en la Industria, y en la GEM. 
Definitivamente el desarrollo de estas actividades han 
impactado favorablemente en la prestación de los 
servicios de salud en los aspectos económicos, sociales, y 
en la calidad del servicio prestado a los pacientes, y 
además de la calidad del recurso humano formado para el 
sector salud en dichos países. En consecuencia, estos 
resultados son posibles de ser alcanzados por nuestro país 
y no resulta iluso aspirar a obtenerlos, si se toman las 
decisiones necesarias para poner en marcha la presente 
propuesta. En contraposición en nuestro país en 10 años 
solamente  se ha alcanzado lo siguiente [9]: 
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Área académica: diversos grupos de I&D (activos), 
diversos cursos electivos (activos), 01 Licenciatura 
(no activa), diplomatura (no activa), 01 maestría 
(activa). 

• 

• Área laboral, 01 unidad de ingeniería clínica (activa), 
01 Instituto de Gestión de tecnología (activo). 
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Figura 5. Estadísticas de los últimos 10 años área académica 

Cabe destacar, que lo alcanzado se debe más ha esfuerzos 
personalizados como ha iniciativa de alguna institución 
interesada en el tema. También, debe mencionarse que lo 
alcanzado en la mayoría de casos es solamente cantidad, 
ya que si evaluamos los contenidos de cada uno de estos 
ámbitos posiblemente encontremos deficiencias que aun 
no han sido corregidas. Faltando también fortalecer y 
promocionar otras áreas muy estratégicas como 
importantes. 

4. Discusión 
El éxito de esta propuesta para formación de RRHH en la 
GEM dependerá de la forma en que se realice y de la 
utilización de las estrategias aquí planteadas para su 
puesta en marcha. En este sentido consideramos que la 
estrategia más adecuada es aquella que realice cambios 
escalonados con el fin de obtener resultados a corto, 
mediano y largo plazo, a través de las acciones antes 
indicadas. Por otro lado, se debe tener en cuenta que estas 
acciones deberán estar enmarcadas en un programa 
Interministerial Salud – Educación que le proporcione 
herramientas de regulación y control sobre las 
instituciones públicas y privadas que realicen labores de 
formación de los RRHH en la GEM, con el fin de 
alinearlos con los objetivos antes señalados [10]. 

5. Conclusiones 
La presente propuesta permitirá disminuir los problemas 
presentados por las propias tecnologías, así como 
principalmente disminuir los riesgos a los pacientes que 
están en contacto con las mismas, y también con el 
personal asistencial que los manipula. Asimismo, 
fortalecerá e impulsará el desarrollo, incorporación y 

gestión de los equipos médicos a través de la formación y 
capacitación de los recursos humanos del MINSA con 
programas especializados y sostenidos, con el fin de 
elevar la calidad del servicio prestado a los pacientes y 
con el acompañamiento eficiente del recurso económico. 
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Resumen
La gestión de la imagen médica en los ensayos clı́nicos que se
realizan en múltiples centros, presenta necesidades particulares
que no han sido resueltas en los actuales sistemas PACS.

En este trabajo se presenta una arquitectura abierta que satis-
face las principales necesidades de información y flujos de tra-
bajo tı́picos de los ensayos clı́nicos multicentro, contemplando
entre otras funcionalidades: la gestión de diferentes formatos y
estándares de imagen médica digital; la indexación de las imáge-
nes por criterios mas adecuados a la investigación clı́nica; la
implementación de flujos de trabajo y protocolos propios de los
ensayos clı́nicos y el control de calidad en la imagen.

Este trabajo es la continuación de los esfuerzos que en esta ma-
teria se están realizando en Laboratorio de Análisis de Imagen
Médica y Biometrı́a de la Universidad Rey Juan Carlos, desde
hace varios años y que ahora tienen su fruto en una arquitectura
abierta y una implementación Software Libre de la misma.

1. Introducción
Los entornos hospitalarios disponen en la actualidad de
sistemas PACS basados en IHE y DICOM que gestionan
y almacenan eficientemente la imagen médica digital en
el proceso asistencial [1]. Las ventajas de estas soluciones
son ampliamente conocidas y el alto nivel de implantación
de sistemas PACS en los hospitales demuestran la validez
de los mismos.

Existen estudios previos que demuestran la importancia de
utilizar estándares como DICOM [2], para la gestión de
imagen en el caso de los ensayos clı́nicos. Aunque como se
verá a lo largo del presente documento, los ensayos clı́ni-
cos poseen matices importantes que no son contemplados
por los sistemas PACS actuales.

Un sistema PACS se caracteriza por organizar la informa-
ción entorno al paciente, lo que lógicamente supone una
dependencia sobre el sistema de identificación de pacien-
tes existente y estos a su vez sobre el centro sanitario.

En el caso de los ensayos clı́nicos, estos suelen ser reali-
zados en un laboratorio de investigación que trabaja con
diferentes centros. Esta caracterı́stica supone un problema,
porque al guardar imágenes de diferentes centros, se pue-
den producir colisiones en los identificadores de pacientes.
Se puede decir, entonces, que los ensayos clı́nicos precisan

que la organización de la información y las imágenes, gire
entorno al estudio y no entorno al paciente.

Sin embargo, la organización de la información entorno
al paciente, no es el único problema. Los ensayos clı́ni-
cos suelen recoger tanto imágenes de modalidades como
imágenes procesadas que pueden estar en diferentes for-
matos, lo supone que no siempre se trabaje con un único
formato de imagen. Además, el flujo de trabajo que se apli-
ca a las imágenes en un ensayo clı́nico difiere mucho del
flujo de trabajo asistencial o diagnóstico.

Otro factor que toma especial relevancia en los ensayos
clı́nicos, es el control de la calidad de las imágenes de los
estudios [3]. Es importante comprobar que las imágenes
reunen unos criterios mı́nimos antes de ser añadidas a un
estudio.

Por todos estos motivos, se ha diseñado una arquitectura
abierta cuya finalidad es ofrecer un mecanismo eficiente
de gestión de la información en los ensayos clı́nicos mul-
ticéntricos basados en imagen médica digital, ası́ como dis-
poner de un sistema de almacenamiento y recuperación de
imágenes médicas adaptado a las caracterı́sticas propias de
los ensayos clı́nicos.

La arquitectura presentada en este trabajo está basada en
trabajos previos de investigación que nuestro grupo ha rea-
lizado en materia de modelos de gestión de ensayos clı́ni-
cos [4].

2. Materiales y métodos
En la construcción y especificación, tanto de la arquitectu-
ra como de la implementación del sistema, se han aplicado
principios y técnicas de Scrum [5], una metodologı́a ágil
que facilita la construcción de sistemas complejos median-
te fases de prototipado cortas y continuas.

El modelado de la arquitectura se ha hecho con UML y
para la construcción de la herramienta se ha optado por la
construcción de una aplicación web en lenguaje Java. En la
construcción de la misma, se ha buscado en todo momento
la aplicación de frameworks y librerı́as de software libre,
para utilizar en la medida de lo posible soluciones existen-
tes y probadas en la resolución de los problemas encon-
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trados. En este desarrollo se han utilizado los siguientes
proyectos:

Hibernate, como motor de persistencia objeto relacio-
nal (ORM).
Spring, como framework para la gestión de las depen-
dencias funcionales entre los componentes software y
para la gestión de la transaccionalidad.
MyFaces, como framework de la capa de interfaz de
usuario.
dcm4che2, como framework para la manipulación de
objetos DICOM e implementación de transacciones.
xmedcom, como utilerı́a de transformación de imáge-
nes entre diferentes formatos.
niftijlib, como librerı́a de manejo de imágenes Nif-
ti/Analyze.
eXist, base de datos XML para la indexación de in-
formación de las imágenes.
MySQL y Postgres como bases de datos relacionales.
Apache, como servidor web.
Tomcat, como contenedor web.
Apache Tomcat AJP Connector.

Se han elejido librerı́as y frameworks basados en software
libre para aprovechar al máximo el conocimiento y expe-
riencia existentes, con la intención de poder centrar nues-
tros esfuerzos en resolver los problemas propios de esta
arquitectura. Además se intenta colaborar en la medida de
lo posible con la comunidad de software libre, por ejem-
plo, una serie de mejoras que han sido implementadas para
nuestro proyecto sobre la librerı́a niftijlib, han sido repor-
tadas a los responsables de este proyecto.

Dado que en algunas materı́as existen múltiples proyectos
basados en software libre, se han realizado trabajos de eva-
luación y pruebas de diferentes proyectos, de manera que
se han escogido para cada tarea las herramientas mas acep-
tadas por la comunidad y acordes a nuestras intenciones.

La arquitectura de la aplicación sigue como regla de di-
seño principal el patrón MVC para la construcción de apli-
caciones web. Aunque este no ha sido el único patrón de
diseño que se ha utilizado para la resolución de determi-
nados problemas, por ejemplo se ha recurrido a los patro-
nes: façade, abstract factory, DAO, Domain Service Owner
Transaction, etc.

3. Resultados
Los objetivos que satisface la arquitectura son los siguien-
tes:

Independencia del formato de imagen.
Control de calidad en la recepción de las imágenes.
Indexación avanzada de las imágenes.
Implementación de las transacciones DICOM C-
STORE como SCP y SCU.
Gestión de procedimientos y protocolos por estudios.
Gestión y almacenamiento de las imágenes originales.

3.1. Representación abstracta de imágenes

Para satisfacer el primero de los requisitos se ha creado un
modelo de objetos que representa una imagen en el siste-
ma, de manera abstracta e independiente a cuaquier forma-
to actual. Esto permite crear implementaciones concretas
de imágenes para cada uno de los formatos que se deseen
utilizar, por lo que la arquitectura resulta extensible.

Figura 1. Modelo de objetos de imagen

Como se puede observar en la figura 1, una imagen es una
entidad que posee dos atributos, un identificador y un tipo.
La entidad imagen se especializa en dos tipos de imáge-
nes, imágenes simples o imágenes compuestas de series de
imágenes. En un tono mas oscuro se observa un ejemplo
de especialización de imagen, que en este caso se trata de
la implementación DICOM de dichos tipos de imágenes.

Sin embargo, no es suficiente con la especificación de una
imagen, sino que es preciso gestionar, almacenar y conver-
tir las imágenes. Para tal fin se ha recurrido al concepto
de colección de imágenes. Una colección se asocia con un
ensayo de manera que recoge todas las imágenes de los es-
tudios que componen el ensayo. Para la manipulación de
las imágenes y las colecciones se ha creado una jerarquı́a
de interfaces y clases abstractas que especifican el compor-
tamiento de cada elemento.

En la figura 2 se puede apreciar como un gestor de imáge-
nes se sirve de dos interfaces para la creación y conversión
de imágenes. Dos clases concretas implementan las opera-
ciones de creación y conversión para el caso de las imáge-
nes DICOM. Para la gestión de las colecciones se utiliza
un gestor que se apoya en dos interfaces, una que especifi-
ca las operaciones relacionadas con las colecciones XML
para la indexación de imágenes y otra para las operaciones
relacionadas con las colecciones de imágenes, tal y como
se puede observar en la figura 4.

Existe una implementación concreta de la colección XML
que utiliza la base de datos XML eXist y una implementa-
ción concreta de la colección de imágenes que utiliza el sis-
tema de ficheros. Como se puede observar, toda la infraes-
tructura de tratamiento de imagen ha sido diseñada para
no tener dependencias de ninguna librerı́a o framework.
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Figura 2. Modelo de objetos para la gestión de imágenes

Figura 3. Modelo de objetos para la gestión de colecciones de
imágenes

Las dependencias de creación están aisladas en el fiche-
ro de configuración del contexto de aplicación de Spring,
con lo que en el código no existen dependencias sobre los
frameworks utilizados, mas allá de las clases que imple-
mentan las interfaces y clases abstractas.

3.2. Control de calidad

El proceso de añadir imágenes a un estudio está dividido en
dos fases. En primer lugar las imágenes deben ser enviadas
al sistema de información, que las almacena en un espacio
temporal. Posteriormente, un investigador se encargará de
revisar las imágenes y bien asociarlas a un estudio o bien
desestimarlas.

Se han implementado dos formas de enviar las imágenes
al sistema, mediante una transacción DICOM C-STORE o
mediante el navegador web. En el primer caso, las imáge-
nes se almacenan en una localización identificada por el
AETitle de la estación que envı́a las imágenes. En el se-
gundo caso, la localización se identifica por el usuario que
envı́a las imágenes.

Figura 4. Flujo de trabajo y control de calidad

3.3. Flujo de trabajo

El sistema permite definir protocolos en los que se descri-
ben los procesos que deben ser realizados a una imagen
que se añade a un estudio. Un estudio tendrá un protoco-
lo asociado, de manera que cuando una imagen es añadida
a un estudio, el sistema genera una lista de procesos pen-
dientes de realizar a la imagen, en función del protocolo.

Los procesos son tareas que se asignan a los miembros in-
vestigadores del ensayo. Esto permite controlar el flujo de
trabajo y recoger de forma ordenada los resultados de los
procesos. Estos resultados pasan a ser registrados y alma-
cenados de manera que quedan vinculados no solo al pro-
ceso, sino a la imagen y al estudio.

El sistema no solo indexa imágenes por atributos propios
de las mismas, sino que están son también recuperables por
los atributos de los propios resultados.

4. Discusión
El sistema implementa el control de calidad y el segui-
miento de procesamiento, necesario en un estudio clı́nico.
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Este tipo de caracterı́sticas no están presentes en los PACS
u otros sistemas actuales de gestión de imagen. El empleo
de herramientas y librerı́as de software libre ha demostrado
ser una alternativa práctica y eficiente para el desarrollo.

5. Conclusiones
Se ha propuesto una arquitectura para el almacenamiento y
la gestión de imágenes en estudios clı́nicos multicéntricos,
y se ha presentado una implementación de la misma em-
pleando herramientas y librerı́as de software libre. El siste-
ma incorpora herramientas de control de calidad y gestión
de procesamiento y resultados, y permite la gestión eficien-
te de un alto número de estudios.

Agradecimientos
Este trabajo ha sido desarrollado en el marco del proyecto
PRICIT 05/05 de la Comunidad de Madrid.

Referencias
[1] Huang HK. PACS and Image Informatics. Wiley, 2004.
[2] Sanjay S. et al. Picture Archiving and Communication Sys-

tems Applied to Clinical Trials. Applied Clinical Trials
http://appliedclinicaltrialsonline.findpharma.com, Feb. 2004.

[3] Huang HK PACS is only in the beginning of being used as a
clinical research tool. Biomed Imaging Interv J 23(1):12-41,
2007

[4] Hernandez J.A., Acuña C., de Castro V., Marcos E., Lopez
M., Malpica N. A Web-PACS for multi-center clinical trials.
IEEE Trans. on Information Technologies in Biomedicine
vol. 11 no. 1, pp. 87-93, 2007.

[5] Schwaber, K. & Beedle, M. (2001), Agile Software Develop-
ment with SCRUM, Prentice-Hall. 11(1):87-93, 2007

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

123



 
Metodología para la detección de microcalcificaciones en 

mamografías digitales utilizando Wavelets  

D. Alvarez Gómez 1,  M. Guevara Gómez 1, J. García Arias 2, J. Santamaría Moya2.  

O. Vélez Martínez 2,  

1 Universidad Tecnológica de Pereira, Pereira, Colombia, {damianalvarez, marlugue}@ohm.utp.edu.co. 
2 Universidad del Quindío {jairgarcia, jsantamaria, oavelez}@uniquindio.edu.co.   

Resumen  

En este documento se presenta una metodología para detectar 
microcalcificaciones en mamografías digitales, el proceso se 
divide en tres etapas principales: preprocesamiento, en esta 
etapa se realiza la eliminación de la etiqueta y la  reducción de 
ruido con la técnica Normal Shink; detección de  micro 
calcificaciones individuales con Wavelets y posteriormente se 
hizo agrupamiento de microcalcificaciones con un algoritmo 
que utiliza comparación de distancias. Los mejores resultados 
se obtuvieron con la descomposición en subbandas Wavelet, 
para la validación de los algoritmos se utilizaron imágenes de 
la bases de la  base de datos  MINIMIAS.     

1. Motivación 

El cáncer de seno es un crecimiento maligno de células 
que inicia en las células del pecho es el tipo de cáncer mas 
común que afecta a las mujeres y es el segundo que les 
puede causar la muerte.  Según la Organización mundial 
de la salud al año se diagnostica cáncer de seno 
aproximadamente a 1.2 millones de personas [9] En 
Europa se estima que en el año 2004 se tuvieron 350.000 
nuevos casos y 130.000 muertes [4].  El único método 
efectivo para la detección temprana de este tipo de cáncer 
es la mamografía, en ella es posible detectar 
microcalcificaciones (Mcal) agrupadas, que son la 
manifestación mas temprana de cáncer de seno  y se 
presentan en la imagen como pequeños puntos de alta 
intensidad. El hallazgo de microcalcificaciones se 
considera de gran interés, ya que corresponde 
aproximadamente a la mitad de los tipos de cáncer 
detectados. Por estas razones se hace necesario desarrollar 
sistemas que permitan una rápida detección de las Mcals 
en este tipo de imágenes de bajo contraste y alto 
contenido de información. Se propone una metodología 
para la detección de microcalcificaciones agrupadas en 
mamografías digitales mediante Wavelets, que ayude al 
especialista a validar o a rechazar resultados, mejorando 
la sensibilidad del diagnóstico y reduciendo la cantidad de 
falsos positivos y negativos traumáticos para el paciente  

2. Marco Teórico y conceptual 

El procesamiento digital de imágenes se ha convertido en 
una herramienta indispensable a nivel médico, el 
procesamiento de éstas hace posible mejorar 
características que resultan útiles para su lectura y análisis 
por parte del especialista. 

Desde hacer algunos años se han venido utilizando 
diversas técnicas de dominio espacial y técnicas  de 
dominio en frecuencia para el análisis de imágenes. En 
cuanto a detección de micro calcificaciones en 
mamografías, se ha recurrido a técnicas de segmentación 
por discontinuidades como la morfología matemática y la 
transformada Wavelet, además se han empleado técnicas 
como la umbralización de entropía [7], teoría Fractal [3], 
diferencia de filtros Gaussianos [10], maquinas de soporte 
vectorial [2], redes neuronales [11] y modelos de Markov 
[6].  

2.1. Transformada Wavelet. 

Cuando se aplica la DWT (Transformada Wavelet 
Discreta) a una imagen proporciona una matriz de 4 tipos 
de coeficientes Wavelet: aproximaciones, detalles 
horizontales, detalles verticales y detalles diagonales. La 
aproximación contiene la mayor parte de la energía de la 
imagen (información más importante), mientras que los 
detalles tienen valores próximos a cero. 

 

Figura 1. Descomposición  Wavelet 
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Al aumentar el nivel de descomposición wavelet se 
observan coeficientes de mayores magnitudes, además se 
puede comprobar como existen similitudes espaciales a 
través de las subbandas. 

2.2. Relación Pico Señal/Ruido (PSNR) 

La relación pico señal a ruido define la relación entre la 
máxima energía posible de una señal y el ruido que la 
afecta. La PSNR se define usando el error cuadrático 
medio, que para dos imágenes monocromas I y K de 
tamaño M×N se define como: 
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Así, el PSNR se define como: 
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Donde MAXI es el valor máximo que puede tomar un 
píxel en la imagen.   

3. Materiales. 

Se utilizaron imágenes tomadas de una versión reducida 
de la base de datos MINIMIAS (The Mammographic 
Image Analysis Society) que cuenta con imágenes de 200 
micrómetros por píxel y 8 bits por píxel, tienen un tamaño 
de 1024x1024 [8]. Las imágenes seleccionadas 
corresponden a 13 imágenes con microcalcificaciones 
malignas, 10 imágenes normales y  2 con presencia de 
calcificaciones benignas.  

Debido a que la información proporcionada por al base de 
datos no contiene la ubicación exacta de cada hallazgo,  
se hizo necesaria la idenficación de cada calcificación de 
forma manual por el radiólogo experto [1]. 

4. Métodos 

4.1. Preprocesamiento 

Se realiza eliminación de objetos aislados que no aportan 
información (etiqueta) basándose en la técnica de 
etiquetado de componentes conexas [10], los resultados se 
muestran en la figura 2. 

 

Figura 2. . Eliminación de etiqueta 

Luego se reduce el ruido blanco Gaussiano, que por 
presentarse en todas las frecuencias, se asume afecta a las 
mamografías [1].  

Por la alta complejidad de las imágenes se requiere una 
técnica adaptativa que tenga en cuenta la variación de 
características entre una región y otra de la imagen, se 
emplea una técnica basada en wavelets  que involucra tres 
pasos básicos que son: Descomposición en subbandas 
wavelet, modificación de los coeficientes y 
reconstrucción de la imagen  a partir de coeficientes 
modificados [4].   

La modificación de coeficientes wavelet se llevó acabo 
utilizando la técnica de modificación de valor de umbral 
conocida como reducción normal  (Normal Shink) que 
según [5] presenta mejores resultados que los métodos 
convencionales. 

En la siguiente expresión se muestra las condiciones de 
comparación de la técnica Normal Shrink. 

Txsi

Txsix

,0

,
2

 

Los resultados obtenidos con base en la relación pico 
señal a ruido (PSNR) se muestran en la tabla 1. La técnica 
que mejores resultados entregó alcanzó una PSNR de 
72.9824db obtenida con una técnica de reducción normal 
con umbralización fuerte.   

Desviación 
Estándar 

Normal 
Shrink 

(Umbral 
Fuerte) 

Normal 
Shrink 

(Umbral 
suave) 

Filtrado 
de 

mediana 

Filtrado de 
Wiener 

0,1 
0,3 
10 
20 
30 

72,9824 
63,0022 
32,6909 
26,6064 
22,9676 

69,4409 
60,2985 
29,8560 
23,7950 
20,2948 

68,2047 
58,8287 
28,3743 
22,3657 
18,8333 

68,6104 
58,7330 
28,1282 
22,1032 
18,6069 

 

Tabla 1. Resultados de PSNR en la reducción de ruido 
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En la figura 3 se muestra una mamografía antes y después 
de aplicar la técnica de reducción normal con 
umbralización fuerte. 

 

Figura 3. Mamografía con reducción de ruido 

4.2. Detección de microcalcificaciones individuales 

Esta etapa busca aislar las microcalicificaciones de 
manera automática sin alterar sus propiedades espaciales. 
El método de detección fue dividido en tres fases: en la 
primera se busca hacer más visibles las 
microcalcificaciones, esto se logra realizando un realce de 
contraste para incrementar la intensidad de gris de las 
microcalcificaciones.  En la segunda fase se realiza 
segmentación utilizando dos métodos, uno que utiliza un 
algoritmo de filtrado morfológico llamado Top-Hat y otro 
que utiliza la transformada Wavelet. Finalmente en la 
tercera fase se busca visualizar una imagen binaria que 
solo contenga las microcalcificaciones en color blanco y 
el fondo de la imagen en negro [1]. 

Para el realce de contraste se ha implementado la técnica 
de filtrado ponderado seguida de ampliación de contraste. 
En este tipo de filtrado la imagen se procesa aplicando 
una máscara que causa el efecto de dispersión, esto hace 
que las microcalcificaciones se hagan mas visibles ya que 
mientras la información de baja frecuencia es disminuida 
en intensidad, los detalles de alta frecuencia son 
amplificados. 

)],(),(),([),( nmxgnmnmgnmfe g

 

La técnica de ampliación de contraste realza el contraste 
de una mamografía ajustando su histograma de tal manera 
que incremente la separación del nivel de gris del fondo y 
los objetos.  Una forma general de transformación es  
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Para evaluar las diferentes técnicas de realce, se usaron 
regiones de interés (ROI s) de 64x64 píxeles de 
mamografías con calcificaciones de la base de datos 
MIAS [11]. Como indicador de desempeño se observó 
conjuntamente la ROI y su histograma en el cual debe 
apreciarse un amplio rango dinámico y valores de gris 
distribuidos a lo largo de toda su escala. Además, la ROI 

Realzada debe mantener el tamaño y la forma de los 
objetos de interés. En la figura 4 se muestra el efecto de 
aplicar la técnica de realce de contraste. 

 

Figura 4. De izquierda a derecha. ROI original. ROI etiquetada 
por el especialista. ROI realzada.  

En la figura 5 se muestra la imagen de una mamografía 
antes y después del realce.  

 

Figura 5. Histograma antes y después del realce.  

En la fase de de segmentación de micro calcificaciones se 
emplea primero el algoritmo top hat, este algoritmo 
permite resaltar niveles de gris de alta intensidad y 
objetos de tamaño y forma determinados por el elemento 
estructurante (SE). El algoritmo top hat está dado por la 
siguiente ecuación 

])),([(),(),( SESEyxAyxAyxc

 

Posteriormente se realizó la implementación utilizando 
una Wavelet madre Daubechies, específicamente una con 
8 momentos de desvanecimiento (P), ya que por las 
propiedades de las microcalcificaciones, permite la 
inclusión de una menor cantidad de información 
indeseada de alta frecuencia y detalles de los tejidos de 
mama asociados a bajas frecuencias. Se realizó una 
descomposición en subbandas de tercer nivel, que se 
determinó en forma experimental. Por último se 
reconstruye la imagen a partir de los detalles. 

4.3. Agrupamiento de Microcalcificaciones 

Las microcalcificaciones son malignas según lo expuesto 
por especialistas cuando se encuentran en grupos de cinco 
o más, en un área de un centímetro cuadrado. Para 
agruparlas se realizó un algoritmo, en el cual se compara 
la distancia máxima dmax de separación entre objetos 
etiquetados, si la distancia entre objetos con etiquetas i y j 
(y este último es de color blanco), dij es menor que dmax, 
se le asigna un mismo color a los elementos i y j, en el 
caso en que el elemento con etiqueta j no sea blanco se 
propaga el color de éste al elemento con etiqueta i. Para el 
caso contrario dmax<dij no se asigna ningún color. Este 
proceso se realiza hasta que se analicen todos los 
elementos. 
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5. Resultados 

Fue necesario realizar una etapa de preprocesamiento para 
la reducción de ruido en la imagen de mamografía, pero la 
de mejor desempeño fue la normal shrink. 

Para la segmentación, el análisis multiresolución con 
wavelets hace que la estructura espacial de la 
microcalcificación se deforme un poco (aunque con esta 
segmentación se obtienen mayor cantidad de puntos), por 
el contrario con la segmentación Top-Hat se conservan las 
propiedades de las microcalcificaciones. Se procesaron 25 
imágenes de la base de datos MINIMIAS, de éstas 15 
contenían microcalcificaciones malignas. En la tabla 2 se 
muestran la detección de puntos luego de aplicar los 
segmentadores a 10 imágenes que contenían información 
de interés (5 o mas microcalcificaciones).  

Imagen 
Número 
de Mcal 

No de 
puntos 

detectados 
con 

Wavelets 

No de 
puntos 

detectados 
con top-

hat 

%acierto 
con 

Wavelets 

%acierto 
con top-

hat 

Mdb209 
Mdb213 
Mdb216 
Mdb219 
Mdb233 
Mdb238 
Mdb245 
Mdb249 
Mdb252 
Mdb253 

19 
15 
21 
13 
65 
5 
43 
11 
7 
5 

21 
13 
17 
13 
76 
4 

46 
10 
9 
4 

18 
17 
18 
16 
72 
4 

46 
14 
4 
5 

89,5 
86,7 
80,9 
100 
83,1 
80,0 
93,0 
90,9 
71,4 
80,5 

94,7 
86,7 
85,7 
76,9 
89,2 
80,0 
93,0 
72,7 
57,1 
100 

   

%Total de 
acierto  85,5  83,6 

Tabla 2. Detección de microcalcificaciones. 

6. Conclusiones 

En la etapa de preprocesamiento, para la reducción de 
ruido, se logró el mejor resultado utilizando la técnica 
normal Shrink con umbral fuerte alcanzando una PSNR 
de 72.9824db. 

Se lograron detectar las microcalcificaciones agrupadas 
con un porcentaje de acierto de 85.5% usando la 
segmentación con wavelet y de 83.6% con el método 
Top-Hat, obteniendo los mejores resultados con la 
primera técnica.    
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Resumen 
Los equipos PET/CT para pequeños animales permiten adquirir 
imágenes anatómicas y moleculares al mismo tiempo.  
Este trabajo presenta un maniquí y un método de registro para 
el cálculo del desalineamiento de los campos de visión de estos 
sistemas. El maniquí, sencillo de reproducir, consta de tres 
capilares rellenos de FDG, distribuidos de forma triangular en 
tres planos diferentes. El método de registro rígido encuentra la 
transformación geométrica (rotación y translación) entre 
imágenes PET y CT a través de una función de coste expresada 
en términos de la diferencia de localización y orientación de las 
rectas que componen las imágenes. Se ha comprobado la alta 
robustez y precisión del método para diferentes configuraciones 
geométricas, lo que, junto al bajo coste computacional y 
simplicidad del maniquí, hacen de este método  una solución 
eficaz para alinear  sistemas multimodales PET/CT. 

1. Introducción 
La adquisición simultánea de imágenes anatómicas y 
moleculares de pequeños animales es posible actualmente 
gracias a los sistemas multimodales PET/CT. En el caso 
de pequeños animales, donde la resolución es mucho 
mayor que en el caso de humanos, es muy importante 
realizar un alineamiento correcto de los campos de visión. 

Existen diferentes técnicas precedentes de registro de 
imágenes intermodales [2]. Algunas de ellas se basan en  
la construcción de maniquíes complejos [3][5] para la 
automatización de  los distintos mecanismos de 
alineamiento; otras se basan en la distribución de 
marcadores de referencia a lo largo del campo de visión 
[7][4]. La ventaja de estas últimas es que son simples y 
requieren una interacción mínima por parte del usuario, 
pero tienen el inconveniente de que el error depende de la 
configuración de marcadores y de la posición del objeto 
respecto a ellos [8], motivo por el cual el uso de 
marcadores de referencia para encontrar la matriz de 
transformación no ha dado resultados óptimos. 

Por lo tanto, es de interés diseñar un maniquí y un método 
que permita calcular los  desalineamientos de los sistemas 
PET/CT de manera robusta y con un bajo coste de 
fabricación. 

Este trabajo presenta un maniquí tridimensional de 
alineamiento fácilmente reproducible con materiales de 
laboratorio y un método de registro automático que 

permite medir la relación geométrica entre el PET y el CT 
de forma fiable y repetible. 

Dicho método establece la correspondencia entre dos 
conjuntos de rectas 3D, previamente localizadas en cada 
par de estudios PET/CT. Finalmente, se calcula la 
transformación rígida (rotación y traslación) entre cada 
par de conjuntos de rectas a través de una función de 
coste expresada en términos de  la diferencia de 
localización y orientación de las rectas que componen 
cada par de imágenes. 

2. Material y métodos 

2.1.   Descripción del maniquí 

Los principales objetivos en el diseño del maniquí han 
sido: facilitar su fabricación posterior utilizando 
materiales sencillos de bajo coste, una alta fiabilidad y 
baja dependencia de su posición en el campo de visión.  

Se ha diseñado y construido un maniquí  que consiste en 
tres capilares rellenos de FDG colocados de manera que 
forman un triángulo en la vista de planta pero cada uno de 
los tubos se sitúa a una altura diferente,  Fig.1. Los 
capilares usados son marca BLAUBRAND intraMARK. 
Cat. No. 708709 (10µl/1.24mm de diámetro externo). 
Para formar la estructura y separar los capilares a distintas 
alturas se ha utilizado un material de espuma de baja 
densidad.  

 

 

Figura 1.  Maniquí. Fotografía y esquema de las diferentes 
vistas 
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2.2.   Adquisición de la imagen 

La adquisición de imágenes CT y PET se realizó utilizando 
un sistema multimodal PET/CT para pequeños animales 
(eXplore VISTA/CT, GEHC) [6][9]. El método propuesto 
se aplicó a siete pares de imágenes. En la Fig. 2 podemos 
ver una imagen del maniquí en ambas modalidades y su 
fusión tras aplicar el método. 

Para evaluar la robustez del alineamiento con respecto a 
las relaciones geométricas de los capilares (ángulos y 
distancias), de las siete adquisiciones realizadas, las 
cuatro primeras se hicieron con unas relaciones 
geométricas totalmente distintas a las tres últimas. 

Con el propósito de evaluar el error cometido en el 
registro, se adquirió  un punto de 22Na simultáneamente 
con cada estudio sin tener efecto en el proceso de registro, 
dado que el método de registro se basa en la localización 
y orientación de los capilares, descartando el resto de 
información de la imagen. 

2.3.   Método de registro 

El objetivo es encontrar una transformación rígida 3-D 
(sólo translaciones y rotaciones) para cada par de 
imágenes PET/CT. El método utilizado se basa en un 
algoritmo iterativo que minimiza una función de coste  
expresada en términos de localización y orientación de 
cada uno de los capilares. 

El primer paso para ello consiste en una detección inicial 
de los capilares en las imágenes de ambas modalidades, 
reduciendo así la información a dos conjuntos de rectas.  

Una vez tomada la imagen del maniquí, distinguimos los 
capilares de cada una de las diferentes imágenes fijando 
un umbral de niveles de gris. De esta forma, etiquetamos 
las regiones correspondientes a los capilares de la 
siguiente manera: 

Xn={puntos del capilar n de la imagen CT} 

Yn={puntos del capilar n de la imagen PET}, 

 para n=1, 2,3. 

Para detectar las líneas que describen la posición y 
orientación de cada capilar, utilizamos el método de 
Análisis de Componentes Principales (PCA) sobre cada 
distribución de puntos Xn e Yn [1]. 

Denominamos  Xn = (an, nu ) la línea correspondiente al 
capilar n de la imagen CT, donde an es uno de sus puntos 
y nu  su vector director. De la misma manera, Yn = (bn, 

nv ). 

De esta forma, cada conjunto de datos se reduce a tres 
ecuaciones de recta. 

El siguiente paso es encontrar la transformación rígida 
existente entre estos dos conjuntos de rectas. Para ello, 
hemos utilizado el algoritmo desarrollado por Kamgar-
Parsi et al. [10] para registrar conjuntos de líneas 3D. Se 
trata de un algoritmo iterativo que minimiza una función 
de coste utilizando la norma L2 entre segmentos de recta: 

33 3/ 2 2 2||( ) ( )|| || || (1 )/ 2 61 1

LL Tnn a t Rb u Rv L a t Rx u Rvn n n n n n n n nLnn n
 

 
                

   

 

En nuestro caso: 

Xn = (an, nu , Ln) es el segmento de longitud Ln de la recta 
n dentro del campo de visión del CT. 

Yn = (bn, nv , Ln) es el segmento de longitud Ln de la recta 
n dentro del campo de visión del PET. 

t y R son el vector de translación y la matriz de rotación 
respectivamente. 

Teniendo en cuenta que el campo de visión (FOV) del 
sistema PET es inferior al del CT  (FOV PET en 
milímetros: [67.81, 67.81, 47.28], FOV CT en milímetros: 
[65.60, 65.60,70.78]) y la geometría descrita por los 
capilares (Fig.1), podemos considerar los segmentos de 
línea de longitudes L1 = L3 = 67.81 mm (capilares 
oblicuos), L2 = 47.28 mm (capilar transversal) 

El problema de minimización se resuelve mediante la 
aproximación de mínimos cuadrados. En cada iteración 
del algoritmo se calcula el vector de traslación y la matriz 
de rotación gracias a la descomposición en valores 
singulares (SVD) de la matriz de covarianza.  

3. Resultados 
Como se ha comentado anteriormente, se calculó el error 
cometido durante el alineamiento incluyendo en el 
maniquí un punto de 22Na durante la adquisición, que no 
afectó en el proceso de registro. En las tablas 1 y 2 
podemos ver los errores para las diferentes adquisiciones: 

  

Error punto de 22Na imagen 
(mm) 

Adquisición 1 0.47 

Adquisición 2 0.32 

Adquisición 3 0.23 

Adquisición 4 0.42 

Adquisición 5 0.42 

Adquisición 6 0.34 

Adquisición 7 0.35 

Tabla 1. Error medido con los puntos de 22Na para cada 
adquisición 

   

Figura 2.  Imagen del maniquí. De izquierda a derecha: CT, PET 
y Fusión. 
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Error cuadrático medio (mm) 0.36 

Desviación típica (mm) 0.08 

Tabla 2. Error cuadrático medio y desviación típica 

Los errores de las tres últimas adquisiciones, cuya 
configuración geométrica (ángulos y distancias entre 
capilares) es muy diferente a las anteriores, no afectan a la 
repetibilidad de los resultados. 

La convergencia del método se alcanza en unas 20-25 
iteraciones y en un tiempo de ejecución de unos 5 
segundos. 

4. Conclusiones 
Nuestros resultados demuestran que el método y el 
maniquí presentados pueden estimar los desalineamientos 
PET/CT en sistemas multimodales PET/CT con una 
precisión  mucho mejor que la mitad de la resolución del 
PET (1.4 mm). Por otro lado, el maniquí descrito puede 
construirse manualmente con  materiales estándares de 
laboratorio. 

La robustez del método no depende de la configuración 
geométrica del maniquí, como es el caso en los 
algoritmos basados en marcadores de referencia. El hecho 
de que  el error no dependa del posicionamiento del 
maniquí, permite que diferentes usuarios puedan construir 
su propio maniquí con el fin de calibrar el sistema 
PET/CT. 

Por otro lado el método de registro es estable, puesto que 
aprovecha toda la información de la recta, es decir, no 
sólo su localización, sino también su orientación 
(ángulos). 

La robustez, precisión y bajo coste computacional, junto 
con la simplicidad del maniquí, hacen de este método  una 
solución eficaz para alinear  los sistemas multimodales 
PET/CT en un entorno real. 
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Resumen 
En la actualidad los equipos radiográficos con obtención de 
imagen digital están remplazando a los convencionales de 
imagen analógica. Este aumento de la utilización de aparatos 
con tecnología digital hace necesario un estudio del análisis de 
la calidad de imagen obtenida en este tipo de equipos, dicho 
análisis es necesario para garantizar unas imágenes adecuadas 
que permitan un diagnóstico correcto. 

Para el control de calidad de imagen se usan maniquíes 
radiográficos específicamente construidos para el tipo de 
equipo y de imagen, por tanto, se hace necesario el desarrollo y 
calibración de maniquíes adecuados para las tecnologías 
digitales. 

En este trabajo, presentamos un maniquí de constancia 
desarrollado específicamente para equipos digitales junto con 
una aplicación informática para el análisis de la imagen que 
permita realizar un control de calidad de la imagen obtenida en 
el equipo radiográfico digital de forma automatizada. 

 

1. Introducción 

Los equipos radiográficos digitales están sustituyendo de 
forma paulatina a los equipos analógicos convencionales. 
Este hecho hace necesaria una revisión de los parámetros 
que usualmente se analizan en los programas de control 
de calidad y sus límites de tolerancia. El análisis de la 
calidad de la imagen obtenida de un maniquí radiográfico 
resulta útil para la evaluación de la imagen digital en 
cuanto a los objetos de test a la evaluación de nuevos 
parámetros indicadores de calidad de imagen, sobre todo 
los relacionados con el contraste de variaciones de grises 
y la resolución de detalle [1]. Esto permite implantar 
nuevas herramientas informáticas [2] adaptadas al control 
de calidad de los equipos dentales digitales, evaluando la 
cadena de obtención de la imagen desde la obtención, 
hasta el procesado y evaluación de la imagen radiográfica. 

Los maniquíes radiográficos se fabrican de forma 
específica para cada tipo de equipo  radiográfico. En 
particular, en este trabajo se presenta un maniquí de 
constancia válido para diferentes equipos radiográficos.  

En este trabajo, mostraremos los pasos para la 
construcción del maniquí de constancia, describiendo 
cada uno de los elementos u objetos de test que lo forman. 

Además,  describiremos un software desarrollado para el 
análisis automático de la imagen obtenida. Esta aplicación 
informática analiza la imagen del objeto de test 
descomponiendola en subimágenes y permitiendo una 
estimación de la calidad de la imagen de forma 
automatizada y más objetiva que si en el proceso 
interviene un observador humano.  

2. Descripción del maniquí de constancia  
El diseño del maniquí de constancia y uniformidad 
presentado se ha realizado teniendo en cuenta las 
recomendaciones de organismos nacionales (Protocolo de 
Control de Calidad en Radiodiagnóstico en el RD 
1976/1999) y la norma internacional IEC-61223-2: 
“Evaluation and routine testing in medical imaging” [3,4].   
De esta forma, el maniquí incluye objetos de test con 
diversas funciones específicas: objetos para determinar la 
resolución a bajo contraste (combinaciones contraste-
detalle), objetos de alta resolución para determinar la 
resolución espacial, objetos de test para calibrar el rango 
dinámico del sistema, zona de homogeneidad y marcas 
geométricas para el alineado y posicionamiento del haz de 
radiación.  

Para su fabricación se empleo una base de 320x320x12 
mm de plexiglás en la que se incluyeron los diferentes 
objetos de test. En la Figura 1 se muestra un esquema del 
maniquí: 

 
Figura 1:  Esquema del maniquí de constancia 

 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

131



 

siendo los objetos de test incluidos en el maniquí: 

- El objeto 1 está dedicado al análisis de la resolución de 
bajo contraste. Es un bloque de aluminio en el que se han 
realizado agujeros cilíndricos de distintas profundidades 
(relacionado con el contraste) y diámetros (relacionado 
con la resolución) para determinar distintas 
combinaciones de contraste-detalle.  Las profundidades 
varían desde 0.14 mm hasta 1.28 mm simulando distintos 
contrastes de radiación según la atenuación exponencial 
de la radiación en función del coeficiente de atenuación 
lineal y el espesor del agujero y siendo lo suficientemente 
sensibles para evaluar la capacidad global del sistema de 
imagen. Los diámetros varían  desde 0.3 mm hasta 1.6 
mm.   

- El objeto 2 está destinado al cálculo de la resolución 
espacial de alto contraste, con pares de líneas con una 
distribución que va desde 0.5 pl/mm hasta 10 pl/mm con 
una inclinación de 45º. 

- El objeto 3 es una cuña de cobre con distintos escalones 
para la determinación del rango dinámico del sistema de 
imagen. Los escalones de la cuña tienes un grosor 
variable que va desde 0.3 mm hasta 2.3 mm 

- El objeto 4 es para comprobar la homogeneidad tanto 
horizontal como vertical de los niveles de gris según el 
tipo de exposición. 

- Las rejillas cuadradas en las 4 esquinas se utilizan para 
la correcta alineación del campo luminoso y de rayos X. 

- El objeto 5 constituido por 4 agujeros simétricamente 
distribuidos se utiliza para determinar la ortogonalidad del 
haz. 

Este tipo de maniquí de constancia y uniformidad cubre 
todo el rango de contraste y resolución para equipos 
radiográficos digitales [3]. 

 

3. Análisis de la imagen del maniquí 
La evaluación del la imagen del maniquí tradicionalmente 
la realiza un técnico experto que la valora de acuerdo a un 
sistema de puntuación. Sin embargo, los equipos 
radiográficos de tecnología digital proporcionan la 
imagen en formato digital lo que hace sencillo aplicar 
herramientas de procesado de imágenes digitales para la 
evaluación de dicha imagen. 

Junto con el desarrollo del maniquí se ha diseñado 
también una aplicación informática que valora dicha 
imagen de forma objetiva, es decir, sin depender de un 
observador humano que puede aumentar la subjetividad 
en la estimación de la calidad de la imagen obtenida por 
el equipo radiográfico. 

El programa propuesto en este trabajo actúa de la 
siguiente forma: en primer lugar, busca las marcas 
geométricas en la imagen para determinar su posición y 
una vez hecho esto, aplica un algoritmo específico a cada 
zona de test. Estos algoritmos están basados en técnicas 

estándar de tratamiento de imagen, incluyendo entre 
otros: un filtrado previo para reducción de ruido en la 
imagen, segmentación de la imagen mediante 
umbralizado y aplicación de operadores morfológicos, 
reconocimiento de patrones, trasformada de Hough. 

Esta aplicación se ha implementado con el paquete 
comercial  MATLAB 7.0. 

El proceso de análisis de la imagen del maniquí puede 
esquematizarse: se parte de una imagen adquirida por el 
sistema radiográfico (Figura 2), 

 
Figura 2: Imagen del maniquí adquirida por el equipo de 
imagen 

a partir de las marcas geométricas, el programa sitúa cada 
uno de los objetos de test considerándolos como 
subimágenes sobre las que aplica un algoritmo específico: 

 
Figura 3: Zona de bajo contraste en la que se han 
identificado las combinaciones contraste-detalle. 

 

 

 

 

 

 

Figura 4: Zona de resolución de alto contraste. El 
programa representa el perfil medio de esta zona y calcula 
el límite el pares de líneas por mm de la resolución 
espacial. 
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Figura 5: Cuña para el cálculo del rango dinámico del 
sistema: El programa calcula el nivel de gris medio de 
cada escalón. 

 

4. Conclusiones: 

Se han realizado varios ensayos de obtención de imágenes 
del maniquí en distintos aparatos de radiografía digital en 
distintas condiciones de funcionamiento del sistema de 
voltaje (kV), intensidad (mA). Los resultados muestran 
que dicho maniquí de constancia es apto para su uso con 
aparatos de radiografía digital ya que se muestra 
suficientemente sensible a las variaciones en las 
condiciones físicas de funcionamiento del equipo 
radiográfico. En los ensayos, además, se ha variado el 
tipo de equipo de imagen utilizando tanto un equipo  de 
tecnología digital indirecta (placas de fósforo) y otro de 
radiografía digital directa (sistema RVG).  

Por tanto, podemos concluir que el maniquí de constancia 
propuesto es suficientemente sensible para evaluar la 
calidad de la imagen obtenida en distintos equipos de 
tecnología digital y que el software desarrollado para el 
análisis automatizado de la imagen del maniquí se 
muestra muy eficiente en la caracterización de los objetos 
de test de la imagen  y, en consecuencia, en la evaluación 
de la calidad de la imagen producida por el equipo 
radiográfico digital.  
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Resumen 

La detección y caracterización de lesiones hepáticas resulta 
fundamental en la práctica clínica, desde las etapas de 
diagnosis hasta la evolución de la respuesta terapéutica. La 
resonancia magnética hepática es una práctica habitual en la  
localización y cuantificación de las lesiones. Se presenta la 
segmentación automática de lesiones hepáticas en imágenes 
potenciadas en T1. La segmentación propuesta se basa en un 
procesado de difusión anisotrópica 3D adaptativo y carente de 
parámetros de control. A la imagen realzada se le aplica una 
combinación de técnicas de detección de bordes 3D, análisis del 
histograma, postprocesado morfológico y evolución de un 
contorno activo 3D. Éste último fusiona información de 
apariencia y forma de la lesión. 

1. Motivación 

El descubrimiento de una lesión ocupante de espacio 
hepático es una situación clínica frecuente que hace 
necesario establecer su naturaleza. Para la óptima 
resolución de este problema diagnóstico se requiere un 
adecuado conocimiento de las variadas posibilidades 
etiológicas existentes. En la evaluación se incluyen dos 
aspectos esenciales que son la detección de la misma y su 
caracterización.  

En la actualidad, las técnicas de imagen (ecográficas, 
radiológicas y de medicina nuclear) constituyen, en 
ocasiones apoyadas por los marcadores tumorales, el pilar 
fundamental del diagnóstico. Los avances en las últimas 
décadas en las técnicas de diagnóstico por imagen han 
supuesto un cambio espectacular en el estudio de la 
patología ocupacional hepática. En España, como suele 
ocurrir en el resto de Europa y Japón, la ecografía se 
considera el método de diagnóstico inicial, mientras la 
tomografía y la resonancia magnética se emplean como 
métodos de caracterización y evolución de las lesiones. 

La MRI hepática es un novedoso método diagnóstico que 
ha experimentado importantes avances, permitiendo la 
obtención de imágenes de excelente calidad. Destacan la 
disminución del tiempo de adquisición de las imágenes, la 
aparición de nuevas secuencias que consiguen una muy 
alta resolución espacial y la llegada de nuevos contrastes 
más específicos para cada tipo de lesión [1].  

En la actualidad, la MRI hepática es el procedimiento de 
diagnóstico para los tumores benignos (hemangioma e 
hiperplasia nodular focal). Por otro lado, en el carcinoma 
hepatocelular, la resonancia con gadolinio probablemente 
obtenga resultados superiores a los de CT, aunque existen 

limitaciones en la caracterización de las lesiones 
(especificidad 50%) y parece relativamente insensible 
para la detección de nódulos satélites (sensibilidad 50-
70%). La resonancia con contraste específico para los 
distintos tejidos resulta de especial utilidad frente a CT en 
los pacientes con metástasis hepáticas de reducido tamaño 
y en el diagnóstico diferencial con hemangiomas [2]. 

2. Problemática 

Los sistemas comerciales actuales ofrecen herramientas 
de apoyo al radiólogo para la segmentación manual de las 
lesiones. Normalmente se interacciona a través del ratón 
para seleccionar las áreas de interés y ajustar semi-
automáticamente el contorno por cada rodaja. Sin 
embargo, el volumen de información manejado, el 
consumo de tiempo del especialista y la tarea repetitiva y 
poco gratificante de la intervención humana anima y 
justifica las técnicas automáticas de segmentación. 
Además se ha mostrado el sesgo existente entre la 
práctica clínica de medidas inferidas de las lesiones 
hepáticas mediante criterios unidimensionales o 
bidimensionales y el análisis de volumetría [3]. Los 
resultados de técnicas semiautomáticas, empleando 
watershed y contornos activos avalan la robustez y 
fiabilidad de estos métodos respecto a la segmentación 
manual ([4], [5]). 

La alternativa, por tanto, es la asistencia de diagnosis 
médica mediante técnicas de Visión por Computador. 
Estas técnicas se han desarrollado extraordinariamente en 
mamografías, resonancia cerebral y tórax. Sin embargo, 
no ocurre lo mismo con las imágenes abdominales.  
Aunque existen múltiples trabajos desde la década de los 
90, la variabilidad de tamaño y forma del hígado entre los 
pacientes y la proximidad con otros órganos de intensidad 
similar, hace especialmente difícil la segmentación 
automática del hígado y la detección de sus lesiones. En 
unidades Hounsfield, el sistema vascular hepático y los 
tumores son diferentes al tejido del hígado. Sin embargo, 
algunas lesiones son parecidas, en niveles de grises, a la 
vesícula biliar o al riñón y el sistema vascular hepático 
tiene la misma intensidad que los huesos. A ello hay que 
añadir la variabilidad en apariencia y forma del hígado 
afectado por las lesiones hepáticas. Por todo ello, la 
segmentación automática hepática se ha convertido en 
uno de los desafíos actuales, ya sea para el diagnóstico, la 
terapia o la planificación quirúrgica. 

Esta ponencia se organiza exponiendo en el siguiente 
apartado los fundamentos de las técnicas de procesado 
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empleadas. En la sección cuarta se plantea la algoritmia 
de segmentación. Por último, los métodos numéricos 
utilizados y los experimentos realizados son presentados 
en la sección quinta. 

3. Técnicas de procesado basado en una 

familia de difusión anisotrópica 

Cada vez más se emplean las imágenes de MRI en 
lesiones hepáticas.  Sin embargo, las imágenes de MRI 
presentan grandes dificultades de segmentación por 
umbral de intensidad, a consecuencia de la falta de 
homogeneidad del campo magnético.  De hecho, dentro 
del propio órgano aparece una fuerte variación del nivel 
de gris debido a la variación de la irradiación. 

Ibrahim et al [6] han modelado la señal MRI como la 
agregación de ruido multiplicativo y gaussiano. Para su 
filtrado, han presentado la aplicación combinada de un 
filtro de realzado local seguido de una mediana.  

En esta ponencia proponemos la aplicación de una 
difusión anisotrópica 3D para el procesado de las 
imágenes abdominales de MRI.  

3.1. Familia de difusión anisotrópica 

La aplicación de un filtro de difusión no lineal sobre una 
imagen en niveles de grises 0 :

nu Ω ⊂ →� � , produce 

otra imagen procesada, ( ),u x t ,como solución del proceso 

de difusión con condiciones de contorno de Neumann e 
iniciales: 

 

( )( )
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donde ( )g u∇  es la difusividad y al que se le ha aplicado 

una familia de difusividades uniparamétricas que carecen 
de parámetros de control [7]: 
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Para p>1 se caracteriza por una combinación de difusión 
directa en la componente tangencial a la curva de nivel y 
difusión inversa en la dirección normal. Para p=2, el 
proceso de difusión se traduce en un realce de los bordes 
en una gran variedad de rangos de pendiente y en un 
suavizado de las zonas homogéneas.  

3.2. Discretización del filtro 

La función de difusividad  uniparamétrica anterior, en el 
caso continuo, presenta un problema de no acotación de 
los coeficientes cuando el gradiente tiene a cero y además 
para valores de  p>1 (el caso de una difusión inversa) el 
operador diferencial deja de ser uniformemente elíptico.  
Estas situaciones pueden ser soslayadas en el caso 
discreto, regularizando la función difusividad  con una 
constante positiva que tienda a  cero: ε [8]. La 
regularización limita la difusividad a 1 p

ε .  Teniendo en 

cuenta un esquema explícito para la discretización total 
del problema, se deduce a partir de [9] que si x∆ es 
unitario, los incrementos de tiempo estarán limitados por 
ε y por p, de la forma 2pt ε∆ ≤ D (siendo D la 

dimensión del espacio).  Se observa que si 0ε → , el 
escenario numérico tendrá un alto coste computacional, al 
necesitar muchas iteraciones para filtrar la señal. Por el 
contrario, si para disminuir el número de iteraciones se 
incrementase ε, el método numérico perdería consistencia. 
Estos inconvenientes pueden ser resueltos empleando un 
esquema de Euler semi-implícito que garantice la 
estabilidad para cualquier 0t∆ > . Con este propósito, el 
esquema en 1D queda a partir de la ecuación (1) y (2) 
como: 

( ) ( ) ( ) ( )
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siendo ui
k el valor de u en el píxel i en la iteración k. Para 

extenderlo al conjunto de la señal se reescribe haciendo 
uso de la notación matricial: 

 ( )( ) 1k k kI t A u u u+
− ∆ ⋅ =  (3) 

donde I es una matriz diagonal unitaria mxm, siendo m el 
número de píxeles de la señal y A(uk) se define como una 
matriz de igual tamaño, cuyos coeficientes serán las 
difusividades entre dos píxeles: 

 
1/ 2

1/ 2 1/ 2

1

0 En caso contrario

i

ij i i

g j i

a g g i j
±

+ −

= ±


= − − =



 (4) 

La matriz (I-∆tA) es definida positiva y tridiagonal. La 
inversión de esta matriz se calcula de forma eficiente 
mediante el algoritmo de Thomas [9]. La extensión a 
mayores dimensiones se consigue a través de la 
descomposición del proceso de difusión en sus 
componentes muestreales a través de AOS (Additive 
Operator Splitting) [9]. 

Aunque la estabilidad está garantizada para cualquier 
0t∆ > , no es así su consistencia al aplicar AOS en 

mayores dimensiones. El efecto producido es la perdida 
de invarianza a rotaciones del procesado. Para tiempos 
grandes se puede observar rayas artificiales en las 
direcciones axiales, debido al intercambio de energía 
parcial en  las componentes de muestreo. Este efecto se 
agudiza en los bordes, como consecuencia de la 
aplicación de difusión inversa para el realce. Para evitar 
estos inconvenientes sólo habrá que tomar valores de t∆  
que mantenga la invarianza a rotaciones, de manera que a 
medida de que p aumente, el paso de tiempo deberá de 
disminuir, ya que el efecto de la difusión inversa se 
incrementa. 

4. Algoritmia de segmentación 3D  

La segmentación de las lesiones hepáticas se ha resuelto 
como una combinación de técnicas orientadas tanto a la 
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apariencia como a la forma. Éstas se localizan a partir de 
una solución inicial y con la evolución del contorno 
activo que fusiona los distintos canales de información. 

El primer paso que se requiere es la definición del 
volumen de interés de forma asistida. Tras el procesado 
de difusión se calcula los bordes 3D. Está información se 
empleará tanto en la segmentación gruesa como en su 
refinamiento. Para el calculo de las derivadas suavizadas 
se ha empleado los filtros de Deriche [10]. La 
determinación de los píxeles de los bordes combina la 
detección del zero-crossing de la segunda derivada en la 
dirección del gradiente y un umbral  débil del módulo del 
gradiente [11]. Los vóxeles detectados cómo bordes 
candidatos se clasifican en débiles o fuertes en función 
del módulo del gradiente. Posteriormente, los bordes 
quedarán definidos mediante algoritmos de seguimiento 
de los vóxeles seleccionados y el cierre de los mismos 
[12]. 

Una cierta uniformidad radiométrica en la lesión y la 
elección del volumen de interés alrededor de ésta ha 
permitido aplicar una umbralización basada en una 
función de densidad normal. Para el cálculo de la media y 
la varianza se ha muestreado el entorno de vecindad del 
centroide del volumen de interés. 

A continuación, una etapa de post-procesado de 
morfología binaria se efectúa sobre la imagen 
umbralizada y la detección de los contornos, con el 
objetivo de obtener una solución inicial para la evolución 
del contorno activo. 

4.1. Refinamiento de la segmentación 

La partición provisional de la lesión hepática se 
caracteriza por estar definida por los contornos de la 
lesión y por el crecimiento de regiones alrededor del 
centroide del volumen de interés. Las limitaciones de 
ambas técnicas requieren de la fusión de la información  
de apariencia y forma dentro del marco de los contornos 
activos. En cuanto a la información radiométrica, la 
hipótesis de partida se fundamenta en el hecho de que el 
exterior de la lesión tiene un nivel de intensidad diferente 
a la lesión. Además, como consecuencia de la etapa de 
procesado, tanto el interior como el exterior de la lesión 
tienden a ser homogéneos en intensidad. Respecto a la 
forma, se impone que tienda a los bordes 3D detectados y 
que el volumen de la lesión sea mínimo. 

Se propone aplicar un funcional de Mumford-Shah 
simplificado. El objetivo es la minimización de las 
varianzas interiores y exteriores de luminancia respecto a 
la partición del contorno, junto con la minimización del 
contorno y la mínima distancia a los bordes 3D 
detectados. Se define una superficie 2C ⊂ �  que 
particione el dominio de la imagen, representando C  la 
frontera del subconjunto abierto ω ⊂ Ω , el cual 
representará la segmentación de la lesión hepática. El 
nivel energético del contorno quedará definido como [13]: 
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siendo λin > 0, λout > 0 y µ > 0 los parámetros de control, 
n
�
 es el vector unitario normal de la superficie de 

evolución y Hu es la curvatura media. Los valores cin y cout 
son los valores medios de intensidad dentro y fuera del 
contorno: 

 \

\

in out

udx udx

c c
dx dx

ω ω

ω ω

Ω

Ω

= =

∫ ∫

∫ ∫
 (6) 

5. Aspectos numéricos y resultados 

En el proceso de difusión, la ilimitada difusividad cuando 
el módulo del gradiente tiende a infinito se ha resuelto 
empleando una pequeña constante de regularización, ε. 
En los experimentos se ha empleado el valor de 10-3. En 
cuanto a la resolución del esquema semi-implícito se ha 
utilizado el algoritmo AOS. Para calcular el tiempo de 
difusión en cada componente se ha extraído el histograma 
del valor absoluto de la derivada parcial en esa dirección. 
El tiempo seleccionado cumple con el realce de 
pendientes a partir de píxeles de borde débil. El número 
de iteraciones está relacionado con el especio de escalas y 
experimentalmente se ha empleado 10 iteraciones.  

En la detección de los bordes se ha utilizado α, parámetro 
de Deriche, igual a 1 en las primeras derivadas y 0.7 para 
las segundas. Se ha observado que resulta más eficiente la 
implementación FIR que IIR, debido al uso de la IPPL y 
al carácter secuencial de los filtros recursivos de Deriche. 

Se ha vuelto muy popular el uso de técnicas de level set 
para la implementación de los contornos activos, por su 
manejo de los puntos que presentan discontinuidades y su 
facilidad de cambio topológico. Sin embargo, los 
problemas de estabilidad numérica de la dinámica y su 
alto coste computacional se han presentado como una 
limitación importante en su puesta en práctica [14]. 
Recientemente, un nuevo método, encuadrado dentro de 
las técnicas narrow band, permite eliminar las etapas de 
reinicialización, reduce el ancho de la banda a un entorno 
de 3x3x3 y emplea un escenario simple de diferencias 
finitas [15]. Se fundamenta en añadir un término de 
preservación de la función distancia con signo en el level 
set. Además, la inicialización del contorno puede partir de 
una imagen binaria, permitiendo integrar las técnicas 
clásicas de procesado y segmentación como elemento de 
partida inicial. Los tiempos de computación se reducen 
hasta en tres niveles de magnitud.  

La representación del contorno se hace de manera 
implícita, mediante una función de Lipschitz φ, tal que: 
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( ) ( ){ }

( ) ( ){ }

| 0

| 0

\ | 0

C x x
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La evolución del contorno es calculada siguiendo el nivel 

cero o interfase del level set, ( )xt,φ . Se suele emplear la 

función Heaviside ( )( ),H t xφ para particionar la imagen y 

el pulso de Dirac ( )( ),t xδ φ  en la definición del 

contorno. La minimización del nivel energético utiliza la 
condición de Euler-Lagrange y el método numérico del 
descenso del gradiente. La dinámica queda definida 
como: 

 

( )
2 2

in in out outu c u c
t

div u div
ξξ

φ
δ φ λ λ

φ φ
µ η φ

φ φ

∂ = − − −
∂

     ∇ ∇
+ ⋅ − + ∆ −        ∇ ∇       

 (8) 

donde u
ξξ
es la segunda derivada en la dirección del 

gradiente. El último término corresponde a la 
preservación de la función distancia dentro del narrow-
band. En los experimentos se han sintonizado los 
parámetros de control a 10, 1, 0.1in outλ λ µ η= = = = . La 

discretización temporal se ha realizado de forma explícita 
con un paso 5s. 

 

Figura 1. Lesión hepática. A la izquierda volumen de interés, a 
la derecha resultados de la segmentación: en verde 
solución inicial y en rojo evolución final del contorno 

En la figura 1 se presenta, en el margen izquierdo, el 
volumen de interés seleccionado. A su derecha se ha 
pintado en verde la primera solución o inicio del contorno 
y en rojo se ha presentado la evolución final del contorno. 
En la figura 2 se muestra la reconstrucción 3D de la lesión 
hepática. 

 

Figura 2.  Reconstrucción 3D de la lesión hepática  

Para la validación de los resultados de segmentación se ha 
empleado la distancia de Hausdorff entre la evolución 
final del contorno y la segmentación manual. Para un 
percentil del 95% es de 0.3 mm y para el 99% es 0.5 mm. 

Referencias 

[1] C. Bartolozzi, C. Della Pina, D. Cioni, L. Crocetti, E. 
Batini, R. Lencioni, “Magnetic Resonance: Focal Liver 
Lesions Detection, Characterization, Ablation”, Medical 
Radiology, Springer, Berlin, 2005. 

[2] R. Lencioni, D. Cioni, L. Crocetti L, “Review. Magnetic 
resonance imaging of liver tumors” J Hepatol, 40, pp 162-
171, 2004. 

[3] S.R. Prasad, K.S. Jhaveri, S. Saini, P.F. Hahn, E.F. 
Halpern, J.E. Sumner, “CT tumor measurement for 
therapeutic response assessment: comparison of 
unidimensional, bidimensional, and volumetric techniques 
initial observations”, Radiology, 225(2), pp. 416-419, 2000. 

[4] P. Yim, D. Foran, “Volumetry of Hepatic Metastases in 
Computed Tomography using the Watershed and Active 
Contour Algorithms”, Proceedings of the 16th IEEE 
Symposium on Computer-Based Medical Systems 
(CBMS’03), 2003. 

[5] R. Lu, P. Marziliano, C.H. Thng, “Liver tumor volume 
estimation by semi-automatic segmentation method”, 
Proceedings of the 2005 IEEE Engineering in Medicine 
and Biology 27th Annual Conference, Shanghai, China, 
September 1-4, 2005. 

[6] Ibrahim H, Petrou M, Wells K, Doran S, Olsen O, 
Preprocessing for use in Automatic Volumetric Liver 
Segmentation from NMR Data, Nuclear Science 
Symposium Conference Record, IEEE, 2004. 

[7] Platero C, Sanguino J, González PM., Tobar MC, Asensio 
G, Agrupación natural de los píxeles, XXVI Jornadas de 
Automática, sep 5-7, Almería 2006. 

[8] M. Breuß, A. Bürgel, T. Brox, T. Sonar and J. Weickert, 
"Numerical aspects of TV flow,"  Numerical Algorithms, 
vol. 41, pp. 79-101, 2006. 

[9] Weickert B, Haar Romeny M, Viergever MA, Efficient and 
reliable schemes for nonlinear diffusion filtering. IEEE 
Transactions on Image Processing, 1998, vol. 7(3), pp. 
398–410. 

[10] R. Deriche and V. INRIA, "Fast algorithms for low-level 
vision",  Pattern Analysis and Machine Intelligence, IEEE 
Transactions on, vol. 12, pp. 78-87, 1990. 

[11] R. Kimmel, A. Bruckstein, “Regularized Laplacian zero 
crossing as optimal edge integrators”, International Journal 
Computer Vision, vol. 53, no. 3, pp 225-243, 2003. 

[12] O. Monga, R. Deriche, G. Malandain and J. P. Cocquerez, 
"Recursive Filtering and Edge Closing: two primary tools 
for 3-D edge detection,"  Proceedings of the First 
European Conference on Computer Vision, pp. 56-65, 
1990. 

[13] M. Holtzman-Gazit, R. Kimmel, N. Peled and D. Goldsher, 
"Segmentation of thin structures in volumetric medical 
images,"  Image Processing, IEEE Transactions on, vol. 
15, pp. 354-363, 2006.  

[14] Osher S, Fedkiw R, Level Set Methods and Dynamic 
Implicit Surfaces, Applied Mathematical Sciences, Vol. 
153, Springer (2003). 

[15] Li C, Xu C, Gui C, Fox MD, Level Set Evolution without 
Re-Initialization: A New Variational Formulation, CVPR  
vol. 1, 2005,pp. 430-436.  

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

137



Simulación computacional de la evolución del callo en la 
regeneración ósea: influencia de la remodelación ósea 

externa 

L.A. González-Torres1, M. J. Gómez-Benito2, J. M. García-Aznar3

Departamento de Ingeniería Mecánica, Grupo de Mecánica Estructural y modelado de materiales (GEMM), 
 Universidad de Zaragoza, España 

1 landresg@unizar.es,  2 gomezmj@unizar.es, 3 jmgaraz@unizar.es 

Resumen 
Las fracturas óseas son muy frecuentes y suponen un coste 
importante para el sistema sanitario. Por ello es necesario 
entender el proceso de regeneración ósea y los mecanismos 
mediante los cuales se produce. Los modelos computacionales 
actualmente planteados como una herramienta para la 
comprensión del proceso, contienen simplificaciones que no 
permiten una representación cercana al proceso real en todos 
los casos. Es necesario, por tanto, mejorar cada vez más estos 
modelos incluyendo aspectos biológicos no contemplados, pero 
que pueden tener gran importancia en el proceso. En el presente 
artículo se revisa el efecto de la inclusión de la remodelación 
ósea externa en un modelo de regeneración planteado 
anteriormente. Los resultados obtenidos permiten concluir que 
la remodelación ósea es un factor que no afecta 
considerablemente la forma del callo ni los patrones celulares o 
tisulares en la zona de fractura. 

1. Introducción 
La regeneración ósea es un proceso complejo que 
involucra la migración, diferenciación y proliferación de 
diferentes tipos de células, la síntesis de tejidos  y el 
crecimiento del callo de fractura. El proceso ocurre 
gracias a la interacción de factores mecánicos, biológicos, 
genéticos y químicos, que bajo unas condiciones 
adecuadas, llevan a la restitución de la forma original del 
hueso [1].  

En los últimos años se han desarrollado diversos trabajos 
con el objetivo de aclarar los mecanismos que regulan la 
regeneración ósea, para optimizar los tratamientos y 
disminuir el tiempo requerido para la recuperación de una 
fractura ósea. Pues este tipo de fracturas son lesiones muy 
comunes y los costos que genera su tratamiento a nivel 
mundial son elevados [2]. 

Uno de los medios usados para el estudio de procesos 
biológicos es la simulación computacional. Diversos 
modelos computacionales de regeneración ósea que 
simulan la evolución de las células y tejidos dentro del 
callo de fractura, han sido propuestos en las dos últimas 
décadas: Claes et al. [3] realizaron la simulación del 
proceso, planteando la hipótesis de que la diferenciación 
de tejidos depende de la magnitud de la presión 
hidrostática y de la deformación de los tejidos. 
Prendergast y sus colaboradores [4] desarrollaron otro 
modelo para estudiar la diferenciación tisular, basándose 
en la hipótesis de diferenciación postulado en [5], en la 

que propone una dependencia con el nivel de 
deformaciones desviadoras de la matriz y la velocidad 
relativa del fluido que circula por su interior. Logvenkov 
[6] planteó un modelo matemático de callo que considera 
células osteogénicas, cartilaginosas y osteoblastos, matriz 
extracelular y vasos sanguíneos. En la formulación del 
modelo plantea una serie de ecuaciones diferenciales que 
simulan la cinética celular incluyendo el flujo de 
aparición y destrucción de células, la producción de 
matriz, la diferenciación de unas células en otras y la 
síntesis de calcio. Ament y Hofer [7] desarrollaron un 
modelo de reparación y diferenciación tisular del callo de 
fractura, considerando como estímulo mecánico la energía 
de deformación y el efecto de la vascularización. Bailón 
Plaza y Van der Meulen plantean un modelo de 
diferenciación tisular basado en los factores de 
crecimiento, al que posteriormente incorporan factores 
mecánicos [8]. Simon et al. [9] proponen un nuevo 
modelo de simulación del callo de fractura mediante la 
lógica difusa, incorporando la influencia del riego 
sanguíneo y el estímulo mecánico. Por su parte, Gómez-
Benito et al. [10] han desarrollado un modelo de 
diferenciación tisular, que considera el crecimiento del 
callo, dicho modelo será descrito en mayor detalle en el 
siguiente apartado.  

Como es natural, debido a las necesarias simplificaciones 
e hipótesis, los anteriores modelos no son capaces de 
reproducir completamente el proceso de regeneración 
ósea en todos sus aspectos, ni bajo las diferentes 
condiciones en que se puede presentar. Haciéndose 
necesario realizar ajustes para obtener modelos más 
robustos. El objetivo del presente trabajo es el de revisar 
el modelo planteado en [10,11], y evaluar si la 
remodelación ósea externa tiene o no un efecto 
considerable en la evolución del callo de fractura. En la 
primera parte se realiza una descripción de tal modelo y 
de algunos resultados conseguidos en trabajos previos, 
posteriormente se listan algunos aspectos que no han sido 
considerados en el modelo y que son importantes en la 
regeneración ósea, y al final se discuten los resultados 
obtenidos al incluir la remodelación ósea externa. 

2. Modelo de regeneración ósea 

2.1. Descripción general 

En [11] ha sido propuesto un modelo computacional para 
la regeneración ósea de un hueso largo, que plantea
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Figura 1.  Esquema del modelo de regeneración ósea usado [10].

un algoritmo de mecano-transducción regulado por la 
deformación desviadora y donde los tejidos dentro del 
callo se consideran como materiales poroelásticos. A 
continuación se hace una descripción general del modelo 
y de su técnica de solución [10, 11].  

El modelo considera cuatro grupos celulares: células 
madre mesenquimales, células cartilaginosas, células 
óseas y fibroblastos, junto con las matrices extracelulares 
con las que se asocian, respectivamente: tejido de 
granulación, hueso, cartílago y tejido fibroso. Dentro de la 
región de fractura, el porcentaje de volumen ocupado por 
cada tejido en cierta zona, determina las propiedades 
mecánicas locales. 

En el modelo se supone que el callo de fractura es 
invadido en la primera fase del proceso por células madre 
mesenquimales que migran y proliferan. Estas células 
tienen la posibilidad de  diferenciarse posteriormente en 
células de los otros tres grupos dependiendo del valor del 
estímulo mecánico (deformación desviadora) y del tiempo 
de maduración de cada tipo celular. Igualmente, se supone 
que elevados valores del estímulo mecánico producen la 
muerte de las células madre y que la concentración de 
estas células puede crecer hasta cierto nivel de saturación.  

Las células óseas, pueden aparecer por dos procesos: 
osificación intramembranosa o endocondral. En el 
primero las células madre se diferencian directamente en 
células óseas, y en el segundo se diferencian en células 
cartilaginosas, que producen cartílago, que posteriormente 
es reemplazado por hueso (osificación endocondral). 
Ambos procesos se consideran regulados por el estímulo 
mecánico. 

Este modelo incluye el crecimiento del callo de fractura 
mediante dos mecanismos: la proliferación de células 
madre y la hipertrofia de los condrocitos. El primer 
mecanismo considera que ocurre crecimiento cuando la 
concentración de células madre supera cierto límite, el 
segundo considera el crecimiento del callo debido al 
aumento de tamaño de las células cartilaginosas cuando 
hipertrofian, las cuales pueden alcanzar hasta 10 veces su 
tamaño original [12]. 

 

El modelo también considera el daño inicial en el tejido 
de la zona de fractura y la evolución de la matriz 

extracelular. La figura 1 muestra el esquema general del 
modelo. 

El método de los elementos finitos fue usado para 
resolver numéricamente las ecuaciones del modelo. Lo 
cual se lleva a cabo a través de tres tipos de análisis 
realizados para cada paso de tiempo: un análisis 
poroelástico para el cálculo del estímulo mecánico en 
cada punto de la zona de fractura; una análisis de difusión 
para simular la migración de células madre 
mesenquimales y el avance del frente de osificación; y 
finalmente un análisis termoelástico para determinar la 
nueva geometría del callo (fue usado por la analogía con 
la ecuación de crecimiento y las de termoelasticidad). La 
figura 2 presenta gráficamente el algoritmo usado en la 
solución del modelo. 

 

Figura 2.   Método de solución numérica [11]. 

El modelo descrito ha sido usado para evaluar la 
influencia de distintos factores en el proceso de 
regeneración, se ha estudiado, por ejemplo, el efecto de la 
distancia interfragmentaria [10] y de la rigidez del sistema 
de fijación externa usado [13]. 

Sin embargo, el modelo presenta algún problema, pues no 
es capaz de reproducir la forma del callo de fractura en la 
dirección longitudinal del hueso, los callos simulados 
presentan una forma abombada. Esto muestra la necesidad 
de ajustar las hipótesis realizadas, teniendo en cuenta la 
biología del proceso, para obtener un modelo que 
represente mejor la regeneración ósea. 

Algunos aspectos biológicos importantes no 
considerados, o contemplados parcialmente en el modelo 
presentado se mencionan en la literatura. Se ha observado, 

 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

139



por ejemplo, la importancia del hematoma en la evolución 
del callo de fractura, sobre todo en las fases iniciales. El 
hematoma ha mostrado el gran potencial de 
diferenciación de las células progenitoras dentro de él 
[14] y el efecto de su supresión durante los primeros días 
en fracturas óseas en ratas [15], sin embargo, la presencia 
del hematoma no ha sido tenida en cuenta en el modelo. 
En cuanto a los factores de crecimiento y las citokinas, es 
indiscutible la enorme importancia que tienen en la 
regulación de la regeneración ósea [8,16], el efecto de 
tales sustancias tampoco ha sido incluido directamente en 
el modelo, que considera el fenómeno regulado por 
variables mecánicas. Otro aspecto muy referido en la 
literatura es el efecto de la generación de vasos 
sanguíneos (angiogénesis) en la zona de fractura [17,18], 
en el modelo la angiogénesis se incluye mediante la 
introducción de la difusión de células óseas, algo que 
puede no representar adecuadamente este aspecto. En el 
caso de la mecano-regulación del proceso, existen 
trabajos recientes [19,20] en los que se presenta la 
velocidad del fluido como un estímulo mecánico 
regulador de la regeneración ósea, en el modelo actual se 
considera como único estímulo mecánico la deformación 
desviadora. Finalmente, la remodelación ósea, se presenta 
como un mecanismo que puede afectar directamente la 
forma del callo. 

2.2. Crecimiento del Callo 

En este trabajo se estudia el efecto de la inclusión de la 
remodelación ósea externa, en el modelo de regeneración 
propuesto. Incluyendo un elemento adicional para 
describir el crecimiento del callo por remodelación ósea 
externa, que se supone dependiente del estímulo 
mecánico y de la concentración de células óseas. La 
ecuación de crecimiento del callo con el nuevo término 
adoptaría la siguiente forma: 
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3. Resultados 
El modelo matemático de la evolución del callo de 
fractura fue implementado en un software de elementos 
finitos [22]. Se simuló la zona central de la diáfisi de una 
tibia de oveja con una osteotomía de 2 mm y un sistema 
de fijación externa de rigidez de 250 N/mm (figura 3), en 
un modelo axisimétrico, donde los tejidos son 
considerados con propiedades poroelásticas. 

 

Figura 3.  Modelo de tibia de oveja usado. 

En las simulaciones realizadas la forma del callo predicha 
8 semanas después de la fractura, fue ligeramente menos 
abombada que en simulaciones que no consideraban la 
remodelación ósea externa (figura 4), sin embargo no se 
presentaron diferencias considerables en los patrones 
celulares (figura 5) o tisulares dentro del callo de fractura. 

4. Discusión 

En este artículo se ha presentado un modelo 
computacional de regeneración ósea, que considera el 
proceso regulado por la deformación desviadora que 
experimentan los tejidos dentro de la zona de fractura. El 
modelo ha sido modificado para evaluar el efecto de la 
remodelación ósea externa sobre la evolución del callo de 
fractura. 

 

Figura 4.  Forma del callo predicha por el modelo 8 semanas 
después de la fractura. 

Los resultados muestran que la remodelación ósea externa 
no afecta significativamente la forma del callo de fractura, 
ni los patrones de concentraciones celulares dentro del 
mismo. Sin embargo, por las simplificaciones realizadas 
al suponer una tasa de crecimiento constante, y la 
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deformación desviadora como el estímulo regulador de la 
remodelación ósea, se hace necesario realizar otras 
simulaciones que confirmen esta observación. 

 

Figura 5. Distribución de las células óseas dentro del callo de 
fractura ocho semanas pos-fractura con (a) o sin remodelación 

ósea externa (b). 

En conclusión, es necesario revisar el efecto que tienen 
otros factores biológicos, para conseguir un modelo de 
regeneración ósea externa que represente mejor tanto el 
crecimiento del callo como la evolución del proceso de 
regeneración ósea. De acuerdo a la revisión realizada los 
factores biológicos más importantes no considerados 
hasta el momento en el modelo son: la presencia de 
factores de crecimiento en el callo de factores de 
crecimiento y citokinas, la angiogénesis y el papel de 
otras variables mecánicas sobre el proceso. Estos aspectos 
tendrán que ser revisados en trabajos posteriores. 
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Resumen 
Las placas de ateroma de las paredes arteriales son 
acumulaciones de lípidos y otras sustancias que modifican las 
propiedades de la pared vascular. El principal problema que 
presentan estas placas es su rotura y despegue de la pared, con 
la posibilidad de obstruir la circulación de la sangre. En este 
trabajo se analiza, mediante un modelo animal en conejos, el 
efecto que una variación de temperatura (por ejemplo en un 
proceso febril) puede tener en la aparición de tensiones 
tangenciales entre la placa y la pared. Para ello se han 
obtenido las propiedades termomecánicas de la pared arterial y 
de la placa de ateroma. Asimismo, se ha elaborado un modelo 
para estimar las tensiones generadas por un incremento de 
temperatura. Se muestra que un aumento de la temperatura de 
4ºC puede generar elevadas tensiones capaces de provocar el 
despegue de la placa. 

1. Introducción 
Las placas de ateroma son acumulaciones de lípidos y 
otras sustancias en la cara interior de la pared de las 
arterias. Además de modificar las propiedades de la pared 
vascular, las placas se pueden romper y despegar de la 
pared. El síndrome coronario agudo, que incluye la 
angina inestable y el infarto de miocardio, es el resultado 
de la obstrucción de las arterias coronarias producida por 
la rotura de una placa de ateroma [1, 2]. 

Los factores que dan lugar a la rotura de la placa de 
ateroma no son bien conocidos, aunque se acepta, por 
ejemplo, que una alta presión sanguínea o la 
vasoconstricción favorecen su rotura. En los últimos años, 
varios estudios sugieren que infecciones tanto de carácter 
vírico como bacteriano (infecciones respiratorias, gripe) 
se pueden relacionar con episodios de síndromes 
coronarios [3, 4]. Los motivos por los que las bacterias y 
los virus pueden favorecer la rotura de las placas de 
ateroma son desconocidos hasta el momento. La fiebre es 
el síntoma común en la mayoría de estas infecciones y, de 
forma estadísticamente significativa, pacientes con infarto 
agudo de miocardio han padecido episodios febriles 
previos al infarto [3]. 

Los autores han demostrado en trabajos anteriores [5] la 
íntima relación entre las propiedades mecánicas de la 
pared arterial y su temperatura. La presencia de una placa, 
cuyas propiedades termomecánicas son diferentes a las de 
la pared, puede dar lugar a altas tensiones en las zonas de 
contacto entre ambos materiales cuando se produce un 

aumento de la temperatura debido a las diferencias en su 
coeficiente de dilatación. 

El trabajo presentado en este artículo ha consistido en la 
medida de los coeficientes de dilatación de la pared 
arterial y de las placas de ateroma en función de los 
niveles de solicitación, y en la elaboración de un modelo 
que permite estimar las tensiones de interfase producidas 
por un incremento de la temperatura corporal.  

2. Trabajo experimental 

2.1. Material 

Para estudiar el comportamiento de la pared arterial y de 
la placa de ateroma en función del grado de aterosclerosis 
desarrollado se ha empleado un modelo animal. La 
selección y cuidado de los animales, así como la 
extracción de su arteria aorta torácica fue realizada en el 
Laboratorio de Investigación Cardiovascular del Hospital 
Clínico San Carlos de Madrid, en conformidad con la 
Directiva Europea 86/609/EEC para la Protección de 
Animales utilizados en experimentos y otros 
procedimientos científicos. Se han empleado 19 conejos 
que fueron divididos en tres grupos: 

• Grupo A: seis conejos recibieron alimentación estándar, 
baja en colesterol, durante 90 días. 

• Grupo B: ocho conejos fueron alimentados con pienso 
enriquecido con un 2% de colesterol, 100g/animal/día, 
durante un periodo medio de 50 días. 

• Grupo C: Cinco conejos recibieron la misma dieta rica 
en colesterol durante 90 días.  

2.2. Ensayos de presurización 

Se han realizado ensayos de presurización de segmentos 
arteriales de los grupos A y B. Estos ensayos, ya 
explicados con detalle en anteriores trabajos [5, 6], miden 
la variación del diámetro de los vasos al aumentar la 
presión interior. Los vasos extraídos de los individuos del 
grupo C se encontraban muy deteriorados, motivo por el 
cual no se pudo realizar estos ensayos sobre ellos y se 
utilizaron para obtener muestras de las placas de ateroma 
para los ensayos de tracción. 

Para estudiar el efecto de la temperatura en el 
comportamiento de las arterias, con cada probeta se 
realizaron ensayos a cuatro temperaturas diferentes: 17, 
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27, 37 y 42ºC, que engloban todas las posibles situaciones 
de interés: desde intervenciones en hipotermia hasta 
procesos febriles [7, 8]. Todos los ensayos se realizaron 
con el segmento arterial estirado longitudinalmente hasta 
un alargamiento coincidente con el fisiológico, medido 
antes de la escisión del vaso. 

2.3. Ensayos de tracción simple sobre placa de 
ateroma 

Para realizar la caracterización termomecánica de la placa 
de ateroma se han realizado ensayos de tracción simple en 
probetas rectangulares de 2mm de ancho y 10mm de 
longitud. Las placas se separaron de la pared arterial 
mediante escalpelo sin filo y cortadas posteriormente a su 
forma rectangular. La fijación de las probetas a las 
mordazas metálicas de la máquina se realiza mediante la 
combinación de métodos químicos (cianoacrilato) y 
mecánicos (tornillos). 

Para estudiar la influencia de la temperatura en las 
propiedades de la placa, cada una de las probetas 
ensayadas se sometió a ciclos de carga-descarga 
sumergida en suero fisiológico a 17, 27 37 y 42ºC. Los 
ciclos se realizaron entre 0 y 0.1N hasta obtener una 
respuesta repetitiva (entre 3 y 5 ciclos). La curva 
correspondiente al último ciclo de cada temperatura se 
empleó para los cálculos. 

2.4. Obtención del coeficiente de dilatación 

A partir de las curvas de presión-diámetro y de los 
ensayos de tracción simple para cada probeta a las cuatro 
temperaturas de ensayo, se puede obtener el coeficiente 
de dilatación térmica (α) que relaciona la variación 
dimensional con la variación de temperatura: 

dH/H = α dT (1) 

donde H es la dimensión medida y T la temperatura. 
integrando esta expresión se obtiene: 

H= H* eαT (2) 

donde H* es una constante de integración. Ajustando esta 
expresión mediante el método de mínimos cuadrados a 
los pares de puntos (T,H) para cada valor de la 
solicitación impuesta (presión interior en los ensayos de 
presurización y tensión en los ensayos de tracción) 
obtenemos el valor del coeficiente de dilatación en 
función de la solicitación. 

3. Resultados 

3.1. Ensayos de presurización 

Las curvas obtenidas en los ensayos de presurización para 
cada una de las temperaturas ensayadas y en función del 
grado de desarrollo de la aterosclerosis pueden ser 
consultadas en una publicación reciente de los autores [9]. 

El valor medio y error estándar del coeficiente de 
dilatación de las arterias de los grupos A y B, obtenidas 
mediante la ecuación (2), se muestran en la figura 1. Se 
observa una fuerte dependencia del coeficiente de 

dilatación con la presión aplicada, especialmente para 
presiones bajas. 

También se puede destacar la gran dependencia del 
coeficiente de dilatación con el grado de aterosclerosis del 
vaso. Los vasos sanos muestran un comportamiento 
común en este tipo de materiales, ya observado por los 
autores en ensayos realizados sobre arterias carótidas 
humanas [5]. Inicialmente, cuando la presión interior es 
baja el coeficiente de dilatación es negativo, creciendo 
monótonamente y siendo nulo para una presión de 
20mmHg. A partir de 100mmHg presenta una meseta de 
valor α=0.001ºC-1. 
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Figura 1.  Media y error estándar del coeficiente de dilatación 
en función de la presión, obtenido de ensayos de presurización. 
Grupo A: Sanos. Grupo B: 50 días de dieta rica en colesterol. 

Los vasos del grupo B (grado medio de aterosclerosis) 
presentan valores mayores de α en todo el rango de 
presiones estudiado, alcanzando la meseta también con 
una presión de 100mmHg con un valor de α =0.002ºC-1. 

3.2. Ensayos de tracción simple sobre placa de 
ateroma 

Se calculó el coeficiente de dilatación de las placas de 
ateroma en función de la tensión aplicada midiendo la 
variación de la longitud de la probeta con la temperatura. 
Para ello se ajustó la ecuación (2) por mínimos cuadrados, 
siendo H la longitud medida. 
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Figura 2.  Valor medio y error estándar del coeficiente de 

dilatación de las placas de ateroma en función de la tensión a la 
que están sometidas. 
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Los valores medios del coeficiente de dilatación de la 
placa de ateroma se muestran en la figura 2. Cuando el 
material está descargado el coeficiente de dilatación es 
negativo. Con tensiones muy pequeñas presenta valores 
positivos crecientes hasta alcanzar un valor constante de 
0.002 ºC-1. 

4. Modelo matemático 
Los resultados experimentales han mostrado diferencias 
importantes en el coeficiente de dilatación entre la placa 
de ateroma y la pared arterial. Grandes diferencias en el 
coeficiente de dilatación de dos materiales en contacto 
pueden dar lugar a elevadas tensiones en la interfase al 
producirse una variación en la temperatura del conjunto. 
Para obtener una estimación del valor de estas tensiones 
se ha elaborado el modelo matemático que expone en este 
apartado.  

Cuando dos capas de materiales con diferentes 
coeficientes de dilatación térmica se encuentran unidas, 
una variación de la temperatura genera tensiones 
tangenciales en la intercara que son más importantes cerca 
de los bordes, típicamente a una distancia del mismo 
orden que el espesor de las capas [10]. Para determinar la 
distribución de esas tensiones se necesitan hipótesis 
simplificadoras. 

Basándonos en el trabajo de Kelly y Tyson [11] sobre 
materiales reforzados con fibras, supondremos en primera 
aproximación que las tensiones tangenciales son 
constantes. La figura 3 muestra la geometría del modelo: 
el ateroma viene representado por una placa rectangular 
de longitud L y espesor B, unida a un sustrato que se 
supone infinitamente grande (pared arterial). 

Llamando αP y αS a los coeficientes de dilatación de placa 
y sustrato respectivamente, las deformaciones térmicas 
como consecuencia de un incremento de temperatura ∆T 
del conjunto serán  (αP·∆T) para la placa y (αS·∆T) para el 
sustrato. Como hemos visto en los ensayos realizados el 
coeficiente de dilatación de la placa es mayor que para la 
pared arterial y por lo tanto de aquí en adelante se 
supondrá  αP > αS. 

Debido a que hemos supuesto que las tensiones 
tangenciales de intercara son constantes y se desarrollan 
desde los extremos hasta una longitud L* (ver figura 3), 
las tensiones normales en la placa a que dan lugar esas 
tensiones tangenciales serán: 

B
Ldx

B

L

m

*
0

2/

0

1 ττσ =⋅= ∫    (3) 

La deformación total en el centro de la placa de ateroma 
será la suma de la dilatación térmica (αP·∆T) más el 
acortamiento debido a las tensiones de compresión 
calculadas en (3): 

  
P

m
P E

T σα −∆⋅  (4) 

donde EP es el módulo de elasticidad de la placa. 
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Figura 3. Modelo empleado para la estimación de las tensiones 

de intercara entre placa de ateroma y pared arterial. 

Suponiendo que la unión pared-sustrato es perfecta y que 
la rigidez de la placa (B·EP) es al menos un orden de 
magnitud inferior a la del sustrato, como sugieren 
Hayashi y colaboradores [12], asumiremos que la 
deformación de la placa es, en primer orden de 
aproximación, igual a la deformación térmica de la pared 
arterial (αS·∆T). Empleando (3) llegamos a: 

P
P

P

m
PS EB

LT
E

TT
*

0τασαα −∆⋅=−∆⋅=∆⋅  (5) 

De donde podemos obtener las tensiones tangenciales 
como: 

PSP ET
L
B

⋅∆⋅−= )(*0 αατ  (6) 

Por razones geométricas la longitud en la que se 
desarrollan las tensiones de intercara L* no puede ser 
mayor que la mitad de la placa: L* ≤ L/2. Esto nos 
permite estimar una cota inferior para el valor de las 
tensiones tangenciales en función de las dimensiones de 
la placa y de las propiedades termomecánicas de la placa 
y de la pared arterial: 

PSP ET
L
B

⋅∆⋅−≥ )(20 αατ  (7) 

Se pueden emplear otros modelos para obtener la 
distribución de tensiones a lo largo de la intercara  como 
el de shear lag [13] o el de Wang [14], llegándose con 
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todos ellos a expresiones similares a (7) para este 
problema [9].  

Introduciendo en (7) los valores experimentales obtenidos 
para los coeficientes de dilatación de la placa 
(αP=0.002ºC-1) y de la pared arterial (αS=0.001ºC-1) y un 
módulo de elasticidad de la placa (EP=600kPa) obtenido 
de los ensayos de tracción sobre la placa [9], llegamos a: 

T
L
BCkPa ∆⋅⋅≥ −1

0 )(º2.1τ  (13) 

que para una relación B/L=0.2 (basada en las medidas 
realizadas sobre las placas de ateroma en este trabajo) y 
con un incremento de temperatura correspondiente a un 
proceso febril de 40.5ºC, es decir ∆T= 4ºC, da lugar a 
unas tensiones tangenciales τ0≥ 960Pa. Estas tensiones 
resultan muy superiores a las producidas por el flujo 
sanguíneo, que son del orden de 1-3 Pa y se consideran 
suficientes para provocar el despegue de la placa [15, 16]. 
Pese a su simplicidad, el modelo utilizado nos ha 
permitido obtener una estimación razonable de las 
tensiones en la interfase pared-placa, cuyo elevado valor 
nos indica que la temperatura debe ser tenida en cuenta 
como uno de los factores que contribuyen al despegue de 
la placa de ateroma. 

5. Conclusiones 
En el presente trabajo se ha estudiado el efecto de 
temperatura en la estabilidad de las placas de ateroma. Se 
han obtenido experimentalmente los coeficientes de 
dilatación de la pared arterial y de las placas de ateroma, 
mostrando que son muy diferentes. Asimismo se ha 
elaborado un modelo matemático para estimar las 
tensiones generadas en la intercara entre la pared arterial 
y la placa de ateroma por un incremento de temperatura. 

Los resultados muestran que las diferencias en el 
coeficiente de dilatación pueden provocar altas tensiones 
de cizalla en el contacto placa-pared cuando varíe la 
temperatura. Un incremento de la temperatura corporal, 
equivalente a un proceso febril, aunque no vendrá 
necesariamente acompañado por un suceso cardiaco 
adverso, puede añadirse a otros factores de riesgo y 
contribuir a la rotura por despegue de la placa. 
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Resumen
El presente trabajo recoge los resultados obtenidos a trav´es de
una técnica no invasiva en el estudio de la regeneración ósea en
fracturas. Esta técnica consiste en llevar a cabo una monitor-
ización de las deformaciones a las que se ve sometido el fijador
externo utilizado para la reducción de la fractura. El sistema ha
sido implantado sobre tibias de oveja en las que se induce una
fractura en la región medial. En el fijador monolateral externo se
ubica un sistema extensométrico que permite traducir los esfuer-
zos de tracción compresión sobre el mismo ası́ como la flexión
producida en el plano que contiene al hueso y a los clavos de
fijación.

1. Introducción

De forma general, la fractura de un hueso provoca la lesión
y destrucción de la matriz ósea, muerte de las células y des-
garros, además del posible desplazamiento de los extremos
del mismo. Estos mecanismos originan una pérdida de la
estabilidad mecánica en el lugar de fractura que desencade-
na un conjunto complejo de procesos celulares destinados
a recuperar la rigidez original. Para que esta consolidaci´on
se produzca con éxito es imprescindible la colocación de
un dispositivo externo, fijador, clavo, yeso o férula, capaz
de restituir la rigidez original del hueso [1]. Estos sistemas
de fijación de fracturas actúan de puente mecánico entre
los fragmentos óseos, permitiendo la recuperación parcial
de la transferencia de cargas en el miembro interrumpida
por la fractura, y la reducción de los movimientos relativos
entre los extremos fracturados con el fin de crear un ambi-
ente mecánico que permita la reparación.

Este movimiento interfragmentario estimula la formación
de callo, favoreciendo la regeneración ósea y, por tanto,
la calidad y cantidad de nuevo tejido [2, 3]. La ampli-
tud y dirección del movimiento que se produzca inicial-

mente entre los tramos fracturados dependerá, en el caso
de la aplicación de un fijador externo para la estabilizaci´on
de la fractura, de la rigidez del mismo [4, 5] y determi-
nará el éxito o no del proceso. Un exceso de movimiento
entre las caras de la fractura prolonga el periodo de con-
solidación y provoca el retraso del mismo e incluso una
consolidación incorrecta entre los fragmentos, aparecien-
do en algunos casos pseudoartrosis [6]. Una fijación rı́gida
y una separación inicial entre los fragmentos de la fractura
muy pequeña puede llevar a la consolidación primaria [7],
pero ésta consolidará mejor cuando la fijación sea flexi-
ble [8]. Por ejemplo, Bishop et al. [9] analizaron el efec-
to que sobre el proceso de consolidación tienen las defor-
maciones octaédricas y desviadoras por medio de fijadores
que permitı́an controlar los desplazamientos interfragmen-
tarios axiales y los giros de torsión a lo largo del proceso.
El estudio puso de manifiesto que el área del callo en los
animales a los que se sometió a cargas de torsión era has-
ta dos veces mayor que en los sometidos a cargas axiales
[9]. Esto podrı́a indicar que el estı́mulo mecánico regulael
crecimiento del callo de fractura, en concreto por las de-
formaciones desviadoras.

En este trabajo se presenta un nuevo dipositivo externo ca-
paz de monitorizar y caracterizar el ambiente mecánico en
la región de la fractura. Este sin duda será de gran ayu-
da para el diseño de tratamientos especı́ficos y estudio de
experimentos sobre animales.

2. Material y M étodo

Todos los experimentos llevados a cabo con animales han
sido realizados con el consentimiento del comité ético de
la Universidad de Zaragoza.

A una muestra de 5 ovejas adultas (edad3±0, 5 años) “rasa
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aragonesa” con un peso medio de60 ± 5 kg se les prac-
ticó una osteotomı́a en una de sus tibias posteriores implan-
tando un fijador monolateral externo como el que se mues-
tra en la Figura 1. Los fijadores implantados disponen de
un sistema de medida extensométrico que permite recoger
las deformaciones en la superficie del eje del fijador. Este
sistema está constituido por bandas extensométricas con-
figuradas en dos circuitos puente completo de Wheatstone
que permiten amplificar la señal para que pueda ser proce-
sada fácilmente. La configuración de dichos puentes per-
mite obtener la deformación correspondiente a esfuerzos
de tracción-compresión y flexión en el plano que forma el
hueso con los clavos de la fijación. En la Figura 2 puede ob-
servarse la disposición de las bandas extensométricas sobre
el eje del fijador.

Figura 1. Fijador monolateral externo instrumentado.

A partir del segundo dı́a después de la fractura, se midieron
las fuerzas que sobre el fijador ejercı́a la oveja en le proceso
de caminar durante diez minutos diarios (Fig. 3).

Figura 2. Sistema de medida extensómetrico ubicado sobre el eje
del fijador externo.

Sobre la oveja se instala un pequeño dispositivo que
además de alimentar la electrónica del sistema, es capaz

de enviar las señales recogidas de la deformación en el fi-
jador, en tiempo real, a un ordenador portatil mediante una
conexión “Wire-less” (Figura 3).

Figura 3. Sistema Wireless de adquisición de datos.

Las señales muestreadas a razón de 200 lecturas por segun-
do pueden analizarse instantaneamente sobre un programa
desarrollado a tal efecto y que permite visualizar la señal
a lo largo del tiempo. Esta señal proporciona, previa cali-
bración del sistema, la carga que se transmite a través del
fijador en el proceso de caminar del animal.

La Figura 4 muestra el sistema implantado sobre una de
las ovejas. A la izquierda se observa el animal con el dis-
positvo de adquisición y envı́o de datos sobre el lomo y a
la derecha aparece un detalle de la disposición del fijador
monolateral externo sobre la tibia derecha.

Figura 4. Sistema implantado sobre la oveja y detalle del fijador
instrumentado.

En la Figura 5 aparecen recogidos una serie de ciclos
del proceso de caminar de la oveja. Estos ciclos han sido
obtenidos a partir de la señal correspondiente a la defor-
mación axial del eje del fijador. Como se ha comentado, la
calibración previa del sistema extensométrico permite tra-
ducir esta señal a fuerza sobre el fijador en esta dirección.

3. Resultados

Las señales obtenidas por medio del fijador externo in-
strumentado proporcionan la carga transmitida a través del
mismo en el proceso de caminar del animal. Estas lecturas
a lo largo del tiempo son indicadores acerca de cómo se
lleva a cabo el proceso de regenación ósea sobre la frac-
tura.

Las señales proporcionadas por el sistema de adquisición
de datos son procesadas para identificar los ciclos de carga
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Figura 5. Señal del canal tracción-compresión a lo largo del
tiempo sobre una de las ovejas.

y ası́ poder analizar la amplitud de la carga absorbida por
el sistema. La Figura 6 muestra cinco de estos ciclos para
una de las ovejas al dı́a siguiente de la osteotomia. En estas
curvas se determina la media de la amplitud de la carga y
su desviación tı́pica.

Figura 6. Muestras de la carga sobre el fijador en el proceso de
caminar de la oveja (n = 5).transcurrido un dı́a de la operación.

En la Figura 7 se recogen siete de los ciclos de carga so-
bre el fijador correspondientes, al igual que en la anterior
figura, a la tracción compresión del eje, estas curvas fueron
recogidas a los once dı́as de la operación del animal.

Si se representa la media de la amplitud de las cargas frente
a los dı́as transcurridos después de la operación, se obtiene
una curva decreciente. Esta curva indica que el fijador so-
porta cada vez una carga menor, ya que poco a poco la
fractura inicial va consolidando, sus tejidos aumentan de
rigidez lo que hace que cada vez el hueso fracturado trans-
mita más carga y el fijador se vaya descargando (Figura
8).

4. Conclusiones

El sistema mostrado en el presente trabajo permite, a través
de un indicador no invasivo como es la carga transmitida
sobre el fijador externo, obtener información sobre el pro-
ceso de consolidación ósea en huesos largos.

El dispositivo proporciona las señales en tiempo real de las
deformaciones en el fijador que pueden traducirse a señales

Figura 7. Muestras de la carga sobre el fijador en el proceso
de caminar de la oveja (n = 5).transcurridos 11 dı́as de la op-
eración.

Figura 8. Evolución de la amplitud de la carga sobre el fijador a
lo largo del tiempo.

en carga realizando una calibración previa. Al tratarse de
un sistema autónomo, el animal realiza una actividad nor-
mal y los datos se obtienen durante el transcurso de esa ac-
tividad sin la necesidad de hacer uso de otros dispositivos
experimentales como plataformas, cintas móviles, etc...

La fiabilidad del sistema ha sido totalmente satisfactoria
superando las condiciones altamente adversas en las que
ha sido utilizado (suciedad, impactos, mordeduras, etc...).

Como se ha puesto de manifiesto en la Figura 8 la evolu-
ción de la carga que atraviesa el fijador se reduce a lo largo
del tiempo. Esto es debido al hecho principal de que el
hueso al consolidar es capaz de transmitir mayor carga re-
duciéndose los niveles recogidos por el fijador. Si se ob-
servan los intervalos de desviación respecto al valor medio
también reflejados en la Figura 8, estos se reducen tam-
bién a lo largo del tiempo. La consecuencia de esto podrı́a
asociarse al hecho de que al consolidar la fractura, el ani-
mal cada vez apoya el miembro fracturado de manera más
regular a lo largo del tiempo.

Uno de los principales problemas del proceso de consoli-
dación es la dificultad de determinar cuándo una fractura
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ha consolidado completamente y es posible retirar el dis-
positivo exterior. Algunos indicadores como el dolor del
miembro fracturado, la rigidez a flexión de la fractura, la
habilidad para caminar del individuo o el seguimiento radi-
ológica [10, 11] pueden ayudar a tomar esta decisión. Sin
embargo, todos estos indicadores presentan grandes incon-
venientes entre los que cabe destacar la necesidad de que
el paciente se desplace al hospital y que sólo uno de ellos
no garantiza el diagnostico correcto [10, 12]. En este traba-
jo se ha diseñado un dispositivo externo capaz de monito-
rizar la fractura ósea determinando la carga que atraviesa
un fijador externo. Este dispositivo es portátil y puede ser
utilizado y transportado por el paciente de forma senci-
lla. Otros trabajos han diseñado dispositivos similares [13]
pero siempre con la necesidad de desplazar al paciente al
hospital. Este fijador externo además, podrá ser utilizado
para monitorizar y controlar la estimulación mecánica a lo
largo del proceso de consolidación. El dispositivo ha si-
do probado con éxito en un estudio animal sobre tibias de
oveja y podrá ser, sin duda, una herramienta útil para la
monitorización de fracturas humanas.

5. Lı́neas Futuras

El desarrollo de una herramienta como la mostrada en este
trabajo, que permite estudiar la evolución de la consoli-
dación ósea en huesos largos, ofrece grandes posibilidades
de desarrollo futuro.

Una de las principales lı́neas de investigación a la que
puede dar soporte es al estudio de mecanismos que intenten
acelerar este proceso de consolidación. Movimientos in-
terfragmentarios, acción de corrientes electricas, etc... son
ejemplos de técnicas que pueden ser contrastadas haciendo
uso de esta técnica.
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Resumen
Uno de los lugares más comunes para la formación de placas
ateroescleróticas en el organismo humano son las arterias coro-
narias, y concretamente la bifurcaciones de las mismas. El ob-
jetivo de este trabajo es investigar la relación entre la tensión
a cortante inducida para el flujo sanguı́neo y las zonas de apari-
ción de dichas placas. A partir de datos reales de una bifurcación
coronaria se han realizados simulaciones estacionarias y no es-
tacionarias para determinar la posición de máxima y de mı́nima
tensión a cortante en relación con el régimen de flujo en el vaso
sanguı́neo. Los resultados demuestran que la máxima tensión en
la pared está producido justo antes de la bifurcación en la zona
donde se presenta una recirculación del flujo sanguı́neo debido a
la geometrı́a del vaso.

1. Motivación
El ı́ndice común en la literatura médica para las enferme-
dades cardiovasculares es el CV D (Cardiovascular Disea-
se). Este término es considerado un ı́ndice de la salud de
la población mundial y engloba diferentes tipologı́as de en-
fermedades cardı́acas. Aunque la tasa de mortalidad, según
este indicador se ha reducido de la mitad, desde los años
′70, las enfermedades cardiovasculares siguen siendo la
primera causa de muerte en los paı́ses desarrollados, cons-
tituyendo el 49 % de la mortalidad en Europa (43% de mu-
jeres y 55 % de hombres), el 38% en Estados Unidos ([1]
y [2]). Considerando también que la expectativa de vida ha
aumentado de manera significativa en los últimos 30 años,
se puede concluder que las polı́ticas sanitarias han reducir
la incidencia de otro tipo de enfermedades.

Las enfermedades cardiovasculares están divididas en va-
rias categorı́as que corresponden a subclases de enferme-
dad, como por ejemplo infarto (isquémico o hemorrágico),
trombosis o aneurisma. Una de la mas importante es sin
duda el tipo de enfermedades coronarias CAD (Coronary
Artery Disease). Dentro de estas últimas juegan un papel
muy importante las enfermedades ateroescleróticas, oca-
sionadas por la formación y la ruptura de placa ateromato-
sas.

El mecanismo de formación de una placa (acumulo lipı́di-
co con capa fibrosa), está correlacionado con la tensión a
cortante en el vaso, eso es la tension provocada por el flu-
jo sanguı́neo sobre la pared arterial; por razones de flui-
dodinámica dicha tensión suelen alcanzar sus valores ex-
tremos cerca de zonas geométricas peculiares, como por
ejemplo bifurcaciones arteriales. El objetivo de este traba-
jo es, a través de análisis dinámico de fluido, calcular en
diferentes geometrı́as arteriales obtenidas de datos reales,
el valor de la tension a cortante en la pared y buscar una co-
rrelación entre el tipo de geometrı́a y la posición del mı́ni-
mo valor alcanzado por dicha tension.

2. Método
2.1. Geometrı́a

Se han considerado 8 geometrı́as arteriales diferentes ba-
sadas en datos reales aunque en este trabajo solo se van a
presentar los resultados correspondientes a una de ellas.

LM

LAD

LCx

Figura 1. Geometrı́a de la bifurcación arterial.

Las geometrı́as fueron reconstruidas utilizando resonancia
magnética en el mismo instante del ciclo cardı́aco. Como
primera aproximación y a falta de datos geométricos en
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función del tiempo, no se ha considerado ningún movi-
miento de la pared arterial en el análisis de fluidos.

El modelo geométrico incluye la arteria coronaria principal
izquierda (LM) y sus derivaciones principales: la arteria iz-
quierda descendente (LAD) y la arteria izquierda circunfle-
ja (LCx). Las imágenes obtenidas por resonancia magnéti-
ca describen secciones de la arteria y de su bifurcación y
se ha realizado un suavizado de los mismos en términos
de splines geométricos. Estos datos han sido importados y
tratados en el código comercial CAD SolidWorks c© para
la reconstrucción de la superficie de la arteria y dar lugar
a la geometrı́a final necesaria para el proceso de mallado.
Dicha geometrı́a final está representada en la figura 1.

2.2. Malla

Dicha geometrı́a suavizada ha sido importada en el código
comercial I −DEAS c© donde se han realizado las mallas
de elementos finitos.

LM

LAD

LCx

Seccion de entrada

Figura 2. Malla con distribución uniforme (MU ).

Se han generado dos mallas diferentes: con aproximada-
mente 40000 (malla MU , Figura 2) y 80000 (malla MR,
Figura 3) elementos tetraédricos respectivamente, de dis-
tribución uniforme la primera y más refinada en la zona
de la pared la segunda, para valorar cualitativamente la in-
fluencia de la discretización espacial en los resultados. En
las figuras 2 y 3 se muestran estas mallas con sus respecti-
vas secciones en la rama LM.

Finalmente, en ambas mallas, se ha añadido una extension
de 5 diámetros en la entrada y 15 diámetros en cada salida,
para permitir el desarrollo del flujo y disminuir la influen-
cia en la forma de imponer las condiciones de contorno.

2.3. CFD y condiciones de contorno

El flujo sanguı́neo estacionario se ha calculado con el códi-
go comercial de elementos finitos ADINA c©. El cálculo
se ha realizado para las dos mallas, con el fin de realizar
un estudio de independencia de la discretización espacial.
La sangre se ha considerado como fluido newtoniano, per-
teneciendo la arteria considerada a un sistema cardiocircu-
latorio sano. A falta de medidas especı́ficas del paciente, el

LCx

LAD

LM

Seccion de entrada

Figura 3. Malla de distribución refinada en la zona de la pared
arterial (MR).

valor de la viscosidad del flujo de acuerdo a datos de la li-
teratura [1] se ha tomado como 3,5 cStokes, mientras que
la densidad ha sido 1008 Kg/m · s.

En la figura 4 se muestra la relación de la viscosidad de
la sangre en función de la tension a cortante. El valor de
viscosidad elegido para este trabajo es el valor asintótico
que se estima µ para un sistema cardiocirculatorio sano
(3,5 cPoise [4]).

Figura 4. Viscosidad de la sangre en función de la tension a cor-
tante [4].

La velocidad de entrada se ha asumido constante, con va-
lor de 0,105 m/s, según datos encontrados en [1], [2]. El
número de Reynolds tomando como base el diámetro de
entrada de la arteria es Re = 141, valor que se encuentra
dentro del rango que aparece en la literatura [2]. El flujo
es, por lo tanto, completamente laminar.

Respecto al flujo de salida en cada rama de la arteria, se ha
seguido la ley de Murray [3]: el flujo en la bifurcación arte-
rial se reparte de manera proporcional al cubo del diámetro
de cada rama arterial. En forma matemática la ley de Mu-
rray se puede expresar como sigue:

QLAD

D3
LAD

=
QLCx

D3
LCx

(1)

donde Q es el caudal y D los diámetros de cada rama de la
arteria.
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Hay que considerar que utilizando dicha ley, de acuerdo a
la ecuación de continuidad, se impone el caudal en todo el
modelo de simulación computacional. Las condiciones de
contorno junto con los datos geométricos principales están
mostrados en detalle en la tabla 1.

Rama arterial v [m/s] D[mm] Q[m3/s]
LM 0.105 4.7 1,821 · 10−6

LCx 0.086019 3.24 0,709 · 10−6

LAD 0.09824 3.765 1,112 · 10−6

Tabla 1. Condiciones de contorno y datos geométricos de la ar-
teria coronaria.

Las paredes arteriales se consideran rı́gidas y estacionarias
y se impone en ellas la condición de no deslizamiento.

3. Resultados

zonas

LM

LCx

LM

LCx

LAD

LAD

Malla MU

Malla MR

de recirculacion

Figura 5. Vectores tangenciales a las lineas de flujo en proximi-
dad de la bifurcacion arterial [m/s].

La tension a cortante en la pared arterial se ha calculado
postprocesando la velocidad del flujo sanguı́neo obtenida
de la solución de las simulaciones fluidas para ambas ma-
llas.

En figura 5 se muestran los vectores velocidad tangencial
a las lı́neas de flujo calculados para ambas mallas. La figu-
ra muestra como ambas mallas son capaces de captar los
principales efectos de la corriente a lo largo de la pared ar-
terial. Lo regı́menes de flujo calculados están de acuerdo
con los calculados en [7] y [8].

Se puede observar que en la proximidad de la bifurcación,
por razones geométricas (la rama LCx está a 90◦ de la
LM ) el flujo se separa de la pared arterial y genera una zo-
na de recirculación en la rama inferior LCx. Por efecto del
cambio de geometrı́a, y del cambio parcial en la dirección
del flujo, se genera una zona de recirculación también en
la rama LAD aunque menos pronunciada.

La malla MR muestra un mayor exactitud en la zona de
la pared como es lógico debido a la mejor discretización
espacial en dirección radial. En particular se nota como la

malla MR aproxima mejor la recirculación en la rama ar-
terial LCx donde el flujo cambia su dirección y forma un
remolino. Este efecto no es totalmente captado por la ma-
lla MU , siendo el tamaño de los elementos cercanos a la
pared del mismo tamaño que el resto. Las regiones de regi-
men de baja velocidad son suficientemente capturadas por
la malla MU y comparando los costes computacionales de
las dos mallas, se ha elegido la malla menos refinada para
el resto de los cálculos.

LM

LCx

LAD

Figura 6. Tensión a cortante en la bifurcación arterial [Pa].

Tras aproximar de manera suficiente el flujo arterial, la ma-
lla uniforme MU es también capaz de determinar adecua-
damente la tension a cortante en la pared determinada a
partir del campo de velocidades. Por efecto de la separa-
ción del flujo, la región donde la tension a cortante alcanza
el máximo valor se encuentra en la proximidad de la bi-
furcación. Por esta misma razón el valor mı́nimo se sitúa
justo en la zona de recirculación en la rama LCx (figura
7). En la figura 6 se representada la tensión a cortante en
todo el dominio fluido. En las figuras 7 y 8 se muestran la
distribuciones de tensión a cortante en las dos ramas LCx
y LAD de la arteria. Otro mı́nimo local de tensión a cor-
tante se sitúa en la rama LAD donde como se ha explicado
anteriormente el flujo tiene un régimen de baja velocidad
(figura 8).

LM

LAD

LCx

Figura 7. Tensión a cortante en proximidad de la rama LCx
[Pa].

4. Conclusiones
Se ha realizado la simulación computacional del flujo san-
guı́neo que aparece en la bifurcación principal de la arteria
coronaria izquierda humana. Se han impuesto condiciones
de flujo en la entrada y dos salidas del modelo.

La tensión a cortante en la pared es calculada a partir de los
gradientes de velocidad. En particular, se pueden apreciar
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LM

LAD

LCx

Figura 8. Tensión a cortante en proximidad de la rama LAD
[Pa].

valores elevados de tensión a cortante en la región donde
el flujo se separa desde la pared arterial y en la entrada a
la rama LCx. En esta rama es visible, a su vez, una región
de bajo valor de tensión a cortante donde el flujo se divi-
de por efecto de la geometrı́a de la arteria y, por contra,
una región con elevadas tensiones a cortante donde el flujo
incide sobre la pared arterial a elevada velocidad, siempre
por razones geométricas, (obsérvense las figuras 7, 5 y 9).

Los valores de tensión calculados se encuentran en un ran-
go de valores perfectamente comparable con datos de lite-
ratura. En particular, la región de máxima tensión a cor-
tante calculada en la pared se encuentra en el intervalo
0,73 − 0,9 Pa, de acuerdo con lo calculado en [1], [5] y
[7].

El campo de velocidades del flujo sanguı́neo en la bifur-
cación también está de acuerdo con las localizaciones más
frecuentes de placas de ateroma. En particular regiones con
baja velocidad aparecen en las posibles zonas de lesiones
ateroscleróticas como está ampliamente documentado en
literatura ([1], [4], [5] y [7]).

En conclusión este estudio demuestra que en la bifurca-
ción de coronaria izquierda la geometrı́a determina enor-
memente la dinámica del flujo sanguı́neo, y que median-
te su análisis se pueden inferir las zonas proclives a la
aparición de placa de ateroma. Las regiones de baja ten-
sión a cortante (alta velocidad), que están liada a regı́me-
nes de separación del flujo sanguı́neo de la pared arterial,
están predispuestas, por ausencia de gradiente de veloci-
dad, al desarrollo de aterosclerosis. Por razones puramente
geométricas, en la arteria coronaria que se ha presentado,
los regı́menes de baja velocidad ocurren en la zona de la
bifurcación, lugar éste donde la aterosclerosis suele apare-
cer.
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Figura 9. Correlación velocidad de flujo-tensión a cortante.
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Resumen 
La artroplastia total de rodilla es una intervención quirúrgica 
con gran éxito en nuestros días. No obstante, varios son los 
causantes que pueden conducir a una cirugía de revisión siendo 
el desgaste del inserto de polietileno el más común de todos 
ellos. Diversos son los agentes que causan desgaste de dicha 
componente (habitualmente fabricada en polietileno de ultra 
alto peso molecular) siendo la buena técnica quirúrgica un 
factor esencial en la duración de estos dispositivos clínicos. 
Este trabajo se centra en la influencia de la posición de la 
componente femoral en el desgaste del inserto. Un error en el 
posicionamiento varo-valgo de la prótesis conduce a molestias 
en el paciente y a un aflojamiento prematuro de la prótesis. 
Durante la intervención, el ojo humano no puede detectar una 
inclinación de la componente metálica del orden de 3º o 
inferiores, estableciéndose una suerte de rango admisible de 
inclinación varo-valgo de ±3 donde el paciente parece no 
presentar problemas respecto de otro que tenga una perfecta y 
teórica alineación de la componente femoral. Se simuló 
mediante la técnica de los  elementos finitos tres posibles casos 
de mala alineación de esta componente: 3º, 6º y 9º 
encontrándose para el primero de ellos unos resultados de 
desgaste y de presiones de contacto completamente similares al 
caso de alineación perfecta. Para los otros dos casos los 
resultados demuestran un rápido desgaste de la componente de 
polietileno. 

1. Introducción 
La artroplastia total de rodilla es un procedimiento 
quirúrgico muy habitual en nuestros días que cuenta, 
además, con unas buenas tasas de supervivencia en torno 
al 90% para períodos de unos 15 años [1,2,3,4,5]. No 
obstante, el paciente puede ser objeto de una cirugía de 
revisión a lo largo de su vida. Diversos son los factores 
que pueden conducir a ello, como infección, mal 
alineamiento de los componentes o fallos mecánicos de 
los mismos [6]. El fallo más común de estos dispositivos 
médicos es el desgaste de la componente de rodadura, 
habitualmente fabricada en polietileno de ultra alto peso 
molecular [7]. 

Varios son los causantes que originan este proceso de 
desgaste siendo los más habituales la presencia de altas 
presiones de contacto acompañadas de elevados valores 
de deslizamiento relativo entre ambas componentes [8]. 
Estas condiciones pueden alcanzarse por el simple uso 

que el paciente hace de su prótesis (saltar, correr, etc) o 
por una mala  orientación de la prótesis durante su 
implantación. 

Durante la operación, la alineación de la totalidad de los 
componentes que forman la prótesis es muy importante 
teniendo especial relevancia la orientación que presente la 
componente femoral con el polietileno. El ojo humano no 
detecta con facilidad una inclinación de 3º o menor de la 
componente femoral respecto del caso teórico de 0º 
[9,10,11]. Una mala orientación en esta posición de varo-
valgo suele producir molestias en el paciente y un rápido 
desgaste de la componente de polietileno. 

El objetivo de este trabajo es conocer el rango de valores 
admisibles en los que un error en la orientación de la 
componente femoral sigue conduciendo a unos resultados 
semejantes a los del caso teórico de perfecta alineación. 
Para ello se ha estudiado por elementos finitos la 
evolución de las presiones de contacto y del desgaste de 
la componente de polietileno en un modelo 
ultracongruente de prótesis de rodilla en cuatro posiciones 
diferentes de inclinación: 0º, 3º, 6º y 9º. Los resultados 
demostraron que hasta  un ángulo varo-valgo de 3º los 
resultados son análogos a los del caso bien alineado 
mientras que si el ángulo aumenta, los valores 
encontrados conducirían al fallo prematuro de la prótesis. 

2. Material y métodos 

2.1. Modelos geométricos y de elementos finitos 

Las geometrías de las componentes femoral y tibial de las  
prótesis ultracongruente fueron reconstruidas empleando 
el software CATIA V5 R7 (IBM, USA) a partir de planos 
proporcionados por la casa SULZERMEDICA Sulzer 
Orthopedic Inc. Las partes metálicas están fabricadas en 
una aleación CoCr mientras que la componente femoral 
es de Polietileno de Ultra Alto Peso Molecular, 
UHMWPE. 
 
El mallado de ambas componentes se realizó 
manualmente en el programa comercial I-DEAS 10 NX 
Series. El mallado de la componente de rodadura fue 
volumétrico y se emplearon mayoritariamente hexaedros 
de ocho nodos aunque hubo que utilizar también  
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tetraedros de cuatro nodos y elementos de tipo cuña de 6 
nodos (figura 1). El tamaño medio del lado de los 
elementos es de 0.75 mm. La malla está formada por 
47209 elementos y 53941 nodos. 

  
Figura 1.  Modelo de elementos finitos de la componente 

femoral y de la componente de rodadura 

Con el mismo tamaño medio de elemento se realizó el 
mallado de la componente femoral pero en este caso, el 
tipo de mallado fue superficial. La mayor parte de los 
elementos que lo componen son cuadriláteros aunque hay 
también algunos triángulos (figura 1). La malla está 
compuesta por 20150 nudos y 20193 elementos. 
 
La parte metálica se simuló como sólido rígido, mientras 
que el polietileno se consideró como sólido deformable. 
Se tomó esta decisión porque la rigidez de la aleación 
metálica (5·105 MPa) es aproximadamente tres órdenes de 
magnitud superior a la del polietileno (940 MPa) [12,13]. 
El comportamiento del polietileno fue considerado 
elástico multi-lineal siguiendo el modelo definido por 
Kurt [14], donde se tienen en cuenta los fenómenos de 
envejecimiento debidos a la irradiación del mismo. Dicho 
comportamiento viene definido por la curva de mostrada 
en la figura 2 cuyos valores se reflejan al lado. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figura 2.  Curva de comportamiento y valores tabulados para el 
polietileno 

Las simulaciones mediante elementos finitos se realizaron 
con el software de propósito general ABAQUS v.6.6 
(HKS, USA). Se definió un par de contacto entre la 
superficie de la componente femoral metálica y la 
superior del polietileno. 
 
2.2. Cargas y condiciones de contorno 

Las cargas impuestas fueron extraídas de la Internacional 
Standards Organization standard number 12243-1. Para 
representar los tejidos blandos que restringen el 
movimiento libre de la rodilla se emplearon dos muelles 
lineales cuyas rigideces fueron extraídas de la misma 
norma anterior, esto es, una rigidez de 30 N/mm para la 
dirección anteroposterior y otra de 0.6 Nm/º para la 
rotación. 
 

Se simuló la fase de estancia del ciclo de la marcha 
humana; esto es, los 60 primeros valores de cada una de 
las cuatro tablas de la norma ISO 12243-1 puesto que es 
en este intervalo donde mayores presiones de contacto se 
alcanzan. La descripción de cada una de estas cuatro 
cargas se muestra en la figura 3. 

 

 
 

Figura 3.  Carga axial (a), antero-posterior (b), par torsor (c) y 
giro de flexión (d) 

Además del caso bien alineado –que se corresponde con 
las cargas que vienen de ser indicadas- se simularon tres 
casos con una inclinación del fémur de 3º, 6º y 9º 
respectivamente. En estos casos la carga axial fue 
proyectada sobre un eje vertical y un eje lateral medial en 
función del ángulo que se deseara simular. 
 
Como condiciones de contorno, el fémur tiene posibilidad 
de desplazarse en la dirección inferior-superior, rotar en 
torno a un eje anteroposterior que simula la rotación varo-
valgo y rotar en torno a un eje lateral-medial para simular 
el movimiento de flexión-extensión. Por su parte, el 
polietileno tiene permitido el desplazamiento en el plano 
horizontal y la rotación en torno a un eje perpendicular a 
dicho plano.  
 
2.3. Modelo de desgaste 

Para evaluar el desgaste en el polietileno se partió del 
modelo desarrollado por Sawyer y colaboradores [15] que 
se apoya en el cálculo de 5 variables que se describen a 
continuación: 
• Profundidad de desgaste del material, δ 

∑
=

=δ
n

1i
iidp  

donde pi la presión de contacto en el elemento y di el 
deslizamiento relativo entre superficies de contacto 
• Orientación dominante de la intensidad tribológica, θ 

∑∑
==

δθδ=θ
n

1i
ii

n

1i
i

_
/  

con θi la orientación instantánea relativa al eje lateral-
medial. 
• Intensidad de multidireccionalidad, σ 

Ei (MPa) Ti 

940.52  13.77 

401.25  21.74 

157.55  26.26 

49.75   

(a) (b) 

(c) (d) 
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( )∑
=

θ∆δ=σ
n

1i

2
ii n/  

donde ∆θi = θ-θi 

• Intensidad de multidireccioalidad para el caso más 
desfavorable y se considera como tal el movimiento 
circular uniforme 

• Intensidad de multidireccionalidad normalizada, σ* 

0
* /σσ=σ  

En vista de lo anterior  y buscando una relación lineal que 
ligue presión de contacto, deslizamiento y 
multidieccionalidad, se obtiene: 

∑
=

σ+=δ
n

1i
ii

*
mndesg dp)kk(  

Los parámetros kn y km dependen del material. A través 
de una serie de experimentos en un simulador 
simplificado de rodilla pudieron ajustarse estos valores 
obteniéndose los resultados siguientes: kn = 2.59 10-7 
mm3/Nm y km = 3.50 10-5 mm3/Nm 
 

3. Resultados 
En la figura 4 se muestra la presión de contacto para la 
posición correspondiente al 45% del ciclo de caminar en 
los cuatro casos analizados. 

 
 

 
Figura 4.   Presión de contacto (MPa al 45% del ciclo de andar: 

bien posicionada (a), inclinada 3º (b), inclinada 6º (c) e  
inclinada 9º (d) 

La figura 5 recoge la comparativa de áreas de contacto en 
los cuatro modelos analizados a lo largo de todo el ciclo 
estudiado: 

0

50

100

150

200

0 10 20 30 40 50 60

Bien situada
Incl. 3º
Incl. 6º
Incl. 9º

 
Figura 5.   Área de contacto (mm²) durante la fase de estancia 

para los cuatro modelos 

En la tabla 1 se recogen las máximas presiones de 
contacto para seis instantes del ciclo de la marcha 
 
 
 

Presión 
(MPa) 

Bien 
situada 3º 6º 9º 

5% 17.50 20.00 23.58 33.90 

15% 23.77 22.53 30.20 39.24 

25% 13.48 15.55 18.63 22.63 

35% 19.31 17.54 18.79 21.35 

45% 22.85 23.34 33.85 38.85 

55% 16.00 19.96 25.57 30.75 

Tabla 1. Máxima presión de contacto (MPa) en seis instantes 
del ciclo de andar en los cuatro casos analizados 

 
La tabla 2 muestra el volumen de desgaste del polietileno 
al cabo de un millón de ciclos, que equivale a un año de 
servicio aproximadamente: 
 

 Bien 
situada 3º 6º 9º 

Desgaste 
(mm3) 35.16 38.47 51.37 71.22 

Tabla 2. Volumen de desgaste del polietileno al cabo de un 
millón de ciclos 

Finalmente, la tabla 3 muestra la desviación en % del 
volumen de desgaste en relación con el caso de referencia. 

 3º 6º 9º 

Tanto por ciento 
de desviación 9.41 46.10 102.56 

Tabla 3. Desviación (en %) respecto del caso de referencia 

4. Discusión y conclusiones 
En la figura 4 se aprecia que el cóndilo derecho presenta 
una disminución de la superficie de contacto  a medida 
que aumenta el ángulo de inclinación produciéndose una 
concentración de tensiones en torno a la parte central de 
dicho cóndilo. Por su parte, el cóndilo izquierdo adquiere 
un área más circular y concentrada. Esto se encuentra para 
cualquier otra posición del ciclo. 

Atendiendo a los valores de la presión de contacto se 
encuentra, generalmente, que el caso de 3º se asemeja 
mucho al caso de prótesis bien situada mientras que el de 
6º y, especialmente el de 9º, muestran unos valores de 
presión de contacto muy elevados respecto de los dos 
primeros. 

Analizando el volumen de desgaste se encuentra que el 
caso de 3º de inclinación es, también, muy similar al de 
referencia (9.41% de diferencia) mientras que los de 6º y 

(a) (b) 

(c) (d) 
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9º son completamente diferentes (46.10%  y 102.56% 
respectivamente). 

Sin embargo, atendiendo a las áreas de contacto (figura 5) 
se encuentra que el valor numérico es muy parecido en los 
cuatro casos. El volumen de desgaste que se obtiene, por 
el contrario, se ha visto que es muy diferente en los casos 
de mayor inclinación. Esto es debido a que el cóndilo de 
la componente femoral que contacta con el polietileno 
abolla éste último encontrándose valores de áreas de 
contacto similares en todos los casos. En cambio esta 
zona hundida tiene unas presiones muy elevadas, tanto 
más cuanto más crece el ángulo de inclinación. Como el 
desgaste es proporcional a la presión de contacto se 
obtienen valores de desgaste más elevados para ángulos 
mayores. 

De todo lo anterior se desprende que para llevar a cabo 
una correcta evaluación del desgaste del polietileno se 
necesita tomar en consideración  más parámetros que el 
área de contacto. Estos parámetros son la presión de 
contacto, el deslizamiento relativo entre las componentes 
protésicas (polietileno y metal) y, fundamental, la 
orientación respecto del eje antero-posterior en la que se 
produce dicho deslizamiento 

Las prótesis orientadas a 6º y 9º muestran unas presiones 
de contacto mayores que el caso de 3º de inclinación y el 
de prótesis bien situada. Por otra parte, contemplando la 
figura 4 se percibe que en los casos de inclinación 6º y 9º 
las huellas encontradas sobre el polietileno muestran una 
desalineación respecto del eje antero-posterior más 
acusada que los otros dos casos. Esto implica un mayor 
grado de multidireccionalidad, aumentando 
considerablemente  el volumen de desgaste. 

Como conclusión final basta indicar que el efecto de 
inclinación de la componente femoral de la prótesis de 
rodilla acarrea una concentración de tensiones en la 
componente de rodadura conduciendo a un desgaste 
mucho más rápido que el habitual. No obstante, para 
inclinaciones de 3º (o menores) estos efectos están 
bastante amortiguados. 

Se pueden señalar como limitación de este estudio que la 
única actividad estudiada ha sido el caminar. A lo largo 
de su vida el paciente realiza otro tipo de actividades, 
como correr, saltar, subir y bajar escaleras, etc. que 
producirían otro tipo de presiones de contacto. En estos 
casos las presiones serían mayores con lo que estimamos 
que el polietileno aún se desgastaría más rápidamente. 
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Resumen 
Con el fin de caracterizar las propiedades mecánicas de 
la arteria carótida de cerdo, se realizaron ensayos sobre 
8 muestras diferentes procedentes de 4 individuos con 
características similares en cuanto a edad y peso. El tipo 
de ensayo realizado fue de tracción uniaxial obteniéndose 
curvas tensión-deformación, diferenciando aquellos 
ensayos realizados en la dirección longitudinal de la 
arteria de los realizados en la dirección circunferencial. 

Los resultados obtenidos muestran un claro 
comportamiento no lineal del tejido, tendiendo éste a 
rigidizarse a medida que la muestra ensayada se 
encuentra localizada más alejada del cayado aórtico. 
Como es conocido la capacidad resistente de la capa 
media de las arterias proviene fundamentalmente por la 
existencia de células musculares lisas y fibras de 
colágeno y elastina que componen la matriz extracelular. 
La mayor rigidez obtenida en los ensayos para las 
muestras circunferenciales respecto de las longitudinales 
dan idea de una orientación predominante de estas fibras 
en la dirección circunferencial del vaso. Análisis 
histológicos realizados corroboran los resultados 
obtenidos. El carácter claramente anisótropo del tejido 
carotídeo sugiere el empleo de funciones de energía que 
tengan en cuenta dicha propiedad. La función o modelo 
utilizado para la caracterización de dicho 
comportamiento fue la propuesta por Holzapfel[1], 
debido a  que se ajusta perfectamente al carácter 
exponencial que presentan este tipo de vasos en su 
comportamiento mecánico. 
 

1. Introducción 
En la actualidad, el ictus es la segunda causa de muerte en 
el mundo occidental y la primera en incapacidad en el 
adulto. La incidencia de infarto cerebral es de 1.2-2 casos 
por 1000 habitantes. Alrededor de 9 millones de pacientes 
con ictus viven a nivel mundial, la tasa de mortalidad a 30 
días es del 25%, llegando al 40% al año. La estenosis 
ateromatosa carotídea es la responsable del 25% de los 
ictus. Actualmente existen dos alternativas para el 
tratamiento de estenosis en arteria carótida, la cirugía 

abierta o técnicas de mínima invasión de implantación de 
stents. 

La caracterización de los diferentes tejidos que componen 
el sistema cardiovascular está cobrando vital importancia 
en la actualidad. La búsqueda de modelos numéricos que 
permitan simular el comportamiento mecánico de los 
diferentes vasos sanguíneos tiene un gran peso a la hora 
de obtener resultados cada vez más fiables aplicados a 
una amplia gama de estudios y simulaciones sobre 
técnicas mínimamente invasivas, como puede ser la 
angioplastia con colocación de stent en arteria carótida 
donde las propiedades mecánicas del vaso juegan un 
papel altamente relevante. 

El campo de la mecánica de medios continuos es 
fundamental a la hora de formular los modelos de 
comportamiento realistas. Los modelos hiperelásticos, 
anisótropos e incompresibles (debido a su alto contenido 
en agua) son actualmente los empleados para este fin. Su 
definición se realiza a través de una función densidad de 
energía de deformación.  

Con el fin de obtener las propiedades mecánicas del tejido 
arterial se realizaron ensayos de tracción uniaxial sobre 
muestras de arteria carótida de varios cerdos sanos y con 
características de edad y peso similares, ya que es un 
animal accesible y frecuentemente utilizado en 
experimentación en técnicas mínimamente invasivas, 
como son las angioplastias mediante la implantación de 
stents carotídeos autoexpandibles [2]. 

2. Material y métodos 

2.1. Ensayos experimentales 

Se ensayaron muestras de arteria carótida común de cerdo 
seleccionando 3 zonas, con el fin de diferenciar las 
muestras dependiendo de su proximidad al cayado 
aórtico. Con objeto de evitar la modificación de las 
propiedades mecánicas del tejido, las carótidas fueron 
introducidas en suero fisiológico (0,9% NaCl) tras la 
extracción, y conservadas a 4ºC. El tiempo transcurrido 
desde la extracción hasta el ensayo fue siempre inferior a 
12. Todas ellas se preseleccionaron de modo que su 
tamaño fuera suficiente para poder ser introducidas en la 
máquina de ensayos, considerando inservibles aquellas 
muestras que, por dimensiones y diferentes 
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irregularidades imposibilitaban su uso para poder obtener 
resultados fiables. 

Los ensayos se realizaron en una máquina de tracción 
uniaxial de alta percisión controlada por ordenador 
“INSTRON Microtester 5848” (Fig. 1). 

 
Figura 1. Modelo INSTRON Microtester 5848 

 Se empleó una célula de carga con un fondo de escala de 
50N, suficiente para las dimensiones de las muestras a 
ensayar, y una precisión de 0,001N. Con la ayuda de un 
videoextensómetro “Instron 2663281” se obtuvo la 
medición de la deformación en dirección de la carga. Se 
realizó cada ensayo a tres diferentes niveles de tensión: 
60, 120 y 240 KPa, a una velocidad equivalente del 30% 
de deformación por minuto en dirección de la aplicación 
de la carga y a temperatura ambiente. Como es habitual 
en gomas y tejidos biológicos blandos, para cada nivel de 
carga se realizaron varios ciclos de precondicionado para 
evitar el efecto Mullins. El último ciclo se utilizó para el 
tratamiento posterior de los datos. 

Es común, en materiales hiperelásticos representar su 
comportamiento mediante curvas de alargamiento frente a 
tensión, por tanto, será necesario medir las dimensiones 
tanto de sección como de longitud para cada muestra para 
la obtención directa del alargamiento y de la tensión. Se 
realizaron varias medidas, empleándose la media todas 
ellas, y desechándose las probetas donde la varianza fuese 
elevada. 

2.2. Modelo constitutivo 

De entre los modelos anisótropos existentes, se ha 
ajustado el propuesto por Holzapfel [1][3], especialmente 
diseñado para el modelado de arterias debido al 
comportamiento altamente no lineal que presentan por la 
presencia de fibras de colágeno y elastina. 

}1])1()1()3[({exp()3(
2

2
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2
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2
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1 −−+−−+−= ρρψ IIk

k
kIc  (1) 

Donde I4=a0:C:a0>1 es un invariante que representa el 
cuadrado del alargamiento en la dirección de anisotropía 
a0, k2>0 y  0≤ρ≤1 son parámetros adimensionales y c>0, 
k1>0 tienen dimensiones de tensión[1]. 

Por tanto es necesario introducir una dirección de 
anisotropía, que puede obtenerse, o mediante la 
realización de un análisis histológico del tejido, ó 
estimarla a partir de los datos experimentales. Por lo 
tanto, los parámetros a ajustar son c, k1, k2, ρ y α( el 
ángulo de orientación de las fibras de colágeno). 

El ajuste de los datos experimentales se realizó a través de 
la minimización de la función objetivo representada en la 
ecuación siguiente: 

∑ =
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Donde n es el número de puntos considerados y 

i)(1 λ
ψλσψ

∂
∂

=  es la tensión de Cauchy que predice la 

función en el punto i [4]. 

3. Resultados 

3.1. Resultados experimentales 

Se muestran a continuación las curvas alargamiento-
tensión obtenidas, comparando, por una parte, las 
muestras circunferenciales y, por otra, las longitudinales, 
y a su vez, diferenciando entre muestras proximales, 
mediales y distales en función de la proximidad al cayado 
aórtico.  

• Muestras circunferenciales: 

En la Fig. 2 se puede observar el conjunto de curvas 
circunferenciales proximales para cada una de las 
muestras en color negro y la media del conjunto en color 
rojo, la cuál, servirá como base para obtener los 
parámetros de ajuste con la función de Holzapfel. El 
mismo proceso se realizó para las probetas mediales y 
distales (Fig. 3 y 4). Se puede observar un aumento de la 
rigidez de las curvas conforme se van alejando del cayado 
aórtico. Esta tendencia puede ser debida a una 
disminución en la proporción de elastina y aumento de 
fibras de colágeno y musculares conforme la arteria se 
vuelve más distal, convirtiéndose progresivamente de 
arteria elástica a muscular. 

 
Figura 2. Especímenes proximales  
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Figura 3. Especímenes mediales 

 
Figura 4. Especímenes distales 

• Muestras Longitudinales: 

Para el caso de las muestras longitudinales los resultados 
obtenidos han sido los que se muestran en las Figs. 5, 6 y 
7, donde no existe una tendencia tan clara como en el caso 
de las circunferenciales. Si que se observa una mayor 
flexibilidad global con respecto a las muestras 
circunferenciales. Este hecho es debido a una orientación 
predominante de las fibras de colágeno en la capa media 
en dirección circunferencial, lo que le confiere a la arteria 
carótida mayor rigidez en dirección transversal. Se 
observa una notable no linealidad en el comportamiento 
del vaso, tanto a nivel longitudinal como circunferencial, 
y anisotropía debido a la dirección de las fibras. 

 
Figura 5. Especímenes proximales 

 
Figura 6. Especímenes mediales 

 
Figura 7. Especímenes distales 

En la Fig. 8 se puede observar un análisis histológico 
realizado sobre una de las muestras ensayadas donde se 
diferencia claramente la dirección de las fibras, con 
predominio circunferencial en la capa media. En 
comparación con la Fig. 9, la densidad de fibras de 
elastina aumenta notablemente (inversamente 
proporcional al aumento de fibras musculares) en la zona 
proximal respecto de la zona distal, lo que le confiere 
mayor elasticidad. 

 
Figura 8. Análisis histológico de una sección distal de arteria 

carótida de cerdo 

 
 Figura 9. Análisis histológico de una sección proximal de 

arteria carótida de cerdo  
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3.2. Ajuste numérico de los datos experimentales 

Como ya se ha comentado anteriormente, han sido 
ajustadas la media de cada tipo de curvas, dando como 
resultado el mostrado en las Figs. 9, 10 y 11, donde se 
puede observar la precisión del ajuste por el modelo de 
Holzapfel (tabla 1) para cada una de ellas. Las líneas 
discontinuas corresponden a los datos de los ensayos 
realizados, y las líneas continuas al ajuste numérico. 

 c k1 k2 α ρ R2 

Prox. 0.01 0.02304 2.99478 61.78544 0.85201 0.10791 

Med. 0.01 0.02815 6.36397 61.96104 0.85885 0.08609 

Dist. 0.01 0.01573 11.2334 63.30617 0.91599 0.06831 

 

Tabla 1. Constantes obtenidas para la función de densidad de 
energía de Holzapfel (c, k1 en MPa y α en grados) 

 
Figura 9. Ajuste de la zona proximal 

 
Figura 10. Ajuste de la zona medial 

 
Figura 11. Ajuste de la zona distal 

4. Discusión 
Los ensayos realizados muestran una clara dependencia 
con la localización de las muestras, proximal o distal, y 
con la dirección de la misma, longitudinal o 
circunferencial. Este hecho debe ser tenido en cuenta a la 
hora de llevar a cabo una simulación numérica que 
incorpore el modelado del tejido, como es el caso de las 
técnicas de angioplastia. Un ejemplo claro es la 
simulación de angioplastia con colocación de stent, donde 
el comportamiento del tejido será diferente en función de 
la zona de colocación del mismo.  

De cara el futuro modelado computacional de la arteria 
carótida, el modelo propuesto por Holzapfel [1] se ajusta 
adecuadamente a los resultados obtenidos en la máquina 
de ensayos. 

Los datos proporcionados por los ensayos uniaxiales 
desarrollados podrían completarse mediante la realización 
de ensayos biaxiales o de inflado, los cuales 
proporcionarían datos adicionales para el ajuste de las 
propiedades anisótropas del tejido carotídeo. 
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Resumen 
Este trabajo estudia la complementariedad de técnicas de 
análisis espectral y no lineal en la clasificación del 
magnetoencefalograma (MEG) de 36 pacientes con la 
enfermedad de Alzheimer (EA) y 26 sujetos de control. Los 
registros de MEG se analizaron con dos métodos espectrales – 
frecuencia mediana (fm) y entropía espectral – y dos técnicas no 
lineales – complejidad de Lempel-Ziv y entropía muestral 
(SampEn). La mayor separación entre grupos ofrecida por los 
métodos individuales se obtuvo con la fm – área bajo la curva 
ROC (AROC) de 0.813. A través de un análisis discriminante 
lineal se determinó qué variables ofrecían información 
complementaria. Este modelo incluyó una técnica espectral (fm) 
y otra no lineal (SampEn), con un AROC = 0.845. En 
consecuencia, los análisis espectrales y no lineales del MEG 
podrían ser complementarios en el diagnóstico de la EA. 

1. Introducción 
La enfermedad de Alzheimer (EA) es la principal causa 
de demencia entre los adultos de edad avanzada de los 
países occidentales [1]. Esta patología deteriora 
progresivamente las funciones cognitivas del sujeto, 
provocando confusión, desorientación, desórdenes de la 
personalidad y pérdida de memoria [1, 2]. Se caracteriza 
por la aparición de ciertos agregados proteicos y por la 
pérdida de neuronas y sinapsis [1]. El diagnóstico es muy 
complejo. En él se emplean técnicas de neuroimagen 
combinadas con ciertos marcadores genéticos, además de 
pruebas cognitivas como el Mini-mental state examintion 
(MMSE). No obstante, el diagnóstico de la EA sólo puede 
confirmarse mediante necropsia [1, 2]. Durante décadas, 
se ha evaluado la utilidad del electroencefalograma (EEG) 
para ayudar en el diagnóstico de la EA [3]. 
Recientemente, también se han analizado registros de 
magnetoencefalograma (MEG) con este mismo fin [4]. 

Mientras que el EEG registra la actividad eléctrica 
cerebral, el MEG mide los campos magnéticos generados 
por la neuronas [5]. Este último tipo de señal presenta 
ciertas ventajas sobre el primero. En el registro del MEG 
no es necesario fijar una referencia, como sí ocurre en el 
EEG. Además, los tejidos extracerebrales distorsionan el 
campo magnético en menor medida que el eléctrico [5]. 

Por lo tanto, ambos registros son complementarios y 
pueden ser útiles para estudiar cómo se ve afectada la 
actividad electromagnética cerebral por enfermedades 
neurodegenerativas, como la EA [3, 4]. 

Diversos métodos espectrales han sido empleados para 
caracterizar la actividad electromagnética cerebral en 
pacientes con la EA [3, 6, 7]. Esta demencia produce una 
ralentización de la actividad espontánea del MEG 
cuantificable a través de la frecuencia media o la 
frecuencia individual alfa [6, 7]. Otro tipo de técnicas 
lineales, como la entropía espectral, también muestran 
cambios en las frecuencias del MEG debidos a la EA [6]. 
Por otro lado, el estudio del EEG y el MEG con técnicas 
no lineales permite considerar nuevos puntos de vista en 
el análisis de estos registros [4]. Por ejemplo, la actividad 
electromagnética cerebral presenta un menor grado de 
complejidad e irregularidad en los pacientes de EA que en 
sujetos de control [3, 4, 8 – 10]. 

La distinta naturaleza de los métodos de análisis espectral 
y no lineal induce a pensar que los resultados ofrecidos 
por ambos tipos de técnicas pudieran ser 
complementarios. En este sentido, algunos trabajos han 
mostrado que la información proporcionada acerca de la 
EA mediante el análisis del EEG con métodos no lineales 
puede complementar el análisis espectral de esta señal 
[11]. De igual modo, el empleo conjunto de ambos tipos 
de análisis puede mejorar la clasificación de señales de 
EEG y MEG de enfermos con la EA [12, 13]. Por ello, el 
objetivo de este estudio era verificar la 
complementariedad de las técnicas de análisis espectral y 
no lineal en la clasificación de la actividad base del MEG 
en pacientes con la EA. 

2. Sujetos y señales 
Se ha analizado el registro base de MEG de 36 enfermos 
de Alzheimer y 26 sujetos de control. Los pacientes con la 
EA (12 varones y 24 mujeres) fueron reclutados de la 
Asociación de Enfermos de Alzheimer de Madrid. La 
demencia fue diagnosticada siguiendo el criterio del 
National Institute of Neurological and Communicative 
Disorders and Stroke – Alzheimer’s Disease and Related 
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Disorders Association. La edad media de los pacientes 
fue de 74.06 ± 6.95 años (media ± desviación típica, SD). 
La severidad de la EA se evaluó con el MMSE, siendo la 
puntuación de los pacientes 18.06 ± 3.36 (media ± SD). 

La edad media de los 26 sujetos de control (9 varones y 
17 mujeres) incluidos en este estudio fue de 71.77 ± 6.38 
años (media ± SD). No existen diferencias significativas 
en la edad de ambos grupos (p = 0.1911, prueba de la t de 
Student). La puntuación del MMSE para los controles fue 
28.88 ± 1.18 (media ± SD). Todos los sujetos de control y 
los cuidadores de los pacientes con EA dieron su 
consentimiento para participar en el estudio. 

El registro de la actividad base de MEG se realizó con un 
magnetómetro de 148 canales (MAGNES 2500WH, 4D 
Neuroimaging) en una habitación magnéticamente aislada 
del Centro de Magnetoencefalografía Dr. Pérez-Modrego 
de la Universidad Complutense de Madrid. Se adquirieron 
cinco minutos de señal de cada sujeto mientras éste 
permanecía tumbado en una camilla con los ojos cerrados 
con una frecuencia de muestreo de 678.19 Hz. A 
continuación, los registros se submuestrearon a 169.55 Hz 
y se seleccionaron para el análisis tramos de 10 s (1695 
muestras) libres de artefactos. Por último, las señales se 
filtraron digitalmente entre 1.5 Hz y 40 Hz. 

3. Métodos 
Esta sección presenta los métodos espectrales y no 
lineales aplicados al MEG, así como los posteriores 
análisis estadísticos utilizados para evaluar los resultados. 

3.1. Frecuencia mediana (fm) 

Se ha caracterizado el espectro de cada señal con la 
frecuencia mediana (fm) [6]. Para ello, se estimó la 
densidad espectral de potencia (DEP) como la 
transformada de Fourier de la función de autocorrelación 
de la señal a analizar. La fm resume de una manera simple 
la localización de la DEP. Se define como la frecuencia 
que comprende el 50% de la potencia de la DEP [6]. 
Teniendo en cuenta la banda de paso del filtro empleado 
en este estudio (1.5 Hz a 40 Hz), la fm se calculó como: 
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3.2. Entropía espectral (SpecEn) 

Se ha utilizado la entropía espectral (spectral entropy, 
SpecEn) para cuantificar el desorden del espectro de las 
señales [6, 14]. A partir de la DEP obtenida para cada 
canal y sujeto, se calculó una DEP normalizada (DEPn) 
de tal modo que ( )∑ = 1fDEPn . A continuación, se 
computó la entropía de Shannon de esta DEPn [6, 14]: 
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donde N representa el número de particiones tenidas en 
cuenta en el cálculo de SpecEn. Valores elevados de 
SpecEn indican que la señal presenta un espectro ancho y 

plano, mientras que una señal cuyo contenido espectral se 
concentra en una banda estrecha de frecuencias tendrá un 
valor bajo de SpecEn [14]. 

3.3. Complejidad de Lempel-Ziv (CLZ) 

Para evaluar la complejidad de las señales se ha usado la 
complejidad de Lempel-Ziv (CLZ). Esta técnica mide la 
complejidad de una secuencia temporal en el sentido de 
Kolmogorov [15] y es aplicable a señales biomédicas [9, 
13]. La CLZ se basa en el número de patrones distintos y 
su tasa de aparición a lo largo de una señal [15]. En 
primer lugar es necesario transformar la señal en una 
secuencia finita de símbolos mediante un proceso de 
cuantificación. Posteriormente, se cuenta el número de 
subsecuencias distintas [15]. Valores mayores de CLZ se 
asignan a secuencias más complejas [9]. El algoritmo 
detallado para el cálculo de la CLZ puede encontrarse en 
[9] o [13]. 

3.4. Entropía muestral (SampEn) 

Para evaluar la irregularidad de señales biomédicas se 
introdujo en 1991 la entropía aproximada (approximate 
entropy, ApEn) [16]. Esta medida se basa en la 
cuantificación de patrones repetidos dentro de una señal 
[16]. Sin embargo, la ApEn presenta un sesgo en el 
cálculo de la regularidad [17]. Para reducir este sesgo, la 
ApEn fue modificada para dar lugar a la entropía muestral 
(sample entropy, SampEn) [17]. Al igual que aquella, la 
SampEn cuantifica la regularidad de una serie temporal, 
con valores mayores asociados a mayor irregularidad. Es 
necesario fijar dos parámetros para calcularla: una 
longitud m, que determina el tamaño de los vectores 
comparados, y una ventana de tolerancia r, que suele 
normalizarse empleando la SD de la serie original. En 
este estudio, se estimó la SampEn con m = 1 y r = 0.25 
veces la SD de la señal [10, 17]. La implementación de la 
SampEn se encuentra detallada en [10]. 

3.5. Análisis estadístico 

En primer lugar, se comprobó la homocedasticidad y 
normalidad de las variables con las pruebas de Levene y 
de Kolmogorov-Smirnov, respectivamente. Puesto que se 
cumplieron ambas hipótesis, se empleó la prueba de la t 
de Student para verificar si las diferencias entre grupos 
eran significativas (α = 0.01). Mediante curvas 
características operativas del receptor (receiver operating 
characteristic, ROC) se evaluó la separación entre grupos 
ofrecida por cada método calculando los valores de área 
bajo la curva ROC (AROC). Este valor puede 
interpretarse como la probabilidad de que un enfermo de 
EA elegido al azar tenga un valor de fm, SpecEn, CLZ o 
SampEn menor que el correspondiente a un control 
seleccionado aleatoriamente. Por ello, un mayor AROC 
indica una separación entre grupos más robusta. 

Con el fin de estimar la precisión diagnóstica de cada 
método, se aplicó un análisis discriminante lineal (linear 
discriminant analysis, LDA) con un esquema de 
validación cruzada dejando uno fuera. Además, se utilizó 
el LDA para determinar si resultaba posible encontrar un 
modelo basado en la combinación de distintas variables 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

163



 

que pudiera mejorar la separación entre grupos de sujetos 
ofrecida por el uso de métodos individuales. Los 
resultados de la clasificación con LDA se recogen en 
términos de sensibilidad (proporción de pacientes con la 
EA para los que la prueba resulta positiva), especificidad 
(porcentaje de sujetos sanos correctamente identificados) 
y precisión (tasa total de sujetos bien clasificados). 

4. Resultados 
En este estudio, se han analizado épocas de actividad 
espontánea de MEG de 10 s de duración procedentes de 
36 pacientes con la EA y 26 sujetos de control mediante 
dos métodos espectrales y dos no lineales. Para realizar el 
análisis espectral, se calculó una DEP por canal y sujeto 
que se caracterizó mediante su fm y SpecEn. La CLZ y la 
SampEn se calcularon para cada época de MEG y los 
resultados se promediaron. Por lo tanto, para cada 
método, se obtuvo un único valor por canal y sujeto. Con 
el fin de reducir la dimensionalidad de los datos y 
simplificar el análisis, se calculó para cada sujeto la media 
de los 148 valores obtenidos para cada técnica. Por lo 
tanto, los análisis estadísticos se realizaron usando un 
valor medio de fm, SpecEn, CLZ y SampEn por sujeto. 

Los valores medios de fm, SpecEn, CLZ y SampEn fueron 
menores en los pacientes con la EA que en los sujetos de 
control. Las diferencias fueron significativas para la fm, 
SpecEn y CLZ (p < 0.0001, p = 0.0029 y p = 0.0008, 
respectivamente), mientras que en el caso de la SampEn 
se obtuvo p = 0.0214 > 0.01 (prueba de la t de Student). 

Las curvas ROC correspondientes a cada variable se 
muestran en la Figura 1, mientras que los valores 
asociados de AROC se recogen en la Tabla 1. Estos 
resultados sugieren que la fm es el método de análisis con 
mayor capacidad discriminatoria entre pacientes con la 
EA y sujetos de control. Esto se ve confirmado por los 
resultados obtenidos con un LDA con validación cruzada 
dejando uno fuera aplicado individualmente a cada 
variable. Estos resultados aparecen también la Tabla 1, 
donde se puede observar que la fm es la técnica que 
proporciona la mayor precisión (77.4%). 

Además de este análisis individualizado de la fm, SpecEn, 
CLZ y SampEn, estos resultados se introdujeron en un 
LDA con inclusión de variables por pasos para construir 
automáticamente un modelo que optimizase la 
diferenciación entre pacientes con la EA y sujetos de 
control. La primera variable seleccionada en el modelo 
fue la fm, ya que proporcionaba individualmente la mejor 
separación entre poblaciones. A continuación, la SampEn 
se introdujo en el mismo puesto que ofrecía una mayor 
capacidad discriminatoria que SpecEn o CLZ cuando se 
empleaba conjuntamente con fm. Finalmente, SpecEn y 
CLZ se dejaron fuera del modelo LDA debido a que no 
tenían información adicional útil para la clasificación. La 
variable resultante del modelo LDA (Y) se calcula como: 

Y = 0.5917·fm – 5.0062·SampEn – 0.1204.  (3) 

Los resultados de precisión, sensibilidad, especificidad y 
AROC obtenidos con este modelo basado en el LDA se 
muestran en las Tabla 1. Asimismo, la correspondiente 
curva ROC se representa en la Figura 1. Cabe destacar 
que este modelo proporciona una precisión menor 72.6% 
que la alcanzada por la fm (77.4%). Sin embargo, el 
AROC asociada al modelo LDA es mayor (0.845) que 
aquella de la fm (0.813), sugiriendo que la combinación de 
fm y SampEn es más robusta en la clasificación de los 
sujetos que el empleo aislado de un único método. Esto se 
debe a que el modelo LDA maximiza la diferencia entre 

      
  (a)               (b) 

Figura 1.  Curvas ROC para cada variable y para el modelo LDA basado en la fm y la SampEn. (a) Métodos espectrales (fm y SpecEn) y 
modelo LDA. (b) Métodos no lineales (CLZ y SampEn) y modelo LDA. 

 AROC Precisión Sensibilidad Especificidad

fm 0.813 77.4% 83.3% 69.2% 

SpecEn 0.761 62.9% 55.6% 73.1% 

CLZ 0.757 66.1% 61.1% 73.1% 

SampEn 0.663 59.7% 58.3% 61.5% 

Modelo 
LDA 0.845 72.6% 75.0% 69.2% 

Tabla 1. Valores de AROC, precisión, sensibilidad y 
especificidad obtenidos para cada método y para el modelo 
construido a partir de la selección de variables con LDA. 
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los valores medios de cada grupo a la vez que minimiza la 
varianza con respecto a estas medias, por lo que el AROC 
del modelo LDA aumenta. Además, debe considerarse 
que el AROC depende de la separación entre grupos que 
es posible lograr para todos los posibles umbrales de 
diferenciación, no sólo de la clasificación alcanzada en el 
punto de mayor precisión.  

5. Discusión y conclusiones 
Se han analizado registros de MEG de 36 pacientes con la 
EA y 26 sujetos de control con dos métodos espectrales 
(fm y SpecEn) y dos técnicas no lineales (CLZ y SampEn). 
Nuestros resultados indican que la EA se caracteriza por 
provocar una actividad magnética cerebral más lenta, más 
regular y menos compleja que aquella registrada en 
sujetos de control, con diferencias significativas para la 
fm, SpecEn y CLZ. Alteraciones similares a éstas han sido 
encontradas con anterioridad en señales de EEG y MEG 
de pacientes con la EA [3, 4, 6 – 11, 13]. 

Análisis previos del EEG en la EA han mostrado que el 
uso conjunto de técnicas espectrales y no lineales puede 
mejorar la clasificación de los pacientes [12]. Se ha 
encontrado también que una medida no lineal de 
sincronización complementa la información de un análisis 
espectral de potencia [11]. Los resultados de este trabajo 
muestran que la fm y la SampEn son medidas 
complementarias para clasificar el MEG de los pacientes 
de EA. A pesar de que el modelo LDA basado en estas 
variables proporcionó una menor precisión que el uso 
individual de la fm, el AROC del modelo fue mayor. Esto 
indica que los grupos están más separados en este último 
caso, y que la clasificación es más robusta. Este resultado 
confirma un estudio previo en el que se encontró que el 
uso conjunto de la fm y la ApEn, mejora la clasificación de 
las señales de MEG de pacientes con la EA [13]. Cabe 
destacar que las diferencias entre los resultados de este 
trabajo y [13] se deben a que el número de sujetos 
incluidos en este estudio es mayor que la cantidad de 
individuos participantes en [13], por lo que los resultados 
de ambos trabajos no son directamente comparables. 
Además, se decidió sustituir el método de la ApEn por la 
SampEn debido a las ventajas teóricas de este último [17]. 

En resumen, este trabajo muestra que los análisis 
espectrales y no lineales de la señal de MEG ofrecen 
información complementaria para diferenciar pacientes 
con la EA de sujetos de control. Estos resultados 
concuerdan con estudios previos [11 – 13]. No obstante, 
debe tenerse en cuenta que nuestro estudio está limitado 
por el tamaño de la base datos analizada. 
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Resumen 
En este estudio se ha estudiado la capacidad de la turbulencia 
wavelet (TW) para discriminar entre los ritmos 
magnetoencefalográficos (MEG) espontáneos de 20 enfermos de 
Alzheimer (EA) y 21 controles. La TW se calculó a partir de la 
descomposición proporcionada por la transformada wavelet 
discreta. Para obtener conclusiones espaciales precisas, la TW 
de los 148 sensores se promedió en cinco zonas cerebrales. Los 
resultados obtenidos revelaron que la TW obtenía valores 
significativamente mayores (p < 0.05) para los enfermos que 
para los controles en todas las zonas. Asimismo, se observó que 
los pacientes con EA mostraban una variabilidad ligeramente 
superior en la evolución de la TW que los controles. Estos 
resultados sugieren que la EA lleva asociada una disminución 
significativa de la irregularidad en la actividad MEG base, en 
términos de una mayor relación en su contenido espectral. 
Además, la variabilidad de la TW puede aportar información 
complementaria a los valores medios, por lo que puede ser útil 
para incrementar la precisión diagnóstica en la EA. 

1. Introducción 
La enfermedad de Alzheimer (EA) es la demencia más 
común en el mundo occidental, donde representa entre el 
50% y el 60% de todos los casos diagnosticados [1]. A 
este hecho hay que añadir que su diagnóstico es complejo. 
Típicamente, se realiza en base a las recomendaciones del 
Nacional Institute of Neurological and Communicative 
Disorders and Stroke – Alzheimer’s Disease and Related 
Disorders Association (NINCDS-ADRDA) [2]. Se lleva a 
cabo un estudio del historial médico del paciente y se 
realizan exámenes físicos, psiquiátricos y neurológicos, 
que se complementan con pruebas de neuroimagen [3]. 
No obstante, la precisión es relativamente baja, con una 
sensibilidad de un 81% y una especificidad del 70%, 
aproximadamente. La confirmación definitiva sólo se 
puede realizar tras analizar muestras cerebrales [3]. 

A pesar de este hecho, es recomendable realizar una 
identificación precoz y precisa. Los tratamientos actuales 
son más efectivos si se empiezan a administrar en las 
fases iniciales de la enfermedad [4]. Asimismo, un 
diagnóstico temprano es importante en el caso de 
intervenciones no-farmacológicas, ya que permite 
desarrollar estrategias para paliar los efectos de la EA [5]. 
Por lo tanto, se puede concluir que es necesario buscar 
nuevos marcadores. En este sentido, el análisis de la 
actividad electroencefalográfica (EEG) y 

magnetoencefalográfica (MEG) puede ser útil. La EA es 
una demencia cortical, por lo tanto es razonable suponer 
que estos registros reflejen los déficits anatómicos y 
funcionales producidos en la corteza cerebral. 

Las señales EEG y MEG son generadas por las 
oscilaciones sincronizadas de las neuronas piramidales. 
Sin embargo, reflejan características ligeramente 
diferentes [6]. La actividad EEG de superficie se ve 
mucho más distorsionada por las conductividades del 
cráneo y del cuero cabelludo que los ritmos MEG [7]. 
Además, las estructuras extracerebrales producen un 
filtrado de las componentes de alta frecuencia [8]. De esta 
manera, es razonable plantear la hipótesis según la cual 
las señales MEG pueden proporcionar una visión más 
precisa de la actividad funcional de la corteza cerebral [8]. 

Se han detectado algunas alteraciones en la actividad EEG 
y MEG en pacientes con EA moderada y severa [9],[10]. 
Mientras que los patrones EEG han sido ampliamente 
analizados [9],[10], sólo unos pocos estudios se han 
centrado en los registros MEG [10]. Los estudios con 
señales MEG han revelado que la EA produce una 
lentificación de los ritmos cerebrales, tras aplicar diversos 
parámetros espectrales [11]−[14]. También se ha descrito 
una pérdida de irregularidad [14]−[16] y de complejidad 
[17]. Estudios que analizaron las conexiones funcionales 
han encontrado una pérdida de coherencia [11] y un 
descenso del nivel de sincronización en determinadas 
bandas de frecuencia [10]. De manera similar, se ha 
encontrado que la EA está caracterizada por alteraciones 
específicas en las interacciones neuronales de corta y 
larga distancia en varias bandas de frecuencia [18]. 

Los métodos anteriores no suelen tener en cuenta la 
evolución temporal de los parámetros. No obstante, los 
registros de la actividad electromagnética cerebral no son 
estacionarios [19]. Por lo tanto, puede ser adecuado 
utilizar esquemas que permitan evaluar su evolución 
temporal. En este sentido, en el presente estudio se ha 
analizado la capacidad de un parámetro basado en la 
transformada wavelet discreta (DWT) para caracterizar 
los ritmos MEG en la EA. Inicialmente, se calculó la 
DWT en varias ventanas temporales para obtener una 
evolución temporal del espectro wavelet de los registros 
MEG. A partir del mismo se evaluó la turbulencia wavelet 
(TW) para analizar el grado de similitud de los espectros 
wavelet adyacentes y obtener una medida indirecta de la 
irregularidad de las señales MEG. 
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2. Materiales y métodos 

2.1. Sujetos y registros MEG 

En el estudio participaron 20 pacientes (7 hombres y 13 
mujeres, edad = 73.1 ± 8.7 años, media ± desviación 
estándar DE) de la Asociación de Familiares de Enfermos 
de Alzheimer de Madrid y 21 voluntarios sin problemas 
cognitivos (9 hombres y 12 mujeres, edad = 70.3 ± 7.1 
años, media ± DE). Todos los enfermos cumplían los 
criterios de EA probable de la NINCDS-ADRDA [2]. Su 
déficit cognitivo se evaluó con el test Mini-Mental State 
Examination (MMSE). Los enfermos alcanzaron una 
puntuación media de 17.9 ± 3.9, mientras que los 
controles obtuvieron una puntuación de 29.1 ± 1.0. No se 
observaron diferencias significativas en la edad media de 
ambos grupos (p > 0.05, test U de Mann-Whitney). 
Asimismo, los enfermos de Alzheimer y los controles no 
estaban tomando ningún tipo de medicación que pudiera 
afectar al sistema nervioso central. Finalmente, es de 
notar que todos los controles y los cuidadores de los 
enfermos dieron su consentimiento para participar en el 
estudio, que fue aprobado por el comité ético del centro. 

De los 41 sujetos se registraron 5 minutos de actividad 
MEG espontánea. Para ello se empleó un magnetómetro 
de 148 canales (MAGNES 2500 WH, 4D Neuroimaging) 
situado en una sala aislada magnéticamente del Centro de 
Magnetoencefalografía Dr. Pérez-Modrego de la 
Universidad Complutense de Madrid. Los registros MEG 
se adquirieron a 678.54 Hz, con los sujetos relajados, 
despiertos y con los ojos cerrados. Inicialmente, se aplicó 
un filtro hardware entre 0.1 y 200 Hz, así como un filtro 
de ranura a 50 Hz para eliminar la interferencia de la red 
eléctrica. Cada registro se procesó con un filtro anti-
solapamiento y se submuestreó por un factor 4 para 
reducir la longitud de la señal. A continuación, se 
seleccionaron una media de 26.4 ± 5.5 segmentos de 10 s 
libres de artefactos por canal y sujeto. Antes de realizar la 
descomposición wavelet, cada señal MEG se procesó con 
un filtro software entre 0.5 y 70 Hz. 

2.2. Definición de la turbulencia wavelet 

Los registros de la actividad electromagnética cerebral no 
son estacionarios [19]. Para poder caracterizarlos de 
manera precisa, es necesario emplear técnicas de análisis 
que sean capaces de reflejar la evolución temporal de sus 
propiedades. En este sentido, las señales MEG se han 
analizado mediante la DWT. Ésta es una técnica de 
análisis tiempo-frecuencia o tiempo-escala que permite 
analizar la variación temporal de los parámetros. La DWT 
proporciona una representación no redundante de la señal. 
Sus valores son los coeficientes de la serie wavelet, que 
representan la señal de una forma sencilla y permiten 
realizar una estimación directa de la potencia en cada 
nivel de descomposición [20]. Una ventaja respecto a 
otras técnicas de análisis tiempo-frecuencia, como la 
transformada corta de Fourier, consiste en que la DWT 
proporciona simultáneamente buena resolución temporal 
a altas frecuencias y buena resolución en frecuencia con 
registros de larga duración [20]. 

Para calcular la TW, inicialmente cada señal MEG de 10s 
(M=1696 muestras), se dividió en segmentos sin 
solapamiento de 0.5 s (L=84 muestras). En cada intervalo 
temporal, i (i=1,…, NT, con NT=M/L), se calculó la DWT 
hasta nivel 5 con una función wavelet madre Daubechies 
de orden 4. De esta manera, se aseguró que en el último 
nivel de descomposición había por lo menos un 
coeficiente. Si se denomina x[n] (n = 0,…, M-1) a la señal 
original, la expansión wavelet que proporciona la DWT 
hasta el máximo nivel de descomposición, J=log2(L), 
será, 
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Donde ψj,k[n] es la función wavelet asociada a los 
coeficientes wavelet de detalle de nivel j (C(i)[j,k], 
j=1,…,J) y ϕJ,k[n] es la función de escalado asociada a los 
coeficientes wavelet de aproximación de nivel J 
(C(i)[J+1,k]). 

Para estudiar cómo se distribuye la potencia en el plano 
tiempo-escala, se calculó el espectro wavelet , también 
denominado varianza wavelet [21]. Básicamente, 
constituye una descomposición de la potencia de la señal 
en componentes aditivas que representan la contribución 
de cada una de las escalas [21]. 
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Con L’j=(L’-2)⋅(1-1/2j), donde L’ es la longitud del filtro 
wavelet y x representa el entero más pequeño mayor o 
igual que x. La magnitud anterior se normalizó en cada 
intervalo temporal para obtener un espectro wavelet 
normalizado. 
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( )[ ]jS i
n  define una distribución de probabilidad, cuya 

evolución temporal viene dada en NT instantes. A partir de 
este parámetro es posible aplicar diversos métodos para 
analizar la irregularidad de las señales MEG de manera 
indirecta [16]. En este sentido, a partir del espectro 
wavelet calculado se estimó la TW. Este parámetro 
permite cuantificar los cambios en el contenido espectral 
de una señal a lo largo del tiempo [22]. Su cálculo se basa 
en evaluar el espectro wavelet en el plano tiempo-escala. 
A continuación, se comparan los espectros wavelet 
adyacentes mediante el coeficiente de correlación [22]. 

( ) ( )[ ] ( )[ ][ ] ,1,,1,, 1 −== +
T

i
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i
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i NijSjSTW Kρ  (4) 
ρ[⋅] denota la operación del cálculo del coeficiente de 
correlación. Típicamente, la definición de la turbulencia 
espectral se ha basado en al medida del coeficiente de 
correlación de Pearson [22]. No obstante, si los espectros 
de potencia no se ajustan a una distribución normal, 
puede que sea más conveniente aplicar otras correlaciones 
no paramétricas. 
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Por último, para resumir la evolución de la TW se 
calcularon el promedio temporal, <TW>, y la desviación 
estándar, DE[TW] de la serie temporal obtenida con los 
coeficientes. <TW> representa el nivel medio de similitud 
en el contenido espectral de ventanas consecutivas. Por 
otro lado, DE[TW] es un indicador de la variabilidad de la 
TW en torno al valor medio [22]. 

Todos los cálculos fueron realizados con el paquete 
software Matlab (versión 7.0; Mathworks, Natick, MA). 

2.3. Análisis estadístico 

Inicialmente, se estudió la distribución de los datos. Tras 
el análisis descriptivo, los valores modificados con una 
transformación logarítmica cumplieron las suposiciones 
paramétricas. A continuación, se analizó la significación 
estadística de la TW promediada en cinco zonas, que 
aparecen en la Figura1, mediante un análisis ANOVA 
univariante con contrastes eliminando el efecto de la edad 
(α=0.05). Finalmente, se estudió la capacidad de 
clasificación de la TW mediante un análisis discriminante 
lineal con validación cruzada dejando uno fuera. 

Todos los análisis estadísticos se llevaron a cabo con el 
software SPSS (versión 14.0; SPSS Inc, Chicago, Ill). 

3. Resultados y discusión 
Se calculó el espectro wavelet de los segmentos de 10 s, 
tomando ventanas de 0.5 en cada uno de los 148 sensores. 
A partir de los espectros se calculó la evolución temporal 
de la TW en cada canal, que se promedió en cinco zonas 
cerebrales. En cada zona, se estimaron la <TW> y la 
DE[TW]. La significación estadística se evaluó mediante 
análisis ANOVA univariantes con contrastes sin el efecto 
de la edad, mientras que la capacidad de clasificación se 
estudió con un análisis discriminante lineal con validación 
cruzada dejando uno fuera. 

La Tabla 1 recoge los valores medios y las desviaciones 
estándar de la TW para cada grupo, junto con los p-
valores y los estadísticos de clasificación 
correspondientes. Se aprecia como los enfermos muestran 
unos valores significativamente mayores que los controles 
en todas las zonas (p < 0.05). Este resultado indica que el 
contenido del espectro wavelet de los enfermos sufre 
menos cambios que el de los controles y, por lo tanto, los 
pacientes con EA sufren un aumento significativo en la 
regularidad de su actividad MEG. Las diferencias son más 
acusadas en las zonas posterior y lateral derecha, lo cual 
coincide con la pérdida de irregularidad observada con 
varias entropías espectrales tras analizar la actividad 
MEG espontánea de pacientes con EA [16]. Asimismo, se 
ha indicado una disminución global de la irregularidad de 
los ritmos MEG en la EA en estudios que aplicaron la 
entropía espectral [14] y parámetros no lineales [15],[23]. 

En relación a los estadísticos de clasificación, la TW en la 
zona lateral derecha es la que obtiene la máxima precisión 
del 85.4% (70.0% sensibilidad, 100.0% especificidad). 
Para analizar si se podía aprovechar la variabilidad del 
parámetro para aumentar la precisión, se construyó un 
modelo discriminante no sólo con <TW>, sino también 

con DE[TW]. De esta manera, se pudo aprovechar la 
mayor variabilidad en la evolución de la TW que 
presentaban los pacientes para aumentar la precisión un 
9.7% en la zona central (70.7% precisión, 65.0% 
sensibilidad, 76.2% especificidad). La combinación de 
diferentes características para aumentar la precisión a la 
hora de caracterizar la actividad MEG espontánea en la 
EA se ha analizado en un estudio reciente [23]. Se 
comprobó que al generar un modelo discriminante con 
parámetros lineales (frecuencia mediana) y no lineales 
(entropía aproximada) la precisión en la clasificación 
aumentaba un 4.9% (80.5% precisión, 80.0% sensibilidad, 
81.0% especificidad), respecto a lo que conseguían los 
parámetros individualmente. Una ventaja de nuestro 
método consiste en que tiene en cuenta tanto las 
características temporales como las espectrales de las 
señales MEG. Por lo tanto, es posible obtener una 
descripción alternativa de la dinámica cerebral en la EA, 
así como una estimación más precisa de los parámetros. 

Finalmente, es de notar que este estudio tiene ciertas 
limitaciones. En primer lugar, aunque la población 
estudiada es suficiente para obtener conclusiones sobre el 
potencial del método, habría que aumentar la base de 
datos para que fueran más generales, incluyendo sujetos 
que sufrieran de otras enfermedades neurodegenerativas. 
También sería conveniente realizar un análisis sobre las 
fuentes que han generado la actividad MEG analizada, 
para identificar de manera precisa las regiones anatómicas 
del cerebro implicadas en las alteraciones descritas. 
Asimismo, sería interesante utilizar otro tipo de funciones 
madre wavelet y esquemas de análisis tiempo-frecuencia. 

4. Conclusiones 
El presente trabajo describe la aplicación de un parámetro 
basado en la DWT, la TW, para caracterizar la actividad 
MEG espontánea de enfermos de Alzheimer y sujetos de 
control. Los resultados indican que la EA lleva asociada 
una pérdida significativa en la irregularidad de la 
actividad MEG espontánea, en términos de un contenido 
del espectro wavelet más regular. Asimismo, la 

 

Figura 1. Diagrama con los sensores MEG agrupados en 5 
zonas: anterior, central, lateral derecha, lateral 

izquierda y posterior 
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variabilidad de la TW para los enfermos de Alzheimer fue 
mayor que para los controles, lo que se pudo aprovechar 
para aumentar la precisión en la clasificación. El uso de 
técnicas de análisis tiempo-frecuencia es adecuado para 
caracterizar la dinámica de registros no estacionarios, 
como el MEG, ya que la variabilidad de los parámetros 
puede ofrecer información complementaria a la que 
proporciona la media temporal. 
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Controles Enfermos de 
Alzheimer

Análisis 
estadístico

Análisis de clasificación Zona 
(Media ± DE) (Media ± DE) p-valores Sensibilidad (%) Especificidad (%) Precisión (%) 

Anterior 0.483 ± 0.094 0.630 ± 0.122 0.0008323 70.0 95.2 82.9 
Central 0.451 ± 0.073 0.524 ± 0.119 0.0340904 45.0 76.2 61.0 
Lateral derecha 0.453 ± 0.042 0.568 ± 0.116 0.0007317 70.0 100.0 85.4 
Lateral izquierda 0.470 ± 0.047 0.583 ± 0.120 0.0012268 60.0 90.5 75.6 
Posterior 0.441 ± 0.049 0.561 ± 0.108 0.0001237 70.0 81.0 75.6 

Tabla 1. Valores de <TW> para cada grupo promediados en cada región, junto con los p-valores y los estadísticos de 
clasificación obtenidos con validación cruzada. 
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Resumen 

En el mecanismo de síntesis de una proteína, la transcripción 

del ADN en ARN mensajero se inicia con la unión de los  

factores de transcripción con el promotor. En este trabajo, se 

propone un método de detección de los puntos de unión a un 

factor de transcripción (TFBS) mediante una medida de 

incertidumbre paramétrica (entropía de Rényi). Ésta se realiza 

a partir de la estimación de la probabilidad de aparición de 

cada símbolo, sin hacer ningún tipo de representación numérica  

de los nucleótidos. Se obtienen valores indicadores de la 

efectividad del método en forma de curvas ROC mostrando 

detección de ABF1 y ROX1 tanto para secuencias aleatorias 

como para secuencias reales, correspondientes al cromosoma I 

y XVI, del organismo  Saccharomyces cerevisiae. 

1. Motivación 

La genética molecular establece que la información 

contenida en un gen puede originar una proteína mediante 

los procesos de transcripción y traducción. La 

transcripción es el proceso de transmisión de información 

genética, inicialmente en forma de ácido 

desoxirribonucleico ADN, a ácido ribonucleico mensajero 

ARNm. Este proceso empieza mediante la unión del 

enzima ARN polimerasa y los factores de transcripción a 

la secuencia de nucleótidos donde se encuentra la 

señalización para iniciar la transcripción, comúnmente 

llamada promotor. Una vez unidas las diferentes 

moléculas con el promotor, se inicia la copia de una de las 

cadenas de ADN a ARNm.  En células eucariotas, la 

transcripción y la traducción no se encuentran 

directamente acopladas a consecuencia de la membrana 

nuclear que separa los dos procesos.  Por esta razón, el 

ARNm sufre de modificaciones a fin de permitir su salida 

del núcleo.  Una vez procesado, el ARNm se traduce a 

una secuencia de aminoácidos formando un polipéptido, 

siendo este proceso conocido como traducción. Estos 

polipéptidos o proteínas son los que constituyen las 

proteínas estructurales y los enzimas que controlan los 

procesos metabólicos de las células [1-2]. Un mismo 

factor de transcripción se puede unir a diferentes puntos 

de unión. Todas estas secuencias pueden ser diferentes 

entre sí. Por tanto, a consecuencia de la variabilidad 

intrínseca de las secuencias correspondientes a los puntos 

de unión, es difícil intentar establecer una única secuencia 

o secuencia consensus [3]. Por este motivo, cualquier 

método de detección de los puntos de unión dentro de una 

secuencia de ADN, debe tener en cuenta la variabilidad de 

estos.   

La existencia de esta variabilidad en las secuencias 

dificulta su detección y ha originado varios esfuerzos de 

investigación. En el campo de detección de patrones en 

biosecuencias, se han propuesto diferentes métodos 

probabilísticos, determinísticos y numéricos [4].  Los 

métodos probabilísticos con puntuación de pesos se 

fundamentan con la teoría de la probabilidad y se 

caracterizan por la necesidad de ser entrenados para poder 

inferir en el descubrimiento de patrones.  Dentro de este 

método, el modelo más representativo corresponde a 

Position Weight Matrix (PWM). PWM se fundamenta en 

la probabilidad de aparición de cada símbolo en una 

posición concreta de un conjunto de entrenamiento, 

asumiendo independencia entre posiciones. Otros 

modelos asumen dependencia entre posiciones del punto 

de unión, Modelos Ocultos de Markov (HMM), y 

modelos basados en redes neuronales [5], [6], [7], [8].  

Los métodos deterministicos se basan en el ajuste de un 

determinada secuencia a un patrón determinado  [9], [10]. 

Otros métodos utilizan modelos multivariantes e 

información adicional al conjunto e incluso modelos 

dependientes del contexto [11]. La teoría de la 

información ha sido usada ampliamente en genética para 

visualizar la información contenida en un conjunto de 

secuencias de ADN, ARN, o secuencias de proteínas 

mediante el análisis de la frecuencia de las subunidades 

químicas que conforman las secuencias [12], [13], [14]. 

El objetivo de este trabajo es detectar los puntos de unión 

de los factores de transcripción mediante una medida 

basada en una entropía paramétrica. Esta medida se 

realiza de forma diferencial a partir del conocimiento a 

priori de un conjunto de puntos de unión y evitando una 

representación numérica de los nucleótidos. 

2. Materiales y Métodos 

A partir de un conjunto de entrenamiento, siendo este una 

matriz de secuencias alineadas donde existe evidencia de 

unión, se obtienen nuevos TFBS en una secuencia 

estudio, mediante la información del sistema asociada a la 

incertidumbre de la medida. A partir de la información 

contenida en dicha matriz, se realiza una medida del 

orden [15] dentro de una posición concreta. Se realiza la 
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hipótesis que cualquier secuencia nueva que se añada a la 

matriz de entrenamiento provocará una variación del 

orden del sistema. Si la secuencia problema corresponde a 

una secuencia aleatoria, aumentará el desorden en el 

sistema mientras que si la secuencia corresponde a un 

punto de unión, el sistema no se desordenará de forma 

significativa. 

La medida de la incertidumbre, y consecuentemente la 

medida del orden, depende del tipo de funcional que se 

considere para medirlas.  En este trabajo, proponemos la 

medida de incertidumbre mediante la entropía de Rényi.  

Al ser ésta una medida paramétrica de la incertidumbre, 

se extrae información adicional de la matriz de 

entrenamiento.  Permitiendo construir un detector, la 

sensibilidad del cual, podrá ser modulada mediante el 

parámetro asociado a la incertidumbre. 

2.1.   Base de datos 

Los resultados presentes en este trabajo provienen de un 

conjunto de secuencias de nucleótidos alineadas 

correspondientes al organismo Saccharomyces cerevisiae. 

Se caracteriza por ser el primer organismo eucariota que 

se tiene todo su genoma secuenciado.  Tiene alrededor de   

dieciséis millones nucleótidos, distribuidos en dieciséis 

cromosomas. En este trabajo, se ha considerado los 

puntos de unión reconocidos por las moléculas ROX1 y 

ABF1, tal y como se describe en la tabla 1,  

correspondientes a los cromosomas I y XVI.  La longitud 

de los cuales es de 948062 y 230208 nucleótidos  Las 

secuencias correspondientes a los puntos de unión se han 

obtenido de la base de datos TRANSFAC, http://www.gen-

regulation.com/pub/databases.html, mediante una librería en 

R automática y remota para la extracción de secuencias de 

ADN.  Finalmente, estas secuencias se alinean mediante 

MUSCLE [16], a fin de obtener los diferentes nucleótidos 

involucrados en cada posición. 

Tabla 1: Reconocedores con el correspondiente número de 

bases y secuencias alineadas 

2.2. Entropía de Rényi 

La medida del desorden de un sistema se puede realizar 

mediante la medida de la entropía de Rényi.  La entropía 

de Rényi [17] se considera una generalización de la 

entropía de Shannon.  Dada una variable aleatoria x con N 

estados posibles (x1, x2,…,xN) con una probabilidad por 

estado i dada por pi, la entropía de Rényi se define como, 

Donde q es real positivo y diferente a 1, definido como el 

orden de la entropía de Rényi.  Por un conjunto de estados 

equiprobables pi =1/N, se obtiene el valor máximo de la 

entropía Rényi. Al contrario sucede cuando un estado 

tiene probabilidad 1, tal como se define la incertidumbre, 

la entropía de Rényi es igual a 0.  La entropía de Rényi 

converge a la entropía de Shannon en el límite q � 1. A 

partir de la medida de la entropía se define la redundancia 

normalizada, R, como la medida del orden en un 

determinado sistema. 

 

La redundancia se normaliza respecto a la entropía 

máxima.  Si el orden del sistema aumenta, la redundancia 

aumenta. Si aumenta el desorden, disminuye la 

redundancia.  Para un conjunto de secuencias alineadas, la 

medida de la redundancia, Shannon o Rényi, dado una 

PWM concreta, proporciona información sobre la 

complejidad de la distribución de  los nucleótidos en la 

secuencia conservada. 

2.3. Detección de los TFBS  

A partir de las matrices de entrenamiento, se realiza una 

medida del orden en las diferentes posiciones del punto de 

unión mediante la entropía de Rényi, [18].  Los valores de 

la redundancia para posiciones muy variables toman 

valores cercanos a cero. Para posiciones muy ordenadas, 

la redundancia toma valores cercanos a la unidad. 

Mediante este principio, el algoritmo desarrollado realiza 

una comparación entre el perfil de redundancia de la 

matriz de entrenamiento y el perfil de redundancia de la 

matriz más la secuencia de estudio.  Esta comparación se 

realiza posición a posición, mediante el producto entre los 

perfiles, (3).   

Φ=Rmatriz·R[martiz + sec] 

Esta medida determina el orden del sistema cuando 

añadimos la secuencia de estudio. Se representa el perfil 

de redundancia como un vector n-dimensional, donde n 

corresponde al número de posiciones del punto de unión, 

en el espacio de redundancias, donde cada uno de los ejes 

corresponde a una posición el punto de unión.  Para cada 

uno de los vectores, se calcula la 2-norma respecto al 

origen de coordenadas (4).  

 

 

De esta forma cuantificamos el orden total del sistema 

cuando se añade una nueva secuencia. La norma 

correspondiente al vector de redundancias de la matriz de 

entrenamiento es la norma máxima para ese sistema. 

Cuando se añade una secuencia de estudio, la norma del 

vector de redundancias resultante será igual o inferior a la 

norma máxima.  Por tanto, cuando más cerca se encuentre 

el valor de la norma resultante respecto a la norma 

correspondiente a la matriz de entrenamiento, menos 

desorden habrá provocado la secuencia de estudio sobre la 

matriz de entrenamiento.  De esta forma, se tiene un 

índice que permite diferenciar entre una secuencia 

aleatoria y una secuencia correspondiente a un punto de 

unión.   

El método desarrollado basándose en el criterio definido 

anteriormente, se describe a continuación: 

ORGANISMO RECONOCEDOR  BASES SECUENCIAS 

ALINEADAS 

S. cerevisiae ROX1 12 20 

S. cerevisiae ABF1 37 22 
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1. Para cada posición de la matriz de entrenamiento, estimar la 

probabilidad de cada símbolo a partir de la frecuencia de 

aparición de éste. Se consideran los “missing values” 

mediante la esperanza de una variable discreta, Ωϵ{A,T,C,G}, 

con las probabilidades de cada nucleótido [19]. 

2. A partir de las estimaciones de probabilidad por posición, 

calcular del perfil de redundancia y ejecutar una corrección 

por muestra finita [20]. 

3. Repetir 1 y 2 considerando ahora la matriz de entrenamiento 

más la secuencia de estudio. 

4. Para cada uno de los perfiles de redundancia de la secuencias 

de estudio, calcular el producto entre los perfiles y la 

correspondiente norma. 

5. Calcular el p-valor de la medida respecto a la distribución 

nula de la norma.  Si p<α, consideramos que la secuencia 

corresponde a un punto de unión. 

3. Resultados 

En la figura 1 se observa la variabilidad de cada posición 

de la matriz de redundancia del factor de transcripción de 

ABF1 mediante el correspondiente perfil de redundancias 

para diferentes q. Se visualiza la dependencia de los 

perfiles entrópicos con q.  El parámetro de Rényi modula 

la amplitud y el número de posiciones de punto de unión.  

A medida que aumenta q, aumentamos el ruido en la señal 

de redundancias. Si disminuimos q, aumenta la 

atenuación de la misma. Por tanto, el perfil de 

redundancia de un factor de transcripción depende del 

parámetro de la entropía de Rényi, q. El q óptimo se 

obtiene asumiendo un compromiso entre el ruido que se 

incorpora a la señal de redundancia y la atenuación de la 

misma. La validación del detector se ha realizado 

mediante “Leave one-out cross validation”. Cada 

secuencia individual se utiliza como secuencia de test de 

un clasificador entrenado con las N-1 secuencias 

restantes. Para el escenario aleatorio, la distribución nula 

se obtiene de testear 1000 veces una secuencia aleatoria 

sobre N-1 secuencias restantes, así sucesivamente para 

cada una de las secuencias de la matriz de entrenamiento. 

Para el escenario real, la distribución se obtiene de testear 

las N-1 secuencias restantes sobre el cromosoma, I y XVI, 

correspondientes al factor de transcripción, ABF1 y 

ROX1, del S. cerevisiae, figura 2.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 1: perfiles de redundancia para ABF1 para diferente q. 

Se observa en la tabla 2 que el detector tiene un 

comportamiento diferente según el parámetro q. El mejor 

sistema de aprendizaje será aquel que produzca una 

mayor área por debajo de la superficie convexa, AUC, 

según el criterio que asumamos. Para valores pequeños de 

q, el número de posiciones del factor de transcripción que 

consideramos disminuye, pero el número de TP, true 

positive, y FP, false positive, aumenta. En cambio, a 

medida que aumentamos q, aumenta el número de 

posiciones y el número de FP, pero disminuye el TP. Por 

tanto, el parámetro q óptimo depende de las 

características del TFBS, que debe ser ajustado mediante 

validación cruzada.   

    Tabla 2: AUC para diferentes factores de transcripción 

En general, a medida que los valores de redundancia 

disminuyen, la q óptima tiene que ser suficientemente 

grande para evitar la pérdida de información a 

consecuencia de la atenuación de la señal de redundancia. 

Todo lo contrario sucede cuando los valores de 

redundancia se acercan a uno, entonces la q óptima tiene 

que ser pequeña para atenuar aquellas posiciones más 

variables. Por tanto, la q óptima se corresponde al 

compromiso entre el ruido y la atenuación de la señal de 

redundancias y se obtiene ajustándola mediante 

validación cruzada para cada factor de transcripción.    

4. Conclusión 

En este trabajo se ha presentado un método de detección 

de puntos de ligamiento de factores de transcripción 

(TFBS) basado en una medida entrópica y paramétrica 

sobre un conjunto de TFBS de entrenamiento. En 

particular se ha aplicado este método sobre el organismo, 

S. cerevisiae.  Los resultados sugieren que la medida 

propuesta extrae información adicional a la matriz de 

entrenamiento y mejora los resultados obtenidos en los 

detectores basados con la entropía de Shannon.  El 

parámetro de Rényi, q, se debe ajustar para cada TFBS, 

mediante validación cruzada.  En el proceso de 

optimización de q se obtienen las posiciones 

biológicamente relevantes en la secuencia de unión.   
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 SINTÉTICO REAL 

 ABF1 ROX1 ABF1 ROX1 

q=0.1 0.9843 0.9992 0.9251 0.9836 

q=0.5 0.9882 0.9992 0.9315 0.9833 

q=1.0 0.9892 0.9988 0.9238 0.9807 

q=2.0 0.9895 0.9989 0.8917 0.9773 
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Resumen 
Este estudio tiene como objetivo el análisis de métodos de 
extracción de características aplicados sobre señales de EEG 
procedentes del conjunto de datos III de la competición BCI 
2003. El método ganador de la competición se basa en wavelets 
de Morlet complejas para la extracción de características y 
emplea como clasificador el de Bayes. Este estudio propone 
cinco métodos de extracción de características (parámetros 
espectrales, transformada wavelet continua, transformada 
wavelet discreta, modelos autorregresivos y filtro adaptado) 
manteniendo el método de clasificación ganador. El criterio 
empleado en la competición para evaluar los métodos fue el 
máximo de la información mutua (MI) de la salida obteniendo el 
ganador un valor de 0.61 bit. Cuatro de los cinco métodos aquí 
propuestos mejoran ese valor de MI. En concreto, empleando 
parámetros espectrales se consigue un valor de 0.66 bit. 

1. Introducción 
Un sistema Brain Computer Interface (BCI) es aquel que 
monitoriza la actividad cerebral y traduce determinadas 
características, correspondientes a la intención del 
usuario, en comandos de control de un dispositivo. El 
método más empleado en BCI para registrar dicha 
actividad cerebral es el electroencefalograma (EEG), ya 
que se trata de una técnica portátil, de bajo coste, fácil de 
usar y no invasiva [1]. 

El EEG aporta gran variedad de señales útiles para el 
control de sistemas BCI: potenciales evocados visuales 
(VEP), potenciales P300, ritmos sensoriomotores µ y β y 
potenciales corticales lentos (SCP) [1]. Cuando se 
emplean P300 o VEP se habla de BCI exógeno, puesto 
que es un estímulo externo el que provoca una actividad 
característica en el EEG, mientras que si se emplean SCP 
o ritmos μ y β se habla de BCI endógeno, ya que depende 
de la capacidad del usuario para controlar la actividad 
EEG y es necesaria una etapa previa de entrenamiento [1]. 

En este estudio se trabaja con los ritmos µ y β, ya que las 
señales fueron recogidas durante la imaginación de 
movimientos de la mano derecha e izquierda. Estos ritmos 
(banda µ: 8-12 Hz, banda β: 16-24 Hz) presentan 
variaciones sobre la zona motora del córtex cerebral 
cuando se realiza o se imagina un movimiento [2]. En 
concreto, cuando el movimiento está relacionado con la 
mano derecha se produce una disminución de los ritmos 
en el hemisferio izquierdo y viceversa. Esta disminución 
de los ritmos se conoce como Event Related 

Desynchronization (ERD) y se observa en el hemisferio 
contralateral hacia el que se realiza el movimiento [3]. 

Para interpretar la intención del usuario a partir de la señal 
de EEG es necesario llevar a cabo dos etapas de 
procesado de señal: extracción de características y 
clasificación de dichas características. Los métodos de 
extracción realizan distintas combinaciones y 
transformaciones sobre la señal de EEG, de forma que las 
características obtenidas proporcionen la mayor capacidad 
discriminatoria posible. Por su parte, los métodos de 
clasificación asignan, mediante diferentes métodos 
estadísticos, cada conjunto de características con la clase 
a la que más probabilidad tiene de pertenecer. 

El método que resultó ganador del conjunto de datos III 
de la competición BCI 2003 utiliza en la etapa de 
extracción de características wavelets de Morlet 
complejas y emplea el clasificador de Bayes junto con un 
algoritmo de combinación temporal de la información 
para realizar la clasificación [3]. En este estudio se 
mantiene dicho algoritmo de clasificación y se analizan 
cinco métodos de extracción de características diferentes: 
parámetros espectrales a partir de la transformada de 
Fourier (FFT), transformada Wavelet Continua, 
transformada Wavelet Discreta, modelos autorregresivos 
y filtro adaptado. El objetivo es estudiar si estos métodos 
son capaces de mejorar el resultado de la competición. 

2. Señales EEG empleadas 
En este estudio se emplean las señales EEG 
proporcionadas en el conjunto de datos III de la 
competición BCI 2003 [4]. Dicho conjunto está formado 
por dos clases de intentos: en unos se imaginan 
movimientos de la mano derecha y, en otros, de la mano 
izquierda. Se recogen 3 canales bipolares sobre C3, Cz y 
C4 según el sistema internacional 10-20 [5]. 

Cada intento tiene una duración de 9 s, de los cuales los 
dos primeros son de relajación hasta que en el instante t = 
2 s suena un estímulo acústico indicando el comienzo del 
intento y se muestra una cruz en la pantalla. En el instante 
t = 3 s aparece una indicación en forma de flecha cuyo 
sentido indica al usuario el tipo de movimientos que tiene 
que imaginar (mano derecha o mano izquierda). 
Inmediatamente después se muestra una barra de 
realimentación que indica la calidad con que se está 
realizando el intento, ya que su longitud se obtiene a 
partir de parámetros AAR (Adaptive AutoRegressive 
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model) obtenidos para los canales C3 y C4 combinados 
con un análisis discriminante. 

Las señales están muestreadas a 128 Hz y filtradas entre 
0.5 y 30 Hz. Se proporcionan 140 intentos etiquetados (se 
indica a qué clase pertenece cada intento) para 
entrenamiento y 140 intentos sin etiquetar para 
validación. Cada uno de los grupos contiene el mismo 
número de intentos de cada clase. 

El objetivo de la competición es proporcionar un valor de 
salida para cada instante de tiempo, de forma que el signo 
indique la clase (positivo para derecha, negativo para 
izquierda) y la magnitud refleje la probabilidad de que la 
estimación sea correcta en un rango entre 0 y 1 (más 
probable cuanto más cercano a 1). 

3. Métodos de extracción de características 

3.1. Método ganador: wavelet Morlet compleja 

Este método emplea una wavelet de Morlet compleja 
cuyos parámetros f y ω0 definen el valor de escala s(f) y, 
por tanto, la frecuencia en la que se centra el espectro de 
la wavelet, así como su anchura. 
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Se emplean dos wavelets, una en la banda μ (f = 10 Hz, ω0 
= 10) y otra en la banda β (f = 22 Hz, ω0 = 6), que actúan 
como filtros gaussianos en el dominio de la frecuencia. La 
característica utilizada es la amplitud instantánea de la 
convolución de dichas wavelets, escaladas por s y 
desplazadas τ, con las señales de los canales C3 y C4. Por 
tanto, el vector de características a(t) está formado por 
cuatro elementos. 

 , ( )
1( , ) || ( )* ( ) ||s fW τ f C t
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4C
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3.2. Características espectrales a partir de la FFT 

La idea en la que se basa este método es obtener las 
características a partir de diferentes parámetros 
espectrales de la densidad espectral de potencia (PSD). 
Por ejemplo, se calculan los momentos espectrales de la 
PSD de primer y segundo orden definidos a continuación: 
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Se forma un vector de cuatro características con los dos 
momentos espectrales calculados para los canales C3 y C4: 

  (5) 3 34 T
1 1 2 2( ) [ ]C CCt M M M M=    a 4C

También se calcula la potencia en las bandas μ (8-12 Hz) 
y β (16-24 Hz) como el área bajo la PSD en dichas 

bandas. Se forma un segundo vector de cuatro 
características de la forma: 

 
3 4 3 4

T( ) [ ]C C C Ct P P P Pμ μ β β=     a  (6) 

Por último, se crea un tercer vector de características 
combinando los momentos y las potencias. Para no tener 
un número de características elevado [6], en lugar de 
emplear potencias absolutas se emplean diferencias de 
potencias en cada banda. De esta forma el vector está 
formado por seis características: 

  (7) 3 34 4

3 4 3 4

T
1 1 2 2( ) [ ( ) ( )]C CC C

C C C Ct M M M M P P P Pμ μ β β= −  a −

3.3. Transformada Wavelet Continua 

La Transformada Wavelet Continua (CWT) de una señal 
real c(t) se define como la convolución de la señal con la 
wavelet conjugada, desplazada y escalada. 
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Las características se obtienen como la amplitud 
instantánea de la CWT para los canales C3 y C4 
empleando una wavelet en la banda μ (centrada en f μ = 
10 Hz) y otra en la banda β (centrada en la banda f β = 22 
Hz). El vector resultante se muestra a continuación donde 
sμ y sβ son los valores de escala correspondientes a cada 
wavelet (relacionados con el inverso de la frecuencia en la 
que están centradas): 

  (9) 
3 4 3 4

T( ) [ ( , ) ( , ) ( , ) ( , )]C C C Ct W s t W s t W s t W s tμ μ β β=       a

Se han empleado diferentes tipos de wavelets, entre ellas: 
Morlet compleja, complex frequency biorthogonal-spline, 
Shannon compleja, sombrero mexicano, gaussiana 
compleja, Daubechies y symlets. 

3.4. Transformada Wavelet Discreta 

La Transformada Wavelet Discreta (DWT) realiza la 
descomposición de una señal en dos bandas de frecuencia, 
una entre 0 y fs/4 y otra entre fs/4 y fs/2. Este proceso se 
puede repetir en la primera banda dividiendo esta entre 0 
y fs/8 y entre fs/8 y fs/4. Las señales que se emplean en el 
estudio están muestreadas a fs = 128 Hz, por lo que con un 
nivel de descomposición igual a 3 obtenemos 4 bandas de 
frecuencia: (0-8 Hz), (8-16 Hz), (16-32 Hz) y (32-64 Hz). 
El ritmo μ se encontraría dentro de la segunda banda 
(coeficientes detalle nivel 3: CD3), mientras que el ritmo β 
estaría dentro de la tercera (coeficientes detalle nivel 2: 
CD2). Sin embargo, estas bandas no sólo contienen dichos 
ritmos sino que abarcan un rango más amplio de 
frecuencias.  

El vector de características se forma mediante los 
coeficientes correspondientes a las dos bandas de interés 
obtenidos para los canales C3 y C4: 

  (10) 
3 4 3 4

T
3, 3, 2, 2,( ) [ ( ) ( ) ( ) ( )]C C C Ct CD t CD t CD t CD t=       a
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Se han empleado diferentes tipos de wavelets, entre ellas: 
Daubechies, symlets, coiflets, Meyer discreta, 
biortogonales y biortogonales inversas. 

3.5. Modelos autorregresivos 

Los modelos autorregresivos (modelos AR) son modelos 
paramétricos que describen la muestra actual como una 
combinación de las p muestras anteriores más un término 
de error: 

  (11) 
1

( ) ( ) ( )
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i
i

c t k c t i e t
=

= − +∑

Cuando los coeficientes ki no son constantes sino que 
varían con el tiempo, ki(t), se habla de modelos AR 
adaptativos (AAR). 

Estos coeficientes se estiman para los canales C3 y C4 
mediante diferentes algoritmos. En el caso del modelo AR 
se emplean los algorimos de Burg, covarianza y 
covarianza modificada variando el orden del modelo (p = 
2, 3 y 4). Para el modelo AAR se han empleado 3 
algoritmos de estimación (detallados en [7]): LMS (Least 
Mean Squares), LMS adaptativo y RLS (Recursive Least 
Squares), variando tanto el orden del modelo (p = 2, 3 y 
4) como el coeficiente de actualización (UC = 0.005 y 
0.008). Los vectores de características resultantes tienen 
longitud 2p y se muestran a continuación: 

  (12) 3 3 3 4 4 4 T
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p  (13) 3 3 3 4 4 4 T
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3.6. Filtro adaptado 

Este método se basa en obtener, a partir del estudio de las 
señales de entrenamiento, un modelo parametrizado del 
ritmo μ presente en las señales [8]. Para ello se estudian 
las señales de entrenamiento en las que se encuentra 
presente el ritmo μ, es decir, el canal C3 en intentos de 
clase izquierda y C4 en los de derecha, puesto que el ritmo 
μ se suprime en el hemisferio contralateral hacia el que se 
imagina el movimiento. Para dichas señales se localiza la 
frecuencia fundamental del ritmo μ, y se extraen los 
segmentos de 1 s de duración que obtienen la máxima 
correlación cruzada con un seno a dicha frecuencia. Estos 
segmentos se promedian y se analiza su espectro que está 
formado por tres componentes: un pico fundamental y dos 
armónicos. Se calculan sus amplitudes (Am) y fases ( mφ ) 
y para crear una plantilla del ritmo μ, donde N = 3 y fF es 
la frecuencia fundamental: 
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Como característica se emplea la raíz cuadrada del valor 
máximo de la convolución circular de la plantilla del 
ritmo μ con la señal EEG de los canales C3 y C4. Por 
tanto, el vector de características está formado por dos 
elementos: 

 
3

T( ) [ max( ) max( )]Ct CC CC=   a

4. Método de clasificación 
La clasificación de todos los grupos de características 
formados a partir de los diferentes métodos de extracción 
se ha llevado a cabo mediante el clasificador de Bayes tal 
y como lo plantean los autores del método ganador [3]. Se 
asume una distribución gaussiana de 4 dimensiones para 
todo instante de tiempo, como se muestra en (16) donde 

y
tμ  y y

t∑ son las medias y matrices de covarianza de las 

dos clases { },y L R∈ : 
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La clasificación en un instante de tiempo t se obtiene 
mediante el clasificador de Bayes. Sin embargo, la 
clasificación final en un instante t0 incorpora información 
de todos los instantes anteriores (t ≤ t0) (17), empleando 
un valor de potencia discriminativa, ωt, obtenido a partir 
del error de Bayes mediante el límite de Chernoff: 
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Finalmente, se adapta el modelo a los requisitos de la 
competición para tener un valor de salida  entre -1 y 1. 

0t
y

5. Resultados 
El criterio establecido en la competición para evaluar el 
conjunto de datos III fue el máximo de la información 
mutua (MI). El método ganador obtuvo un valor máximo 
de MI de 0.61 bit. Se escoge como criterio la MI ya que, a 
diferencia de la tasa de error, esta tiene en cuenta no sólo 
el signo de la salida (clase estimada) sino también su 
magnitud (calidad de la estimación). 

Para comparar los 5 métodos de este estudio y el método 
de la competición se ha empleado este mismo criterio. En 
la Tabla 1 se muestran los resultados obtenidos por el 
método ganador (implementado en este estudio) y por la 
mejor implementación (mejor valor de MI) de cada 
método propuesto en este trabajo cuando se proporciona 
un valor de salida por cada muestra (cada 7.81 ms). 
Análogamente, la Tabla 2 muestra los resultados cuando 
se da un valor de salida cada 8 muestras (cada 62.5 ms) 
Además del máximo de la MI, se pueden comparar la tasa 
de error mínimo, el tiempo de clasificación (instante en el 
que se alcanza el valor máximo de MI) y el tiempo de 
análisis empleado para la extracción y clasificación de 
todas las señales pertenecientes al conjunto de datos III. 

6. Discusión y conclusiones 

4C  (15) 

A partir de las tablas se observa que todos los métodos 
analizados excepto la DWT son capaces de mejorar el 
resultado de la competición. Además, la DWT obtiene la 
tasa de error más alta y es bastante superior a la del 
método ganador. Sin embargo, empleando características 
espectrales se mejoran tanto la MI como el tiempo de 
clasificación, manteniéndose igual la tasa de error 
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mínima. Mediante la CWT se obtienen resultados 
similares a los de la competición, aunque mejorando un 
poco el valor de MI. Los modelos AR consiguen mejorar 
la MI, aunque sube un poco el error y el valor máximo de 
MI se alcanza casi al final del intento. Con el método del 
filtro adaptado además de obtener un máximo de MI 
mayor que el de la competición, este valor se alcanza 
antes, por lo que mejora también el tiempo de 
clasificación. Aunque la tasa de error no mejora, este 
método resulta interesante por el menor tiempo de análisis 
que requiere. 

A lo largo de este estudio se ha analizado la capacidad de 
diferentes métodos para extraer características que 
permitan discriminar señales relacionadas con dos tipos 
de movimiento. Se han analizado desde características 
sencillas, como son los parámetros espectrales, hasta 
métodos más complejos e innovadores como los métodos 
AAR o el filtro adaptado. El mejor resultado lo consigue 
el método más sencillo, donde se emplean características 
espectrales, pero resulta interesante también el uso del 
filtro adaptado ya que requiere muy poco tiempo 
computacional. La MI y el error obtenido por ambos 
métodos y por el ganador se muestran en la Figura 1. 

 
Figura 1. Evolución temporal de la MI (línea continua) y tasa de 

error (línea punteada) para el método ganador (negro),las 
características espectrales (azul) y el filtro adaptado (rojo) 

Como líneas futuras resultaría interesante combinar este 
análisis de métodos de extracción con un estudio de 
diferentes métodos de clasificación, y realizar una 
comparación cruzada entre ellos para encontrar la 
combinación de métodos que mejor realice la 
clasificación. 
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 Método 
ganador 

Características 
espectrales (pot 
bandas μ y β) 

CWT 
(Morlet 

cmor2-1) 

DWT 
(db10) 

AR/AAR 
(Covarianza, 

p=3) 

Filtro 
adaptado 

Tamaño segmento (s) 0.50 0.50 1.00 1.00 0.25 0.25 
Máx. MI (bit) 0.6118 0.6586 0.6209 0.5635 0.6326 0.6239 

Mín. ERR (%) 10.7143 10.7143 10.7143 14.2857 12.8571 11.4286 
Tpo. clasificación (s) 7.4375 7.3125 8.0234 8.4688 8.9297 7.1875 

Tpo. análisis (s) 233.0942 779.1795 354.5062 740.2119 273.3605 134.7727 

Tabla 1. Resultados obtenidos por cada método proporcionando una tasa de salida de 7.81 ms 

 Método 
ganador 

Características 
espectrales (pot 
bandas μ y β) 

CWT 
(Morlet 

cmor2-1) 

DWT 
(dmey) 

AR/AAR 
(Burg, p=4) 

Filtro 
adaptado 

Tamaño segmento (s) 0.50 0.50 1.00 1.00 0.25 0.25 
Máx. MI (bit) 0.6084 0.6592 0.6199 0.5852 0.6351 0.6248 

Mín. ERR (%) 10.7143 10.7143 10.7143 14.2857 11.4286 11.4286 
Tpo. clasificación (s) 7.3750 7.2500 7.9375 8.0000 8.9375 7.1250 

Tpo. análisis (s) 27.6417 97.3853 43.7144 186.5454 41.7786 17.9877 

Tabla 2. Resultados obtenidos por cada método proporcionando una tasa de salida de 62.5 ms 
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Resumen 
En este estudio se evalúan distintos algoritmos de 
reconocimiento de patrones para la clasificación de 
características extraídas del electroencefalograma en sistemas 
Brain Computer Interface (BCI). Partiendo de las 
características extraídas con wavelets Morlet del algoritmo 
ganador de la competición BCI 2003 (conjunto de datos III) se 
comparan los clasificadores k-vecinos más cercanos, regresión 
logística, redes neuronales y modelos de mezclas gaussianas. 
Además, se completa el estudio con la implementación del 
estimador del determinante de la covarianza mínimo para el 
recorte de outliers. Así, la red neuronal función base radial con 
9 nodos en la capa oculta y con un recorte de las características 
del 40% consigue aumentar un 12.28% los resultados obtenidos 
por el método ganador, alcanzando una información mutua 
máxima de 0.68 bits. 

1. Introducción 
En 1929 Hans Berger desarrolló el electroencefalograma 
(EEG) como un sistema de exploración neurofisiológico 
basado en el registro de la actividad bioeléctrica cerebral. 
Desde entonces se ha especulado sobre la posibilidad de 
su uso para la comunicación y control. Así, en 1999 se 
definió el Brain Computer Interface (BCI) durante el 
primer congreso internacional de BCI, que tuvo lugar en 
el Rensselaerville Institute cerca de Albany, Nueva York, 
como un “sistema de comunicación que no depende de los 
mecanismos normales de salida de los músculos y nervios 
periféricos” [1]. Para ello se monitoriza la actividad 
cerebral y se traducen determinadas características, 
correspondientes a las intenciones del usuario, en 
comandos de un dispositivo. 

La motivación en la investigación de los sistemas BCI 
está orientada, principalmente, en beneficiar a la gente 
con discapacidades y en mejorar los servicios prestados 
por sus cuidadores. De esta forma se consigue mejorar la 
independencia y habilidad en sus actividades cotidianas y 
restablecer funciones perdidas, así como reducir el 
aislamiento social producido por su discapacidad. 

La actividad normal del cerebro humano produce una 
gran variedad de señales que pueden ser medidas y que 
constituyen un gran potencial para el uso en sistemas 
BCI. Estas señales pueden ser eléctricas, magnéticas, 
metabólicas, químicas, térmicas y mecánicas, como 
respuesta a una determinada actividad cerebral. Entre 
todas las posibilidades existentes para registrar dicha 

actividad cerebral, la mayoría de los sistemas BCI 
emplean el EEG, ya que supone un método no invasivo, 
de bajo coste, portátil y de fácil uso. Por su parte, el 
sistema BCI debe encargarse del procesado de señal, es 
decir, de la extracción y clasificación de las características 
obtenidas de la señal EEG. 

El objetivo fundamental que se pretende alcanzar 
mediante este trabajo es la elección de un método idóneo 
de reconocimiento de patrones para la clasificación de las 
distintas clases recogidas en la señal EEG 

En este trabajo, en primer lugar, se describen las señales 
empleadas para el estudio y las características extraídas 
para la clasificación. A continuación, se analiza la técnica 
de recorte de outliers empleada y se detallan los distintos 
métodos de reconocimiento de patrones aplicados al 
problema concreto. Seguidamente, se plasman los 
resultados obtenidos y, por último, se discuten los mismos 
y se extraen las conclusiones. 

2. Señales y características 
A partir del EEG se puede extraer gran variedad de 
señales para el uso en sistemas BCI como: potenciales 
evocados visuales (Visual Evoked Potencial, VEP), 
potenciales corticales lentos (Slow Cortical Potential, 
SCP), potenciales evocados P300, ritmos sensoriomotores 
y neuronas corticales [2]. 

El presente estudio se centra en las señales registradas 
para la competición BCI 2003 (conjunto de datos III) [3]. 
Dichas señales se corresponden con los ritmos 
sensoriomotores de un sujeto al controlar una barra 
mediante la imaginación del movimiento de la mano 
izquierda o derecha (L o R). Se dispone de 280 intentos 
(140 etiquetados y 140 sin etiquetar) de 9s cada uno: 
después de 2s iniciales de reposo se presenta un estímulo 
acústico que indica el comienzo de la prueba y, a 
continuación, se muestra una cruz durante 1s. Tras ello, 
aparece una flecha hacia la izquierda o hacia la derecha 
para indicar la imaginación del movimiento que se ha de 
realizar. El objetivo es proporcionar un valor continuo de 
salida cuyo signo indique la clase y cuya magnitud refleje 
la bondad del clasificador. 

Partiendo del método ganador para dicho conjunto de 
datos [4], se pretende evaluar el comportamiento de 
distintos clasificadores. Para cada intento k, se emplea 
como entrada de los clasificadores las características 
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obtenidas por la transformada wavelet de Morlet compleja 
en las bandas µ y β de los canales C3 y C4, obteniendo en 
cada instante de tiempo el vector de características: 

 ( ) ( ) ( ) ( ) ( )3 4 3 4, , , , , , ,k k k k kt a t f a t f a t f a t fμ μ β⎡= ⎣a β ⎤⎦
 (1) 

Además, para derivar el resultado final de la clasificación 
online en un cierto instante de tiempo , el modelo 
ganador 

0t
[4] incorpora el conocimiento de todos los 

instantes de tiempo precedentes . Dicha 
combinación temporal se realiza tomando la media de las 
probabilidades a posteriori de cada clase (

0t t≤

{ },y L R∈ ), 
con respecto a la potencia discriminatoria tω : 

 ( ) ( )( )
( )( )

0

0

0

|
| 0 ,...,

tt t

tt t

P y t
P y t

ω

ω
≤

≤

=
∑

∑
a

a a  (2) 

Por último, debido a las especificaciones concretas de la 
competición [3], se obtiene la salida del sistema 
realizando el siguiente mapeo: 

 ( ) ( )( )
0 01 2 | 0 ,...,ty P L t= − a a  (3) 

3. Métodos 
En la presente sección se describe el método de recorte de 
outliers implementado, así como los distintos algoritmos 
de reconocimiento de patrones a estudiar: k-vecinos más 
cercanos, regresión logística, redes neuronales y modelos 
de mezclas gaussianas. Con cada algoritmo se obtiene la 
probabilidad a posteriori ( )( |P L ta )  y, a continuación, 
se realiza la combinación temporal para mejorar el 
rendimiento del sistema y el mapeo para obtener la salida 
en tiempo real. 

3.1. Recorte de outliers 

Los vectores de características a clasificar presentan 
puntos desplazados que no se corresponden directamente 
con las intenciones del usuario. Estos puntos, que no 
pertenecen a ninguno de los dos grupos (L o R), se 
denominan outliers y su aparición se debe a artefactos o a 
pruebas individuales en las que el usuario no es capaz de 
realizar la correcta imaginación de la tarea requerida. Los 
outliers pueden deformar y desplazar los distintos clusters 
presentes en el conjunto de datos, lo cual va a provocar un 
aumento en el número de errores durante la fase de 
clasificación. Por ello, el presente estudio completa el 
procesado de la señal mediante la técnica de recorte del 
estimador rápido del determinante de la covarianza 
mínimo (Fast-Minimum Covariance Determinant, Fast-
MCD) [5], [6]. 

El MCD es un estimador altamente robusto basado en la 
localización multivariada y en la dispersión de los datos, 
que tiene como objetivo encontrar las h observaciones (de 
un total de n) cuyas matrices de covarianza tengan el 
determinante más pequeño. 

En este artículo se aplica el algoritmo Fast-MCD a los 
datos de cada clase del conjunto de entrenamiento. De 

esta forma se obtiene el subconjunto de dichos datos que 
están más concentrados y, por tanto, se eliminan los más 
dispersos (outliers). Los porcentajes de recorte se varían 
desde el 50% hasta el 90%, con incrementos del 10%, 
para encontrar el óptimo. 

3.2. K-vecinos más cercanos 

El método de los k-vecinos más cercanos (k-Nearest 
Neighbors, k-NN) asigna la muestra  a la clase y si la 
mayoría de los k vecinos más próximos pertenecen a 
dicha clase 

( )ta

[7]. De esta forma, si x de los k vecinos (con 
x k≤ ) pertenecen a la clase L, la probabilidad a 
posteriori ( )( )|P L ta  viene dada por x

k . 

3.3. Regresión logística 

La regresión logística realiza la transformación no lineal, 
mediante la función logistic, de la suma lineal de las 
variables de entrada ( )ta  [8]. De esta forma, se mapea el 
intervalo de entrada en el intervalo (0,1) y se consigue así 
una probabilidad válida para la clasificación estadística: 

 ( )( ) ( ) ( ) ( )( )0| TP L t g t t tω= +a w a  (4) 

 ( ) ( )
1

1 exp
g x

x
=

+ −
 (5) 

Tanto el vector de pesos ( )tw  como el sesgo ( )0 tω  de 
(4) se obtienen mediante el algoritmo de optimización 
Iterated Reweighted Least Squares (IRLS) [9], para cada 
instante de tiempo t. 

3.4. Redes neuronales 

De los diferentes tipos de redes neuronales existentes, el 
estudio realizado en este artículo se centra en dos tipos de 
arquitecturas feed-forward: las redes perceptrón multicapa 
(Multi-Layer Perceptron, MLP) y las redes función base 
radial (Radial Basis Function, RBF). Para ambos modelos 
de redes se realiza una implementación con 4 entradas 
correspondientes a las 4 características wavelets, M nodos 
ocultos (con 2,..., 20M =  para hallar el óptimo) y 1 
salida correspondiente a la probabilidad ( )( )|P L ta . 

3.4.1 Perceptrón multicapa 

Para permitir un mapeo más general que el proporcionado 
por las redes neuronales de capa simple (como en el caso 
de regresión logística), se pueden considerar redes más 
complejas formadas por varias capas de pesos 
adaptativos. En este trabajo se consideran redes MLP de 2 
capas, construidas cada una de ellas por la combinación 
lineal de las variables de entrada, las cuales son 
transformadas por funciones de activación no lineales. 
Dada la naturaleza del problema, dichas funciones de 
activación se escogen del tipo tangente hiperbólica en la 
capa oculta y logistic en la capa de salida [8]. Así, la 
probabilidad ( )( )|P L ta  se obtiene de la siguiente forma: 
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donde ( ) ( )1
ji tω  denota el peso de la primera capa que une 

la entrada i con el nodo oculto j, ( ) ( )2
j tω  es el peso de la 

segunda capa que une el nodo oculto j con la salida, y 
tanto ( ) ( )1

0j tω  como ( ) ( )2
0 tω  son los sesgos de la primera 

y segunda capa, respectivamente. Para estos sesgos la 
entrada correspondiente toma el valor 1, es decir, 

( )0 1a t = . Además, tanto los sesgos como los pesos de 
ambas capas se calculan en cada instante de tiempo t 
mediante el algoritmo de optimización de los gradientes 
conjugados escalados [8], [9]. 

3.4.2 Funciones base radial 

A diferencia de las redes MLP, que calculan una función 
no lineal del producto escalar del vector de entrada, las 
RBF realizan la activación de los nodos ocultos a partir de 
la distancia entre el vector de entrada y un vector 
prototipo [8]. De esta forma, cada nodo oculto computa la 
función jφ  de los datos de entrada y, a continuación, se 
realiza el producto escalar de las salidas. Dichas salidas se 
introducen en la función logistic para obtener ( )( )|P L ta  
según las siguientes ecuaciones: 

  (8) ( )( ) ( ) ( )( )
0

|
M

j j
j

P L t g t tω φ
=

⎛ ⎞
= ⎜

⎝ ⎠
∑a ⎟a

 ( )( ) ( ) ( )
( )

2

2exp
2

j
j

j

t t
t

t
φ

σ

⎛ ⎞−⎜= −
⎜
⎝ ⎠

a μ
a ⎟

⎟

• 

• 

 (9) 

El entrenamiento de este tipo de redes se lleva a cabo en 
dos fases [9]: 

Primera fase. Cálculo de los parámetros de las 
funciones base para cada instante de tiempo. Los 
centros se establecen mediante un modelo de mezclas 
gaussianas (Gaussian Mixture Model, GMM) con 
covarianzas circulares, mediante el algoritmo de 
máxima expectación (Expectation-Maximization, 
EM). Por otro lado, las anchuras de las funciones 
base se establecen mediante la máxima distancia 
cuadrada entre centros. 
Segunda fase. Cálculo de los pesos de la capa de 
salida ( )j tω  y del sesgo ( )0 tω  para cada instante de 
tiempo. Dado que la función de activación de la capa 
de salida es logistic se emplea el algoritmo de 
optimización IRLS. 

3.5. Modelos de mezclas gaussianas 

El GMM es un caso particular de f.d.p. formado por una 
combinación lineal de funciones base, donde el número 
de funciones base de cada clase My se considera como un 

parámetro del modelo [10]. Así, se puede escribir el 
modelo de densidad ( )( )|p t ya  de la siguiente forma: 

  (10) ( )( ) ( )( ) ( )
1

| |
yM

j
p t y p t j P j t

=

= ∑a a ;

donde los coeficientes ( );P j t  son las probabilidades a 
priori de que los datos hayan sido generados por la 
componente j de la mezcla y las densidades componentes 

( )( )|p t ja  son f.d.p. gaussianas según: 

 ( )( ) ( )
( )

( ) ( )( ) ( ) ( ) ( )( )1

1
12
2

2|
2

T
j j jt t t t tj t

p t j e
π

−
−

⎛ ⎞− − −⎜ ⎟
⎝ ⎠=

a μ Σ a μΣ
a  (11) 

En este caso, los parámetros del GMM (medias, matrices 
de covarianza y probabilidades a priori) se calculan en 
cada segmento de 0.5s de señal (solapados 0.25s) 
mediante un algoritmo EM heterocedástico. Además, para 
cada clase { },y L R∈  se varía el número de gaussianas 
My desde 2 hasta 5 para encontrar el óptimo. 

La probabilidad a posteriori ( )( )|P L ta  se obtiene 

mediante el Teorema de Bayes a parir de ( )( )|p t ya  y, a 
continuación, se realiza la combinación temporal y el 
mapeo. No obstante, en este caso el cálculo de las 
potencias discriminatorias tω  se realiza ponderando el 
error de Bayes según cada una de las probabilidades a 
priori componentes de la mezcla. 

4. Resultados 
A lo largo de esta sección se recogen los resultados 
obtenidos por cada uno de los métodos anteriores a partir 
del vector de características wavelets. Para cada 
clasificador se van a comparar los resultados obtenidos 
sin y con recorte de outliers mediante el algoritmo Fast-
MCD.  

La calidad de los distintos clasificadores estudiados se 
evalúa tomando como criterio la información mutua 
(Mutual Information, MI). Dicha función, cuya unidad 
más común es el bit, mide la dependencia entre el valor de 
salida real y el valor de salida ideal. De esta forma se 
tiene en cuenta tanto el signo de la salida (clase estimada) 
como su magnitud (probabilidad a posteriori). No 
obstante, al igual que en la competición BCI 2003, 
también se tienen en cuenta la tasa de error y el tiempo de 
clasificación (instante de tiempo para el cual la 
información mutua es máxima). Los resultados obtenidos 
por el método ganador de dicha competición fueron: MI 
máxima de 0.61 bit, error mínimo de 10.71% y tiempo de 
clasificación de 7.59s [4]. 

En la Tabla 1 se muestran los resultados obtenidos por los 
distintos clasificadores para el mejor porcentaje de recorte 
de outliers. Por otro lado, la Figura 1 muestra la 
evolución de la MI (color azul) y de la tasa de error (color 
negro), para el clasificador ganador de la competición 
(línea fina) y para el clasificador que mejor MI máxima 
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ha obtenido en este estudio (línea gruesa). Dicho 
clasificador óptimo se corresponde con una red RBF 
formada por 9 nodos en la capa oculta y recorte del 40% 
de los datos. 

5. Discusión y conclusiones 
Como se puede observar en la Tabla 1 el mejor resultado 
se obtiene para el clasificador RBF con 9 nodos en la capa 
oculta y con los datos recortados al 40%. Hay que tener 
en cuenta que los resultados obtenidos en este estudio se 
corresponden con las combinaciones de parámetros que 
maximizan la MI para cada clasificador, ya que fue dicho 
valor el que se utilizó para evaluar los algoritmos 
presentados a la competición BCI 2003. De esta forma, si 
se desearan obtener tasas de error menores o mejores 
tiempos de clasificación habría que enfocar el estudio 
para optimizar los parámetros en función de dichos 
resultados. 

Es muy importante la implementación de técnicas de 
recorte de outliers como la considerada en este estudio, ya 
que la eliminación del ruido estadístico en una fase previa 
al entrenamiento del clasificador permite caracterizar 
mejor los clasificadores y conseguir así una separación 
mayor de las distintas clases. Para ello, en el estudio 
realizado en el presente artículo se escogió el algoritmo 
Fast-MCD. A diferencia de otros métodos que se basan 
en el cálculo de distancias respecto a una media calculada 

con todos los puntos (datos y outliers), el Fast-MCD se 
centra en la dispersión de distintos subconjuntos de datos, 
con lo que las distancias se calculan sin tener en cuenta 
los outliers. 

De esta forma, la MI máxima obtenida por el clasificador 
ganador de la competición aumenta un 9.5% al recortar el 
30% de los datos, como se muestra en la Tabla 1. De 
forma análoga, la MI máxima obtenida por la red RBF 
con 9 nodos en la capa oculta y con los datos recortados 
al 40% aumenta un 12.28% respecto a los resultados 
ganadores de la competición BCI 2003, como ilustra la 
Figura 1. 
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Redes neuronales 
 Ganador 

competición K-NN Regresión 
logística MLP RBF 

GMM 

Variables - k=76 - Nodos ocultos=5 Nodos ocultos=9 ML=3 MR=2 

Recorte [%] 30 40 30 30 40 40 

MI máxima [bits] 0.6680 0.6134 0.6743 0.6805 0.6849 0.6405 

Error mínimo [%] 10.0000 10.7143 10.7143 11.5893 9.5000 11.9524 

Tiempo clasif. [s] 7.6172 7.5547 7.6172 7.6406 7.6484 7.4141 

Tabla 1. MI máxima, error mínimo y tiempo de clasificación para los distintos clasificadores 

 

Figura 1. MI (color azul) y tasa de error (color negro), para 
el clasificador ganador (línea fina) y para la red RBF 

optima (línea gruesa) 
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2 Biomedical Sinergy, Universidad Politécnica de Valencia, Valencia, España, jjrieta@eln.upv.es

Resumen

La fibrilación auricular (FA) es la arritmia ḿas coḿunmente en-
contrada a edad avanzada, siendo de gran relevancia médica el
poder predecir su terminación espont́anea. En este trabajo se in-
troduce un nuevo ḿetodo de ańalisis basado en el procesado del
ECG con el objetivo de distinguir los episodios de FA que van a
terminar espont́aneamente de aquellos que van a persistir. Este
nuevo ḿetodo est́a basado en un ańalisis combinado de la re-
gularidad mateḿatica de la actividad auricular (AA) tanto en el
dominio del tiempo como en el de la frecuencia. Para estimar
la regularidad de las series se ha utilizado la Entropı́a Muestral
(SampEn), que ha sido aplicada a doce parámetros distintos ex-
traı́dos del espectrograma de la AA y a la propia AA en el dominio
temporal. Con el ańalisis discriminante utilizado se ha consegui-
do clasificar correctamente un 100 % de los episodios de FA del
grupo de aprendizaje y un 93,33 % de los episodios de test.

1. Introducción

La fibrilación auricular (FA) es la arritmia ḿas
comúnmente encontrada a edad avanzada. Se estima que
la prevalencia de la FA es menor que el 1 % en la población
general, sufriendo un incremento continuo con la edad que
alcanza el 8 % en la población mayor de 80 ãnos. Dado que
los episodios de FA sostenida aumentan considerablemente
la probabilidad de sufrir infarto de miocardio [1], resulta de
gran inteŕes para la pŕactica cĺınica diaria el poder detec-
tarlos de manera rápida y fiable. En este sentido, reciente-
mente se han realizado estudios basados en análisis espec-
tral [2] y propiedades espectrales dependientes del tiempo
del ECG para caracterizar los episodios de FA [3].

En este trabajo se ha relizado un análisis de regularidad
de series mateḿaticas de diversos parámetros espectrales
de la actividad auricular (AA) con el objetivo de predecir
qué episodios de FA van a terminar de manera espontánea
y cuáles van a permanecer en el tiempo. La medida de
la regularidad de las series se ha realizado mediante el
estimador Entroṕıa Muestral (SampEn) [4, 5]. Los esti-
madores de entropı́a ya han sido utilizados en la caracter-
ización de otras sẽnales bioḿedicas distintas al ECG [6].
Las principales innovaciones de este ensayo son, por un
lado, la aplicacíon de laSampEn a una serie de parámet-
ros espectrales, directos y derivados, y por otro lado, el uso
de ańalisis discriminante. La combinación de estas dos es-
trategias nos ha llevado a predecir la terminación de la FA
con notable precisión.

2. Materiales

Para el presente trabajo se ha utilizado la base de datos
PhysioNet/Computers in Cardiology Challenge 2004. La
base de datos se divide en un grupo de aprendizaje y un
grupo de test. Todos los registros de la base de datos son
fragmentos de un minuto de episodios de FA que han sido
extráıdos de registros de Holter de larga duración. El grupo
de aprendizaje contiene 10 fragmentos de FA que no termi-
na (grupo N) y 10 fragmentos de FA que terminan un se-
gundo despúes del final del registro (grupo T). El grupo de
test contiene 30 registros, perteneciendo aproximadamente
la mitad al grupo N y el resto al grupo T.

En todos los registros se ha realizado un filtrado previo
tipo Butterworth de octavo orden paso-banda de 1 a 50 Hz.
La frecuencia de muestreo (fs) original era de 128 muestras
por segundo, pero todos los registros se han interpolado por
un factor de 8 de manera que se ha trabajado con unafs

resultante de 1024, con lo que se ha conseguido una mejor
cancelacíon del complejo QRS y una mayor longitud de las
series de parámetros espectrales.

3. Métodos

El ańalisis de los registros de ECG se ha realizado en
cinco pasos fundamentales: extracción de la AA, ćalculo
del espectrograma, construcción de las series de paráme-
teros espectrales, cálculo de laSampEn en los dominios
de tiempo y frecuencia, y análisis discriminante.

La extraccíon de la AA requiere el uso de procesado no
lineal, dado que la AA y la actividad ventricular (AV) se
encuentran solapadas en frecuencia y, en consecuencia, no
se pueden separar mediante simple filtrado lineal. La técni-
ca utilizada para la extracción ha sido la substracción del
complejo promedio (ABS) [7]. El espectrograma de la AA
se ha calculado usando ventanas tipo Hamming de 1024
muestras de longitud y solapamiento del 75 %. A partir del
espectrograma se han extraı́do 12 paŕametros espectrales,
de manera que se han obtenido 12 series matemáticas. A
continuacíon, la SampEn de estas series de parámetros
espectrales y laSampEn de la AA en el dominio tem-
poral se han combinado en un análisis multivariante. La
seleccíon de variables se ha realizado por el procedimiento
forward stepwisemediante minimización de la distancia de
Mahalanobis [8].

Para cada instante del espectrograma, se han extraı́do las
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frecuencias correspondientes al primer y segundo máximo
del espectro (fp1 y fp1) y sus correspondientes amplitudes
(A1 y A2), tal como aparece en la Figura 1. Para obtener los
paŕametros espectrales con mayor exactitud se ha realizado
previamente una interpolación por ceros del espectrograma
para conseguir un paso en frecuencia de 0.01 Hz.

Figura 1. Ejemplo de espectro de la AA y de sus parámetros
espectralesfp1, fp2, A1 andA2.

El siguiente paŕametro espectral calculado ha sido la
concentracíon espectral (SC), definida como sigue [9]:

SC =

1,17fp1∑

f=0,82fp1

PAA(f)

0,5fs∑

f=0

PAA(f)

(1)

dondePAA es la densidad espectral de potencia de la señal
AA f es el vector de frecuencias,fs es la frecuencia de
muestreo (1024 Hz), y fp1 es la frecuencia de pico princi-
pal de la AA. Tambíen se han obtenido otros dos parámet-
ros relacionados con el ancho de banda del lóbulo principal:
el ancho a 3 dB del pico,w3dB, y la potencia en la ban-
da de 3 dB de dicho pico,pb3dB [10]. Los dos paŕametros
derivados∆fp y Ā2 hacen referencia al perfil espectral de
la AA, siendo similares a los definidos en [11] para el per-
fil espectral logaŕıtmico. El primero de ellos representa la
distancia normalizada entrefp1 y fp2, y se puede expresar
como:

∆fp =
(fp1 − fp2)

fp1
(2)

El segundo de los parámetros derivados es la amplitud nor-
malizada del segundo pico, definido como:

Ā2 =
A2

A1
(3)

Tambíen han sido calculadas, como una medida de disper-
sión, la desviacíon de las frecuencias de primer y segundo
pico respecto a su valor medio:

d1 = fp1 −E(fp1) (4)

d2 = fp2 −E(fp2) (5)

dondeE(·) representa la función esperanza matemática.
Finalmente, la frecuencia principal (MF) se obtiene como
el centro de masas del espectro:

MF =

0,5fs∑

f=0

|FTAA(f)| · f

0,5fs∑

f=0

f

(6)

dondeFTAA es la transformada de Fourier de la AA. Este
paŕametro ha sido previamente utilizado en otros trabajos
para caracterizar la fibrilación ventricular [12].

Tanto la Entroṕıa Aproximada (ApEn) [4] como la
SampEn [5] miden la regularidad de las series. Es decir,
cuantifican lo predecible que son las series dependiendo del
número de veces que aparecen ciertos patrones repetitivos
en ellas. LaSampEn aparece como una evolución natural
de laApEn con el objetivo de reducir el sesgo introducido
por este estimador [5]. La definición deSampEn se puede
realizar de la siguiente manera:

Seax[n] una serie temporal de longitudN . La distan-
cia entre dos patrones cualesquiera de las series,Xm(i),
Xm(j), de longitudm se define como:

d[Xm(i), Xm(j)] = máx(|x(i + k)− x(j + k)|) (7)

Dado un patŕonXm(i), se calculaBm
i (r) como:

Bm
i (r) =

1
N −m− 1

Bi (8)

dondeBi es el ńumero de patrones de longitudm que
cumplend[Xm(i), Xm(j)] < r con1 ≤ i, j ≤ N−m, j 6=
i, y r es el paŕametro que define el criterio de similitud en-
tre paŕametros [4]. A continuaciónBm(r) se calcula como:

Bm(r) =
1

N −m

n−M∑

i=1

Bm
i (r) (9)

Definiendo Am
i (r) y Am(r) de la misma manera que

Bm
i (r) pero considerando ahora patrones de longitudm +

1, SampEn se mediante la siguiente expresión:

SampEn(m, r) = − ln
{

Am(r)
Bm(r)

}
(10)

Pincus sugiere utilizar los valoresm = 1 o m = 2 y tomar
r entre0,1 y 0,25 veces la desviación t́ıpica de la serie
mateḿatica [4]. En nuestro caso hemos elegidom igual a
2 y r igual a 0.2.

4. Resultados

Los resultados de la pruebat de Student aplicada a la
SampEn de las series mateḿaticas del grupo de apren-
dizaje se resumen en la Figura 2. Estos resultados revelan
que es posible diferenciar la FA que termina de la que no
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Coeficiente cańonico
SampEn defp1 1,880
SampEn deAA 1,662
SampEn de∆fp 0,816

Tabla 1. Coeficientes cańonicos estandarizados de la función dis-
criminante

lo hace en seis de los doce parámetros estudiados, con-
siderando que un parámetro es relevante cuando su sig-
nificación bilateral es menor que 0,05. Estos seis parámet-
ros relevantes sonfp1, fp2, ∆fp, A1, d1 y SC, cuyas sig-
nificaciones bilaterales son, respectivamente, 0.001, 0.005,
0.003, 0.004, 0.015, y 0.001. El valor medio deSampEn
de los registros tipo N es mayor que el de los tipo T para
todos los paŕametros relevantes. Para el resto de parámetros
la significacíon bilateral obtenida ha sido menor que 0.05,
luego han sido considerados matemáticamente irrelevantes.
En consecuencia, sólo los paŕametros relevantes han sido
tenidos en cuenta en el análisis discriminante.

Por otro lado, laSampEn de la AA tambíen ha sido cal-
culada, obteniéndose una diferencia media entre grupos N
y T de 0.25081, correspondiendo el valor más alto al grupo
N, siendo la significación bilateral resultante de la prueba
t igual a 0,004. Este hecho sugirió incluir la SampEn de
la AA en el ańalisis discriminante junto con laSampEn
de los paŕametros espectrales, lo que hizo posible combi-
nar la informacíon del dominio de la frecuencia con la del
dominio del tiempo.

La función discriminante obtenida es un plano dado por
la ecuacíonx3 = 0,0355 ·x1 +1,6 ·x2 +0,4653, dondex1,
x2 y x3 representan laSampEn defp1, ∆fp y la AA, re-
spectivamente. Los coeficientes canónicos normalizados de
la función discriminante se representan en la Tabla 1. Es-
tos coeficientes han sido ordenados en la tabla por orden de
importancia en la función discriminante. El pequeño valor
de significacíon obtenida por la prueba lambda de Wilks,
(p < 0,001), indica el alto poder discriminatorio de la fun-
ción. Todos los casos utilizados para crear el modelo, es-
to es, los correspondientes al grupo de aprendizaje, fueron
clasificados correctamente. En lo que respecta al grupo de
test, 15 de 16 de tipo N y 13 de 14 de tipo T fueron correc-
tamente clasificados (ver Tabla 2). Expresando estos resul-
tados en porcentajes, se tiene que un 100 % de los casos de
aprendizaje y un 93,33 % (93,75 % del grupo N y 92,86 %
del grupo T) de los casos de test fueron clasificados correc-
tamente.

El ańalisis discriminante ha proporicionado una mejo-
ra del 5 % para el grupo de aprendizaje y del 6.66 % para
el grupo de test respecto al análisis univariante utilizando
la SampEn defp1, que es el parámetro ḿas significativo
de la pruebat. Los resultados del análisis univariante se es-
quematizan en la Figura 3, donde el valor de umbral 0.1173
se ha fijado, considerando el grupo de aprendizaje, para una
especificidad del 91 % y una probabilidad de falsa alarma
del 14 %

Figura 2. Resutados de la prueba t de Student para todos los
parámetros espectrales. a) Valor medio deSampEn para los
grupos N y T, b) Significación bilateral deSampEn entre am-
bos grupos

Figura 3. Clasificacíon de episodios tipo N y T usando un valor
de umbral para laSampEn defp1 igual a 0.1773.

Tipo Grupo predicho Total
N T

Aperndizaje Ńumero N 10 0 10
T 0 10 10

% N 100 0 100
T 0 100 100

Test Ńumero N 15 1 16
T 1 13 14

% N 93,75 6,25 100
T 7,14 92,86 100

Tabla 2. Registros N y T correctamente clasificados para los gru-
pos de aprendizaje y test utilizando análisis discriminante

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

184



5. Discusíon y conclusiones

En este artı́culo se ha introducido un un nuevo método
para predecir la terminación de episodios de FA. Este méto-
do se basa en la regularidad matemática de los parámet-
ros espectrales. La pruebat ha revelado la existencia de
diferencias significativas en las medias en seis de los doce
paŕametros espectrales estudiados. Consecuentemente, la
seleccíon del los paŕametros espectrales, basada en traba-
jos previos sobre la FA, puede ser considerada adecua-
da. La pruebat revela que el valor medio deSampEn
de los paŕametros relevantes es mayor en el caso del los
episodios de FA que no terminan espontáneamente, lo que
puede interpretarse como una menor regularidad de las se-
ries mateḿaticas. Esta regularidad matemática podŕıa estar
relacionada con la organización espacial de la activación
auricular durante los episodios de FA.

Por otro lado, el porcentaje de mejora en la predicción
de la terminacíon de la FA proporcionada por el análisis
discriminante puede resultar de gran importancia para la
práctica cĺınica regular, lo cual hace recomendable tanto su
uso como el continuar investigando en esta lı́nea.

En resumen, se ha introducido un nuevo método basado
en la regularidad mateḿatica de paŕametros espectrales co-
mo una manera original y mejorada de predecir la evolu-
ción de la FA. A partir de los resultados podemos con-
cluir que el tipo de FA no afecta solamente al valor de los
paŕametros espectrales, sino también a su variabilidad en el
tiempo. Estos buenos resultados hacen de este método una
herramientáutil que puede ayudar al tratamiento de la FA.
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Resumen 
Determinar la incidencia de limitaciones de flujo inspiratorio 
(LFI) es de importancia para diagnosticar diferentes patologías 
en pacientes que sufren de trastornos respiratorios durante el 
sueño (TRS). Este estudio propone un nuevo modelo 
exponencial que caracteriza la relación entre presión esofágica 
y flujo respiratorio, tanto para inspiraciones normales, como 
inspiraciones con incidencia de LFI. Este nuevo modelo es 
prometedor, al alcanzar una sensibilidad de 93% y una 
especificidad de 91%, superando a otros modelos existentes. 
Nuestro modelo obtuvo igualmente el menor error cuadrático al 
estimar la resistencia en presión máxima. Adicionalmente se 
realizaron tests estadísticos para determinar si los coeficientes 
del modelo exponencial permiten una clasificación alternativa 
de LFI. 

1. Introducción 
Los trastornos respiratorios durante el sueño (TRS) son 
un grupo de trastornos caracterizados por anomalías en el 
patrón respiratorio durante el sueño [1]. Los TRS pueden 
manifestarse en forma de apneas, hipoapneas, ronquidos o 
limitación de flujo inspiratorio (LFI). La estimación de la 
incidencia de LFI es relevante para el diagnóstico del 
síndrome de la vía área superior (UARS) [2] que está 
caracterizado por episodios repetitivos de LFI con 
decrecimientos en la presión esofágica, resultando en 
micro-despertares recurrentes [3]. Actualmente la 
medición de presión esofágica sigue siendo considerada la 
técnica “gold-standard” en la medición de esfuerzo 
respiratorio y como la prueba de mayor calidad para 
detectar TRS [1]. En un episodio de LFI durante el sueño, 
la relación entre presión esofágica y el flujo respiratorio 
(P/V) de una inspiración tiene propiedades no-lineales 
[3,4,6].  

La relación P/V de una inspiración en estado despierto fue 
óptimamente caracterizada por la ecuación polinomial de 
Rohrer [5]. Pero en el año 2000, Tamisier et. al [6] 
demostraron que una ecuación hiperbólica, como había 
sido propuesta por Hudgel et al. [7], aproximaba de forma 
más exacta la relación P/V durante el sueño. En el año 
2002 Mansour et al. [8] propusieron una ecuación 
polinómica de 3er grado como un mejor modelo para 
reproducir la relación P/V que caracteriza las 
inspiraciones con LFI durante el sueño.  

En una primera aproximación para cuantificar la 
severidad de LFI, Hosselet et al. [3] utilizaron la relación 
P/V para diferenciar entre 3 patrones diferentes de  
contornos respiratorios (contorno normal, intermedio y 
“flattened”). En una aproximación similar, Clark et al. [4] 
sub-clasificaron inspiraciones en 4 niveles con severidad 
ascendente. Sin embargo sólo fueron capaces de 
reproducir matemáticamente (ver ecuac. 1) los niveles 1 
(sin LFI) y nivel 2 (LFI moderado), pero no fueron 
capaces de modelar los niveles de LFI más severos 3 y 4. 

( )
.

bV P a P= ⋅      (1) 

siendo  
.

V  el flujo respiratorio, P la presión esofágica y a 
y b los coeficientes de la ecuación.  

El objetivo de este trabajo es presentar una nueva 
ecuación exponencial capaz de modelar matemáticamente 
la relación P/V de inspiraciones con y sin LFI. Tras 
presentar este nuevo modelo, se comparará su capacidad 
de caracterización con la de los otros modelos 
mencionados. 

2. Metodología 

2.1. Sujetos 

Once sujetos se sometieron a polisomnografía (PSG) 
nocturna  (Somnolab Weinmann GmbH, Hamburg, 
Alemania) en los laboratorios del hospital Klinikum 
Bethanien en Solingen, Alemania, según un nuevo 
protocolo diseñado completamente para los propósitos 
mencionados y aprobado por el comité de ética del 
hospital. La señal de flujo respiratorio fue obtenida 
mediante una cánula nasal y una frecuencia de muestreo 
de 32Hz. Se ha demostrado que estos dispositivos son 
capaces de detectar de forma fiable eventos respiratorios 
como ronquidos, apneas o LFI [9].  Se obtuvo igualmente 
de forma sistemática la señal del presión esofágica 
(catéter UniTip por UNISENSOR AG, Attikon, Suiza y 
un amplificador ISOPRE-P, Standard instruments GmbH, 
Karlsruhe, Alemania) con una frecuencia de muestreo de 
16Hz. Entre las otras señales fisiológicas obtenidas se 
incluía el SpO2, posición corporal, pulso y pletismograma 
(cinturones de inducción (ProTech, Services Inc, 
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Mukilteo, WA, USA) alrededor del tórax y el abdomen), 
con una frecuencia de muestreo de 32Hz respectivamente. 
Igualmente se obtuvieron 2 canales EEG (C3/C4), 2 EOG 
(der./izq.), 1 EMG de barbilla, 1 EMG de pierna y 1 canal 
ECG con una frecuencia de muestreo de 256Hz 
respectivamente. Las fases de sueño fueron clasificadas 
manual- y automáticamente mediante el algoritmo 
ARTISANA [10]. Las apneas y otros eventos 
respiratorios fueron clasificados según los criterios 
estándar [1].Los diez pacientes presentaron un rango de 
valores para el índice de apnea-hipoapnea (AHI) de 1.8 – 
46.9. 

2.2. El modelo exponencial 

Como se ha comentado anteriormente, la relación P/V 
muestra un carácter lineal para inspiraciones no-LFI y un 
carácter no-lineal para inspiraciones LFI [3,4,6,8]. 
Muchas observaciones han sido realizadas ya sobre el 
segmento lineal de la relación P/V de inspiraciones LFI. 
Pero, en nuestra opinión, es el segmento no-lineal el que 
contiene la información relacionada con la LFI, ya que 
indica si el flujo respiratorio se estanca o incluso 
desciende, a pesar de la presión descendiente. Por tanto, 
cualquier ecuación que se ponga como objetivo el 
reproducir fiablemente el comportamiento de 
inspiraciones LFI debe tomar especialmente el segmento 
no-lineal en consideración.  

A pesar que la ecuac. (1) sólo es capaz de modelar 
relaciones P/V lineales, conjeturamos que podía ser usada 
como base para un modelo más complejo. Si 
complementamos la ecuación 1 con un término 
exponencial, la ecuación resultando (ecuac. 2), posee unas 
características interesantes: para diferentes combinaciones 
de coeficientes, dos, uno o ningún punto de inflexión 

aparecerán en b bP
c
±

= −  , y un extremo en bP
c

= −   

si los coeficientes b y c tienen signos opuestos. Por tanto, 
conjeturamos que la ecuac. 2 podría modelar relaciones 
P/V tanto lineales como no-lineales. 

( )
.

b cPV P a P e d= ⋅ ⋅ +      (2) 

con la variable P y los cuatro coeficientes (a-d).  

2.3. Pre-procesado y detección de inspiraciones 
El pre-procesado es esencial para una caracterización 
exitosa de la LFI. Las señales de flujo y presión esofágica 
(Pes) presentaban ruido, artefactos técnicos y disturbios 
fisiológicos (p.ej. picos positivos en la señal de Pes por 
tragar) que tuvieron que ser reducidos. Ya que la 
información más importante de la LFI se encuentra en el 
contorno de la inspiración en la señal de flujo, el filtrado 
tuvo que ser realizado cuidadosamente para no alterar el 
patrón de la señal con filtros moving-average (MA).  

Además del filtrado, una detección robusta del inicio y 
final de los periodos inspiratorios en las señales filtradas 
de flujo y Pes es esencial para el análisis LFI. La señal de 
flujo mostraba un línea de base aprox. constante que tuvo 
que ser sustraída. Igualmente se hizo un análisis adicional 

de la pendiente para eliminar pequeñas oscilaciones al 
inicio y al final de la inspiración. La línea base de la señal 
Pes mostraba importantes desviaciones durante toda la 
noche, dificultando  de  la separación entre inspiración y 
expiración. Por tanto la línea base fue estimada mediante 
una ventana deslizante de 1600 puntos (50s). El inicio y 
final de las inspiraciones fueron detectados mediante 
cruzamiento de la “línea cero” tras haber sustraído el 
offset de la línea base. Se aplicaron toda una serie de 
criterios para evitar artefactos y posibilitar una detección 
robusta de la inspiración, como son: amplitud mínima de 
la inspiración, duración mínima, etc.  
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Figura 1.  Ejemplo de una inspiración con LFI detectada en la señal de 
flujo (a). La inspiración presenta un contorno no-sinusoidal 

característico (b), mientras que su señale de Pes (c) muestra un esfuerzo 
respiratorio normal. La relación P/V (d) de esta inspiración presenta un 

comportamiento no-lineal, indicando LFI. 

Se identificó un desvío temporal variable de origen 
fisiológico entre los segmentos correspondientes de la 
señal de flujo y Pes durante toda la noche. Para poder 
eliminar este desvío, las parejas de flujo-Pes fueron 
sincronizadas. Así pues se localizó primero el máximo de 
flujo más cercano (temporalmente) a un mínimo de 
presión. Entonces se distribuyó de forma homogénea la 
duración de la inspiración de flujo alrededor del mínimo 
de presión para establecer un inicio y final de inspiración 
en la señal Pes equivalentes.  

2.4. Caracterización de LFI 
Tras la fase de pre-procesado, todas las inspiraciones 
estaban disponibles en forma de parejas flujo-Pes (fig. 2 
b,c). Como los valores tras el mínimo de presión no 
contienen información relevante para la LFI (puesto que 
la presión ya está en fase incremental) [4], las 
inspiraciones de flujo y presión fueron cortadas a partir 
del valor temporal correspondiente al mínimo de Pes. Los 
valores de Pes fueron igualmente transformados a valores 
absolutos, ya que la ecuación hiperbólica sólo soporta la 
regresión para valores positivos de Pes [7,8]. 

La regresión fue realizada para todas las relaciones P/V 
para estimar los coeficientes correspondientes de los 
modelos hiperbólico [7], polinomial [8] y el nuevo 
modelo exponencial (fig. 3).  

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

187



 

0 0.5 1 1.5 2 2.5 3 3.5

3

4

5

6

7

8

9

10

11

Esophageal Pressure [cmH2O]

Fl
ow

 ra
te

 [m
L/

s]
Pressure/Flow relationship - IFL level 3

 

 

original
exponential
hyperbolic
polynomial

 

Figura 2. Ejemplo de una relación presión/flujo de una inspiración 
clasificada como LFI nivel 3. Las predicciones de la función 

exponencial (rojo)  hiperbólica (azul) y polinomial (verde) son 
mostradas tras regresión LS sobre los valores originales (círculos).  

La regresión se realizó mediante un algoritmo estándar de 
least-square (LS) que minimiza el cuadrado de los 
residuos S: 

2
2

1 1
min( )

n n

i i i
i i

S r y y
∧

= =

⎛ ⎞= = −⎜ ⎟
⎝ ⎠

∑ ∑
  

 (3) 

Siendo ri el residuo del punto de datos i para un total de n 
puntos, mientras que yi es el valor observado y 

iy
∧ el valor 

estimado.  

Para estimar la variabilidad de las predicciones del 
modelo en comparación con los valores originales, se 
utilizó el coeficiente de determinación, que viene definido 
como el cuadrado del coeficiente de correlación, o, 
alternativamente, por la sum of squared errors (SSE) y la 
total sum of squares (SST): 

 

2

2 1
2_

1

1 1

n

i i
i

n

i
i

y y
SSER
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y Y

∧

=

=

⎛ ⎞−⎜ ⎟
⎝ ⎠= − = −
⎛ ⎞−⎜ ⎟
⎝ ⎠

∑

∑

            (4) 

siendo
_

Y el valor medio de los valores observados. La 
clasificación de LFI se realizó primero sobre la relación 
P/V de la serie de datos original. Tras determinar los 
coeficientes de cada modelo mediante regresión, la 
clasificación se realizó entonces sobre la relación P/V de 
la serie de datos predicha por cada modelo matemático. 
La clasificación de LFI se realizó primero mediante los 
criterios de Clark [4] (Tabla 1). Escogimos los criterios de 
Clark por estar basados sobre los criterios clásicos de 
clasificación pero permitiendo una cierta cuantificación 
de LFI, separando las inspiraciones en 4 niveles 
diferentes. De todas maneras se realizó la clasificación 
entre inspiraciones LFI y no LFI mediante criterios 
clásicos, para poder comparar los resultados con otros 
estudios publicados [4, 6, 7]. LFI se ha definido 
clásicamente como un decrecimiento mínimo de presión 
intratorácica/esofágica de 1 cmH2O sin un 
correspondiente incremento de flujo respiratorio [1,3,4,6]. 

Finalmente se estimó la resistencia respiratoria sobre la 
presión mínima [6] para la serie original y predicha de 
datos:  

                                         
.
PR
V

=               (5) 

Tabla 1. Criterios de clasificación de Clark 

2.5. Clasificación basada en coeficientes  
Una vez se obtuvieron los coeficientes (a, b, c) de la 
ecuación exponencial mediante regresión y se habían 
separado en los 4 niveles, se realizaron análisis no-
paramétricos de Mann-Whitney-U (SPSS v.15.0, SPSS 
Inc., Chicago, IL, USA) para demostrar que los 
coeficientes individuales mostraban diferencias 
significativas (p < 0.05) entre cada nivel.  

 

3. Resultados 
Cuando se aplicaron los criterios de clasificación clásicos, 
se clasificaron 3395 inspiraciones con LFI y 17176 sin 
LFI. El modelo exponencial obtuvo una sensibilidad de 
0.89 y una especificidad de 0.97, superando a los modelos 
hiperbólico y polinomial (Tabla 2). Cuando se aplicaron 
los criterios de clasificación de Clark, 9283 inspiraciones 
fueron clasificadas como nivel 1, 7358 como nivel 2, 614 
como nivel 3 y 3316 como nivel 4. El modelo 
exponencial mostró también en este caso los mejores 
resultados en la clasificación (Tabla 3). El modelo 
hiperbólico obtuvo unos resultados pobres para los 
niveles LFI 3 y 4. Todos los niveles tuvieron problemas 
clasificando el nivel 3.  
Para el coeficiente medio de determinación se obtuvieron 
resultados similares para los modelos polinomial y 
exponencial (Tablas 2 y 3), mientras que el modelo 
hiperbólico obtuvo únicamente una media baja para las 
inspiraciones con LFI y los niveles 3 y 4. El modelo 
exponencial obtuvo también el menor valor medio del 
mean square error (MSE=0.002) cuando se estimó la 
resistencia en presión máxima, en comparación con el 
modelo hiperbólico (MSE=0.004) o el polinomial 
(MSE=0.03). 
Para el modelo exponencial, los tests no-paramétricos de 
Mann-Whitney-U tests indicaron que existían diferencias 

Nivel Criterio 1 Criterio 2 

 

1 
( )

.
bV P a P= ⋅  con b >= 0.8  

Y         no nivel 3 o 4 

 

2 
( )

.
bV P a P= ⋅   con b  < 0.8  

Y         no nivel 3 o 4 

 

3 

.

0V
P

∂
=

∂
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.

0V
P

∂
≤

∂
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4 

.

0V
P
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<

∂
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.

0V
P

∂
≤

∂
 para ΔP >= 2cmH20  
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significativas (p < 0.05) en la mayoría de los casos para 
los coeficientes a, b y c entre los 4 niveles. Sin embargo, 
en algún caso, no se encontraron diferencias significativas 
(p < 0.05) para los coeficientes b entre los niveles 1:3 y/o 
2:4 y para los coeficientes a y/o b para los niveles 3:4. 
Cuando se aplicaron los criterios de clasificación clásicos, 
se encontraron diferencias significativas (p < 0.001) entre 
todos los coeficientes de inspiraciones con y sin LFI. 
 

4. Discusión 
La capacidad de clasificación y reproducción de los 
modelos fue testeada sobre un total de 20,571 
inspiraciones, lo cual supone un incremento significativo 
en inspiraciones que en estudios previos [4, 6, 8]. Este 
hecho y los valores medios de R2 superiores que han sido 
alcanzados [6, 8], demuestran la estabilidad de la fase de 
pre-procesado del sistema aquí presentado. 
El nuevo modelo exponencial muestra una sensibilidad 
media global de un 93% y una especificidad de un 91%, 
superando los valores de los otros modelos. Igualmente 
presentó el menor MSE medio cuando se estimó la 
Resistencia en presión mínima. Por tanto, este modelo 
parece ser una técnica prometedora para la reproducción y 
clasificación de curvas LFI. El modelo hiperbólico mostró 
una capacidad de clasificación pobre para inspiraciones 
LFI e inspiraciones de los niveles 3 y 4, lo cual no es 
sorprendente. Una hipérbola está muy limitada a la hora 
de modelar el segmento no-lineal de la relación P/V de 
una inspiración con LFI, ya que su asíntota le impide 
reproducir flujo descendiente para presión descendiente. 
A pesar que los valores medios del coeficiente R2 indican 
que la capacidad de predicción de los modelos polinomial 
y exponencial era similar, pudimos observar que el hecho 
de conseguir un alto valor en el coeficiente R2 no 
implicaba necesariamente una correcta clasificación del 
nivel de LFI. La mayoría de los errores de clasificación 
LFI ocurrieron por problemas de reproducción del 
segmento no-lineal del diagram P/V. Por tanto, 
recomendamos para futuros estudios, ponderar el 
segmento no-lineal de la relación P/V de inspiraciones 
LFI. Los tres modelos tuvieron problemas clasificando el 
nivel 3 porque no fueron capaces de reproducer fielmente 
el estancamiento de flujo característico de este nivel.  

Las diferencias significativas encontradas para los niveles 
de los coeficientes del modelo exponencial abren la 
posibilidad de desarrollar un nuevo sistema de 
clasificación de LFI basado únicamente en los valores de 
coeficientes.  
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Tabla 2. Resultados de la clasificación con criterios clásicos – 
Sensibilidad (se), Especificidad (Sp), media del coeficiente R2 

(en paréntesis) 

Tabla 3. Resultados de la clasificación con criterios de Clark  

Referencias 
[1] The Report of an American Academy of Sleep Medicine Task 

Force, Sleep–Related Breathing Disorders in Adults: 
Recommendations for Syndrome Definition and Measurement 
Techniques in Clinical Research, SLEEP, Vol. 22, No. 5, 1999 

[2] Guilleminault C, Stoohs R, Clerk A, Cetel M, Maistros P. A cause 
of excessive daytime sleepiness. The upper airway resistance 
syndrome” Chest 104:781–787  1993 

[3] Hosselet J., Norman R., Ayappa A.,Rapoport D., Detection of  
Flow Limitation with a Nasal Cannula/ Pressure Transducer 
System, Am J Respir Crit Care Med Vol 157. pp 1461–1467, 1998 

[4] S. A. Clark et al., Assessment of Inspiratory Flow Limitation 
Invasively and Noninvasively during Sleep, Am J Resp Crit Med, 
158, 713-722, 1998 

[5] Rohrer F. The resistance in the human airway and the influence of 
branching of bronchial systems on frequency of breathing at 
different lung volumes. Pflügers Arch 162:255-299, 1915 

[6] R. Tamisier, J. L. Pepin, B. Wuyam, R. Smith, J. Argod and P. 
Levy Characterization of pharyngeal resistance during sleep in a 
spectrum of sleep-disordered breathing”, Journal of Applied 
Physiology 89:120-130, 2000.  

[7] Hudgel D., Hendricks C., Hamilton H., Characteristics of the upper 
airway pressure-flow relationship during sleep”, Journal of 
Applied Physiology, 64(5), pp. 1930-1935, 1988 

[8] Mansour K., Rowley J., Meshenish A., Shkoukani M., Badr M., A 
mathematical model to detect inspiratory flow limitation during 
sleep”, J Appl Physiol 93:1084-1092, 2002  

[9] Ayappa I. et al., Non-Invasive Detection of Respiratory Effort-
Related Arousals (RERAs) by a Nasal Cannula/Pressure 
Transducer System, Sleep, Vol. 23, No. 6, 2000 

[10] Schwaibold M. et al. Multicenter study on the variability of the 
sleep stage scoring algorithm ARTISANA compared to human 
experts - Part II: validation phase, Eur Resp J, 26, Suppl 49, 114s, 
2005 

Tipo   Polinomial Hiperbólico Exponencial 

 

no-LFI 

 

Se 

Sp 

0.95  (0.97) 

0.79 

0.99  (0.94) 

0.03 

0.96  (0.97) 

0.84 
 

LFI 
 

Se 0.86  (0.92) 0.02  (0.68) 0.89  (0.92) 

 Sp 0.96 0.99 0.97 

Nivel  
Polinomial  Hiperbólico Exponencial 

1 Se 0.89  (0.99) 0.96   (0.96) 0.99  (0.99) 

 Sp 0.87  0.64 0.88 

2 Se 0.90  (0.98) 0.96   (0.96) 0.92  (0.98) 

 Sp 0.86 0.75 0.94 

3 Se 0.34  (0.95) 0.003 (0.86) 0.25  (0.94) 

 Sp 0.89 0.75 0.94 

4 Se 0.89  (0.92) 0.01   (0.68) 0.90  (0.92) 

 Sp 0.85 0.92 0.91 
 

Media 

 

Se 0.88  0.79  0.93  

 Sp 0.87 0.73 0.91 
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Resumen 
Las propiedades de la restitución del potencial de acción 
cardiaco y la velocidad de conducción (CV) han sido 
considerados determinantes a la hora de estudiar la  
estabilidad de las arritmias reentrantes. Asimismo, 
fármacos anti-arrítmicos como la lidocaína que bloquean 
el canal de sodio (Na+) modifican la restitución de la CV. 
Varios estudios experimentales han demostrado como 
estos fármacos tienen efectos anti y pro-arrítmicos en 
determinadas condiciones. En este estudio, mediante 
simulaciones unidimensionales se observó el 
comportamiento de la lidocaína sobre la curva de 
restitución de la duración del potencial de acción (APD) y 
de la CV. Adicionalmente, se evaluó el efecto del fármaco 
sobre la vulnerabilidad del tejido a bloqueos 
unidireccionales en condiciones de isquemia aguda. En 
esté trabajo, se encontró como la lidocaína modificó la 
pendiente de la restitución, aplanando dicha curva. Este 
efecto fue mayor en bajos pH. Respecto a la ventana de 
bloqueo, se observó como 50  y 100  µmol/L de  lidocaína 
la redujeron un 25 % y un 47 %, respectivamente. Estos 
resultados nos sugieren que la lidocaína presenta un 
efecto anti-arítmico.  

1. Introducción 
La duración del potencial de acción cardiaco (action 
potencial duration APD) es determinado en gran medida 
por el intervalo diastólico anterior (DI). La relación entre 
el APD y el DI podría determinar la dinámica cardiaca. 
Esta relación es conocida como curva de restitución 
eléctrica (ERC). Si la pendiente de la curva de ERC es 
mayor o igual a 1, una variación del APD o la aparición 
de alternancias eléctricas podrían ser los precursores para 
el desarrollo de arritmias ventriculares, particularmente de 
la fibrilación ventricular (VF) [1,2]. 

Una dinámica de inestabilidad genera una propensión a la 
sucesión de rupturas del frente de onda cuando se 
presentan reentradas. La dinámica de inestabilidad es 
causada por factores como la restitución del potencial de 
acción (AP), restitución del período refractario efectivo 
(ERP) y la restitución de la velocidad de conducción 
(CV). Esta inestabilidad incrementa la vulnerabilidad del 
tejido a la formación de reentradas [3,4]. En corazones 
que presentan lesiones isquémicas, la heterogeneidad 
generada hace que se aumente de manera significativa la 
vulnerabilidad a arritmias reentrantes como consecuencia 
del bloqueo unidireccional (UDB) desarrollado por la 
propagación del impulso a través del tejido afectado [5].  

Por otra parte, fármacos anti-arrítmicos que bloquean los 
canales de sodio y potasio han sido limitados por su 
efecto pro-arrítmico, ya que se ha comprobado 
experimentalmente que este tipo de fármacos incrementan 
el riesgo a la muerta súbita debido a la VF [6,7]. 

Varios estudios clínicos han demostrado que después de 
presentarse un infarto al miocardio este tipo de fármacos 
son arritmogénicos [8]. No obstante, otras investigaciones  
han concluido que fármacos como la lidocaína podrían 
actuar sobre las rupturas del frente de onda incrementando 
la longitud de onda de los circuitos reentrantes [9]. Sin 
embargo, este mecanismo ha sido cuestionado por 
estudios experimentales en los cuales este fármaco tiene 
limitaciones a la hora de terminar la fibrilación.  

Entender el mecanismo electrofisiológico que controla la 
estabilidad de la onda de reentrada, podría ayudar a 
definir las propiedades necesarias que deberá tener un 
fármaco anti-arrítmico para contrarrestar  las rupturas del 
frente de onda causantes de la fibrilación. Las 
propiedades de la restitución del APD y la CV son 
consideradas unas importantes herramientas a la hora de 
establecer los efectos de un fármaco como la lidocaína en 
determinadas situaciones [10]. Como se conoce la 
lidocaína es un bloqueador del canal de sodio (Na+), por 
lo que disminuye la corriente de sodio (INa), generando un 
retardo en la propagación del tejido [11]. 

Existen hipótesis en donde se promueve que el efecto de 
aplanamiento de la pendiente de la ERC podría ser 
benéfico a la hora de suprimir arritmias [12]. 
Paralelamente, fármacos bloqueadores del canal de Na+ 
podrían de algún modo modificar la curva de restitución 
de la CV y otorgar al fármaco un efecto anti-arrítmico. 

De esta forma, en este trabajo se pretende estudiar el 
efecto de la lidocaína sobre la curva de restitución del 
APD y la CV. Además, se estudiará la vulnerabilidad del 
tejido cuando se aplica un estímulo prematuro, para ello 
se utilizará el concepto de ventana de bloqueo (VB) 
definida como el intervalo de tiempo en el que se aplica 
un estímulo prematuro y éste puede propagarse pero no a 
lo largo de toda la fibra. 

2. Métodos 
Para el desarrollo de este trabajo se ha utilizado el modelo 
matemático de potencial de acción cardiaco desarrollado 
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por Luo y Rudy (fase II), para  simular el potencial de 
acción en células ventriculares de cobaya [13].  

Para la modelización del efecto de la lidocaína sobre el 
canal de Na+, se utilizó una aproximación de la teoría 
propuesta por Starmer “Guarder Receptor Theory (GRT)” 
[14]. Adicionalmente, se incorporaron algunas 
modificaciones para modelizar la acción de la lidocaína 
como fármaco amina-amida. Este tipo de fármacos divide 
la fracción de canales bloqueados en dos: los canales 
bloqueados por la forma cargada del fármaco y los 
canales bloqueados por la forma neutra. Ambas formas de 
lidocaína juegan un rol importante a la hora de bloquear el 
canal de Na+ cuando se presentan diferentes 
concentraciones extracelulares de hidrógeno. Varias 
observaciones experimentales han demostrado la 
dependencia de la lidocaína al pH y a la frecuencia de 
estimulación [15]. En la figura 2-1 se muestra el esquema 
de bloqueo desarrollado por este trabajo: 

 

 

Figura 2.1 Esquema de asociación y disociación de la 
lidocaína 

Donde: 
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Así, AsoC, AsoN, DisoC y DisoN representa la asociación 
para la forma de fármaco cargado y neutro, y la 
disociación para las mismas formas. Las kx y lx 
representan las constantes de asociación y disociación de 
los diferentes estados (x) en donde el fármaco puede 
unirse y separarse del receptor. 

Para las curvas de restitución se utilizó un tejido uni-
dimensional de 370 células, para diferentes valores de pH 
bajo condiciones de control y con 100µmol/L de 
lidocaína. Para la obtención del estado estacionario se 
aplicó en la célula # 0  un tren de 10 impulsos básicos S1, 
con una frecuencia de estimulación de 2 Hz y una 
intensidad de 1.5 mayor al umbral. Posteriormente, se 
aplicó un estímulo prematuro S2, el cual fue variado.  

En condiciones de isquemia, se utilizó el mismo tamaño 
del tejido. Además, se han introducido todos los valores 

que representan la isquemia aguda: hipoxia, hiperkalemia 
y acidosis; se ha simulado el minuto 7 de isquemia. Para 
obtener la ventana de bloqueo (VB) se aplicó una 
estimulación básica (S1) de 10 estímulos para conseguir 
el estado estacionario. Se varió el intervalo de 
acoplamiento (CI) del estímulo prematuro para obtener 
los intervalos de tiempo de la VB. Tanto la estimulación 
básica como el estímulo prematuro fueron aplicados en el 
mismo lugar (célula # 0) como se indica en la figura 2-2. 

 

Figura 2.2 Esquema del protocolo de estimulación 
utilizado para obtener la ventana de bloqueo. S1-S2 
aplicado en la célula # 0  

 

3. Resultados y Discusión 
En primera instancia se ha medido la curva de restitución 
en condiciones sin fármaco y con 100 µmol/ de lidocaína 
para diferentes valores de pH. En la figura 3-1A se 
observa el efecto de la lidocaína sobre la curva de 
restitución del APD. 100 µmol/L de lidocaína no generó 
modificaciones significativas en la pendiente de la curva 
ni en su forma. Sin embargo, al aplicar el estímulo 
prematuro en diferentes CIs, se encontró como la 
lidocaína genera un bloqueo de la propagación en CIs 
pequeños, figura 3-2B. En condiciones sin fármaco, el 
estímulo prematuro más cercano al último estímulo básico 
que se propagó fue con un BCL de 181 ms, mientras que 
en presencia de 100 µmol/L de lidocaína para los dos 
valores de pH estudiados, el estímulo prematuro que se 
propagó  fue en un CI de 185 ms.  

Experimental y computacionalmente se comprobó como 
la corriente INa es determinante sobre la propagación en 
un tejido, al igual que sobre la restitución de la CV. Por 
tal motivo, fármacos como la lidocaína que actúan sobre 
este canal producen modificaciones sobre la curva de la 
CV. Como se observa en la figura 3-2 la pendiente de la 
curva es mayor en condiciones de control, mientras que al 
introducir lidocaína ésta se vuelve más plana tanto para 
un valor de pH de 7.4 como para un pH de 6.4, siendo el 
pH menor el que más efecto tiene sobre la pendiente de la 
curva. 
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Figura 3.1 Curva de restitución del APD para un 
tejido unidimensional, para condiciones sin fármaco 
(línea continua) y en presencia de 100 µmol/L de 
lidocaína en dos diferentes valores de pH. pH 7.4 
(línea discontinua); pH 6.4 (línea punteada). 
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Figura 3.2 Curva de restitución de la CV, para 
condiciones sin fármaco (●); con 100 µmol/L de 
lidocaína en pH 7.4 (■ ) y en pH 6.4 (▲). 

 

En nuestras simulaciones se observó como al reducir la 
INa por las diferentes concentraciones de lidocaína, la 
ERC fue modificada en rangos muy leves debido a la 
poca modificación que genera la lidocaína sobre el APD. 
En cambio, la lidocaína generó modificaciones 
significativas sobre la restitución de la CV, ya que 
decrementó la pendiente y la magnitud de esta curva, 
sugiriendo un posible efecto anti-rrítmico en intervalos 
diastólicos pequeños. Estos resultados también han sido 
obtenidos por Qu et al. en sus simulaciones [10]. Además, 
sugirieron que son las corrientes INa e ICa las principales 
responsables de la inclinación de la ERC. Cabe notar, 
como la lidocaína modificó levemente los rangos de CI en 
los cuales se producía una propagación, indicando un 
mínimo efecto sobre éste parámetro. Por otra parte, el 
efecto sobre la restitución de la CV fue mucho mayor, 
sugiriendo que esta diferencia entre los efectos del 
fármaco podrían alterar de manera significativa la 
vulnerabilidad a reentradas debido a su acción sobre la 
dispersión de la CV 

Por otra parte, se estudió la ventana de bloqueo (VB) en 
condiciones de isquemia aguda específicamente en el 
minuto 7 después de la oclusión coronaria. Se obtuvieron 
los valores tanto para las condiciones de control (sin 
fármaco) como bajo la presencia de 50 y 100 µmol/L de 
lidocaína. Se encontraron 3 patrones de activación: uno 
donde la propagación del estímulo no se presentó (NP) 
debido a que el instante de estimulación prematura era 
demasiado cercano al último estímulo básico. Otro patrón 
fue el de bloqueo unidireccional (UDB) donde se presentó 
una propagación del estímulo pero éste fue bloqueado en 
alguna parte del tejido y por último, se observó una 
propagación completa del estímulo a través de toda la 
fibra. De esta forma, el límite inferior de la VB 
correspondió al CI donde el estímulo prematuro generó 
un PA, pero que fue bloqueado en algún punto de la fibra, 
causando un UDB y se consideró al límite superior al CI 
donde comienza la propagación completa.   

Cuando se aplicó el tren de estímulos básicos y el 
estímulo prematuro en el mismo lugar, en condiciones de 
control se obtuvó una ventana de bloqueo de 51 ms donde 
el límite inferior fue encontrado en el CI de 159 ms y el 
límite superior en el CI de 210 ms, y es a partir de este 
instante de tiempo donde se produce una completa 
propagación del estímulo prematuro a través de todo el 
tejido. Bajo la presencia de 50 y 100 µmol/L de lidocaína  
se encontró que la VB fue disminuida un 25 % y 47 %, 
respectivamente. En la tabla 3-1 se encuentran los valores 
de sus límites inferiores y superiores.  

 

Concentración 

(µmol/L) 

LI 

(ms) 

LS 

(ms) 

VB 

(ms) 

0 159 210 51 

50 162 200 38 

100 164 191 27 

    

Tabla 3-1 Valores de los límites inferiores (LI) y 
superiores (LS) de la ventana de bloqueo (VB) para el 
minuto 7 de isquemia para diferentes concentraciones 
de lidocaína 

En la figura 3-3A se presenta  el patrón de propagación 
para un CI de 160 ms en donde se observó una 
propagación del estímulo prematuro bajo condiciones sin 
fármaco aunque éste fue bloqueado en la célula # 184. 
Bajo la presencia de lidocaína en este mismo CI se 
produjo un bloqueo completo de la propagación debido a 
que la célula # 0 se encontraba aún en refractario y no se 
propagó el potencial de acción. Por otra parte, en la figura 
3-3B se presenta el patrón de activación encontrado para 
un CI de 190 ms en donde tanto en condiciones de control 
y en presencia de 100 µmol/L de lidocaína se presenta un 
UDB.  

De esta forma, si la VB es ancha existe mayor 
probabilidad de que un estímulo prematuro sea bloqueado 
de forma unidireccional. Los resultados obtenidos 
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sugieren que bajo la presencia de lidocaína la VB fue 
reducida y tanto los límites inferiores como superiores se 
ven decrementados por el fármaco, con lo cual la 
lidocaína reduce la aparición de bloqueos 
unidireccionales, lo que indica un efecto antiarrítmico del 
mismo. Esta hipótesis también ha sido sugerida por 
diferentes estudios experimentales [16]. 

 

Figura 3.3 Patrones de propagación del estímulo 
prematuro en condiciones de control y con 100 µmol/L 
de lidocaína. A) Para un CI de 160 ms la propagación 
del estímulo prematuro en condiciones de control y 
bloqueo de dicho estímulo bajo la presencia de 
lidocaína; B) Para un CI = 190 ms se muestra un UDB 
en condiciones de control y bajo la presencia de 
lidocaína 

4. Conclusiones 
Al evaluar el efecto de la lidocaína sobre la restitución 
eléctrica se encontró que ésta apenas afecta a la curva de 
restitución de la duración del potencial de acción (APD), 
debido al leve cambio generado por la lidocaína sobre el 
APD. Sin embargo, la lidocaína sí tiene un efecto 
importante sobre la curva de restitución de la CV, efecto 
que se incrementa para valores bajos de pH 

En cuanto a la ventana de bloqueo, la lidocaína la 
decrementó, siendo el límite inferior el más afectado por 
el fármaco proporcionando un efecto anti-arrítmico Éste 
efecto es consecuencia de la acción de la lidocaína 
principalmente sobre la INa que influye notablemente en la 
disminución de la CV y en menor medida sobre el ERP.  
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Resumen 
En este trabajo presentamos un método de identificación on-line 
del sistema glucorregulatorio humano. El método se basa en 
técnicas recursivas y obtiene un modelo paramétrico, lineal y 
variante, que en un instante de tiempo represente la dinámica 
del sistema glucorregulatorio con el mínimo error posible. Este 
error se obtiene de reconstruir la salida obtenida con el modelo 
y compararla con la medida de glucosa subcutánea. Se han 
realizado dos experimentos de identificación on-line: 1) con 
datos reales de glucosa, procedentes de un sensor continuo, e 
insulina de un paciente, que ha sido tratado con una terapia 
CSII (continuous subcutaneous insulin infusion); 2) con datos 
obtenidos en simulación de insulina y glucosa de un modelo 
compartimental al que se le ha aplicado un algoritmo de control 
glucémico en lazo cerrado. En ambos casos, los resultados 
muestran la viabilidad de la identificación lineal variante on-
line. 

1. Introducción 
La Diabetes Mellitus es un trastorno del metabolismo de 
los carbohidratos (CHs) que tiene como consecuencia un 
exceso de glucosa en la sangre con la tendencia a lesionar 
los macro y microvasos del organismo. Hoy sigue siendo 
una enfermedad incurable que afecta a más de 180 
millones de personas, cifra que se doblará en el 2030 [1]. 

Los pacientes insulinodependientes ajustan las dosis de 
insulina en función del contenido de CHs de sus ingestas 
y de los valores de glucemia capilar para conseguir 
niveles normales de glucosa en sangre. Existen otros 
factores de perturbación como el ejercicio físico, el estrés, 
etc. que condicionan la absorción de la insulina y el 
consumo de glucosa. 

Actualmente se está investigando sobre la administración 
de la insulina con algoritmos de control en lazo cerrado a 
partir de la medida continua de glucosa [2]. Algunos de 
estos algoritmos necesitan un modelo de la dinámica del 
sistema glucorregulatorio para calcular de forma exitosa 
la dosis de insulina adecuada en cada instante, como son 
los controladores adaptativos autosintonizados [3][4], los 
controladores MPC (Model Predictive Control) [5][6][7]  
o los controladores inversos [8].  

En este trabajo se presenta un método recursivo de 
identificación de un modelo autorregresivo (ARX) del 
sistema glucorregulatorio que, utilizando la información 
de las dosis de insulina y de la medida continua de 
glucosa, entrega como resultado una función de 

transferencia lineal y variante del modelo, en cada 
periodo de evaluación, o sea, cada vez que existe una 
nueva medida. 

2. Metodología 

2.1. Modelo paramétrico 

Un modelo paramétrico autorregresivo representa de 
forma lineal las relaciones entre las variables de entrada y 
salida [9]. La Figura 1 presenta la topología general de un 
modelo paramétrico de estimación de la glucemia, que se 
representa matemáticamente con la ecuación (1). 

 

Figura 1.   Topología general de un modelo paramétrico. 
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Donde A, B, C, D y F son polinomios; p-1 el operador 
retardo; k es el tiempo discreto; Gest es la estimación de 
glucemia subcutánea; I es la entrada exógena que 
representa las dosis de insulina y e es la variable que 
modela las incertidumbres y perturbaciones, o sea, el error 
de modelado. 

La relación entrada-salida más sencilla se obtiene cuando 
se cumple C=D=F=1: 

)()()·()()·( 11 kekIpBkGpA est += −−          (2) 

En este modelo la parte autorregresiva es la componente 
A(p-1)·Gest, ya que hace referencia a las salidas pasadas del 
sistema. La parte B(p-1)·I representa la variable exógena 
del modelo. La ecuación (2) puede expresarse con los 
coeficientes de los polinomios a y b: 
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Este modelo representa un sistema lineal pero también 
podría reproducir la dinámica de un sistema no lineal si el 
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modelo ARX cambia dinámicamente sus parámetros 
definidos con el vector P̂ : 

[ ])()()()()(ˆ
11 kbkbkakakP mn KK=   (4) 

En este trabajo se utiliza el modelo más simple, 
ARX(1,1,1), que se caracteriza por tener un único 
parámetro en el numerador, otro en el denominador y un 
retardo (ecuación 5):  
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Donde G111 es la estimación de la medida subcutánea a 
través del modelo ARX(111) y [ ])()()(ˆ kbkakP = . 

La identificación del modelo consiste en la obtención de 
los parámetros. Para ello podrían utilizarse diversos 
métodos como el de mínimos cuadrados, mínimos 
cuadrados extendidos [9] o el método de la variable 
instrumental [11]. En este trabajo se utiliza el método de 
mínimos cuadrados recursivo [11]. 

Una vez calculados los parámetros P̂ , el modelo puede 
utilizarse para estimar la salida G111(k) del sistema ante la 
entrada I(k) con la ecuación 5. De este modo, se puede 
evaluar la calidad de la identificación mediante la 
diferencia de la salida real y la estimada, o sea, del error 
de modelado.  

Para calcular la salida estimada con el modelo ARX, 
basta con utilizar la ecuación 5, particularizada para e=0: 

)1()()1()()( 111111 −−−= kGkakukbkG I    (8)  

)()()( 111 kGkGke −=   (9) 

Donde e es el error de modelado, error de estimación de 
los parámetros o error de identificación y G es la medida 
real continua de glucosa. 

2.2. Identificación recursiva 

La identificación recursiva permite obtener para cada 
instante de tiempo los valores de los parámetros del 
modelo ARX. El cálculo de la dinámica se realiza cada 
vez que están disponibles nuevos datos de insulina 
administrada y del sensor continuo de glucosa. 

Generalizando, el algoritmo recursivo permite la 
actualización de los parámetros en base a los parámetros 
calculados en la iteración anterior y enriquecidos con la 
nueva información procedente de la entrada y la salida: 

( ))(),(),()1()( kukykXMkPkP γ+−=
∧∧  (6) 

Donde γ es una ganancia de velocidad de actualización de 
los parámetros que condiciona la rapidez con la que los 
parámetros reflejarán los cambios del sistema real; M 
representa la dependencia de P̂  respecto de la 
información nueva obtenida X(k) en la iteración actual: 

( ))(),(),1()1()( kukykXHkXkX −+−= μ  (7) 

Donde X(k) es la información nueva que enriquece al 
algoritmo; μ  la ganancia de adaptación de la información; 
H representa la dependencia de X de la información en la 
iteración anterior, de la salida y de la entrada. 

Las funciones M y H de las ecuaciones 6 y 7 tomarán 
distinta forma dependiendo del método utilizado en la 
identificación. En este trabajo se ha utilizado el método 
de mínimos cuadrados recursivos con mecanismo de 
actualización por filtro de Kalman [11]. 

3. Experimentos de validación 
Para validar el método de identificación se han diseñado 
dos experimentos para mostrar la validez de la 
identificación con las terapias actuales con administración 
de insulina en lazo abierto y las futuras en lazo cerrado: 

3.1. Experimento 1 

El objetivo es identificar el modelo con datos de un 
paciente con dieta conocida al que se le administró la 
insulina con una bomba de infusión continua (terapia 
CSII: continuos subcutaneous insulin infusion) y del que 
se han registrado los perfiles de glucosa subcutánea 
durante 4 días con el sensor CGMSTM de Minimed-
Medtronic. La Tabla 1 y la Tabla 2 muestran las ingestas 
de CHs lentos (en gramos) y las administraciones de 
insulina en los cuatro días considerados en el  
experimento.  

Día Hora:min gr CHs 

1   20:50 70gr 

2 8:25 30gr 14:35 90gr 21:00 80gr 

3 8:15 30gr 14:30 80gr 20:30 70gr 

4 9:00 70gr   

Tabla 1. Ingestas de CHs (gr) del paciente en el experimento 1  

 

Día Hora:min / UI 

1     20:45 

17.2 

 

2 6:20 

 1.2 

8:10 

13.15 

14:35 

21.15 

17:10 

2.2 

20:20 

17.2 

21:10 

1.5 

3 6:15 

1.2 

8:15 

11.85 

14:35 

21.15 

 20:40 

17.2 

 

4  9:15 

18.05 

    

Tabla 2. Bolos de insulina prandial del paciente en el 
experimento 1. Ratio basal medio de un día (hora-U/h): 
0:00-0.15; 4:10-0.2; 7:30-0.15; 9:10-0.05; 12:05-0.15; 

15:00-0.2; 20:50-0.15. 
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3.2. Experimento 2 

El objetivo es identificar el modelo con datos de un 
paciente sintético simulado con un modelo no lineal de la 
dinámica de la glucosa [7]. 

Se utiliza el modelo de paciente medio: sensibilidad 
periférica = 0.5%, sensibilidad hepática = 0.6, peso 
corporal = 70Kg y volumen de dilución de la insulina 
=12L. La glucosa intravenosa se obtiene directamente del 
modelo, a la que se le añade un retardo de 15’ y un ruido 
relativo del ±5% para simular la glucosa subcutánea. Las 
infusiones de insulina son las propuestas por un algoritmo 
de control metabólico en lazo cerrado por inversión [7]. 

Los CHs ingeridos cada día se reparten en tres ingestas 
con variaciones aleatorias en cantidad y momento de la 
ingesta (Desayuno: 40±30% g - 8±15’ am. Comida: 
80±30% g - 1±15’ pm. Cena: 80±30% g - 7±15’ pm).  

4. Resultados 
En los experimentos realizados la ganancia de 
actualización de los parámetros se ha obtenido de forma 
heurística (Γ=0.09). 

4.1. Experimento 1 

 

Figura 2.   Identificación ARX(1,1,1) del experimento 1 

 

Figura 3.   Parámetros identificados en el experimento 1 

En la Figura 2 la gráfica superior muestra la glucemia 
estimada a partir del modelo ARX, la gráfica central 
muestra la glucemia registrada del paciente y la gráfica 
inferior muestra el error de identificación. El eje de 
abscisas se muestra en tiempo discreto (periodo 5’). Se 
puede apreciar que los errores son muy pequeños a pesar 
de que este perfil de datos presenta alta variabilidad y 
numerosos episodios hiper e hipoglucémicos. En la 
Figura 3 se muestra la variación de los parámetros del 
modelo como resultado de la identificación recursiva. 

4.2. Experimento 2  

En la Figura 4 se muestran las dosis de insulina 
propuestas por el controlador en lazo cerrado y que 
intervienen en el proceso de identificación. 

 

Figura 4.   Propuestas de dosis de insulina en el experimento 2 

En la Figura 5 la gráfica superior muestra la glucemia 
estimada a partir del modelo ARX, la gráfica central 
muestra la glucemia registrada del paciente simulado con 
un control metabólico en lazo cerrado y la gráfica inferior 
muestra el error de identificación. 

En las gráficas de glucosa se distingue el carácter cuasi-
estacionario de los días de simulación por suponer que el 
paciente no cambia su dinámica en el tiempo, aunque 
tenga implícita la variabilidad de las ingestas. 

 

Figura 5.   Identificación ARX(1,1,1) del experimento 2 

En la Figura 6 se muestran la variación de los parámetros 
del modelo como resultado de la identificación recursiva. 
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Figura 6.   Parámetros identificados en experimento 2 

5. Discusión 
Los resultados han sido obtenidos con MatlabTM System 
Identification Toolbox. Los errores de identificación son 
muy pequeños para los experimentos a pesar de haber 
utilizado el modelo ARX más simple. Este hecho nos 
permite suponer que la identificación recursiva es 
adecuada para realizar una identificación del sistema 
glucorregulatorio, aunque será necesario realizar más 
ensayos con registros de pacientes, para validarlo 
completamente. 

La utilización de modelos ARX de orden superior 
probablemente disminuiría el error de identificación pero 
aumentaría el coste computacional.  

En este trabajo la salida de glucosa del modelo ARX está 
condicionada exclusivamente por las administraciones de 
insulina, cuando en el sistema glucorregulatorio está 
principalmente condicionada por las ingestas y el grado 
de adecuación de la insulina a las mismas. La 
imposibilidad de medir con precisión la cantidad de CHs 
que ingiere una persona hace que sea más apropiado 
calcular el modelo ARX para un sistema de simple 
entrada y simple salida tal y como se presentado en la 
metodología. La información sobre las ingestas se 
introduce al modelo de forma no explícita puesto que las 
insulinas y las ingestas están cuasi sincronizadas y 
además la dinámica de la glucemia tiene implícitos estos 
dos efectos. 

Las variaciones en los parámetros del experimento 1 
(Figura 3) son persistentes durante toda la simulación, 
esto probablemente es debido a que en la dinámica del 
paciente real repercuten efectos de cambios impredecibles 
como son el ejercicio físico, estrés, resistencia variable a 
la insulina, etc. Sin embargo los parámetros del 
experimento 2 (Figura 6) llegan a conseguir cierto 
carácter estacionario debido a que no se han modelado las 
variaciones intra-paciente y sólo se reflejan los cambios 
en las ingestas.  

Los trabajos futuros están enfocados en tres direcciones. 
En primer lugar se va a aplicar esta metodología para el 
diseño de algoritmos autosintonizados o adaptar 
algoritmos de control basados en modelo como son el 
model predictive control (MPC) o el internal model 
control (IMC). En segundo lugar se va a utilizar el 
modelo ARX en un controlador por inversión de un 
modelo, ya sea como mecanismo de inversión, de 
estimación de ingestas o/y como método de adaptación. 
Por último, consideramos de muy alto interés estudiar si 
las variaciones de los parámetros tienen un significado 
fisiológico que pudiera dar información para mejorar los 
algoritmos de control metabólico en lazo cerrado. 
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Resumen 

La fibrilación auricular (AF) es la taquiarritmia auricular más 

común en humanos. Recientemente, se ha demostrado que una 

microreentrada tipo vórtice (rotor) actuando de forma regular a 

alta frecuencia es un mecanismo de AF. En este trabajo, 

estudiamos la generación de un rotor a partir de actividad 

ectópica en tejido remodelado. Los efectos del remodelado en 

las corrientes iónicas se incorporaron en un modelo 3D de 

aurícula humana, altamente realista. La actividad ectópica 

provocó la generación de una reentrada en figura de ocho que 

degeneró en un rotor con actividad regular a alta frecuencia en 

la pared posterior de la aurícula izquierda. Nuestro estudio 

demuestra mediante simulación la hipótesis del rotor, como 

mecanismo de AF en tejido remodelado. 

1. Introducción 

Las arritmias auriculares son las taquiarritmias más 

comunes en humanos. La presencia de fibrilación 

auricular está asociada con un incremento considerable en 

la morbilidad y mortalidad. Típicamente, las arritmias 

auriculares se caracterizan por una activación rápida e 

irregular de la aurícula (300-500 bpm) [1], lo cual resulta 

en una masiva reducción de su contractilidad. 

Clásicamente se han utilizado dos teorías para explicar 

esta actividad caótica. Por un lado, la presencia de un foco 

ectópico que emitiría impulsos eléctricos de forma muy 

rápida que se conducirían al resto de la aurícula [2]. Por 

otro lado se ha desarrollado la teoría de múltiples frentes 

de onda reentrantes que recorrerían de forma aleatoria el 

miocardio [3]. Recientemente se ha demostrado que la AF 

es el resultado de un único circuito de reentrada 

relativamente estable, Jalife et. al. [4], describieron un 

mecanismo de microrreentrada denominado reentrada tipo 

vórtice o rotor, alrededor de una minúscula área muscular, 

con una actividad regular de alta frecuencia de descarga 

en la pared posterior de la aurícula izquierda y en el 

ostium de las VPs. Esta “hipótesis del rotor” sugiere que 

la AF es desencadenada por latidos ectópicos originados 

en las VPs, cuyos frentes de onda se fragmentarían al 

llegar a la curvatura de la unión veno-auricular generando 

dos vórtices que rotan en sentidos opuestos, finalmente, 

uno de estos vórtices se estabilizaría en la pared posterior 

dando lugar a al formación de un rotor, que actuaría como 

mecanismo de mantenimiento, activando el tejido local a 

elevada frecuencia y de forma altamente regular. Para 

Jalife las VPs y la pared posterior juegan un papel 

sustancial en el inicio y mantenimiento de la actividad 

fibrilatoria. 

Asimismo, ha sido demostrado que la AF induce 

alteraciones en las propiedades auriculares que la 

perpetúan, estos cambios son llamados “Remodelado 

auricular”. El remodelado auricular es un conjunto de 

cambios en las propiedades auriculares: cambios en la 

estructura anatómica, cambios eléctricos y cambios en las 

uniones intercelulares. Los cambios eléctricos causan una 

disminución del periodo refractario, producido por un 

acortamiento significativo de la duración del potencial de 

acción (APD) [1,5,6]. Se cree que el acortamiento del 

APD es el responsable de la iniciación y favorece la 

permanencia de ondas reentrantes en una masa limitada 

de tejido auricular, como lo sugieren diferentes estudios 

experimentales [1,5].  

El objetivo de este trabajo es demostrar mediante 

simulación la hipótesis del rotor, como mecanismo de 

fibrilación auricular. 

2. Métodos 

2.1. Modelo 3D de aurícula humana 

En la figura 1, se detallan las diferentes regiones 

anatómicas del modelo 3D de aurícula humana 

implementado. El desarrollo del modelo se describe en  

estudios previos [7]. El modelo incluye las aurículas 

izquierda y derecha, unión interauricular, músculos 

pectíneos, fosa oval y su anillo, haz de Bachmann, cresta 

terminal, apéndices derecho e izquierdo, seno coronario, 

venas pulmonares derechas e izquierdas, venas cavas 

superior e inferior, y orificios para las válvulas tricúspide 

y mitral. Adicionalmente, se definió una zona cercana a la 

vena cava superior donde se delimitó el nodo 
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sinoauricular. El modelo consta de 50825 elementos 

hexaédricos y 98090 nodos.  

 

Figura 1.  Vista posterior y anterior del modelo 3D de 

aurícula humana. Conformado por aurícula derecha (AD), 

aurícula izquierda (AI), apéndices izquierdo (AAI) y derecho 

(AAD), venas pulmonares izquierdas (VPI) y derechas (VPD), 

venas cava superior (VCS) e inferior (VCI), haz de Bachmann 

(HB), seno coronario (SC) y los músculos pectíneos (MP). El 

punto (e) indica la localización del electrodo virtual. 

El modelo se dividió en 19 regiones de acuerdo con la 

dirección de los principales haces, con el fin de asignar a 

cada región una dirección de fibra lo mas aproximada a la 

realidad, tomando como base información obtenida de 

cortes histológicos de aurícula humana [8]. En cada una 

de las regiones se trazó un eje perpendicular a la dirección 

aproximada de la fibra. La perpendicular a éste eje y a su 

normal se proyectó sobre la superficie para obtener la 

dirección. El sistema se resolvió algebraicamente, 

determinando el direccionamiento de todos los puntos de 

cada una de las regiones.  

Se identificaron zonas de conductividad alta (cresta 

terminal, has de Bachmann y anillo de la fosa oval), baja 

(istmo de la aurícula derecha y fosa oval) y media (el 

resto del tejido auricular). Las conductividades fueron 

ajustadas para obtener velocidades de conducción acordes 

a datos experimentales [9]. 

2.2. Remodelado eléctrico 

Datos experimentales, reportados por Bosh et al. [6] y 

Workman et al. [5] han demostrado que episodios de AF 

inducen cambios en la conductancia y cinética de los 

canales iónicos de miocitos auriculares en humano. Estos 

cambios se han incorporado en el modelo de AP de célula 

de aurícula humana, desarrollado por Nygren et al. [10], 

con el fin de reproducir el remodelado auricular. Las 

modificaciones hechas a diferentes parámetros en el 

modelo para conseguir el remodelado auricular fueron: un 

incremento del 250% en la conductancia del canal IK1, 

una disminución del 74% en la conductancia del canal 

ICaL, una disminución del 85% en la conductancia del 

canal Ito, un incremento del 62% en la cinética de la 

rápida inactivación de ICaL, la curva de activación de Ito 

fue desplazada +16 mV y la curva de inactivación de INa 

fue desplazada +1.6 mV. Con estos cambios, el modelo 

modificado puede reproducir el AP de miocitos 

auriculares humanos de pacientes con AF crónica. 

El modelo electrofisiológico remodelado fue integrado en 

el modelo 3D de aurícula humana.      

2.3. Propagación del potencial de acción 

El modelo de la propagación del potencial de acción 

extendido a un tejido tridimensional reconstruido, se 

describe como: 
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Donde Vm representa el potencial en el espacio 

intracelular, Di es el tensor de conductividad anisotrópico 

e Iion corresponde al conjunto de corrientes que describen 

el estado iónico de las células en el tejido como una 

función del tiempo y de las concentraciones iónicas. Se 

asume un espacio extracelular con resistencia infinita. 

Para resolver el sistema se implementó el método de los 

elementos finitos (FEM). Se utilizó la aproximación 

Galerkin para la ecuación monodominio. Aplicando 

residuos ponderados, integrando por partes y 

discretizando el dominio en emax elementos podemos 

escribir la ecuación como: 
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En donde se tiene un sistema de MxM ecuaciones. Puesto 

que los elementos comparten nodos globales el sistema no 

puede resolverse por separado, por tanto se ensambla todo 

el conjunto en un solo sistema de ecuaciones. En este 

punto se incorporan las características particulares de la 

geometría auricular de los elementos, las propiedades 

estructurales del tejido para el direccionamiento de la 

fibra y los parámetros de la conductividad en Di. 

2.4. Protocolo de estimulación 

Se aplicó un tren de impulsos en la región del nodo 

sinoauricular, con el fin de simular el ritmo sinusal del 

corazón. La longitud del ciclo base (BCL) fue de 300 ms. 

Un foco ectópico fue modelado por un impulso 

supraumbral aplicado en un pequeño grupo de células en 

la pared posterior de la aurícula izquierda, cerca de las 

venas pulmonares derechas. La actividad focal se aplicó 

durante la fase de repolarización del ritmo sinusal. 

2.5. Pseudo-electrograma 

Se calculó el electrograma unipolar, mediante un 

electrodo virtual localizado en medio de la pared posterior 

de AI. El potencial extracelular (Φe) es representado por 

la siguiente ecuación:  

A 

 

 

 

 

 

B 
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Donde r
v

es el vector de localización del electrodo, r ′
v

es 

el vector de localización de la fuente de corriente, Im es la 

corriente transmembrana y σe es la conductividad 

extracelular. El pseudo-electrograma (EGM) fue 

computado cada milisegundo. Para analizar el contenido 

frecuencial se realizó un análisis espectral de la señal. 

3. Resultados 

 

Figura 2.  A) Foco ectópico. B) Reentrada alrededor de las 

VPs. C) y D) Reentrada en figura de ocho. E), F) y G) Rotor. H) 

Análisis espectral del rotor. I) EGM, la línea punteada indica el 

comienzo del rotor. 

El foco ectópico aplicado en la fase de repolarización del 

ritmo sinusal generó un bloqueo unidireccional, el frente 

de onda generado giró alrededor de las VPs derechas,  

provocando una reentrada anatómica (B en Figura 2). La 

ventana vulnerable (espacio de tiempo dentro del cual se 

produce la reentrada) fue de 4 ms. Posteriormente el 

frente de onda reentrante propagó hacia la pared posterior 

de la aurícula izquierda (C en Figura 2) dando lugar a una 

reentrada funcional en figura de ocho (D en Figura 2). 

Aproximadamente un segundo después,  uno de sus 

vórtices se estabilizó convirtiéndose en una reentrada tipo 

vórtice (rotor) girando de forma regular y a alta 

frecuencia en la pared posterior de la aurícula izquierda. 

El rotor se mantuvo durante los 4 segundos siguientes de 

simulación.  

El EGM obtenido muestra variabilidad en tamaño y forma 

(polimorfismo) durante toda la simulación. El primer y 

segundo complejo de la figura 2.I, son ondas 

características de frentes de onda planos, ya que la 

deflexión positiva y la deflexión negativa tienen una 

amplitud prácticamente igual, estos complejos  se 

corresponden con el ritmo sinusal y el frente de onda del 

foco ectópico, respectivamente.  Los complejos siguientes 

hasta la línea punteada son característicos de colisiones de 

ondas, ya que su deflexión positiva es mayor que la 

negativa, esto se debe a las colisiones que se presentan 

entre los dos vórtices que forman la reentrada en figura de 

ocho. Los complejos posteriores a la línea punteada, 

correspondientes a la actividad del rotor, muestran 

complejos característicos de ondas espirales, ya que su 

deflexión negativa es mayor que la positiva.  

Por último, el análisis frecuencial, hecho a la región de la 

señal correspondiente al rotor, muestra un único pico, 

característico de actividad regular, con una frecuencia 

dominante de 7.8 Hz.  

4. Discusión 

Nuestros resultados están en acuerdo con estudios 

experimentales [1,11], los cuales han demostrado que el 

remodelado auricular, favorece la permanencia de ondas 

reentrantes en una masa limitada de tejido auricular.  

Estudios experimentales, como los llevados a cabo por 

Haissaguerre et al. [2], han registrado, en humanos, 

latidos ectópicos originados en su gran mayoría en las 

VPs. Recientes estudios de la electrofisiología de las VPs 

y sus proximidades muestran la existencia de todos los 

“ingredientes” para sostener mecanismos de reentrada. 

Hocini et al. [12] informaron de reentradas en las VPs 

caninas. Posteriormente, similares hallazgos fueron 

informados por Belhassen et al. [13], Arora et al. [14], 

entre otros, en humanos. Sin embargo, aun existen 

muchas dudas acerca de los mecanismos que inician y 

mantienen las arritmias auriculares. Se desconoce si el 

papel de los focos automáticos se limita a iniciar un 

mecanismo reentrante que mantenga los episodios de 

taquicardia o si ambos mecanismos se alternan.  

Nuestros resultados soportan la idea de que focos 

ectópicos originados en las VPs, son desencadenantes de 

mecanismos reentrantes. Este hecho explicaría como en la 

práctica clínica la eliminación del foco de origen no logra 

resultados tan satisfactorios en la eliminación de la 

arritmia como los obtenidos de procedimientos destinados 

a aislar las VPs en el miocardio auricular circundante 

[15].  

La reentrada en figura de ocho obtenida en la pared 

posterior de la aurícula izquierda, es un tipo de reentrada 

conformada por dos frentes de onda que rotan a favor y en 
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contra de las manecillas del reloj en torno a un arco de 

bloqueo funcional que convergen en una zona central que 

representa la parte lenta del circuito. Este tipo de 

reentradas ha sido observada experimentalmente [16] y en 

modelos computacionales de tejido cardiaco [17].  

Nuestros resultados soportaron en su totalidad la 

“hipótesis del rotor” propuesta por Jalife en 2003 [4]. En  

nuestras simulaciones, se observó como uno de los 

vórtices de la reentrada en figura de ocho se estabilizó 

dando lugar a un rotor en la pared posterior de la aurícula 

izquierda, que se mantuvo hasta en final de la simulación. 

El EGM obtenido muestra tres patrones de activación: 

ondas planas, colisiones de ondas y ondas espirales, 

caracterizados por la morfología de los complejos 

obtenidos. Estos resultados concuerdan con estudios de la 

asimetría en la morfología del EGM llevados a cabo por 

Jacquemet et al. [18].   

Estudios experimentales [19, 4, 20], han demostrado que 

la AF puede ser el resultado de fuentes reentrantes de 

actividad periódica y estable, dando lugar a espectros de 

frecuencia “organizados” [21], con un único pico de 

frecuencia en cercanías a la fuente reentrante. Esta 

actividad regular podría desencadenar múltiples frentes de 

onda que colisionarían o fragmentarían en regiones más 

distantes. El análisis espectral llevado a cabo en nuestro 

trabajo muestra como un rotor actuando en la pared 

posterior de la AI, da lugar a un único pico de frecuencia, 

característico de actividad regular y periódica en esa 

región. 

El rango de frecuencias que caracteriza una AF, en 

humanos está entre los 5 Hz y 10 Hz, rango dentro del 

cual se encuentra la frecuencia dominante obtenida 

durante la actividad del rotor. 

5. Conclusion 

Nuestro estudio demuestra mediante simulación la 

hipótesis del rotor, como mecanismo de AF en tejido 

remodelado.  
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Resumen
El análisis estadístico de centenares de miles de tratamientos ra-
dioterápicos aplicados a pacientes virtuales, simulados usando
el modelo lineal cuadrático y un modelo dinámico de interacción
sistema inmune - tumor, cuantifica los efectos que tiene el retraso
en el inicio del tratamiento sobre el éxito de éste. Esta cuantifi-
cación permite proponer un criterio clínico para la dosificación
de la radioterapia, en función del estado del paciente, así como
la priorización de los tratamientos de los propios pacientes.
Palabras clave: Radioterapia, Simulación, Modelo LQ, Listas de
Espera.

1. Introducción

Existe una preocupación creciente acerca de la influencia
que tienen las listas de espera prolongadas sobre los resul-
tados de los tratamientos oncológicos. Aunque se han rea-
lizado esfuerzos para mostrar que tanto éstas como los re-
trasos de cualquier otra índole tienen un impacto negativo
en el éxito de estos tratamientos, las evidencias aportadas
son indirectas [1].

No siempre es posible evitar los retrasos en el comienzo
de un tratamiento de radioterapia. Aun cuando se pretenda
administrar la dosis prescrita en el tiempo programado [2],
existen factores, como las paradas por avería o toxicidad,
que no pueden ser evitados. Además, debe contarse con
las paradas programadas por mantenimiento [3], las cuales
representan, quizás, el más alto porcentaje de las interrup-
ciones y retrasos.

En los últimos años se ha estudiado el comportamiento de
los tumores cancerígenos a través de modelos matemáti-
cos de dinámica poblacional [4, 5, 6, 7] que logran repro-
ducir y explicar el comportamiento cualitativo de muchos
tumores. Apoyándonos en [5, 8] pretendemos mostrar la
influencia de los retrasos en la aplicación del tratamiento.
De este modo, se podría ayudar a planificar los tratamien-
tos de radioterapia, teniendo en cuenta aquellas demoras
que pueden ser previstas, así como permitir al oncólogo
definir, si fuese posible, el umbral temporal que determi-
na la frontera de los retrasos aceptables, sin consecuencias
apreciables en la salud en función del tipo de paciente y

tumor.

2. Material y métodos

2.1. Modelo

Para describir la evolución tumoral, utilizaremos un mode-
lo matemático de dinámica poblacional [5, 8], donde su-
pondremos que, aunque el tumor crece exponencialmente,
su crecimiento es limitado por el sistema inmune del pa-
ciente. Este proceso puede describirse mediante el sistema
de ecuaciones diferenciales ordinarias descrito en [5].

Para considerar los tratamientos de radioterapia dentro de
este modelo, supondremos que las sesiones de radiación
son instantáneas, comparadas con los tiempos característi-
cos habituales, y provocan la muerte de porcentajes fijos en
cada paciente, tanto de células tumorales (X) como de lin-
focitos (Y ). Este porcentaje, o el efecto tisular equivalente
(E), puede calcularse usando el modelo LQ [9, 10]. Tam-
bién supondremos que al aplicar una dosis de radiación
mueren instantáneamente los linfocitos, pero que las célu-
las tumorales no mueren inmediatamente, sino que pierden
su capacidad reproductiva y mueren con una tasa constante
en el tiempo [6]. La inclusión de esta nueva población de
células (Z) introduce una nueva ecuación en nuestro siste-
ma [8]. Una vez adimensionalizado, obtenemos:

ẋ = x − xy − γt(τ)x

ẏ = xy + ǫzy − λy − κ(x + z) + σ − γl(τ)y

ż = γt(τ)x − ρz − ηzy

(1)

dondeγl(τ) = Bl

∑
δ(τ − τn) y γt(τ) = Bt

∑
δ(τ − τn)

representan la cantidad de células tumorales y linfocitos
afectados por la radiación por unidad de tiempo,τn son los
instantes donde se aplica la radiación yδ(τ−τn) la delta de
Dirac, centrada enτn. x, y, z son las poblaciones adimen-
sionales de células tumorales, linfocitos y células tumo-
rales no clonogénicas, respectivamente.η es una medida
de cuán inmunodepresivas son las células no clonógenicas
comparadas con las células clonogénicas del tumor. Por úl-
timo, ǫ y ρ miden la velocidad de la muerte de dichas célu-
las no clonogénicas. Estos tres parámetros no influyen en
la estabilidad de las soluciones en torno a los puntos fijos.
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Los parámetros críticos de las ecuaciones (1) sonσ/λ y κ

[5], que proporcionan índices de la eficiencia del sistema
inmune al enfrentarse al tumor y la deficiencia de éste para
sobrevivirlo, respectivamente [8]. El análisis de la estabi-
lidad de las soluciones de (1) en función de estos paráme-
tros, puede encontrarse ampliamente descrita en [8]. Una
región interesante esσ/λ < κ < 1, donde el tumor crece
rápidamente, provocando una baja inmunodepresión por lo
que, dado el pequeño número de células tumorales, el nú-
mero de linfocitos se recuperará sin contratiempos tras las
sesiones de radioterapia.

La eliminación del tumor, cuando se encuentra en regre-
sión, es función de los valores de los parámetros clínicos
del paciente (véase [5, 8]). Consideraremos que si se pro-
duce una regresión tumoral, el tratamiento habrá tenido
éxito y podemos asumir que el tumor se erradica comple-
tamente del sistema (x = 0). Es posible calcular así la pro-
babilidad de éxito del tratamiento,Pe, definida como la de
desaparición del tumor al finalizar el tratamiento, para cada
valor del efecto tisular de la radiación sobre el tumor (E) y
la eficiencia del sistema inmune frente al tumor (σ/λ) [8].

2.2. Simulación

Para simular un tratamiento de la manera más realista posi-
ble, aplicamos una sesión de radioterapia de lunes a viernes
con descanso del paciente los fines de semana. Los trata-
mientos ideales comienzan el día 0 de evolución del tumor
y tienen una duración de 6 semanas.

Consideramos dos protocolos radioterápicos diferentes, (a)
una dosis fija de 2 Gy, sin tener en cuenta la eficiencia del
sistema inmune frente al tumor (la variabilidad en los pa-
rámetros del modelo LQ, hace que la fracción de supervi-
vencia de las células tumorales frente a esta dosis, deba ser
tratada como una variable aleatoria); y (b) un tratamien-
to optimizado según las características del sistema inmune
del paciente. En cada sesión de radioterapia, se aplicará la
dosis óptima de radiación, según se determina en [8]; es
decir, la dosis de radiación más baja, que no disminuye
apreciablemente (en menos de un1%) la probabilidad de
éxito del tratamiento.

En ambos casos a analizar, hemos generado un grupo de
400 000 pacientes virtuales bajo tratamiento, en el mismo
rango y con la misma metodología que los utilizados en el
proceso de optimización [8]. Cada uno de estos pacientes
es sometido a tratamiento, variando la lista de espera en
cada caso, de 0 a 120 días.

Todas las simulaciones corresponden a tumores, a los cua-
les el sistema inmune contrarresta con una baja eficiencia
y que, al mismo tiempo, provocan una moderada inmuno-
depresión (σ/λ < κ < 1).

3. Resultados y discusión

Puede estimarse la probabilidad de éxito del tratamiento
aplicado los 400 000 pacientes virtuales, como la fracción
de éstos en los que al culminar dicho tratamiento, ha des-
parecido el tumor. Las curvas de probabilidad en función
del retraso inicial, calculadas para ambos tratamientos (a

y b) disminuyen siguiendo comportamientos similares. Si
definimosPm como la probabilidad de éxito del tratamien-
to con retraso nulo yPt como la probabilidad de éxito del
tratamiento con un retraso det días, podemos definir un
valor normalizadoG referido al valorPm.

G =
Pm − Pt

Pm

× 100% (2)

Así obtenemos dos curvas similares,G(a) y G(b), corres-
pondientes a los protocolos (a) y (b), representadas en la
figura 1.G(a) y G(b)se ajustan bien a funciones potencia-
les, aunque no tenemos base teórica que justifique dicho
comportamiento (véase Tabla 1). Este ajuste de los puntos
permitiría a un oncólogo calcular el tiempo admisible de
espera, por encima del cual, la probabilidad de cura dismi-
nuye más allá de lo aceptable.

G(a) G(b)

G0 −9,5 ± 1,1 −6,2 ± 0,8

g 3,6 ± 0,5 5,9 ± 0,8

γ 0,36 ± 0,02 00,42 ± 0,02

Cuadro 1. Ajuste de las curvas deG(a) y G(b) a la expresión
y = G0 + gx

γ , para retrasos superiores a una semana.

 0
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 20  40  60  80  100  120
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G(b)

Retraso (dias)

G(%)

Figura 1. Caída de la probabilidad de éxito del tratamiento como
función del retraso al comenzar el tratamiento. Las líneas conti-
nuas son el ajuste deG calculado para las dosis fija y optimizada.

4. Conclusiones

En este trabajo mostramos como, aunque no hay un umbral
del retraso bajo el cual sea seguro posponer un tratamiento
de radioterapia, sí sería posible definir un tiempo admisible
de espera. Este tiempo admisible de espera se deberá de-
terminar en función del margen de riesgo admisible, dado
como el umbral en la reducción de la probabilidad de éxi-
to. Por ejemplo, si no se considerase admisible una reduc-
ción en la probabilidad de éxito del tratamiento superior al
10 %, se podrían permitir retrasos de hasta 6 semanas, en
las condiciones específicas de nuestra simulación. Un on-
cólogo podría, de esta forma, cuantificar la incidencia en
el éxito del tratamiento causada por una hipotética lista de
espera.

Puede verse que cualesquiera que sean la dosis suminis-
tradas y la probabilidad de éxito inicial, cualquier retraso
provoca que ésta caiga rápidamente. Este resultado con-
cuerda plenamente con la experiencia práctica de los on-
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cólogos [2, 3, 13], aun cuando se haya llegado a él a tra-
vés de un enfoque exclusivamente numérico. Además, si
un tumor hubiera tardado menos tiempo en ser detectado
que otro, la lista de espera posterior tendría más efectos en
él (su pronóstico sería “mucho peor” de lo que podría ir-
le) que sobre el detectado más tardíamente (a éste, le irá
sólo “un poco peor” de lo que podría). De esto se deduce
que, conforme se avanza más en la detección precoz de los
cánceres, más se debe avanzar en la reducción de las listas
de espera, puesto que, de mantenerse éstas, sus efectos de
serán (relativamente) cada vez más perjudiciales.
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Resumen 
 
Dos modelos anatómicamente realistas se han desarrollado en 
3D para representar la estructura anatómica de la aurícula de 
corazón humano en condiciones de dilatación y su 
comportamiento electrofisiológico. Los modelos representan la 
estructura anatómica correspondiente a una aurícula normal y 
otra dilatada. La dilatación auricular se ha asociado con la 
generación de arritmias cardiacas, se ha establecido la 
hipótesis de ser mutuamente dependientes. Considerando que la 
fibrilación auricular (AF) es la arritmia más común en la 
práctica clínica. Estudios epidemiológicos muestran que la AF 
tiende a perpetuarse con el tiempo, generando cambios 
electrofisiológicos denominados remodelado eléctrico 
auricular. Estos cambios se han acoplado al remodelado 
estructural ocasionado por la dilatación en ambos casos. La 
aurícula fue sometida inicialmente a 10 pulsos normales de 
potencial de acción (AP) y posteriormente a un foco ectópico 
prematuro aplicado en la pared lateral izquierda en cercanías 
de la base de las venas pulmonares. Como resultado se ha 
obtenido  una vulnerabilidad a reentradas de 2 ms para la 
aurícula en condiciones normales y 18 ms para una aurícula 
dilatada. 

1. Introducción 

La relación entre el tamaño de la aurícula y la generación 
de diversos tipos de arritmias auriculares, ha sido 
observada en los últimos 50 años, tanto en estudios 
clínicos como en trabajos experimentales  [1-8]. Así, se  
han considerado que son varios los factores que inducen 
arritmias bajo condiciones de estiramiento auricular, entre 
ellos los cambios electrofisiológicos y anatómicos que se 
producen en el miocardio auricular [9]. Entre las 
alteraciones electrofisiológicas producidas por la 
dilatación auricular se ha descrito el acortamiento de la 
refractariedad [8-10]. La dilatación auricular, se ha 
considerado como una causa de las arritmias, pero a su 
vez como una consecuencia  [11].  De aquí, la necesidad 
de estudiar mas detenidamente esta dependencia mutua. 
La fibrilación auricular (AF) es la arritmia más común en 
la práctica clínica, y se caracteriza por una actividad 
rápida y caótica de la aurícula, ocasionándole pérdida de 
la capacidad de contracción. Estudios clínicos han 
demostrado que la AF produce además cambios 

electrofisiológicos que facilitan su perpetuación [12], 
estos cambios se han denominado remodelado eléctrico 
auricular  [13].  

Los cambios eléctricos producidos por la AF, causan un 
acortamiento significativo del periodo refractario  [14,15]. 
Siendo éste responsable de la iniciación y la permanencia 
de múltiples ondas reentrantes en el tejido auricular, como 
lo sugieren diferentes estudios experimentales [12,14-15].   

El objetivo de este trabajo es estudiar la vulnerabilidad de 
generación de reentradas, considerando el efecto de la 
dilatación auricular de la aurícula izquierda en situaciones 
de remodela eléctrico, aplicando un foco ectópico cerca 
de las venas pulmonares derechas, utilizando para el 
efecto dos modelos auriculares computacionales que 
varían estructuralmente y que representan la aurícula 
normal y dilatada. 

2. Métodos  

En este trabajo se desarrollaron dos modelos estructurales 
realistas de aurícula humana, como una aplicación 
“virtual heart” , a los cuales se les acopló el modelo 
eléctrico y el de direccionamiento de fibras del tejido, de 
manera que se lograra caracterizar de la mejor manera el 
comportamiento eléctrico y anatómico de la aurícula. 

2.1 Remodelado eléctrico 

El remodelado electrofisiológico se integró al modelo 
geométrico. Con base en la información experimental, fue 
necesario ajustar parámetros para el cálculo de las 
corrientes iónicas, entre ellos la conductancia y sus curvas 
de activación  [16-18]. En este estudio se utilizó el 
modelo de potencial de acción (AP) de Nygren  [19]. Se 
buscó con ello reproducir el modelo del comportamiento 
que tienen los pacientes sometidos a AF. Los parámetros 
que se ajustaron en el modelo para lograr condiciones de 
remodelado fueron los siguientes: la conductancia para Ik1 
se incrementó en 250%  [15]. El comportamiento 
patológico para ICal, se disminuyó en un 74%, Ito se 
disminuyó en un 85%, la cinética ICaL se incrementó en un 
62%, la curva de activacion de Ito, fue desplazada +16mV 
y la curva de inactivacion de INa se movió +1.6 mV. El 
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modelo resultante se acopló al modelo estructural  que 
representa la aurícula normal y dilatada. 

2.2 Modelo estructural básico 

A efectos de desarrollar los modelos, se partió de un 
modelo básico que tuvo en cuenta inicialmente las 
especificaciones que se indicaron en estudios anteriores  
[20,21]. Adicionalmente, se introdujeron nuevos ajustes 
en los elementos anatómicos. Se identificaron diferentes 
regiones anatómicas, ajustando el modelo a las 
especificaciones geométricas de Wang et al. [22] y los 
caminos de conducción definidos por Chauvin et al. [23]. 
El tamaño de las regiones anatómicas estuvieron de 
acuerdo a las dimensiones definidas por Cohen et al. [24]. 
El nodo sinoauricular (SAN) se estableció sobre la base 
de las vena cava superior cerca de la válvula, como se 
indica en la figura 1.   

 

Figura 1. Modelo estructural básico, que muestra los detalles 
fundamentales que se tuvieron en cuenta en el desarrollo de este 
trabajo. 

Para el direccionamiento de las fibras el modelo se 
zonificó de forma que la fibra siguiera el camino marcado 
por los patrones experimentales [25]. Se consideró 
también la anisotropía del tejido y se fijó en 2:1, en 
sentido longitudinal frente al transversal. Para simular la 
propagación se hicieron simulaciones que resolvieron la 
ecuación de propagación con elementos finitos, como se 
hizo en estudios previos  [20], se consideró así mismo una 
aproximación monodominio para simplificación del 
cálculo computacional.  

2.3 Modelos estructurales dilatados 

La dilatación auricular se hizo considerando únicamente 
la aurícula izquierda. Para la obtención de los modelos se 
variaron los ejes Antero-Posterior, Medio-Lateral y 
Superior-Inferior, como se indica en la tabla 1.  

Ejes Normal Dilatada 

Antero-Posterior 4.318 cm 5.095 cm 

Medio-Lateral 4.492 cm 6.206 cm 

Superior-Inferior 4.110 cm 5.823 cm 

Tabla 1. Tamaño de los ejes auriculares de los modelos 
considerados 

La aurícula dilatada se obtuvo, dando un crecimiento 
proporcional en todo el tejido de la aurícula izquierda, 
pero manteniendo sin variación la aurícula derecha. Los 
puntos de comunicación interauricular se dilataron en el 
extremo de conexión de la aurícula izquierda. Los valores 
tomados para la aurícula normal y dilatada se 
corresponden con los rangos de los datos experimentales 
de Sanfilippo et al.  [26]. 

2.4 Modelo de propagación  y protocolo de 
estimulación 

El acoplamiento anisotrópico de los cardiomiocitos se 
logró con el modelo monodominio de flujo de corrientes. 

La conductividad se estableció por zonas y se ajustaron 
estas conductividades  con las características del modelo 
para obtener patrones de velocidad de acuerdo a la 
información experimental. Los valores de conductividad 
fueron: 0.25, 0.40, 0.10 y 0.0 S/cm para las zonas de 
conductividad media, alta, baja y nula respectivamente. 

Se aproximó la solución utilizando el  método de los 
elementos finitos, sobre un dominio con 50825 elementos 
hexahédricos y 98090 nodos. Para la estimulación se 
aplicaron 10 pulsos iniciales  a 3 Hz que lograron la 
estabilidad del tejido en el SAN seguidos de un pulso 
prematuro que representó el foco ectópico, aplicado en la 
pared lateral izquierda de la aurícula izquierda, este foco 
se modelo con un pequeño grupo de células.  La actividad 
focal se aplicó a diversas longitudes de ciclo, siguiendo 
los estudios de Haisaguerre et al. [27]. respecto al rango 
de la actividad focal. 

3. Resultados y discusión 

La secuencia de activación en el esquema de simulación 
de la aurícula izquierda para el caso de la aurícula dilatada 
se muestra en la figura 2.  

 

 

 

Figura 2. Propagación del frente de onda del potencial de 
acción generado a partir de los 218 ms de haberse propagado el 
estimulo del nodo sinoauricular en una aurícula izquierda 
dilatada. El disparo de un foco ectópico en la pared larteral 
derecha de la aurícula izquierda, genera una reentrada. 
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El período de repolarización se redujo de 310 ms en 
estado fisiológico a 91 ms en remodelado para un valor 
intermedio de la ventana.  Se recorrió el dominio de 
tiempo para la aurícula en situaciones normales pero con 
tejido eléctricamente remodelado y se encontró una 
ventana vulnerable de 2 ms entre los 183 y 184 ms. En la 
aurícula dilatada la ventana fue de 18 ms, como se 
muestra en la gráfica de la figura 3.  

 

Figura 3. Ventanas vulnerables, encontradas para los modelos 
auriculares analizados. Se observa el desplazamiento de la 
ventana hacia la derecha. 

 Estos resultados muestran el impacto que tiene el proceso 
de dilatación en el desarrollo de la vulnerabilidad a 
generacion de reentradas para un foco específico, siendo 
acordes con las apreciaciones realizadas por Eckstein et 
al. [28]. 

Se observó igualmente un desplazamiento de los límites 
inferiores de la ventana como se indica en la figura 3, de 
28 ms. 

4. Conclusiones 

En este trabajo desarrollamos dos modelos 3D realistas de 
aurícula humana que representaron un proceso de 
dilatación auricular izquierda, en los que se detallan la 
actividad eléctrica en situaciones normales y de 
remodelado. El estudio revela el fuerte impacto de la 
vulnerabilidad a reentradas que se generan en el tejido 
auricular para focos ectópicos específicos en la medida 
que se tiene mayor dilatación. Con ello se demuestra 
claramente el papel que juega la geometría y como el 
desarrollo de estos modelos permiten analizar el 
comportamiento en diferentes zonas y con datos 
anatómicos realistas. 
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Resumen 
La impedancia eléctrica del miocardio presenta un espectro 
distinto en el tejido normal, isquémico y en la cicatriz resultante 
de un infarto antiguo. Más recientemente, también se ha 
demostrado en humanos con transplante de corazón que la 
impedancia eléctrica puede utilizarse como un indicador del 
grado de rechazo del injerto. En este trabajo revisamos los 
métodos y los resultados previos en pacientes transplantados 
utilizando una medida de impedancia con un catéter introducido 
percutáneamente hasta las cavidades del corazón y, por último, 
presentamos estudios recientes en animales para evaluar la 
realización de las medidas de forma menos invasiva con una 
sonda esofágica. El método de medida esofágico se basa en una 
medida de impedancia eléctrica a 4 hilos entre una sonda con 
dos electrodos en el esófago y otros dos electrodos situados en 
la superficie del tórax a ambos lados del esternón al nivel del 6º 
espacio intercostal. Los resultados con la sonda esofágica 
muestran que la impedancia medida es de unos 25 ohmios y que 
está modulada por la respiración y, en menor medida, por la 
contracción del miocardio. No se han apreciado problemas con 
los movimientos peristálticos del esófago ni con la estabilidad 
del contacto de los electrodos con la pared del esófago. 

1. Introducción 
El trasplante cardíaco es, en el momento actual, la mejor 
opción terapéutica para los pacientes con insuficiencia 
cardiaca avanzada ya que alarga significativamente la 
supervivencia y mejora la calidad de vida. No obstante, al 
tratarse de un alotrasplante, el rechazo es un fenómeno 
esperable y por tanto requiere tratamiento y control 
específicos. Dentro del primer año post trasplante, el 
rechazo se observa en al menos una biopsia en el 70-80% 
de los pacientes y esta complicación constituye una de las 
principales causas de muerte a lo largo de este período. 
Así pues, la detección y tratamiento precoz de este 
síndrome constituye un objetivo fundamental en los 
programas de trasplante cardiaco [1][2] 

La mayoría de métodos disponibles para el diagnóstico 
precoz del rechazo cardiaco postrasplante tienen una 
sensibilidad y especificidad limitadas. El único método 
fiable es la biopsia endomiocárdica  pero este 
procedimiento es invasivo y no esta exento de morbilidad 
[3]. Por otro lado, la repetición de la biopsia crea zonas de 
fibrosis y el rendimiento del material obtenido puede ser 
cada vez menor. Finalmente, la biopsia no constituye un 
método perfecto, puesto que está sometido a un error de 
muestreo derivado del carácter focal del rechazo dentro 
del corazón [4]. 

Nuestro grupo viene trabajando desde 1996 en la 
caracterización in-vivo del tejido de miocardio en cerdos 
midiendo el espectro de impedancia eléctrica (1 kHz-
1 MHz). Utilizando electrodos de aguja intramurales se 
obtuvo la evolución temporal de dicho espectro para 
tejido sano e isquémico y, posteriormente, para cicatriz 
[5]. El tejido normal presenta una relajación simple, con 
un mínimo de fase alrededor de 300 kHz, el tejido 
isquémico presenta una relajación doble, con dos 
mínimos de fase muy pronunciados a 10 kHz y a 300 kHz 
y la cicatriz presenta un comportamiento resistivo, con 
módulo plano de valor inferior al de los otros estados del 
tejido y con fase nula [6][7][8].  

La utilidad de la medida de la impedancia miocárdica en 
detectar el rechazo cardiaco post-trasplante ha sido 
estudiada recientemente en humanos. Los resultados de 
este estudio han sido presentados parcialmente en 
congresos internacionales [9] y los resultados finales han 
sido publicados en [10].  

En este trabajo revisaremos primero los métodos y los 
resultados obtenidos en las medidas en humanos del 
rechazo cardíaco mediante el sistema transcatéter. En 
segundo lugar, presentaremos los estudios conducentes a 
evaluar la posibilidad de realizar el mismo diagnóstico 
mediante un método mucho menos invasivo, como es el 
uso de una sonda naso-gástrica en vez de un catéter 
intracavitario. Por último se presentarán los resultados 
preliminares en el modelo porcino.  

2. Métodos 

2.1. Medida con catéter intracavitario 

La técnica consiste en inyectar una corriente alterna 
(menor a 100 μA, con una frecuencia variable entre 1 y 
1000 kHz a través del miocardio mediante un 
electrocatéter bipolar como los utilizados para ablación 
eléctrica. Pare ello se utiliza un analizador de impedancias 
HP-4192A (Hewlett-Packard) como fuente de voltaje (0.1 
V) y una etapa de aislamiento diseñada a medida [9] para 
que se cumplan los requisitos de seguridad eléctrica de 
equipos médicos de tipo CF (equipos flotantes con 
aplicación cardiaca directa). La corriente se inyecta entre 
el polo distal del electrocatéter y un electrodo de 
referencia (una placa adhesiva de electrocirugía, de 
Ag/AgCl, cuyas dimensiones son 100x150x1 mm; Telic 
S.A., Barcelona) situado sobre la piel en la espalda. De 
esta forma, se puede obtener la diferencia de voltaje entre 
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el electrodo proximal del electrocatéter y la placa de 
referencia (figura 1).  

La medida de impedancia se realiza a tres hilos, la 
corriente se inyecta entre el electrodo distal del catéter y 
un electrodo exterior. De esta forma, la mayor densidad 
de las líneas de corriente se produce en la superficie 
interior del miocardio, resultando en una mayor 
sensibilidad en esta zona. La medida de la caída de 
tensión se lleva a cabo entre el electrodo exterior y un 
electrodo proximal del catéter por el que no circula 

corriente. 

Figura 1.  Medida con catéter intracavitario y electrodo 
superficial. 

En las medidas en pacientes se introdujo 1 catéter (Blazer 
II, 7-Fr/4mm) a través de la vena yugular o femoral hacia 
las distintas cavidades del corazón derecho. La posición 
del catéter se visualizó por medio de un equipo de 
fluoroscopía de rayos X. Este estudio y los siguientes 
fueron aprobados por el comité de ética del hospital y se 
llevó a cabo siguiendo las normas internacionales.  

La población de estudio a analizar se compone de dos 
grupos de enfermos: 

Grupo control. Pacientes a los que se les realiza un 
estudio electrofisiológico por diagnóstico y/o tratamiento 
de arritmias supraventriculares. Estos pacientes no 
presentan ninguna cardiopatía estructural. 

Grupo transplantado. Pacientes sometidos a transplante de 
corazón durante los últimos dos años. A los cuales se les 
realiza biopsias endomiocárdicas periódicamente de 
acuerdo con el protocolo clínico del Hospital de Sant Pau. 

El procedimiento se lleva a cabo en pacientes despiertos 
sedados ligeramente en una de las salas de hemodinámica 
del Hospital. El catéter se introduce por vía percutánea 
con anestesia local. En los pacientes del grupo control se 
utiliza la vena femoral, mientras que en los transplantados 
puede ser por yugular o femoral. Los puntos a medir en 
ambos grupos son: vena cava superior, vena cava inferior, 
aurícula derecha y ventrículo derecho. Las medidas en la 
aurícula derecha y ventrículo derecho se realizaron en 
contacto con el tejido y flotando en la cavidad. 

2.2. Medida con sonda esofágica 

La alternativa que presentamos consiste en medir los 
cambios de la impedancia miocárdica con una sonda 

colocada en el esófago dada la estrecha relación de 
vecindad que guarda el tercio distal de éste órgano con y 
el corazón. El método que se propone, con una sonda 
esofágica, es técnicamente muy similar al utilizado con el 
catéter intracavitario con la ventaja de que el coste de las 
sondas es inferior a los electrocatéteres y el riesgo para el 
paciente es mucho menor. El coste también se reduce ya 
que las medidas con catéter intracavitario requieren del 
uso de una sala de cateterismo cardiaco y en cambio las 
medidas con una sonda esofágica pueden realizarse en 
salas de exploración de cardiología convencionales. La 
aplicabilidad clínica del método va a depender de la 
especificidad y la sensibilidad de la medida 
transesofagica.  

El sistema de medida utilizado puede ser idéntico al 
utilizado con el catéter intracavitario. Sin embargo, por 
motivos prácticos, se ha sustituido el sistema comercial de 
medida de impedancias HP-4192A por un sistema 
diseñado a medida que tiene un coste y peso menor que el 
anterior. La etapa frontal de aislamiento es la misma que 
en los estudios intracavitarios pero sustituyendo los 
conectores para adaptarlos a las sondas esofágicas. 

Un cambio importante en los métodos es que se ha optado 
por una medida a 4 electrodos, en vez de a tres electrodos 
como se realizó previamente. Este cambio hace que la 
impedancia del electrodo de referencia no afecte a la 
medida y tiene el inconveniente de que hay que poner dos 
electrodos sobre la piel. 

La posición de los electrodos superficiales es la que se 
puede ver en la figura 2. El electrodo de inyección de 
corriente se sitúa en la superficie del tórax en el lado 
izquierdo del esternón al nivel del 6º espacio intercostal y 
el electrodo detector de tensión en una posición simétrica 
a la derecha del esternón. Además de los dos electrodos 
para la medida de impedancia se utilizan 3 más para la 
medida de la derivación I del ECG y 6 electrodos para las 
medidas precordiales de ECG.  

 

Figura 2.  Posición de los electrodos en el modelo porcino. Los 
cuadrados son los de impedancia, los redondos son los de 

electrocardiografía.  

2.3. Preparación experimental en animales 

Para la evaluación del sistema de medida esofágico se han 
utilizado cerdos del tipo híbridos comerciales, cuyo peso 
oscila entre los 25 y los 30 kg. Tras sedar a los animales 
con azaperona (4 mg/kg, i.m.) se anestesian con tiopental 
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sódico (30 mg/kg, i.v.) y se intuban. La ventilación 
pulmonar se mantiene mediante un respirador, con una 
concentración de oxígeno del 41 % y un ritmo de 15 
inspiraciones por minuto. 

Se realiza la monitorización continua del ECG de 12 
derivaciones y todas las señales se almacenan en soporte 
digital. Se introducen cánulas arteriales en la femoral y 
carótida para el registro continuo de la presión arterial y 
acceso al corazón. Se monitoriza el estado de oxigenación 
del animal con pulsioximetría. 

El catéter de medición de impedancia transesofágica se 
coloca en el tercio distal de este órgano bajo control 
radiológico. Asimismo, se puede detectar que el 
electrocatéter se halla en la vecindad del corazón cuando 
el electrograma local registrado bipolarmente con la 
sonda esofágica muestre una deflexión positiva-negativa 
de amplitud similar en la onda P. 

Para simular un infarto, la oclusión coronaria se realiza 
mediante un catéter balon intracoronario de angioplastia 
(AQUA T3-® Cordis) que se introduce por vía arterial 
(femoral o carótida)  bajo control radiológico.  

Una vez obtenidos los registros basales del ECG 
(derivación I y ECG esofágico), del ECG de 12 
derivaciones e impedancia transesofágica se procede a la 
oclusión de la arteria coronaria correspondiente durante 
un período de unos 60 minutos tras los cuales se 
reperfunde el miocardio deshinchando el balón 
intracoronario por un período de 15 minutos. Durante la 
oclusión y repercusión coronaria se obtienen registros de 
todas las variables mencionadas. 

3. Resultados 

3.1. Medida con catéter intracavitario 

Los principales resultados obtenidos en el grupo control y 
en los pacientes transplantados, son los siguientes [10]: 

- Existe una gran variabilidad inter-sujeto en la 
impedancia medida, el factor determinante en ella 
parece ser la impedancia del electrodo de referencia. 

- Las variaciones temporales de la impedancia medida 
por la respiración son importantes y requieren un 
filtrado de la señal en la banda frecuencial de la 
respiración. 

- El análisis multiparamétrico demuestra que las 
componentes de la impedancia compleja que están 
más correlacionadas con el nivel de rechazo son 
diferencias entre medidas realizadas en la aurícula y el 
ventrículo derechos.   

A partir de estas resultados se optó por utilizar el 
promedio de impedancias a lo largo de todo el tiempo de 
medida (con esto se evita la influencia de la respiración) y 
utilizar diferencias de magnitud y diferencias de fase entre 
el ventrículo y la aurícula en cada sujeto (con este método 
se reducen el efecto de la impedancia del electrodo de 
referencia y otros tejidos que puedan afectar a la medida 
distintos al miocardio). 

 

Figura 3.  Espectros de impedancia obtenidos para distintos 
niveles de rechazo (0, 1A y 3A) y un grupo de pacientes sin 
transplante (II). 

En la figura 3 se muestran los resultados del espectro de 
impedancia obtenido como la diferencia de una medida a 
través del electrocatéter situado en la pared interior de la 
aurícula y del ventrículo derecho para distintos niveles de 
rechazo (0, 1A y 3A) y el grupo de pacientes sin 
transplante (II). 
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Se puede observar que a mayor grado de rechazo la 
diferencia en la magnitud de la impedancia entre las dos 
cavidades es menor pero la fase sigue un comportamiento 
más complejo. 

De estas medidas espectrales se pueden deducir cuales 
son las frecuencias que presentan una mayor correlación 
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con el grado de rechazo. Realizado el análisis, se 
comprueba que los mejores estimadores del grado de 
rechazo son la magnitud a 10 kHz y la fase a 300 kHz 
[10]. En la figura 4 pueden observarse los resultados de 
forma individual para todos los pacientes transplantados 
en función del resultado de las biopsias de control 
realizadas. 

3.2. Medida con sonda esofágica 

Las medidas realizadas hasta el momento en animales con 
la sonda esofágica han permitido evaluar los siguientes 
aspectos. 

Las sondas esofágicas que han dado mejores resultados en 
cuanto a su impedancia de contacto y su estabilidad han 
sido los FIAB (Italy, model Esoflex 2S) 

La impedancia de los electrodos esofágicos utilizados y 
de los electrodos cutáneos tienen los valores 
representados en la figura 5.  

La impedancia medida está entorno de los 24 Ohmios con 
una fase negativa de pocos grados, excepto a 1 MHz que 
es positiva debido a errores en la medida. 

El efecto de la ventilación y del latido cardiaco son 
parecidos a las medidas intracavitarias, siendo 
imprescindible el filtrar la respiración ya que las 
variaciones que produce pueden llegar a los 5 Ohmios. 

 

Figura 5.  Impedancia de los electrodos en medidas esofágicas. 

4. Conclusiones 
Las medidas esofágicas presentan variaciones de 
impedancia por respiración y latido cardiaco parecidas a 
las intracavitarias. El método a 4 electrodos ha reducido la 

impedancia medida a unos 25 Ohmios ya que elimina la 
contribución del electrodo de referencia. A falta del 
estudio de sensibilidad a los cambios en las propiedades 
del miocardio producidas por el rechazo, el método 
transesofágico no parece tener problemas añadidos a los 
del sistema intracavitario. 
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Resumen 
  Este trabajo describe el proceso de desarrollo y la evaluación 
inicial  de un nuevo sistema tomográfico PET/CT  de alta 
resolución, enfocado a  la realización de estudios  preclínicos 
“in-vivo” con animales de laboratorio. En el diseño 
implementado, los centros geométricos de cada modalidad de 
imagen están alineados mecánicamente permitiendo la 
obtención de conjuntos de datos con información anatómica y 
funcional que se registran y fusionan de forma automática. El 
sistema PET (VrPET) esta basado en 2 bloques de  detección 
enfrentados que proporcionan un campo de visión de  87 x 87 x 
45.6 mm3, resolución espacial  de  ~1.5  mm y elevada 
sensibilidad (2.3%). El sistema CT consta de una fuente de 
rayos X micro-focal de 50 kV con hasta 50W de potencia y un 
detector digital formado por elementos semiconductores cuyo 
tamaño de píxel se puede configurar a 50,100 o 200 µm. Esta 
modalidad permite alcanzar resoluciones espaciales de hasta 46 
µm  proporcionando un campo de visión apropiado para 
roedores (~75 mm2) y una resolución temporal de hasta 9 fps 
utilizando el mayor tamaño de píxel.      

1. Introducción y Motivación 
   En los últimos tiempos, la utilización de modelos 
animales para la investigación preclínica de enfermedades 
humanas combinada con el desarrollo tecnológico de los 
equipos de imagen funcional ha propiciado el desarrollo 
de sistemas PET (Tomografía por Emisión de Positrones) 
específicamente diseñados para animales de laboratorio. 
Estos equipos permiten la realización de estudios 
longitudinales sobre un mismo sujeto, minimizando el 
trabajo necesario para el análisis de los datos y el número 
de animales a utilizar comparado con el uso de técnicas 
funcionales alternativas como la autorradiografía o los 
análisis histológicos. En contraposición a lo dicho, la 
utilidad de la técnica PET, especialmente al aplicarse en 
animales de laboratorio, está limitada en situaciones en 
las que la localización anatómica de la captación de 
trazador es ambigua. Por esta razón, la demanda de 
sistemas clínicos PET esta cayendo en la actualidad, 
dando paso a la utilización de sistemas combinados 
PET/CT capaces de adquirir conjuntos de datos 
anatómicos y funcionales cuyo registro y posterior fusión 
minimizan los errores diagnósticos debidos a la 
relativamente pobre resolución espacial del PET y a la 
baja especificidad de algunos radiofármacos (Figura 1).  

   Dada la importancia del uso de roedores en 
investigación biomédica, esta misma tendencia está 
empezando a verse en los equipos para animales de 
laboratorio, siendo la consecuencia inmediata la 
introducción en el mercado de sistemas multimodalidad 
adecuados a este fin [1].  

   

   
Figura 1. Vistas sagital, axial y coronal de un estudio PET 
cerebral (fila superior) realizado en un hámster anestesiado  al 
que se le inyectaron 310 µCi 18F-FDG. Las imágenes de la fila 
inferior muestran los datos PET/CT fusionados de las mismas 
rodajas, proporcionando información adicional sobre la 
localización exacta de las zonas de captación.  

   Este trabajo describe el proceso de desarrollo y la 
evaluación inicial de un tomógrafo PET/CT rotatorio para 
pequeños animales, cuyo diseño se basa en una evolución 
del tomógrafo rPET [2] y un sistema micro-CT de haz 
cónico recientemente desarrollado por nuestro grupo, 
cuyo diseño y evaluación completa han sido detallados en 
otras publicaciones [3-4].  

2. Diseño del Escáner 
   De las diferentes aproximaciones utilizadas para el 
desarrollo de sistemas PET/CT, la más común consiste en 
colocar las dos modalidades de imagen una a 
continuación de la otra en la dirección axial, de tal forma 
que el paciente es trasladado entre ellas por medio de un 
eje de desplazamiento lineal. Este tipo de solución basada 
en dos sistemas de imagen esencialmente independientes, 
incrementa la dificultad mecánica  para la integración y 
alineamiento de ambas máquinas en el mismo soporte. 
Adicionalmente, implica la utilización de una etapa de 
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desplazamiento axial de elevada longitud  que ha de ser 
de un material de poca densidad para no interferir en la 
imagen CT. Esto convierte en crítica la estabilidad de este 
elemento y su inmunidad ante vibraciones debidas a las 
rotaciones del gantry, dado que estas pueden provocar 
artefactos en las imágenes reconstruidas y problemas 
adicionales para el pegado de las diferentes posiciones 
axiales de un mismo estudio, cuando se utilizan 
protocolos de alta resolución espacial.  

    La aproximación de diseño utilizada en VrPET/CT está 
basada en un soporte rotatorio común  en el cual se han 
montado 4 detectores PET agrupados en 2 bloques 
enfrentados y un sistema micro-CT  compuesto por un 
tubo de rayos X y un sensor de imagen digital. Los 
diferentes elementos se han colocado en el soporte de tal 
forma, que los centros geométricos de ambas modalidades 
están mecánicamente alineados (Figura 2). 

 

 
 

Figura 2. Geometría del sistema VrPET/CT (izquierda) donde 
se muestra el haz cónico de rayos X que se proyecta sobre el 
detector y la disposición de los 4 detectores PET. A la derecha 
se muestra una foto del primer prototipo construido. 

     El escáner incluye  una etapa de desplazamiento lineal 
para mover el animal u objeto bajo estudio a lo largo de la 
dimensión axial del campo de visión, permitiendo de esta 
forma la realización de estudios de cuerpo entero. Ambos 
ejes de movimiento (cama y anillo rotatorio) son 
manejados por medio de motores paso a paso y 
controladoras digitales desde un computador de control, 
lo que permite el posicionamiento de los mismos con 
resolución submilimétrica y elevada repetibilidad. 

2.1. Detectores y Electrónica  del Sistema PET 

   El rPET original (Suinsa Medical Systems) es un 
sistema tomográfico rotatorio compuesto por cuatro 
detectores agrupados en dos parejas ortogonales, que dan 
lugar a un campo de visión de aproximadamente 45 x 45 
x 45 mm3.  Para integrar este sistema con el CT y mejorar 
el rendimiento del conjunto, se recolocaron los 4 
detectores del sistema original en 2 módulos opuestos con 
forma de V (VrPET) (Figura 3). En esta configuración, 
cada uno de los 4 detectores del sistema es capaz de 
detectar fotones coincidentes con los 2 detectores del 
módulo opuesto, proporcionando un campo de visión 
transaxial de aproximadamente el doble que en el sistema 
original (~87x87 mm2). 

   Los detectores están basados en  cristales de centelleo 
(LYSO, Glendfield Partners) de 1.5 x 1.5 x 12 mm3, 

ensamblados en matrices de 30 x 30 elementos y  
separados entre si por una capa de 100 µm de material 
reflectante. Cada una de estas matrices se acoplo a un 
tubo fotomultiplicador sensible a posición (Hamamatsu, 
H8500) utilizando grasa óptica (Bicron/Saint Gobain, BC-
630) con coeficiente de refracción 1.465. 

  
Figura 3. Módulo detector del VrPET (izquierda): Cada módulo 
esta compuesto de dos detectores (visibles a ambos lados de la 
carcasa externa) basados en tubos fotomultiplicadores sensibles 
a posición y cristales de centelleo pixelados. Imágenes de 
llenado de campo (derecha) en las que se ven los 30 x 30 
cristales de cada detector. 

   Las señales de salida de cada fotomultiplicador son  
preprocesadas por un conjunto de placas acopladas a su 
parte trasera,  cuyas funcionalidades son: reducir el 
número de señales a digitalizar para la caracterización de 
los fotones detectados y  adaptar  los pulsos de salida al 
rango dinámico del sistema de adquisición de datos. A 
este respecto se ha utilizado un sistema centralizado con 
salida Gigabit-Ethernet, basado en integradores de carga 
para la digitalización de las señales de los detectores y en 
una unidad de control implementada sobre FPGA para la 
detección de fotones coincidentes (resolución temporal 5 
ns ) y la gestión del disparo de los módulos del sistema 
(tiempo muerto instantáneo ~1.8 µs ). Adicionalmente, se 
ha incluido un modulo de contadores de propósito general 
que permite la inclusión de información de sincronismo  
en las tramas de datos digitalizados.   

2.2. Sistema Micro-CT 

   El sistema micro-CT utiliza un tubo de rayos X (Oxford 
Instruments, XTG5011) con 35 µm de tamaño focal, 
ánodo estacionario de tungsteno y ventana de salida de 
berilio.  

 
Figura 4. Esquema de funcionamiento del CT. Durante la 
adquisición de datos, el ordenador se encarga de sincronizar 
los movimientos del equipo con la captura de imagen en el 
detector. Los datos adquiridos se transfieren al ordenador por 
medio de una tarjeta capturadora de video.  
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   Las condiciones de funcionamiento  de este elemento 
(de 0 a 50 kV, hasta 50 W) se configuran desde el 
ordenador de control por medio de un interfaz USB/I2C. 
   Como detector se ha utilizado un sensor digital  de 
rayos X (Hamamatsu, C7942) cuya área activa (120 x 120 
mm) tiene un tamaño de píxel configurable entre 50, 100 
o 200 µm. La interface con el ordenador encargado del 
procesado de las proyecciones, es una tarjeta PCI 
capturadora de video (Epix Inc., PIXCI D2X) que permite 
configurar las características del detector y  gestiona la 
colocación de los datos adquiridos en zonas de memoria 
RAM accesible para el software de adquisición. Este 
montaje permite alcanzar tasas de transferencia de hasta 9 
cuadros por segundo (fps) con 200 µm de  tamaño de 
píxel. En las restantes configuraciones, la tasa de 
transferencia disminuye proporcionalmente al aumento 
del número de datos a transferir cuando se utilizan 
tamaños de píxel menores.   
  La selección del tamaño de píxel del detector combinada 
con otros parámetros de adquisición como el número de 
posiciones angulares adquiridas o el número de cuadros 
que se utilizan para obtener una proyección, permiten la 
selección de diferentes protocolos de funcionamiento: 
Alta-Velocidad (baja resolución), Alta resolución espacial 
(se incrementa la dosis), etc. 

3. Correcciones y Reconstrucción de  Datos 
   Durante la adquisición en modo PET, la información 
sobre los fotones detectados (ventana de energía de 100 a 
700 keV) se guarda en archivos  modo lista que contienen 
dos tipos de eventos diferentes:  
 Eventos de datos que caracterizan los rayos γ en 

posición y energía. 
  Eventos de sincronismo con información necesaria 

para la reconstrucción de los datos y la aplicación de 
las correcciones pertinentes a los mismos.  

 
Figura 5. Procesado de los datos PET para la generación de 
imágenes tomográficas. Durante la agregación de los datos en 
sinogramas se  compensan los efectos físicos inherentes a la 
técnica y la instrumentación utilizada.  
  Tras su adquisición los archivos de datos son 
reordenados por la interface de usuario (MMWKS [5]) 
para formar sinogramas de 117 rayos y 190 ángulos en 
todas las posibles combinaciones axiales. Durante el 
proceso, los eventos detectados se asignan a  cristales 
físicos de los detectores correspondientes   y a canales de 

energía específicos, por medio de tablas de equivalencia 
obtenidas en el proceso de calibración del aparato.  
  Adicionalmente, los eventos se filtran en función de la 
ventana de energía seleccionada en la adquisición y se 
aplican correcciones para compensar problemas de 
alineamiento inter-detectores, las pérdidas debidas al 
decaimiento radioactivo de la fuente utilizada  y  las 
pérdidas debidas al tiempo muerto del sistema de 
adquisición. Antes de proceder a la reconstrucción de los 
sinogramas mediante alguno de los métodos disponibles 
en la interface de usuario (SSRB+FBP, OSEM-2D (con 
SSRB o FORE) y OSEM-3D), éstos reciben una última 
corrección que busca compensar la distribución no 
uniforme de las líneas de respuesta en la coordenada 
radial de los sinogramas y las diferencias entre la 
sensibilidad relativa de cada cristal (Figura 5). Esta 
corrección se genera a partir de la adquisición de una 
fuente cilíndrica, que produce una irradiación uniforme 
del campo de visión y que permite la extracción del 
patrón de sensibilidad en cada zona del escáner y por 
tanto el factor a aplicar para su normalización. 

 
Figura 6. Procesado de las proyecciones durante la 
adquisición en modo CT. Después de aplicar la corrección 
debida a las no uniformidades del detector y aplicar 
correcciones finas de alineamiento fuente-detector las 
imágenes de transmisión se convierten en imágenes de 
atenuación. 
   Durante la adquisición de datos en modo CT, se 
corrigen las imágenes  de transmisión adquiridas con el 
detector para evitar ciertas no-uniformidades debidas al 
proceso de fabricación del mismo. Además, las 
proyecciones se convierten en imágenes de atenuación en 
las cuales el valor de cada píxel es función de la densidad 
del tejido presente en cada punto (Figura 6). Entre las 
correcciones mencionadas cabe destacar las debidas a: 
1. Corriente de oscuridad: La matriz de respuesta del 

detector proporciona un valor no nulo en ausencia de 
excitación. Este efecto se corrige restando a las 
imágenes adquiridas una imagen con suficiente 
estadística, adquirida sin irradiar el detector. 

2. No uniformidad: Es necesaria  para la ecualización de 
la ganancia de cada píxel del detector. Para realizar 
esta corrección se adquiere  una imagen con la fuente 
de rayos X  ajustada a los valores de voltaje y 
amperaje que se vayan a utilizar durante el estudio. 
Se elimina de la misma la componente debida a la 
corriente de oscuridad y se utilizan los valores 
obtenidos en cada píxel como divisores para los 
píxeles homólogos de las proyecciones adquiridas. 
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3. Elementos defectuosos: Existen elementos en el área 
activa del detector  que no responden a la irradiación 
recibida, proporcionando un valor constante en su 
lectura. La corrección de estos elementos (píxeles, 
filas o columnas) se realiza mediante interpolación 
con los elementos vecinos.    

4. Corrección de alineamientos: Para compensar errores 
mecánicos en el posicionamiento de la fuente y el 
detector, se aplica un ajuste de alineamiento a las 
proyecciones en tiempo de adquisición, mediante 
factores calculados a partir del procedimiento 
descrito en  [6]. 

   Para la reconstrucción del conjunto de proyecciones 
obtenido tras la realización de los estudios se utiliza un 
algoritmo FDK adaptado a la geometría específica del 
tomógrafo. Durante este proceso, los valores de 
atenuación presentes en las proyecciones son convertidos 
a unidades Hounsfield y se compensa el efecto físico 
conocido como endurecimiento del haz mediante técnicas 
analíticas. 

4. Alineamiento y Fusión Inter-Modalidad 
   Aunque los campos de visión de los dos sistemas de 
imagen se alinean durante el proceso de montaje, 
inevitablemente y debido a las tolerancias existentes en la 
mecánica, existe un cierto grado de desajuste remanente 
que es necesario corregir.  Esto se consigue mediante la 
obtención de la matriz de desplazamiento entre los 
sistemas de coordenadas de las 2 modalidades de imagen. 
En el proceso se utiliza  un maniquí compuesto por tres 
fuentes lineales (capilares, en los que se ha introducido 
18F-FDG) dispuestas en diferentes planos transaxiales  de 
tal forma que se cruzan en el  plano axial.  

   

   
Figura 7. Imágenes PET/CT registradas y fusionadas 
adquiridas in-vivo con el VrPET/CT.  Los cortes de la fila 
superior corresponden  a  un estudio de cuerpo entero (3 
posiciones axiales, total 40 minutos, 260 µCi de 18F-FDG) de un 
ratón de 24 g. Para el CT se utilizó un protocolo de alta 
velocidad y baja dosis (130 µA, 40 kV, píxel 200 µm, 3 minutos 
adquisición).  Las imágenes de la fila inferior corresponden a 
un estudio cerebral (400 µCi de 18F-FDG, 30 minutos 
adquisición) de una rata de 400 g a la que se provocó una 
isquemia leve en el hemisferio cerebral derecho. El CT se 
adquirió utilizando un protocolo de alta velocidad y baja dosis 
(45 kV, 250 µA, píxel 200 µm).  
   A partir de la adquisición del maniquí en ambas 
modalidades, se determinan los desplazamientos y 
rotaciones entre ambos volúmenes mediante un algoritmo 

basado en la detección y localización de los puntos de 
cruce  de las fuentes lineales. Los valores resultantes de 
este cómputo se almacenan en un archivo de calibración y 
se incluyen en los subsecuentes  ficheros de cabecera de 
las imágenes reconstruidas. De esta forma, la consola de 
usuario es capaz de registrar y fusionar los volúmenes 
correspondientes de forma automática, en caso de que así 
se requiera por parte del usuario (Figura 7). 

4. Discusión y Conclusiones 
   Se ha desarrollado un nuevo sistema  PET/CT rotatorio 
para roedores, que ofrece prestaciones equiparables a las 
de otros sistemas existentes y un elevado rendimiento 
calidad/coste. Aunque es necesaria una evaluación 
exhaustiva de las características funcionales del sistema 
PET, las medidas de rendimiento preliminares (resolución 
tomográfica ~1.5 mm y  sensibilidad ~2.3 % en el centro 
del campo de visión) y los estudios realizados con 
roedores hasta la fecha, nos  permiten   concluir que el 
VrPET/CT es una herramienta competitiva para la 
obtención de imágenes de animales de laboratorio. En la 
actualidad se está trabajando en añadir diferentes 
características al equipo como la posibilidad de 
sincronizar la adquisición PET con señales biológicas 
(pulso cardiaco o respiración) o la aplicación de una 
corrección de atenuación en las imágenes PET basada en 
la imagen de CT. 
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Resumen 
La Espectroscopia de Impedancia Eléctrica es un método no 
destructivo para medir las propiedades eléctricas activas y 
pasivas de los objetos biológicos. Permite caracterizar el estado 
de tejidos y órganos y detectar anomalías fisiológicas. La 
medida de espectroscopía de impedancia eléctrica suele llevarse 
a cabo con la técnica de barrido frecuencial. Cuando se trata de 
medir las propiedades eléctricas de órganos que presentan 
movimiento,  es necesario asegurar que la medida de 
bioimpedancia no está afectada por la modulación mecánica, 
con lo que suele llevarse a cabo un promediado temporal largo. 
Por otro lado, la adquisición de la modulación puede ser útil 
para obtener mas información para el diagnóstico, pero para 
ello hace falta un  método de medida más rápido que el barrido, 
como el que se obtiene usando señales de ancho de banda 
grande para obtener información  simultánea en más de una 
frecuencia a la vez. Las señales de ancho de banda grande 
típicas en aplicaciones biomédicas son secuencias pseudo-
aleatorias, ruido blanco, pulsos, etc. En esta publicación se 
presenta la metodología de diseño de señales multiseno 
adecuadas para la identificación de relajaciones de 
bioimpedancia basadas en una distribución Bilateral Casi-
Logarítmica de frecuencias. Se ha implementado un algoritmo 
genético para la minimización del factor de cresta. Se ha 
diseñado un sistema hardware custom basado en FPGA para la 
generación de la señal y se está trabajando en un demodulador 
digital basado en DSP. El sistema de validación provisional 
utiliza un osciloscopio digital como sistema de adquisición y 
lleva a cabo la demodulación, estimación de la impedancia y 
ajuste a modelo utilizando LabView. 

1. Introducción 
Un material biológico sujeto a la excitación de un campo 
eléctrico alterno procedente de una fuente externa sufre 
una relajación de sus parámetros físicos permitividad y 
conductividad. En una primera aproximación, este 
comportamiento sucede porque el tiempo de respuesta del 
material biológico frente a fluctuaciones de campo 
eléctrico es no nulo y es necesario un tiempo mínimo para 
reorientar los dipolos eléctricos que lo constituyen. Dicha 
relajación se traduce en una disminución del valor de 
impedancia eléctrica o bioimpedancia del material 
biológico con la frecuencia. Este fenómeno de relajación 
proporciona información de las  características eléctricas 
íntrinsecas del material biológico en cuestión. Factores 
como la densidad celular o la conductividad intra o 
extracelular afectan de forma directa la bioimpedancia. Se 
identifican tres relajaciones típicas [1,2], de las que la más 
importante desde el punto de vista de la información 
fisiológica que aporta es la llamada dispersión β, que está 

relacionada con la capacidad de la membrana celular, la 
densidad de células y la dispersión de formas y tamaños. 
Su rango frecuencial está comprendido entre 1 kHz y 10 
MHz. Grosso modo, puede interpretarse esta relajación a 
partir de la conducción iónica de las corrientes de baja 
frecuencia, fundamentalmente por el espacio extracelular, 
encontrando una impedancia elevada, con un descenso de 
esta impedancia a alta frecuencia, cuando la corriente 
atraviesa el espacio intra y extracelular gracias al 
descenso de la impedancia de la capacidad de las 
membranas celulares. Por lo tanto, la impedancia o 
dificultad al paso de corriente a baja frecuencia será 
mayor que a alta frecuencia, provocando así como 
resultado una relajación de la bioimpedancia. 

 

Figura 1.  Relajación de impedancia para distintos tejidos [4].  

El modelo formado por suspensiones celulares en un 
liquido extracelular es un modelo simple y válido  para la 
descripcion a nivel macroscopico de las propiedas 
eléctricas pasivas del material biológico. Aunque hay 
propuestos modelos más complejos, este comportamiento 
se puede modelar eléctricamente mediante 3 componentes 
eléctricos: Re resistencia que esta relacionada con la 
impedancia del fluido extracelular, Ri, resistencia en 
paralelo relacionada con el fluido intracelular y en serie 
con un condensador relacionado con la capacidad de la 
membrana celular, Cm. 

Cuando se pretende obtener información global del 
espectro de bioimpedancia en materiales biológicos a más 
de una frecuencia es necesario inyectar señales que 
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cubran el ancho de banda deseado. Esto suele hacerse 
mediante un barrido frecuencial, típicamente logarítmico 
por décadas, que lleva un cierto tiempo en ser aplicado. 
En medidas sobre órganos móviles, este tiempo debe ser 
mucho menor que el periodo del movimiento o bien debe 
llevarse a cabo un promediado temporal delas muestras a 
cada frecuencia para reducir la modulación en la medida. 
Para ciertas aplicaciones, como por ejemplo la 
caracterización de células en dispositivos de 
microfluídica, la medida de cultivos de miocitos in vitro o 
la caracterización de miocardio in vivo es necesario usar 
señales de ancho de banda grande que permitan estimar el 
espectro de impedancia con una inyección de ráfagas de 
señal de corta duración. Existen señales para aplicaciones 
biomédicas como Ruido Blanco, Secuencias Pseudo-
Aleatorias, Pulsos Gaussianos, etc. El uso de uno u otra 
señal vendrá fijado por las especificaciones de sistema. 
En nuestro caso, se pretende: 

1. Maximizar la relación señal-ruido SNR en las 
frecuencias de medida para minimizar el error en 
la estimación de amplitud. 

2. Limitar la energía inyectada en el tejido biológico 
para evitar la estimulación nerviosa. 

3. Limitar el número de frecuencias de medida sin 
que ello suponga una pérdida de información y 
que se pueda ajustar a modelos matemáticos. 

4. Mínimizar del tiempo de medida. 
 

Asumiendo los cuatro requisitos anteriores, se identifica 
que las señales candidatas son las secuencias binarias 
pseudo-aleatorias (PRBS) y las ráfagas multiseno. La 
principal característica de ambas es como distribuyen la  
energía en el espectro de frecuencia. Mientras las 
primeras esparcen su energía en todo el rango de 
frecuencias, las multiseno concentran su energía en las 
frecuencias de interés, tal y como se verá más adelante. 

La principales ventajas de las señales PRBS son 
comportamiento inmune a ruido, factor de cresta mínimo 
e implementación en eléctronica simple (Linear Feedback 
Shift Register LFSR) que permite excitar hasta la banda 
de GHz. Además, son señales deterministas, es decir, la 
generación de dicha señal sigue un patrón reproducible 
que permite mejorar la SNR a base de promediar 
síncronamente distintas medidas. Esto implica que el 
tiempo de medida no es mínimo. Si tenemos en cuenta 
que las ráfagas multiseno sí tienen un tiempo de medida 
mínimo junto con la flexibilidad en la elección de 
frecuencias y la concentración de la energía a estas 
frecuencias hacen de ésta última la forma de onda elegida. 

A continuación se describe el trabajo realizado para el 
diseño de ráfagas multiseno optimizadas en la 
identificación de relajaciones de bioimpedancia. 

2. Diseño e implementación  

2.1. Diseño de la señal multiseno 

Uno de los puntos fuertes de las señales multiseno es la 
velocidad con la que se puede caracterizar funciones de 
transferencia, y en concreto, de materiales biológicos 

donde su bioimpedancia varía con el tiempo. La expresión 
temporal de una una ráfaga multiseno formada por N 
armónicos con su correspondiente fase es la siguiente: 

 
Donde la elección de la ventana temporal w(t) está 
intrínsecamente relacionada con la figura de mérito que se 
desee, por ejemplo, ancho de banda, rizado en la banda de 
paso, etc. Para simplificar, se supondrá que w(t) es 
constante e igual a 1. Suponiendo que la señal multiseno 
es de duración temporal infinita, su correspondiente 
Transformada de Fourier es: 

 
A continuación se muestra la envolvente de una señal 
multiseno compuesta por 10 componentes equidistantes 
sin ajuste de la fase: 
 

 
Figura 2. Señal multiseno con distribución frecuencial 

equidistante y fase única. 

De la figura 2 anterior se desprende que el diseño de 
frecuencias y fase es crítico para conseguir homogeneizar 
toda la información de amplitud y fase en el margen 
dinámico de la señal. El simple hecho de fijar las fases a 0 
grados implica la aparición periódica de un pico en la 
señal que compromete el aprovechamiento del margen 
dinámico de amplificadores y convertidores. El peor caso 
es cuando las fases son todas 0 grados, ya que la forma de 
onda resultante presenta un sobreimpulso de amplitud 
K·N, siendo K la amplitud de cada tono y N el número de 
tonos que forman la señal multiseno.  

 
A continuación, se describen las distintas etapas y 
consideraciones que hay que tener presentes cuando se 
usa las señales multiseno para la identificación de 
relajaciones de impedancia. 
 
Distribución de frecuencias 
 
 Existen hoy en día distintas distribuciones de 
frecuencia, en función de la aplicación. Las distribuciones 
típicas en lo que refiere a espectrocopia de impedancia 
eléctrica son equidistante o logaritmica. No obstante, 
ninguna de ellas está pensada para reconocer y 
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caracterizar relajaciones de impedancia ya ambas tienen 
una pobre caracterización de la frecuencia de relajación, 
que es donde se concentra la mayor parte de información.  
Suponiendo que se pretende caracterizar el estado de 
tejido cardíaco sano, el cual presenta la relajación 
alrededor de los pocos centenares de KHz, la señal 
multiseno equiespaciada debería estar compuesta por más 
harmónicos y mejor concentrados para una óptima 
caracterización. La complejidad de diseño que supone 
hace inviable su uso  cuando el rango de frecuencias es 
elevado. Lo mismo ocurre con la distribución logarítmica, 
que concentra la mayor parte de componentes a baja y 
alta frecuencia, lo que supone una limitación tecnológica 
y práctica: la mayoría de componentes electrónicos tienen 
peores prestaciones y el contenido a baja y alta frecuencia 
no aporta excesiva información. 
 
La propuesta de este trabajo es diseñar la distribución de 
frecuencias de la señal multiseno con  una distribución  
bilateral casi-logarítmica (BQL) (figura 3) que concentra 
componentes frecuenciales con mayor densidad alrededor 
de la frecuencia central de la relajación. Se parte de una 
distribución bilateral logarítmica y se provocan pequeños 
desplazamientos de las frecuencias de forma que se  
minimicen los efectos de los productos de 
intermodulación a las frecuencias de interés generados 
por el sistema no lineal compuesto por los electrodos y 
los circuitos electrónicos [3].  
 

 
Figura 3. Densidad espectral de frecuencia de señal multiseno 

BQL. 

 
Factor de Cresta 
 
 El parámetro que permite identificar cuan compacta 
es la energía de una señal multiseno es el Factor de Cresta 
(FC).  Las señales multiseno óptimas son aquellas que 
presentan FC bajos. El FC se define como: 
 

 
 
Donde ||x||∞ representa el valor de pico y ||x||2 el valor 
rms. Existen distintos métodos para minimizar el Factor 
de Cresta, de los cuales destacan los metodos propuestos 
por Newman y Schroeder [5, 6]. A continuación se 

observa la mejora de envolvente temporal de una señal 
multiseno con minimización del Factor de Cresta.  
 

 
Figura 4. Señal multiseno con minimización del Factor de 

Cresta. 

 
En nuestro caso, hemos implementado un algoritmo 
genético [7] en Matlab®, que calcula las fases óptimas de 
las componentes frecuenciales previamente fijadas. El 
factor de cresta   obtenido con este método es de 2.7, para 
una señal multiseno de 21 frecuencias.  
 
2.2. Diseño del generador de señal 

Se ha diseñado e implementado un generador de forma de 
onda arbitraria basado en una FPGA capaz de inyectar 
estas señales (figura 5). Incluye los siguientes 
componentes principales:  

• Microcontrolador Rabbit RCM2200 con enlace 
Ethernet. 

• Convertidor D/A  TI DAC904, 14-bits, 165 
Msps. 

• FPGA Xilinx Spartan II XC2S30  
• RAM estática ASC71026 64K x 16 CMOS 

SRAM. 
 

 

 

 

 

 
 

Figura 5. Generador de señal arbitrario que implementa el 
inyector de ráfagas multiseno 

Un programa en LabView carga las señales que han sido 
diseñadas utilizando Matlab a través de un enlace 
Ethernet. El microcontrolador gestiona la transferencia de 
las muestras a la memoria a través de la FPGA y la 
configura com los parámetros temporales (tiempo entre 
ráfagas, tiempo de barrido, frecuencia de muestreo, modo 
de operación). La FPGA gestiona el barrido de la 
memoria. 
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2.3. Diseño del sistema de adquisición 

Se está desarrollando un sistema de adquisición basado en 
una tarjeta de desarrollo de DSP (TMS320C6416T) con 
una tarjeta accesoria de adquisición rápida de señales para 
llevar a cabo la demodulación digital de las señales 
adquiridas y la estimación de la impedancia. Se ha 
desarrollado un sistema de evaluación en el que la 
adquisición la lleva a cabo un osciloscopio digital y la 
estimación espectral, cálculo de la impedancia y su ajuste 
a modelo se llevan a cabo mediante un programa 
desarrollado en LabView. Una etapa frontal permite la 
conexión de cuatro electrodos de medida. Se han llevado 
a cabo medidas de verificación en redes RC y en muestras 
de materiales biológicos (vegetales), ver figura 6.   

 

 

Figura 6.  Módulo y fase del espectro de impedancia de una 
muestra vegetal obtenida con una única ráfaga de 1 ms 

3. Conclusiones 

La caracterización de tejidos biológicos dinámicos 
utilizando espectroscopia de impedancia eléctrica es 
posible gracias al uso señales de ancho de banda grande.  
Las señales multiseno permiten obtener una buena 
relación señal/ruido a las frecuencias seleccionadas 
gracias a que concentran toda la energía a dichas 
frecuencias. Para ello, es necesario diseñar la distribucion 
de frecuencias y fases óptima para la caracterizacion de 
relajaciones de impedancia. La distribución de 
frecuencias bilateral cuasi-logarítmica se adecua a la 
identificación de relajaciones de impedancia ya que 
concentra el mayor número de componentes alrededor de 
la frecuencia central de relajación. Se ha desarrollado un 
sistema de generación para implementar esta técnica y se 
está desarrollando el sistema de adquisición.  
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Resumen 
La mejora de la calidad de los registros electroenterográficos 
en superficie abdominal podría dar lugar a una técnica no 
invasiva de diagnóstico de disfunciones de la motilidad 
intestina. Para lograr dicha mejora, se apuesta por el uso de 
electrodos coaxiales activos que permitan registrar el 
Laplaciano del potencial en superficie. En este trabajo se 
presenta una metodología para valorar la sensibilidad de 
dichos electrodos para captar la actividad de un dipolo 
eléctrico con distintas orientaciones y posiciones en el espacio. 
Esta metodología consta tanto de estudios mediante modelos 
matemáticos y métodos numéricos, como de estudios 
experimentales (“phantoms”) para la validación de dichos 
modelos. El objetivo final es conocer la influencia de los 
distintos parámetros de diseño del electrodo sobre la 
sensibilidad a fin de optimizarlos para el registro de la señal 
electroenterográfica en superficie abdominal. 

1. Motilidad intestinal 
Determinadas patologías del tracto digestivo como el 
síndrome de intestino irritable, el íleo paralítico o la 
obstrucción intestinal conllevan disfunciones de la 
motilidad intestinal. Estas enfermedades son de difícil 
diagnóstico con las técnicas disponibles en la actualidad. 
Se ha demostrado que la motilidad intestinal está 
directamente relacionada con la actividad mioeléctrica del 
intestino delgado, el electroenterograma (EEnG). La 
posible captación del EEnG en superficie abdominal 
supondría la aparición de una técnica no invasiva de 
diagnosis de estas enfermedades. 

El EEnG está constituido por un ritmo eléctrico básico, 
también llamado onda lenta (OL) y por potenciales 
rápidos de acción (PA). La OL es un potencial 
marcapasos, siempre presente, con una frecuencia de 
repetición de 8-12 cpm en el ser humano. En cuanto a, los 
PA, su presencia e intensidad está asociada a las 
contracciones intestinales. Los principales problemas en 
el registro del EEnG de superficie son: la débil amplitud 
de esta señal, del orden de μV, así como el hecho de que 
el espectro en frecuencias de sus componentes (OL y PA) 
se encuentra muy próximo, cuando no solapado, al de sus 
principales interferencias fisiológicas como son la 
respiración (12 cpm-24 cpm) y el ECG (0.5 Hz-100 Hz) 
[1]. Con objeto de mejorar la calidad obtenida con los 
registros bipolares de superficie, se ha optado por técnicas 

que permiten estimar el Laplaciano del EEnG registrado 
en superficie abdominal [2]. 

2. Registros Laplacianos de potenciales 
bioeléctricos. 

Considerando que el cuerpo se comporta como un 
conductor lineal, homogéneo e isotrópico, la densidad de 
corriente en el mismo viene dada por: 

iJEJ
rrr

+= ·σ                                        (1) 

donde σ es la conductividad eléctrica del medio, E
r

 
corresponde al campo eléctrico, E

r
·σ  es la corriente 

óhmica, resultado del flujo pasivo de cargas en presencia 
de un campo eléctrico y iJ

r  es la densidad de corriente 
impresa. Considerando los fenómenos electrofisiológicos 
como cuasiestáticos, y una región del cuerpo fuera del 
intestino, donde iJ

r  es nula, el potencial eléctrico obedece 
la ecuación de Laplace [3]. Si se define un sistema de 
coordenadas cartesiano (x,y,z) local con el origen en un 
punto P de la superficie del cuerpo donde el eje z es 
ortogonal a dicha superficie, justo dentro de la misma, la 
ecuación de Laplace puede ser expresada según la 
fórmula:  
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Se observa cómo el Laplaciano del potencial en superficie 
es proporcional a la derivada de la componente ortogonal 
de la densidad de corriente a la superficie del cuerpo.  

En la actualidad para la estimación del Laplaciano del 
potencial bioeléctrico en superficie de EEG o ECG, se 
utilizan electrodos anillares concéntricos (coaxiales) [4, 
5]. Para ello se puede emplear electrodos anillares en 
diferentes configuraciones: bipolar, tripolar o tripolar en 
configuración bipolar (TCB) [4] (figura 1). Existen 
estudios que revelan que los electrodos anillares tripolares 
son los que presentan una respuesta que más se aproxima 
a la solución analítica [4]. Sin embargo, las señales 
captadas mediante esta configuración son las que 
presentan menor amplitud. Dada la reducida amplitud de 
la señal mioeléctrica intestinal en superficie, una solución 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

221



 

de compromiso entre resolución espacial y amplitud de la 
señal, puede ser el empleo de electrodos coaxiales en 
configuración TCB. Por otra parte, no existe ningún 
estudio en el que se determinen las dimensiones idóneas 
de los electrodos en base a un análisis de su sensibilidad 
frente a la captación del potencial bioeléctrico. 

El objetivo de este trabajo es establecer una metodología 
que permita valorar la sensibilidad de electrodos anillares 
TCB a la captación de la actividad generada por un dipolo 
eléctrico con distintas orientaciones y posiciones en el 
espacio. Todo ello con el fin de conocer la influencia de 
los distintos parámetros de diseño del electrodo sobre la 
sensibilidad, a fin de optimizarlos para el registro de la 
señal electroenterográfica en superficie abdominal. 

 
Figura 1. Esquema de un electrodo bipolar anillar 

(izquierda),electrodo tripolar anillar en configuración bipolar 
(TCB, centro), electrodo tripolar anillar (derecha). 

3. Resultados: Metodología de estudio. 
Para poder estudiar la influencia de los distintos 
parámetros del electrodo tales como el acabado y las 
dimensiones de los anillos, sobre la sensibilidad a la 
captación del potencial originado por las células 
musculares del intestino, lo ideal sería poder disponer de 
las ecuaciones analíticas que rigen dicho comportamiento. 
Sin embargo, la obtención dicha solución analítica es 
notablemente compleja. Por esto, se ha optado por el 
empleo de modelos matemáticos que, mediante el 
software adecuado de resolución por métodos numéricos, 
permitan obtener con facilidad la sensibilidad del 
electrodo variando los distintos parámetros relativos al 
propio electrodo, al medio y a las características del 
dipolo generador. No obstante, para que las conclusiones 
derivadas de dicho modelo matemático sean válidas, los 
resultados del modelo deben ser contrastados mediante 
ensayos experimentales.  

3.1. Modelo matemático 

Para la estimación de la sensibilidad del electrodo TCB, 
se considera el espacio abdominal formado por varias 
capas 1) piel, 2) grasa, 3) músculo, 4) omentum y 5) 
cavidad abdominal, considerando cada una de estas capas 
un medio homogéneo e isótropo de una determinada 
conductividad (σi, i=1..5) y espesor (ei, i=1..5) (figura 2). 
Para aprovechar la simetría axial en la resolución del 
modelo, dicho espacio abdominal se modeliza como un 
cilindro, coaxial con el electrodo Laplaciano, de 30 cm de 
radio y 30 cm de generatriz. El electrodo se modeliza 
como 3 cilindros concéntricos de las dimensiones a 
ensayar, y de conductividad σe = 105 S/m. El disco 
interno y el anillo externo se cortocircuitan mediante un 
disco de conductividad σe de 2 mm de altura y de radio 
dependiente de las dimensiones de los anillos. 

Región de 
interés 

1. Piel 
2. Grasa 

3. Músculo 

4. Omentum 

5. Cavidad abdominal 

Mallado cuadrangular 
resol = 0.5 mm  

x 

y 

  
Figura 2. Modelo matemático. Curvas de isopotencial 
considerando e1=0.5 cm, σ1=0.45 S/m ,e2=2 cm, σ2=0.02 S/m,  
e3=0.5 cm, σ3=0.45 S/m, e4=0.5 cm, σ4=0.02 S/m, e5=26.5 cm, 
σ5=0.45 S/m. 

Para el cálculo de la distribución de la sensibilidad del 
electrodo Laplaciano en la medida de un dipolo eléctrico, 
se determina el lead field como la densidad de corriente 
en el medio abdominal generada por la inyección de una 
corriente unitaria entre los polos del electrodo Laplaciano 
[6]. El cálculo de la densidad de corriente se limita a una 
región de interés suficientemente alejada del contorno del 
modelo, de modo que éste pueda considerarse semi-
infinito. Como región de interés se considera un cilindro 
de 10 cm de radio y 10 cm de generatriz, coaxial con el 
resto del modelo, y con su cara plana más próxima al 
electrodo Laplaciano a 3.5 cm de éste. 

El cálculo del lead field en el interior de la región de 
interés se obtiene resolviendo el modelo mediante 
elementos finitos (Ansys). Para ello, se aprovecha la 
simetría axial del modelo, que lo reduce a un modelo 
bidimensional. Puesto que la extracción de soluciones se 
limita a los nodos del modelo, se malla en primer lugar la 
región de interés, empleando elementos cuadrangulares de 
0.5 mm de lado. Seguidamente se malla con elementos 
triangulares el resto del modelo, refinando el mallado en 
las zonas de máximo gradiente, especialmente en los 
puntos de inyección de corriente, los bordes de los 
electrodos, y el eje de simetría axial resultando de todo 
ello, un mallado que es nuestro caso es de 107747 
elementos. 

Una vez resuelto el modelo para una inyección unitaria de 
corriente entre los polos del electrodo Laplaciano, se 
extrae la información de las componentes vectoriales de la 
densidad de corriente en cada punto de la región de 
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interés. Finalmente, como consecuencia del principio de 
reciprocidad, la proyección del vector densidad de 
corriente en cada punto de la región de interés, sobre la 
dirección del dipolo eléctrico que se desee estudiar, 
proporciona la distribución de la sensibilidad del 
electrodo Laplaciano en la medida de un dipolo eléctrico 
orientado en dicha dirección. 

3.2. Modelo experimental 

La validación experimental del modelo matemático se 
lleva a cabo mediante un “phantom” del mismo (figura 3). 
El modelo experimental consta de un tanque de 
dimensiones del orden de las del modelo; en nuestro caso 
un tanque ortoédrico de 50 cm x 50 cm x 50 cm, en el que 
se deberán situar distintas capas de material de espesor y 
conductividad iguales a las del modelo teórico.  

En el centro de la base de dicho tanque (plano xz) se 
coloca el electrodo TCB en estudio, y sobre él las 
distintas capas de material que simularán las distintas 
capas abdominales. La tensión captada en los bornes del 
electrodo se lleva mediante cables apantallados por la 
base y pared del tanque a un amplificador diferencial de 
instrumentación. Para evitar la mezcla del material que 
constituya las distintas capas, dicho material debe ser 
sólido a temperatura ambiente, a excepción de la capa 
superior, correspondiente a la cavidad abdominal, que 
debe ser líquida para facilitar la colocación y movimiento 
del dipolo eléctrico en el área de interés. Para la 
implementación de las capas inferiores del tanque se 
pueden emplear hidrogeles basados en Agar [7] u otros 
compuestos, cuya conductividad puede ser controlada 
mediante la concentración de sales o ácidos como H2SO4. 
Para la implementación de la capa superior se puede 
emplear agua desionizada variando su conductividad 
mediante la concentración de NaCl disuelto.  

Con objeto de conocer la sensibilidad del electrodo ante 
dipolos eléctricos de distinta orientación, se obtendrá la 
respuesta ante 2 dipolos: uno con orientación en el eje x 
(horizontal) y otro en el eje y (vertical). No es necesario el 
empleo de un dipolo con orientación en z puesto que se 
para puntos en el eje radial del cilindro se puede 
considerar la simetría axial en el modelo. Para la 
generación de los dipolos se emplea hilo esmaltado de 
0.3mm de diámetro, cuyos extremos se orientan según las 
direcciones anteriormente indicadas. Los cables de este 
diámetro presentan rigidez suficiente para mantener su 
orientación, y su influencia sobre el modelo se puede 
despreciar por su reducida sección. Los hilos son guiados 
haciéndolos pasar por el interior de la luz de un tubo de 
cristal de 75 cm de longitud, 4 mm de diámetro externo y 
2 mm de diámetro interno.  Para obtener el mapa de 
sensibilidades, se efectúan medidas situando el dipolo en 
diferentes posiciones: desplazando los dipolos en y 
variando la profundidad de inserción del tubo sujeto 
mediante una pinza, y en x deslizando una plataforma 
sobre la cara superior del tanque. Dicha plataforma es 
solidaria con la pinza y posee un agujero pasante por el 
que se realiza el desplazamiento vertical del tubo de 
cristal (figura 3). 

Para cada una de las posiciones del dipolo se inyecta una 
señal de excitación en corriente para el dipolo en 
dirección x y el dipolo en dirección y. Para controlar la 
corriente inyectada a través del dipolo se emplea un 
amplificador de transconductancia. La frecuencia y 
amplitud de la corriente inyectada debe ser tal que el 
comportamiento del dipolo sea lineal, evitando la 
influencia del interfaz electrodo-electrolito del dipolo. Se 
ha comprobado experimentalmente, que una señal 
senoidal de frecuencia de 100 Hz y amplitud de 1mApp 
aseguran un comportamiento lineal del dipolo eléctrico  y, 
por tanto, la generación de un campo eléctrico senoidal en 
el medio.  

Para cada posición y orientación del dipolo se determina 
la amplitud de la tensión en bornes del electrodo, y su 
posible oposición de fase con la corriente inyectada. La 
sensibilidad en cada punto se obtiene como el cociente 
entre  la amplitud de dicha tensión y la amplitud de la 
corriente inyectada por el dipolo. 

4. Discusión 
La captación de potenciales bioeléctricos mediante 
electrodos ha sido ampliamente estudiada de forma 
analítica por la comunidad científica. Se han desarrollado 
ecuaciones que definen el comportamiento de distintos 
tipos de electrodos, desde los más sencillos considerados 
como electrodos puntuales, a electrodos de disco de 
dimensiones finitas. Incluso se han obtenido 
aproximaciones a la resolución analítica de electrodos de 
anillo y coaxiales [8]. Sin embargo, el hecho de que las 
condiciones de contorno sean mixtas, complica 
enormemente la resolución de la ecuación de Laplace. Por 
otro lado, si además se desea conocer el comportamiento 
de dichos electrodos para el registro externo del EEnG, 
también se debería caracterizar analíticamente la 
influencia de las distintas capas abdominales que debe 
atravesar la señal mioeléctrica intestinal hasta alcanzar la 
superficie abdominal. 

 
Figura 3 .Fotografía correspondiente al “phantom” del modelo 

matemático considerando la misma conductividad para todas 
las capas abdominales. 
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Otros autores han buscado alternativas a la solución 
analítica para la caracterización de la sensibilidad de 
electrodos coaxiales [4]. Estas alternativas, al igual que el 
presente trabajo, también están basadas en modelos 
matemáticos y tanque de experimentación. Sin embargo, 
el modelo matemático planteado por los autores es de una 
única capa, sin tener además en cuenta la posible 
influencia del propio electrodo sobre el campo de medida. 
Además, en todos ellos únicamente se ha simulado la 
respuesta del electrodo ante dipolos orientados en Y. 
Asimismo, los resultados experimentales obtenidos a 
partir de medidas en tanque sólo han sido realizados a una 
profundidad constante [4]. Por otra parte el dipolo 
eléctrico utilizado en estos estudios previos, está formado 
por 2 discos de cobre situados en ambas caras de una 
placa de circuito impreso. Con lo que el material, el 
grosor y las dimensiones de dicha placa podrían 
distorsionar las líneas de corriente y campo eléctrico. 
Además, hay que destacar que, en dichos estudios, la 
inyección de señal por el dipolo se realiza en tensión, sin 
controlar la densidad de corriente asociada a la misma. 
Por tanto, se desconoce el parámetro básico que genera el 
campo eléctrico que provoca la tensión detectada en el 
dipolo, además de no comprobar si el dipolo se está 
comportando como un elemento no-lineal debido a la 
interfase electrodo-electrolito. 

5. Trabajo futuro 
Nuestro grupo de investigación ya ha diseñado y 
fabricado prototipos de electrodos TCB empleando como 
sustrato placas de circuito impreso y con un acabado Ag-
AgCl. El modelo matemático ya ha sido programado, y el 
modelo experimental está listo para los ensayos, tan sólo 
a falta de la generación de las capas de hidrogel que 
simulen las capas abdominales. 

En primer lugar se validará el modelo matemático 
empleando la misma conductividad (σ=0.45 S/m) para 
todas las capas, mediante los ensayos en el tanque con 
agua desionizada con una concentración 2.5 g/L de NaCl. 
Con ello se logrará una validación preliminar del modelo 
y la puesta a punto del sistema experimental. En segundo 
lugar se obtendrán los nuevos resultados de sensibilidad 
mediante el modelo matemático considerando las distintas 
conductividades de cada una de las capas abdominales. 
Dichos resultados deberán ser validados con los 
resultados experimentales derivados de los ensayos con el 
tanque. En este caso cada una de las capas abdominales 
estará constituida por una capa de hidrogel de los mismos 
espesores y conductividades del modelo matemático; a 
excepción de la correspondiente a la cavidad abdominal 
que seguirá estando constituida por agua desionizada con 
2.5 g/L de NaCl disuelto. 

Una vez validado el modelo completo, y conocido el 
comportamiento del electrodo y el medio, se podrá 
obtener una estimación de la morfología y características 
de la señal captada en superficie mediante el electrodo en 
base a los registros internos que dispone nuestro grupo de 
investigación, mediante la determinación de los 
parámetros del filtrado espacial. Por otro lado, se podrá 
estudiar la influencia de las distintas dimensiones de los 

anillos del electrodo y del espesor de las capas 
abdominales (especialmente de la capa de grasa) sobre las 
sensibilidades en los distintos puntos del espacio. Con 
ello, se podría desarrollar una gama de electrodos TCB y 
elegir en cada caso el electrodo más adecuado a las 
características del sujeto en estudio. 

6. Conclusión  
En este trabajo se ha presentado una metodología basada 
en modelos matemáticos de resolución numérica 
validados mediante phantoms para la caracterización de la 
sensibilidad de un electrodo anillar TCB a la captación de 
potenciales originados por dipolos eléctricos de distinta 
orientación y posición en el espacio. Mediante la 
metodología propuesta se podrá estudiar la influencia de 
las dimensiones del electrodo así como del medio que 
deben atravesar las señales mioeléctricas intestinales hasta 
llegar a la superficie abdominal, y optimizar así el diseño 
de los electrodos para la captación del Laplaciano del 
EEnG de forma no-invasiva. 
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Resumen 
En nuestro país el tratamiento básico para superar el problema 
de realimentación auditiva debido a la falta de utilización del 
canal propioceptivo (síndrome de la tartamudez) es la terapia 
de lenguaje, que se basa en trabajos respiratorios, trastornos de 
fonación y articulación verbal. Entre tanto, en los países 
desarrollados utilizan sofisticados equipos médicos para que el 
tratamiento sea mucho más eficaz, por consiguiente un 
mejoramiento notorio en menos tiempo. En este sentido, el 
presente trabajo va en búsqueda de tal fin, con el diseño y 
desarrollo de un dispositivo electrónico portátil de bajo 
consumo de energía. Este dispositivo emite un sonido (tono) de 
intensidad y frecuencia variable en los rangos adecuados al 
momento cuando habla la persona tartamuda y es transmitido a 
sus oídos por medio de los auriculares. Con esta alteración en 
la realimentación auditiva permite al tartamudo superar los 
problemas de ansiedad y una mejora en su fluidez al hablar. 

1. Introducción 
En nuestro país como en cualquier parte del mundo las 
personas que padecen de alguna discapacidad se 
encuentran en una situación de desamparo tanto político 
como social e incluso familiar. 

La última encuesta realizada por INEI-ENCO revela que 
existen cerca de dos millones de peruanos que padecen de 
alguna discapacidad en donde cerca de 20 mil peruanos 
tienen algún problema en el habla (fig. 1). 

 

Figura 1. Población Discapacitada por tipo 

Es visible deducir que la discapacidad en el Perú está 
fuertemente ligada a la pobreza imponiéndose límites para 
la vida y el trabajo de aquellas personas. Frente a la 
privación de oportunidades, aquellas personas migran 
hacia las ciudades para buscar soluciones a su situación 
económica y social, en consecuencia solo encuentran 
desnutrición, desempleo y analfabetismo, condiciones; 
que provocan otras deficiencias en la población entre ellas 
nuevas discapacidades, ya sean congénitas o adquiridas 
(después de nacer). En efecto en la constitución y en 
algunas leyes y en los planes de desarrollo se proponen 
medidas para afrontar este problema pero es muy poco lo 
que se hace, entre tanto en los Pactos Internacionales y las 
Cumbres donde tienen como resultado casi exclusivo que 
luego estos compromisos no son asumidos. En este 
contexto es irrefutable la necesidad de que los Estados y 
las Instituciones asuman un rol más activo en la 
generación tanto de profesionales por parte de las 
instituciones de educación y los canales para que estos 
profesionales se desenvuelvan en el medio adecuado, por 
parte del estado, para la solución de problemas como la 
discapacidad en los peruanos [1] (fig. 2). 

 

Figura 2. Esquema de un Estado más activo 

La discapacidad en el habla, esta dado por el Síndrome de 
la Tartamudez (Disfemia). Como sabemos el hombre es 
un ser que nace desprotegido incapaz de valerse por sí 
mismo al momento de nacer es así que pasa gran parte de 
los primeros años de su infancia tratando de controlar 
procesos que más adelante le van ayudar a sobrevivir 
como el ver, el caminar, el hablar, y es este último, 
proceso en donde se diferencia de las demás especies, y 
donde invierte gran parte de su vida para controlarlo [2]. 
Sabiendo que el cuerpo humano es un sistema 
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realimentado en donde el canal de realimentación es pre-
determinado por los subsistemas en el aprendizaje y 
control de las variables en los procesos antes señalados, 
es decir, para cada proceso en donde se quiera controlar 
distintas variables hay un específico canal de 
realimentación hacia el cerebro donde se encuentra el 
sistema nervioso. En el caso del habla el canal de 
realimentación es el canal propioceptivo, un conjunto de 
conductos y nervios que conectan la salida de la voz en 
donde se encuentran su frecuencia fundamental con sus 
armónicos, de la voz, hacia el oído medio para acoplarlo 
hacia el oído interno, en donde el tiempo en ser escuchada 
la voz por este canal a diferencia de ser escuchado por el 
oído externo es donde el cerebro aprovecha en procesar la 
siguiente palabra a pronunciar. Por consiguiente el 
presente trabajo va en búsqueda de tal fin en desarrollar 
un dispositivo que enmascare la voz con un tono (ruido 
blanco), sea portátil y de bajo consumo de energía en 
donde tenga por función la interrupción de una 
realimentación auditiva de la voz hacia una propioceptiva 
[3,4]. 

2. Metodología 

2.1. Marco fisiológico 

Sistema Auditivo, está conformado por el oído externo, 
medio e interno, los estímulos sonoros pasan por estas 
zonas para el procesamiento mecánico de las ondas y la 
conversión a señales electroquímicas [5]. Las frecuencias 
e intensidades audibles en las personas son 20Hz - 20KHz 
y 0db – 180db respectivamente. 

Sistema Fonatorio, está compuesto por tres grupos de 
órganos: órganos de respiración (pulmones, bronquios y 
traque), órganos de fonación (laringe, cuerdas vocales, 
cavidades nasal y oral), órganos de articulación (paladar, 
lengua, dientes, labios). Todos estos órganos tienen que 
tener una coordinación y precisión en sus movimientos 
para generar el habla, de tal forma que son controlados 
por el sistema nervioso y supervisados por el sistema 
auditivo por medio del canal propioceptivo [6] 

2.2. Técnicas y apoyo tecnológico existentes 

Contracondicionamiento, Esta técnica exige que el sujeto 
deba ser entrenado para interrumpir su habla en el 
momento de tartamudear, para inspirar profundamente. 
[7, 8, 9] 
Entrenamiento con metrónomos, Permite a la persona 
tartamuda seguir un ritmo al hablar, haciendo coincidir 
sus sílabas, palabras o frases con el golpeteo regular de un 
aparato musical llamado metrónomo [9]. 
Dispositivos enmascarador de voz, son aparatos que 
impiden al sujeto oír su propia voz, haciendo desaparecer 
la realimentación auditiva y el mantenimiento de la 
ansiedad. (Fig. 2) [7, 8, 9] 
 

2.3. Corrección de la realimentación auditiva 
distorsionada 

La producción del habla envuelve un proceso de 
realimentación en bucle cerrado, esto significa que el 

hablante está continuamente monitorizando y chequeando 
su propia producción de voz. En los tartamudos tienen un 
defecto en el sistema de monitorización, necesario para 
producir el habla secuencial y que el problema puede 
deberse a una realimentación auditiva distorsionada. Una 
forma de corregirlo es usando sonidos que impide al 
tartamudo escuchar su propia habla (ensordecerle cada 
vez que habla) imposibilitándole engolfar en sus propias 
auto-evaluaciones erróneas (corrigiendo la realimentación 
auditiva distorsionada), y como resultado se logra 
incrementar y  mejorar la fluidez de los tartamudos 
liberándole además de la ansiedad [5]. 

El sonido generado por el dispositivo presenta una 
frecuencia variable comprendida dentro del espectro 
audible 465 Hz a 2 KHz. y con una intensidad muy por 
debajo de los 80 dB que son los niveles óptimos para que 
el tratamiento sea mucho más efectivo [6]. 

2.4. Diagrama de Bloques 

 

Figura 3. Diagrama de Bloques 

La etapa de transductor tiene por objeto captar y convertir 
las ondas sonoras producida por el individuo a señal 
eléctrica mediante un transductor que propiamente dicho 
es un micrófono; además posee un elemento resistivo, que 
posibilita la obtención de la máxima sensibilidad del 
micrófono y de un capacitor, que actúa como desacople 
de la corriente continua de alimentación, ver Figura. 4. El 
tipo de micrófono empleado es el tipo Electret debido a 
que posee características similares al micrófono tipo 
capacitivo, es decir, tiene alta sensibilidad entre 5 y 15 
mV / Pa, alta  fidelidad (respuesta casi plana de 50 Hz a 
10 Khz.) y bajo costo [10]. Los niveles de voltaje que 
presentan en la salida del micrófono son muy bajos  (entre 
40mV a 70mV) para ser tratados adecuadamente por la 
etapa de Acondicionamiento de señal. 

La etapa de  acondicionamiento de señal consta 
básicamente de un amplificador inversor, el LF351N de 
entrada FET, por sus características de alta impedancia de 
entrada, es apropiado en la adaptación de impedancia con 
la etapa anterior, y su bajo consumo de energía. Es 
importante mencionar que la señal de salida de esta etapa 
en algunas otras siguientes etapas, se encuentra montada 
sobre una señal continua de 4.5 debido a que todos los 
amplificadores operacionales y otros elementos utilizados 
son alimentados con una sola batería, ver Figura. 5, 
satisfaciendo los requerimientos de diseño exigido, 
pequeño,  ligero, cómodo y portátil; por tal motivo se 
debe suministrar una señal continua a la entrada no 
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inversora del amplificador operacional para que la señal a 
tratar o amplificar  no sea recortada. 

Etapa circuito discriminador consiste en determinar si 
la señal entrante al micrófono pertenece a la voz de la 
persona que está hablando o al ruido generado por 
cualquier otra fuente que no sea el habla; en el primer 
caso el circuito discriminador la dejara pasar para activar 
la etapa del  circuito oscilador, mientras que en el 
segundo caso será rechazada. Está constituido por dos 
circuitos, un rectificador de ½ onda y un comparador. El 
primer circuito es un rectificador de precisión ya que es 
capaz de rectificar la señal completa inclusive aquellas 
componentes menores que la tensión umbral del diodo, 
que cuyo caso no ocurre en un rectificador ordinario [11], 
está conformado por un amplificador operacional 
MC1741CP y un diodo de propósito general, cuyo 
esquema se muestra en la Figura. 6. El comparador 
analiza si la señal rectificada corresponde a la de la voz o 
a la del ruido comparándola con el voltaje umbral de la 
voz, generando a su salida un voltaje continuo. 

Etapa oscilador, el cual será activado por el voltaje 
continuo proporcionado por el comparador de la etapa 
circuito discriminador, generando el oscilador una señal 
sinusoidal pura que precisamente es la que será utilizada 
para ensordecer y corregir la realimentación auditiva 
distorsionada de la persona tartamuda. Esta etapa es 
conformada por un circuito sintonizador y un comparador 
de tensión (Figura. 8). La señal de salida se caracteriza 
por estar comprendida dentro del rango de frecuencia 
audible, 465 Hz a 2 KHz. [12], y cuya amplitud se 
mantiene constante durante todo ese intervalo, además 
tiene incorporado un circuito visual que indica la 
presencia de voz mediante el encendido de un diodo led. 
Esta etapa permite regular solo la frecuencia del sonido 
más no la intensidad. 

Etapa amplificador de salida proporciona una intensidad 
que va desde 0 dB. a 35 dB por audífono, a través del 
ajuste del valor del potenciómetro. Esta etapa la conforma 
un amplificador operacional LF351N que provee una 
adaptación adecuada de impedancia a los auriculares, y un  
selector de volumen definido por le potenciómetro P3, ver 
Figura. 10.  

Etapa auriculares tienen la función de convertir 
nuevamente la señal eléctrica a señal acústica y llevarla 
desde el dispositivo hasta los oídos del paciente. Los 
auriculares se interconectaron en seriados con una  
resistencia R17 para obtener una impedancia de 32Ω., con 
la finalidad de obtener la máxima transferencia de 
potencia, ver Figura. 11 

3. Resultados 
En los siguientes gráficos se presenta el diseño 
considerado y las formas de onda para cada etapa en el 
desarrollo del presente trabajo. Así como, las mediciones 
realizadas en la salida de los auriculares hacia el paciente. 
Finalmente se muestra el desarrollo completo de dicho 
dispositivo 

 

Figura 4. Etapa Micrófono 

 

Figura 5. Etapa Acondicionamiento de señal 

 

Figura 6. Etapa Discriminador 

 

 

 

Figura 7. Formas de Onda de la Etapa Discriminador 

 

Figura 8. Etapa Oscilador 
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Figura 9. Forma de Onda de la Etapa Oscilador 

 

Figura 10. Etapa Amplificador de salida 

 

Figura 11. Etapa Auricuares 

4. Discusión 
El diseño y desarrollado de estos dispositivos contribuyen 
al mejoramiento de la fluidez del habla de las personas 
que sufren el síndrome de la tartamudez mediante la 
corrección de la realimentación auditiva distorsionada que 
presentan en dichas personas, según la bibliografía 
consultada. Sin embargo, el dispositivo desarrollado en el 
presente artículo se encuentra en la fase de prueba, lo cual 
implica el desarrollo de un protocolo de pruebas 
conjuntamente con la parte médica especializada. Así 
como, para la selección de pacientes, y su respectivo 
seguimiento para la comprobación de los beneficios hacia 
el paciente. 

El tratamiento de la tartamudez está a cargo de un 
Fonoaudiólogo, que se encarga de un estudio riguroso, 
como el entorno del tartamudo ya sea familiar y social, 
métodos de respiración, etc. Este tratamiento es 
complementado con dispositivos electrónicos como 
audiómetros siendo no muy accesibles estos en nuestras 
población. Por lo que el dispositivo enmascarador de voz 
señalado en este trabajo es una herramienta muy útil para 
su tratamiento. Es así que este dispositivo está en su etapa 
de prototipo, está siendo evaluado por el especialista y el 
paciente, cuyas mejoras deben ser resueltas en un periodo 
de 4-5 meses. 

5. Conclusiones 
El dispositivo ha sido construido utilizando únicamente 
circuitos analógicos (amplificadores operacionales) sin 
necesidad de ningún sistema digital con lo cual demuestra 
que aun sigue siendo vigente en muchas aplicaciones en 
un mundo con tendencia hacia la digitalización. Con los 
amplificadores operacionales alimentados con una fuente 
única (batería de 9V) permitió reducir aún más el tamaño 
del dispositivo así como un ahorro en el consumo de 
energía satisfaciendo su calidad de portabilidad. 
Para reducir la probabilidad de captar ruidos proveniente  
de distintas direcciones se hace necesario el uso de 
micrófonos unidireccionales en vez de los 
omnidireccionales utilizados en este primer prototipo. 
La intensidad y la frecuencia del sonido generado por el 
dispositivo se ha diseñado de tal modo que se encuentre 
dentro del nivel auditivo admisible, y que se ajuste a las 
características auditivas de cada persona (tono agradable), 
respectivamente. 
 
Se ha diseñado y desarrollado un dispositivo electrónico 
portátil que contribuirá el mejoramiento de la fluidez del 
habla de las personas que sufren el síndrome de la 
tartamudez. 
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Resumen 
La evaluación cognitométrica, hasta ahora limitada a grandes 
instalaciones de imagen médica, puede realizarse mediante el 
estudio de las respuestas subrogadas del sistema nervioso que 
afectan al control del sistema oculomotor. El sistema de 
adquisición de los movimientos oculares que se presenta, 
permite el registro alineado con la presentación determinista de 
estímulos visuales. Los paradigmas de estimulación, serán 
desarrollados por los especialistas a cargo de la evaluación, 
haciendo uso de Powerpoint. 

1. Introducción 
Con el avance de los sistemas de instrumentación, los 
especialistas en psicología han empezado a utilizar 
técnicas como el EEG cuantitativo de alta resolución,  la 
resonancia magnética funcional (fMRi) o el 
magnetoencefalograma (MEG),  con el fin de estudiar las 
respuestas fisiológicas asociadas a distintos estímulos. Si 
bien estas técnicas ofrecen unos excelentes resultados en 
condiciones controladas, su aplicación en entornos 
clínicos para la identificación de psicopatologías y 
dificultades del aprendizaje es muy limitada.  

Recientemente, Ober propuso la introducción de nuevas 
técnicas basadas en el estudio de las respuestas 
subrogadas del sistema nervioso que afectan al control del 
sistema oculomotor [1]. Como es sabido, los mecanismos 
de control de la posición del globo ocular son muy 
complejos, estando influenciados por factores orgánicos y 
el resultado de distintos procesos cognitivos. De esta 
forma, estudiando dichos movimientos es posible 
detectar, por ejemplo, fallos en la atención (por el 
aumento de las fijaciones),  y la aparición de la fatiga (a 
través del parpadeo y el rango de visión vertical) entre 
otros.  

Con el fin de aplicar estas técnicas a la detección de 
dificultades en el aprendizaje, el Centro de Investigación 
de Ingeniería Biomédica para la Integración de las 
Personas con Discapacidad (CIBID-FEID) cuenta con un 
sistema Jazz-Novo Sensor para el registro no-invasivo de 
los movimientos oculares mediante reflectometría 
infrarroja [2].  

Fruto de la realimentación con los especialistas en 
psicología, se propuso la integración de dicho equipo en 

un entorno que permitiese el registro sincronizado con 
paradigmas de estimulación visual, con el fin de poder 
estudiar distintas patologías. Uno de los requisitos de 
partida fue que el diseño de los mismos resultase sencillo 
para especialistas no familiarizados con el sistema. 

La solución propuesta hace uso de la adquisición de datos 
bajo Labview 8.5, siguiendo la arquitectura propuesta en 
la figura 1. 

 

Especialista 
en Discapacidad

Alumno

Hardware adquisición
de datos adicional

JazzNovo
Sensor

Especialista 
en Discapacidad

Alumno

Hardware adquisición
de datos adicional

JazzNovo
Sensor

 

Figura 1.  Arquitectura propuesta 

Los paradigmas de estimulación, generados por los 
especialistas en discapacidad a modo de presentación en 
Powerpoint bajo Windows XP, son presentados de forma 
automática al alumno objeto de la evaluación, a través del 
programa que se presenta.  

2. Materiales y métodos 
En el desarrollo del mismo, se puso especial interés en 
asegurar un algo grado de sincronización que permitiese 
el registro alineado de los estímulos y las respuestas 
evocadas, para lo cual se hizo preciso la implementación 
de un driver de comunicaciones optimizado, así como de 
rutinas de detección del refresco de la pantalla; que se 
describen a continuación. 
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2.1. Driver de adquisición de datos 

El sistema Jazz-Novo hace uso de un enlace inalámbrico 
que al que se accede a través de un interface USB basado 
en el FDTI D2XX que permite la comunicación serie de 
alta velocidad (300 kbit/s) necesaria para el envío de las 
variables adquiridas por el dispositivo (ver tabla 1). 

 

Parámetro Rango F. Muestreo 

EyeX ± 45 º 1 KHz 

EyeY ± 25 º 1 KHz 

AccX ± 2 g 500 Hz 

AccY ± 2 g 500 Hz 

GyroZ ± 300 º/s 500 Hz 

GyroY ± 300 º/s 500 Hz 

Mic 1V 8 KHz 

PulseIR 910 nm 500 Hz 

PulseR 650 nm 500 Hz 

Tabla 1. Variables enviadas por el sistema Jazz-Novo 

Para facilitar la integración de estos datos en el programa 
principal, se recurrió a la implementación de un driver 
dedicado basado en la FT-Win32 API mediante una 
máquina de estados. Además, en la fase de recepción de 
los datos en bruto se lleva a cabo el marcado temporal de 
los bytes recibidos con el fin de favorecer el registro 
alineado de los paquetes finalmente segmentados. Para 
ello, se accede al temporizador Tickcount descrito más 
adelante. 

2.2. Presentación de los paradigmas de estimulación 

Para la presentación de los estímulos se hace uso de 
técnicas de automatización ActiveX. Así, desde Labview 
se llama a Powerpoint, lanzando la presentación 
finalmente elegida y ordenando el avance de las 
diapositivas de forma totalmente automática, en función 
de la velocidad seleccionada por el especialista. El 
marcador de la diapositiva visualizada es almacenado 
junto con el valor de Tickcount asociado. Finalizada la 
presentación, se cierra la aplicación automáticamente. 

2.3. Detección del refresco de pantalla 

La mayor parte de los sistemas de presentación de 
estímulos deterministas hacen uso de dispositivos 
hardware para la sincronización de los datos mediante la 
activación de una salida digital. En este caso, y a pesar de 
contar con un terminal Jazz-Synchronic, se optó por 
implementar la sincronización mediante el uso del 
temporizador de barrido vertical. Este temporizador es 
accesible a través de las rutinas implementadas en 
DirectX, mediante la utilización de técnicas de 
automatización ActiveX (DirectDraw: TickCount).  

INICIO

MF:I_dxj_DirectDraw:getMonitorFrequency

TK : I_dxj_DirectDraw:TickCount

LK:I_dxj_DirectDraw:GetScanLine

RESET

LOCK

SYNC INIT

1

2

3

4

INICIO

MF:I_dxj_DirectDraw:getMonitorFrequency

TK : I_dxj_DirectDraw:TickCount

LK:I_dxj_DirectDraw:GetScanLine

RESET

LOCK

SYNC INIT

1

2

3

4

RESET

LOCK

SYNC INIT

1

2

3

4

 

Figura 2.  Extracción del sincronismo vertical 

Para la detección del refresco vertical, indicador de un 
redibujado de la pantalla, se comprobó como era 
preferible realizar un polling mediante la función 
DirectDraw:GetScanLine en lugar de esperar a la 
activación del  DirectDraw:WaitforVerticalBlank o a 
consultar el DirectDraw: VerticalBlankStatus. El proceso 
de detección, que sigue el esquema de la figura 2, es el 
siguiente: 

• Se determina el periodo de refresco TF en 
función de la frecuencia de refresco MF. 

• Cada 2 ms (WaitUntilNextMsMultiple bajo 
Labview) se comprueba si la línea actual (LK) es 
menor que la anterior (LK-1) 

• En caso afirmativo, se determina el instante 
efectivo del refresco mediante la interpolación 
lineal conocidos TK-1, LK-1, TK y LK. 

• Finalmente, si el periodo de refresco aparente 
(TK – TK-1) es superior al doble de un periodo de 
refresco real (TF), se descompone en dos 
periodos de refresco consecutivos distintos. 

Este método detecta de forma efectiva los refrescos no 
significativos de la pantalla, aunque puede omitir aquellos 
en los que el contenido de la misma se ven alterados de 
manera sustancial. Esta aparente desventaja es la que 
permite realizar una sincronización efectiva con la 
aparición de las distintas diapositivas. Así, ante un 
refresco completo de la pantalla, el periodo de refresco 
aparente es muy superior al real (un 50%). Esto se debe a 
que durante el redibujado de la pantalla, Powerpoint hace 
uso de las mismas funciones DirectX. Para la detección de 
los instantes de refresco, se determinan los periodos de 
refresco resultantes (como primera diferencia entre 
instantes de refresco aparentes) así como su velocidad 
(segunda diferencia dischos periodos). La detección final 
de los instantes de refresco se realiza mediante 
comparación con un umbral (20 y 15 ms 
respectivamente). Puesto que durante el redibujado de la 
transparencia pueden detectarse varios disparos, se 
impone la condición adicional de que estos deben estar 
alejados, al menos, 15 periodos de refresco (250 ms con 
un refresco de 60 Hz). El proceso de detección puede 
verse en la figura 3. 
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Figura 3.  Extracción de las señales de sincronización con las transparencias 

Una vez identificados los instantes de refresco asociados 
a cada transparencia, se sintetiza una señal con una 
frecuencia de muestreo equivalente de 1 KHz, que es 
grabada de forma alineada con los datos ofrecidos por el 
sistema Jazz-Novo haciendo uso del marcado temporal 
utilizado. 

2.4. Interface gráfico de usuario 

Si bien el sistema esta orientado exclusivamente a la 
presentación de los estímulos visuales, es posible 
presentar un interface gráfico al especialista a cargo de la 
evaluación, siempre y cuando se realice en el monitor 
secundario. Dicho interface, incluye, además de las 
variables recogidas anteriormente, una ventana de video 
en vivo con la imagen asociada al punto de vista del 
usuario, tal y como puede verse en la figura 4. 

3. Conclusiones y Futuros Trabajos 
Las pruebas realizadas han demostrado la utilidad de la 
solución propuesta. Así, en la figura 5 puede verse la 
aplicación al análisis de las pautas de lectura; y en la 
figura 6, al estudio de las estrategias de búsqueda visual. 

En la actualidad, se encuentra en desarrollo, un software 
de análisis que permita la segmentación y el análisis 
asistido de los datos recogidos (ver figura 7).  

 

 

Figura 4.  Interface gráfico de usuario del programa 
desarrollado. Vista del especialista. 
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Figura 5.  Aplicación al análisis de la lectura Figura 6.  Aplicación al estudio de las estrategias de búsqueda 
visual 
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Figura 7.  Datos registrados por el sistema 
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Resumen
El strain (esfuerzo) cardiaco en pacientes con anomalı́as es un
importante indicador diagnóstico. Se presenta un método de es-
timación del campo tensorial robusto al ruido y un método de vi-
sualización denso de un campo de tensores de strain cardiaco en
Resonancia Magnética (MRI) que permita analizar visualmente
el strain local en las paredes cardiacas. Este método permite que
el campo a visualizar sea lo más denso posible, para dar la máxi-
ma información por medio de una adecuada localización de los
tensores que densifique la región de interés.

1. Introducción
Las propiedades mecánicas del corazón proporcionan un
importante parámetro a tener en cuenta en el diagnóstico
y posterior seguimiento de los pacientes. De hecho, es co-
nocido que algunas disfunciones locales en el movimiento
pueden aparecer antes de que se manifiesten anomalı́as en
el electrocardiograma [1].

Una de las modalidades más adecuadas para la visualiza-
ción del comportamiento de los tejidos cardiacos es la MRI
pues proporciona un contraste excelente entre tejidos blan-
dos, además de la gran libertad que ofrece a la hora de
establecer el ángulo y grosor de los diferentes cortes en
la adquisición de la imagen. La adquisición de secuencias
temporales del corazón a lo largo del ciclo cardiaco permi-
te además realizar un seguimiento de la contracción de las
paredes del endocardio a través de técnicas de procesado
de imagen [2].

Entre las modalidades de MRI que permiten estimar el mo-
vimiento cardı́aco destacan la MRI con etiquetado (Tagged
MRI, TMRI) y la modalidad de contraste de fase (Phase
Constrast MRI, PCMRI). La primera de ellas ofrece una
secuencia de imágenes en el ciclo cardı́aco con una sobre-
magnetización reticular que se consigue modulando la in-
tensidad del campo magnético. Esto permite el seguimien-
to temporal de los puntos de intersección de las lı́neas que
forman la retı́cula haciendo posible el cálculo del despla-
zamiento respecto al instante inicial [2]. PCMRI propor-
ciona una medida del campo de velocidades por medio de
desplazamientos en fase inducidos por una magnetización
transversal. La fase de la señal está directamente relaciona-

da con la velocidad del material en cada voxel permitien-
do medir la tasa del ST en cada instante. Cuando TMRI
y PCMRI no son accesibles existen diversas alternativas
de creciente importancia para el cálculo del ST basadas en
técnicas de registrado como [4,5]. Dichas técnicas utilizan
secuencias temporales de MRI convencional para estimar
el movimiento del corazón a lo largo del ciclo.

No obstante, todas estas técnicas están sujetas a errores en
la estimación, ya sea por el ruido inherente al proceso de
adquisición (más acusado en PCMRI) o por otra serie de
circunstancias más especı́ficas de cada modalidad. En par-
ticular, para el caso de TMRI, existe un desvanecimiento
de la retı́cula de magnetización que se manifiesta con ma-
yor fuerza en los instantes lı́mites del ciclo. En PCMRI
existen artefactos asociados a la naturaleza periódica de la
fase. Finalmente, en las técnicas basadas en MRI conven-
cional los errores en el proceso de registrado, sobre todo
para algoritmos no paramétricos, son otra fuente de ruido.
En este artı́culo se propone un método robusto de estima-
ción del ST para secuencias de imágenes cardiacas bidi-
mensionales, basado en el cálculo de derivadas por medio
de un ajuste por mı́nimos cuadrados. Dicho algoritmo es
aplicable al cálculo del ST a partir de cualquier modalidad
de MRI, aunque en esta propuesta se aplica a imágenes
convencionales. Adicionalmente, se extiende el modelo de
visualización compacta de [8] al caso de tensores no defini-
dos positivos. Se espera que dicha técnica de visualización
aumente el poder diagnóstico de la representación del ST.

El resto del artı́culo se estructura como sigue. En la Sec-
ción 2 se explica el método robusto de estimación de la
matriz Jacobiana para el cálculo del ST, y se presenta un
método de representación y compactación del campo de
ST para mejorar la visualización en la región de interés.
Los resultados obtenidos se muestran en la Sección 3.

2. Métodos
2.1. Cálculo del ST

Dado un campo de desplazamientos que describe la trans-
formación de un instante a su inmediatamente posterior, se
puede calcular el ST como la matriz Jacobiana J = ∇u ={

∂ui

∂xj

}2

i,j=1
, donde ui con i = 1, 2 es la deformación en
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cada pı́xel del instante t al instante t+1 y xj es la dirección
de derivación.

Para definir una medida que contiene información concer-
niente a la deformación y no a la rotación rı́gida, se calcula
el ST Lagrangiano: E = 1

2

(
∇u +∇uT +∇uT∇u

)
. Pa-

ra deformaciones pequeñas, el término cuadrático se puede
despreciar dando finalmente la ecuación del tensor:

Eij =
1
2

(
∂ui

∂xj
+
∂uj

∂xi

)
(1)

Este tensor tendrá, por construcción, autovalores λ1 y λ2

reales, ası́ como sus autovectores asociados v1 y v2. El
significado fı́sico en este contexto de los autovalores indi-
ca la elongación (λi > 0) o contracción (λi < 0) en las
direcciones definidas por los autovectores.

La matriz jacobiana se calcula a partir del campo de de-
formaciones obtenido mediante un algoritmo de registrado
elástico, no paramétrico, y de propósito general como es
demons [3]. La precisión de este algoritmo ha sido proba-
da previamente en numerosos trabajos. En el problema que
nos ocupa, se ha demostrado que es capaz de estimar mo-
vimientos con precisión subpı́xel [4]. De igual forma, otros
algoritmos de registrado elástico han sido empleados con
éxito en la literatura [5].

Como se comentó en la sección anterior, la estimación
de campos de deformaciones a partir de secuencias de
MRI (TMRI, PCMRI o convencional basada en registra-
do) está contaminada con el ruido de adquisición, además
de artefactos asociados a cada modalidad particular. Por
ello el cálculo de la matriz Jacobiana por diferencias fini-
tas puede no ser la mejor aproximación. Para superar la
dificultad que suponen estas estimaciones ruidosas, se pro-
pone un método robusto para el cálculo del ST. Para cada
punto x0 ≡ (x1,0, x2,0) ∈ Ω del dominio Ω de la imagen,
la componente correspondiente del campo de deformacio-
nes se aproxima, en un vecindario ω ⊂ Ω de dicho pun-
to, mediante un plano de ecuación: ûj(x) = f(x; Θj) =
Ū j +Dj

1 ·(x1−x1,0)+Dj
2 ·(x2−x2,0), con x ≡ (x1, x2).

Resulta evidente que las derivadas de la j–ésima compo-
nente del campo de desplazamientos con respecto a las di-
recciones x1 y x2 son, respectivamente, Dj

1 y Dj
2.

El problema se reduce entonces a encontrar los valores de
Θj = [Ū j , Dj

1, D
j
2]T que minimicen el error cuadrático

medio entre uj(x) y ûj(x) para los pı́xeles xi ∈ ω ⊂ Ω
del vecindario. Este vecindario se pondera con una gaus-
siana centrada en x0 para potenciar la contribución a la
estimación de los puntos más cercanos al de interés. Por
tanto el problema de estimación es:

Θ̂j = arg mı́n
Θj

{∑
xi∈ω

wi ·
∣∣uj(xi)− f(xi; Θj)

∣∣2} (2)

donde wi son los pesos aplicados al vecindario, con∑
i wi = 1. Cuando estos pesos tienen una forma simétri-

ca en x1 y x2, es sencillo demostrar con álgebra básica que

el óptimo se alcanza para:

Ū =
∑
xi∈ω

wi · uj(xi)

Dj
k =

∑
xi∈ω

wi · (xk,i − xk,0) · uj(xi)∑
xi∈ω

wi · (xk,i − xk,0)2
, k = 1, 2

(3)

Para ver la principal ventaja de esta metodologı́a vamos a
contaminar con ruido gaussiano de media nula y desvia-
ción 0,01 al campo de deformaciones extraı́do con el al-
goritmo demons de registrado elástico no paramétrico. En
la Fig. 1 se puede apreciar el campo de deformaciones ex-
traı́do de dos imágenes consecutivas cuya deformación es
conocida pues fue aplicado a un phantom. El error cometi-
do en la estimación es subpı́xel (aproximadamente 0.27).

En la Fig. 2 se puede apreciar la robustez frente al rui-
do de la aproximación empleada. Si comparamos el error
cuadrático cometido en el cálculo de la matriz jacobiana
entre el campo de deformaciones con y sin ruido vemos
que con diferencias finitas se comete un error de 5,3 ·10−3
mientras que con la aproximación propuesta obtenemos un
error de 5,7 · 10−5, dos órdenes de magnitud inferior.

Figura 1. Campo de deformaciones estimado con el algoritmo
demons. Izquierda: Componente x en valor absoluto. Derecha:
Componente y en valor absoluto. El ruido en ambas componentes
dificultará el cálculo de la matriz Jacobiana en cada punto.

(a) (b)

Figura 2. Matriz Jacobiana del campo de deformaciones conta-
minado representado. (a) Aproximación empleada. (b) Cálculo
por diferencias finitas.

2.2. Representación Tensorial

El significado del ST a través de sus componentes permite
representarlo intuitivamente. El elemento diagonal del ten-
sor Eii se puede interpretar como la elongación o compre-
sión del material en la dirección xi. Las componentes cru-
zadas Eij (i 6= j) se corresponden con las componentes de
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torsión. Por tanto, en un cuadrado infinitesimal deformado
sin cambio de área, las componentes de torsión del ST se
pueden aproximar por el aumento de ángulo entre los ejes
de máxima contracción/dilatación (ver Fig. 3.(a)) [4, 7].

(a) (b)

Figura 3. (a) Deformación de un cuadrado infinitesimal sin cam-
bio de área. Las componentes de torsión son aproximadamente
el aumento del ángulo respecto a los ejes del cuadrado. (b) Re-
presentación romboide. Las lı́neas discontinuas representan los
máximos y mı́nimos lı́mites de representación.

Si el propósito de la visualización es representar de for-
ma evidente la compresión y dilatación producida por el
strain en cada pı́xel, es lógico representar en cada pı́xel de
la imagen con un cuadrado infinitesimal deformado cuyas
diagonales se orientan en la dirección del autovector, y que
las diagonales del cuadrado guarden una relación con los
autovalores. El ST puede tener autovalores tanto positivos
como negativos, representándose los primeros como elon-
gaciones y los segundos como contracciones [4]. Por tanto,
la longitud de cada diagonal se calcula como:

SDi =
√

2
(
L

4
+
L

4
Ri

1 +
L

2
R2

)
(4)

donde L es el lado del cuadrado.Ri
1 = 1

2 (λi+1) yR2 es la
norma euclı́dea del campo de deformaciones normalizado
respecto a su máximo en cada instante. El mı́nimo valor de
SDi es L/4 y el máximo L.

Es claro que si los autovalores son iguales existe una am-
bigüedad en la orientación de los autovectores. Para repre-
sentar este efecto, en el caso de los tensores de difusión
(λi > 0), se suele optar por representaciones de elipses
que se aproximan a circunferencias para autovalores simi-
lares. En el contexto de la representación del ST también
se podrı́an emplear sin problema, no obstante se perderı́a el
carácter de compresión/dilatación infinitesimal que se pre-
tende destacar. En la Fig. 3.(b). se muestra un ejemplo de
la visualización de un ST.

En la Fig. 4 se muestra una representación del strain del
phantom al que se le aplicó un campo de deformaciones
con mayor strain en la pared del endocardio y que se atenúa
a medida que se acerca al epicardio. Las deformaciones
predominantes son radiales provocando un achatamiento
de los tensores ya que el radio del epicardio aumenta me-
nos que proporcionalmente que el radio del endocardio.
Esto provoca que la variación en la dirección radial tien-
da a disminuir conforme nos acercamos al epicardio.

2.3. Compactación Tensorial

El objetivo de la visualización es representar los tensores
de un campo dando cuenta de las variaciones del mismo de

(a) (b)

Figura 4. Representación del campo tensorial en la pared del
miocardio. La zona en la que se produce un mayor strain está re-
presentada por tensores con un mayor área.

la forma más continua posible. No obstante la naturaleza
discreta de la retı́cula en la que se presentan los tensores
limita la percepción de dicha continuidad en la variación,
tanto mayor cuanta menor área ocupen los tensores.

En este apartado se estudia la forma de compactar el campo
tensorial para mejorar la visión de sus variaciones. De esta
forma, la visión compacta de los tensores como cuadra-
dos infinitesimales deformados mostrará la imagen como
una concatenación de células que, en función de su área y
orientación, darán cuenta del strain al que están sometidas.

El método aquı́ empleado fue inicialmente propuesto en [8]
para un campo de tensores de difusión. Al contrario que en
el caso de la difusión, el ST no es en general semidefinido
positivo. Consideraremos un sistema de partı́culas forma-
do por los tensores inicialmente localizados en la retı́cula
de la imagen (uno por pı́xel). Estableceremos unas fuerzas
de atracción y repulsión entre las partı́culas que las em-
paquetan que dependan del campo tensorial. Para ello, es
necesario definir una métrica entre los tensores que nos in-
dique, en función de su anisotropı́a, cómo de cerca o de
lejos están situados. Por tanto, se define la energı́a entre
dos tensores en posiciones ya e yb en el espacio anisótro-
po mediante la expresión:

Jab = φ (|xab|) = φ

(∣∣∣∣E−1
ab yab

2

∣∣∣∣) (5)

donde |xab| es la distancia entre ambos tensores en el espa-
cio isótropo obtenido de transformar (inversamente) con el
ST en el punto intermedio (en el espacio anisótropo) entre
ambos Eab = E

(
ya+yb

2

)
.

Las fuerzas entre partı́culas se determinan derivando sus
energı́as, obteniéndose la siguiente expresión:

dJab

dyab
= φ′(|xab|)

xab

|xab|
1
2

(
E−1

ab +
dE−1

ab

dyab

)
(6)

Suponiendo una variación pequeña del tensor en el vecin-
dario (entorno subpı́xel), la derivada del tensor se puede
despreciar, por lo que la fuerza de interacción entre dos
partı́culas es:

fab =
φ′(|xab|)

2|xab|
E−1

ab xab (7)

Definiremos la función φ al igual que en [8] de forma que
su derivada (la fuerza de interacción entre las partı́culas)
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produzca atracción a distancias positivas y repulsión en el
momento en que haya solapamiento (ver [8] para más deta-
lles). Para el caso de representación del ST reduciremos la
atracción de tensores para que predominen los gradientes
de atracción a los bordes de la máscara en la que se re-
presentarán los tensores, en lugar de que formen cúmulos.
También se le añadirá un factor de viscosidadCv a la ecua-
ción para que los tensores alcancen una velocidad punta y
la solución no se vuelva inestable. Finalmente, la ecuación
que rige las fuerzas de una partı́cula situada en ya será:∑

b6=a

fab − Cv
dya

dt
+ Cm∇M(ya) =

d2ya

dt2
(8)

donde M(ya) es la máscara en dicho punto, Cm y Cv son
constantes.

La densidad se aumentará seleccionando candidatos al azar
dentro de la máscara de representación que cumplan una
restricción de distancias a los tensores más cercanos. Cuan-
do la densidad sea suficientemente elevada el número de
tensores representados se estabilizará.

En la ejecución se necesitará un esquema de interpolación
válido para obtener cada tensor en cualquier punto de la
imagen sin que se pierdan las caracterı́sticas invariantes del
mismo. En este caso se empleó el esquema de interpola-
ción bilineal descrito en [9] en el que se interpolan tanto
los autovalores como el ángulo θ del autovector v1 respec-
to del eje de abscisas.

3. Resultados y Conclusiones
En la Fig. 5 se presenta el campo tensorial estimado con
el algoritmo demons multiresolución en un caso real [3,4].
Se realizó una regularización con un nucleo gaussiano con
σ = 2,8. Cada pı́xel tiene dimensión 0,8594×0,8594 mm.
El algoritmo de compactación fue ejecutado con paráme-
tros Cm = 0,3 y Cv = 3. La compactación permitió pasar
de representar 210 tensores a 299. En la imagen el endo-
cardio está iniciando su contracción, por lo que los tensores
más cercanos al endocardio muestran una elongación en la
dirección radial lo que indica hay un aumento en el campo
tensorial en esta dirección. Además el tamaño de los ten-
sores, con solapamiento en algunos casos, muestra que el
strain es mayor en la zona más cercana al endocardio.

 

  

(a) (b) (c)

Figura 5. (a) Representación del campo tensorial estimado en un
caso real. (b) Zona ampliada con 210 tensores. (c) Zona amplia-
da y compactada con 299 tensores.

Como se puede apreciar, el método propuesto permite ob-
servar sin problema las zonas de máxima tasa de ST en

zonas locales pues es en esas zonas donde los tensores son
mayores y provocan solapamientos. Este método se pue-
de aplicar tanto a campos de desplazamientos obtenidos
por algoritmos de registrado en MRI convencional, como a
campos obtenidos con TMRI y PCMRI. Además, el méto-
do de estimación tensorial es adecuado por los problemas
de ruido que pueden presentar estas últimas técnicas, ya
sea por la imprecisión en el seguimiento provocado por el
fading de los puntos de la malla en TMRI o por el propio
ruido inherente en la adquisición en PCRMI.

En [4] se mostró la capacidad de estimar el ST local con
capacidad diagnóstica con una metodologı́a similar (se lo-
graron resultados de un 76,6 % de aciertos en diagnósti-
co comparado con diagnósticos médicos). Por tanto, si se
combina esta capacidad diagnóstica con la visualización
para inspección médica, es de esperar que la tarea se facili-
te notablemente. Los resultados de [4–6] muestran que las
técnicas de registrado de propósito general permiten esti-
mar con precisión subpı́xel el campo de deformaciones. No
obstante, la metodologı́a expuesta es perfectamente válida
para las técnicas PCMRI y TMRI haciendo posible la com-
binación de distintas técnicas aprovechando sus ventajas.
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Resumen 
En este trabajo se evalúa la posibilidad de aplicar un enfoque 
basado en técnicas de super-resolución y hardware dedicado 
para la mejora de la resolución espacial de un tomógrafo 
SPECT de animales de laboratorio. El sistema de detección del 
aparato está basado en cristales de centelleo pixelados de 
NaI(Tl), tubos fotomultiplicadores sensibles a posición y 
colimadores de agujeros paralelos. La mecánica del sistema 
permite que los detectores y el objeto bajo estudio se puedan 
desplazar durante la adquisición en pasos inferiores al intervalo 
intrínseco de muestreo del detector, permitiendo de esta forma 
el empleo de técnicas de super-resolución sin la necesidad de 
aplicar estimadores de movimiento entre proyecciones. En 
ausencia de ruido el algoritmo converge a una imagen similar a 
la original, con datos reales y en presencia de ruido se han 
obtenido por el momento mejoras en la resolución del 15 %. 

1. Introducción 
La escasa resolución espacial alcanzable con detectores 
de radiación γ basados en colimadores de agujeros 
paralelos es la principal desventaja para la aplicación de 
la técnica SPECT en  animales de laboratorio cuando se 
utilizan este tipo de gamma-cámaras. Este problema ha 
sido tratado por varios grupos utilizando detectores 
basados en colimadores de tipo pinhole [1-2] con una o 
varias aperturas consiguiendo alcanzar resoluciones 
espaciales por debajo del milímetro. Sin embargo, con 
esta configuración la sensibilidad y el tamaño del campo 
de visión se ven afectados en gran medida por la distancia 
de la fuente de radiación a la apertura del colimador, 
factor que representa el principal inconveniente de este 
tipo de colimadores cuando se combinan con detectores 
de área activa reducida, como es el caso de imagen de 
pequeños animales. Recientemente han surgido algunos 
enfoques basados en técnicas de super-resolución como 
una alternativa para superar los límites impuestos por los 
sensores de imagen, y por tanto, pueden representar una 
solución de bajo coste para mejorar la resolución espacial 
en equipos tomográficos de medicina nuclear [3] 
habiendo presentado ya resultados satisfactorios en 
imagen clínica PET [4].  

El término super-resolución se refiere al proceso de 
reconstrucción por el cual mediante la combinación de 
una secuencia de imágenes, pertenecientes a la misma 
escena y adquiridas con un sensor de baja resolución con 
pequeños desplazamientos entre ellas, se obtiene una 
imagen con una resolución mayor que la que el sensor es 

capaz de proporcionar. La consecución de esta mejora 
está basada en la estimación de los movimientos del/los 
objetos que componen la escena con respecto al sensor de 
imagen utilizado para adquirirlas. La metodología 
propuesta en este trabajo se basa en la adquisición, en 
cada posición angular de los detectores, de conjuntos de 
proyecciones en diferentes Puntos de Vista (POVs) cuyos 
desplazamientos relativos son menores que el intervalo de 
muestreo intrínseco del detector. Estos conjuntos de 
proyecciones son agregados posteriormente en 
sinogramas de alta resolución por medio de un algoritmo 
iterativo que tiene en cuenta la información adicional 
proporcionada por el desplazamiento entre proyecciones 
de una misma posición angular de los detectores. 

Tanto la calidad como la resolución espacial que se 
pueden llegar a alcanzar utilizando una técnica de este 
tipo dependen básicamente de la relación señal a ruido 
(SNR- Signal to Noise Ratio) de las imágenes adquiridas 
y de las características intrínsecas del sistema de 
detección. En este trabajo se estudia la viabilidad de 
aplicación del algoritmo de restauración de imagen 
mediante la realización de pruebas con datos reales y 
sintéticos. El objetivo final a largo plazo es el de 
encontrar los parámetros de adquisición óptimos para el 
empleo de este tipo de técnicas y la comparación del 
rendimiento de las mismas frente al uso de colimadores 
tipo pinhole. 

2. Material y Métodos 

2.1. Hardware 

Se está desarrollando un prototipo de tomógrafo SPECT 
para animales de laboratorio cuyo sistema de detección se 
compone de dos detectores enfrentados. Para la 
construcción de cada uno de ellos se ha utilizado un tubo 
fotomultiplicador sensible a posición (Hamamatsu H-
8500) con un área efectiva de aproximadamente 45 x 45 
mm2, una matriz de 30 x 30 cristales de centelleo de 
NaI(Tl) con elementos de 1.4 x 1.4 x 6 mm3 (1.6 mm 
pitch) y electrónica adecuada para el ajuste de las señales 
de salida del detector al sistema de adquisición de datos.  
Cada detector está ensamblado en una carcasa recubierta 
de plomo cuyo diseño incorpora la posibilidad de 
intercambiar diferentes tipos de colimador: pinhole o de 
agujeros paralelos dependiendo de los requerimientos del 
estudio (Figura 1). 
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Figura 1. Izquierda: Carcasa de uno de los detectores que 
contiene el colimador intercambiable y el módulo detector que 
se muestra a su lado que incluye el cristal de centelleo de 
NaI(Tl), un tubo fotomultiplicador y electrónica de 
acondicionamiento. Derecha: Imagen de llenado de campo del 
detector sin colimador empleando el radioisótopo 99mTc. 
Los detectores se acoplaron al soporte mostrado en la 
Figura 2. Este sistema consta de 6 ejes de movimiento 
motorizados cuyo control se realiza desde un ordenador 
mediante protocolo RS-232 y tarjetas controladoras 
(ISCM-4805 DIN Technosoft) que se encargan de 
modular la corriente que se debe aplicar a las fases de 
cada motor. Los ejes disponibles son los siguientes: 

• Cama. Permite la realización de movimientos en la 
dirección z (axial) del sistema de referencia del 
tomógrafo y es donde se coloca el objeto bajo 
estudio. 

• Anillo. En este elemento están alojados los bloques 
detectores que a su vez se acoplan a otras etapas 
motorizadas. Su función es mover las cabezas 
detectoras alrededor del eje axial. 

• Ejes de movimiento en la dirección x (transaxial). 
Estos elementos se encuentran situados sobre el 
anillo, y sirven para acercar o alejar los detectores al 
centro de rotación del tomógrafo. 

• Ejes de movimiento en la dirección y (transaxial). 
Estos componentes se ensamblan sobre la plataforma 
anterior, y su finalidad es la de proporcionar 
movilidad al detector en la dirección y (transaxial)  

  
Figura 2. Prototipo SPECT desarrollado en el LIM.. Izquierda: 
Vista frontal. Los detectores se montan sobre etapas 
motorizadasl que permiten su movimiento en el plano transaxial 
Izquierda: Vista lateral. El objeto bajo estudio se sitúa en la 
cama permitiendo movimientos submilimétricos en la dirección 
Z del sistema de referencia del tomógrafo 

2.2. Software 

El proceso empleado está basado en el algoritmo 
propuesto por Irani y Peleg en [5]. El modelo completo 
incluye un método para la estimación de los movimientos 
que se producen entre distintas imágenes de una una 
misma escena. Sin embargo, la estimación de 

movimientos se omite en la implementación desarrollada 
en este trabajo ya que gracias al sistema de movimientos 
del tomógrafo, los desplazamientos a los que se somete la 
escena son conocidos a priori. Asimismo, el algoritmo de 
Irani y Peleg se aplica sobre imágenes bidimensionales, 
aprovechando la información proporcionada por los 
movimientos sobre un plano. La imagen SPECT es de 
naturaleza tridimensional y se pueden utilizar distintos 
formatos para representar los datos adquiridos, 
diferenciándose cada uno de ellos en la ordenación de los 
parámetros geométricos. En el presente caso, el uso de 
sinogramas es el que mejor se ajusta al sistema de 
movimientos que se ha implementado, ya que los 
desplazamientos en el eje tangencial proporcionan el 
sobre-muestreo de cada fila del sinograma, y los 
desplazamientos de la cama proporcionan nuevos 
sinogramas (sobre-muestreo axial).  

En la Figura 3 se muestra un diagrama explicativo de la 
implementación del algoritmo: durante la adquisición de 
proyecciones en diferentes posiciones angulares (N) se 
someten, tanto el detector como el objeto bajo estudio, a 
desplazamientos (pasos) unidimensionales que 
constituyen lo que en el algoritmo se denota como Tk. El 
sufijo k de cada paso (k=1, 2… K) indica diferentes POVs 
en los cuales los detectores o el objeto bajo estudio se 
desplazan a lo largo de las direcciones Y o Z. En la parte 
superior del diagrama de la Figura 3 se pueden ver los 
POVs que se forman para un caso particular de K=4: un 
píxel de baja resolución del detector (sombreado en color 
gris) se sobre-muestrea mediante su adquisición en 4 
POVs (posición de la rejilla 2x2 en el diagrama) 
separados entre si un intervalo igual a la mitad del tamaño 
del píxel original. 

El siguiente paso consiste en generar a partir del conjunto 
de proyecciones adquiridas en diferentes ángulos, 
sinogramas de baja resolución (LR – Low Resolution) 
correspondientes a cada POV, que tras aplicar la ecuación 
(1) permiten obtener una estimación inicial del sinograma 
de alta resolución (HR – High Resolution), sobre el que 
actuara  el algoritmo iterativo. El operador Tk

-1 representa 
la transformación inversa a Tk y se aplica a los 
sinogramas HR para trasladarlos a una referencia común. 
El operador s↑  representa la operación de sobre-
muestreo y permite el paso de baja a alta resolución  
mediante la división de cada píxel LR en un número de 
píxeles HR igual al número de pasos efectuados durante 
la adquisición. 

A partir del sinograma HR obtenido en el paso previo y 
aplicando una transformación homóloga a la que se llevó 
a cabo durante la adquisición, se regeneran sinogramas 
LR sintéticos (ecuación 2). El operador s↓  representa el 
sub-muestreo de un sinograma HR para obtener un 
sinograma LR empleando interpolación bilineal. Este 
nuevo conjunto de sinogramas LR generados 
sintéticamente se compara con el conjunto de sinogramas 
reales obtenidos durante  la adquisición y se utiliza para 
corregir el anterior sinograma HR según las diferencias 
presentes en los mismos (ecuación 3). 

Y Y

X Z
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Figura 3. Caso particular de implementación del algoritmo en 
el que se adquieren 4 POVs por posición angular. 

En el caso presentado en la Figura 3, suponemos K=4; el 
proceso se repite de forma iterativa (n veces) hasta que el 
valor cuadrático medio de la norma Euclídea de la 
diferencia (gk-gk

(n)) se minimiza para todos los K 
conjuntos de adquisiciones o hasta que se alcanza un 
número máximo de iteraciones. Por simplicidad, para este 
estudio preliminar tanto la función h incluida en la 
ecuación 2 (PSF del sistema o kernel de 
‘emborronamiento’) como la función p incluida en la 
ecuación 3 (idealmente el inverso de h), se han modelado 
como funciones delta con anchura de un píxel. Esto hace 
que no tengan ningún efecto sobre el algoritmo, pero se 
han incluido en las ecuaciones para dar coherencia al 
modelo utilizado. Suponiendo ausencia de ruido, para que 
el conjunto de proyecciones adquiridas proporcione 

información adicional a la existente en las proyecciones 
de baja resolución los desplazamientos entre las imágenes 
tomadas en una misma posición angular han de ser de una 
magnitud menor que el intervalo intrínseco de muestreo 
del detector. Además, empleando K pasos en la 
adquisición, la máxima mejora en la resolución que se 
puede esperar es de K , por tanto, con 4 pasos el límite 
teórico está en mejorar 2 veces la resolución. 

3. Resultados preliminares 

3.1. Datos simulados (imagen planar) 

Para comprobar la funcionalidad del algoritmo se han 
llevado a cabo pruebas con imágenes sintéticas 2-D. Este 
caso representa en el algoritmo un caso particular del 
tomográfico, ya que se toma N=1 posiciones angulares. 
Para estas pruebas, se ha generado de forma sintética una 
imagen planar de alta resolución que consta de 6 fuentes 
lineales de 1 mm de diámetro colocadas según la 
disposición de la Figura 4. A continuación se generaron 
cuatro imágenes de baja resolución, mediante cuatro 
desplazamientos y el sub-muestreo de la imagen inicial, 
modelando un detector ideal con una resolución espacial 
dos veces peor que la que presenta la imagen original. 

  
Figura 4. Izquierda: Imagen de alta resolución generada de 
forma sintética. Cada fuente lineal simulada es de 1mm de 
anchura (1 pixel.) Derecha: Perfil trazado en color verde en la 
imagen. 
En ausencia de ruido el algoritmo converge a una imagen 
similar a la original (Figura 5) aproximadamente tras 200 
iteraciones. Asimismo, se muestra el mismo perfil trazado 
tanto en la estimación inical de imagen HR como en la 
final. 

A. 
Estima- 

ción 
inicial 

B. 
Tras 200 

iter. 

Figura 5. A. Imagen HR a partir de la cual el algoritmo 
comienza a iterar. B. Imagen HR tras 200 iteraciones. 
Para comprobar el rendimiento del algoritmo en presencia 
de ruido se añadió a la imagen HR original ruido blanco 
generado también de manera sintética. En la Figura 6 se 
muestra como se comporta el algoritmo con una SNR en 
la imagen de valor 2.5 (4 dB). Dicha SNR se ha calculado 
como el cuadrado de cuentas totales en la imagen sintética 
dividido por el cuadrado de las cuentas en la imagen de 
ruido que se ha añadido. 

n iter.

y 

z 

y 

z 

y 

z

y 

z

Generación de sinogramas LR 
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Figura 6. A. Imagen HR a partir de la cual el algoritmo 
comienza a iterar. B. Imagen HR tras 100 iteraciones. 
Como se puede observar en la Figura 6 el ruido en la 
imagen también se realza durante este proceso, por lo que 
se está estudiando incluir filtrados adicionales que ayuden 
a solventar este problema. 

3.2. Datos reales (tomográficos) 

Para comprobar la robustez de este método con imágenes 
reales, se llevaron a cabo una serie de pruebas utilizando 
un maniquí homologado por la NEMA [6] para la 
evaluación de la calidad de la imagen. Estas pruebas se 
desarrollaron con un prototipo SPECT [7] previo basado 
en la gamma cámara C9177 de Hamamatsu y un montaje 
mecánico similar al expuesto. Los sinogramas HR 
obtenidos tras aplicar el algoritmo de super-resolución 
fueron reconstruidos usando un algoritmo de 
retroproyección filtrada (FBP) con filtro rampa. En las 
rodajas y en los perfiles mostrados en la Figura 7 se puede 
observar de manera cualitativa cierta mejora en la 
resolución. Incluso, vemos como artefactos de no 
uniformidad apenas apreciables en la rodaja de baja 
resolución también han sido realzados. 

A.  

Rodaja 
reconstruida 

de baja 
resolución 

 

B. 

Rodaja 
reconstruida. 

tras 4 iter. 

 
Figura 7. Rodaja reconstruida tras 4 iteraciones (B) comparada 
con la correspondiente rodaja de baja resolución (A) En la 
parte derecha se muestran los perfiles utilizados para calcular 
la resolución espacial. 
Para poder cuantificar la mejora en la resolución se siguió 
el siguiente procedimiento: se trazó el mismo perfil en el 
borde del cilindro ‘caliente’ para las rodajas de la Figura 
7, obteniendo la Función de Respuesta al Borde (ERF – 
Edge Response Función) del sistema. Se ajustó cada ERF 
a una expresión polinomial, y se derivaron las expresiones 
resultantes para obtener la Función de Dispersión Lineal 
(LSF – Line Spread Function), cuya anchura a mitad de 
altura representa la resolución espacial del sistema 
(Figura 8). 

  
Figura 8. ERF del sistema para el perfil de la rodaja tras 4 
iteraciones mostrado en la Figura 7.B. LSF del sistema 
resultante, obtenida tras derivar la ERF previa. 

Los valores de resolución espacial obtenidos midiendo la 
anchura a mitad de altura (FWHM) de las LSF, aparecen 
en la Tabla 1. Tras 4 iteraciones la resolución presenta 
una mejora del 15%. El aumento del número de 
iteraciones no conlleva una mejora significativa en la 
resolución, ya que tras 50 iteraciones, la resolución 
continua siendo la misma. 

 Sin S-R 4 iteraciones 50 iteraciones 

FWHM(mm) 4.15 3.50 3.50 

Tabla 1. Valores de resolución obtenidos en la rodaja del 
maniquí sin aplicar el algoritmo de super-resolución, después 
de 4 y  de 50 iteraciones. 

4. Discusión y Conclusiones 
Los resultados obtenidos muestran que el algoritmo es 
capaz de recuperar resolución en imagen SPECT siempre 
y cuando la SNR esté por encima de un umbral. En 
estudios con maniquíes y con animales, en el caso 
cerebral, óseo y/o tumoral, podremos omitir la estimación 
de movimientos de la escena gracias al diseño del gantry 
implementado. Sin embargo, en estudios cardíacos o de 
tórax, hay que tener en cuenta que se producen patrones 
de desplazamiento sub-milimétrico debido a los 
movimientos internos de los órganos del  animal que no 
se tienen en cuenta en este algoritmo. Para solventar este 
problema se puede sincronizar la adquisición con los 
ritmos funcionales involucrados. Asimismo, se debe 
prestar especial atención a la corrección de artefactos de 
no uniformidad y por desalineamientos en el gantry, para 
que no se vean realzados en la imagen final de alta 
resolución. 
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Resumen 
El empleo de imagen por RM ofrece enormes posibilidades para 
el estudio de las alteraciones óculomotoras y su planificación 
quirúrgica. Sin embargo, las imágenes de RM no permiten una 
valoración directa del sistema muscular orbitario ya que los 
planos de adquisición no son perpendiculares al eje de la 
órbita. Por este motivo es preciso realizar una reorientación de 
las imágenes específica para cada sujeto y para cada uno de los 
dos ojos. En este estudio se presenta un protocolo de 
reorientación espacial cuyo objetivo es obtener los parámetros 
biométricos 3D de la musculatura orbitaria. Se ha generalizado 
el procedimiento de rotación para obtener los ángulos 
adecuados para cualquier tipo de desviación de la imagen 
original.  

1. Introducción 
Las técnicas de imagen por resonancia magnética (RM) 
han permitido establecer que el modelo biomecánico 
orbitario es más complejo que la visión clásica de la 
musculatura extraocular, incorporando el concepto de 
poleas de los rectos [1]: estructuras de tejido conectivo, 
elastina y células de músculo liso, que actúan como 
puntos funcionales de origen muscular. Según esta 
hipótesis [2], dichas estructuras serían responsables de la 
sorprendente estabilidad de los músculos rectos en las 
distintas posiciones de la mirada. Y por tanto, la 
alteración de este equilibrio, causaría distintos tipos de 
patología óculomotora. La imagen por RM permite la 
localización y estimación de la capacidad contráctil de la 
musculatura extraocular, y por ello resulta imprescindible 
para diagnosticar correctamente el patrón específico de 
disfunción motora. Este diagnóstico avanzado posibilita   
una planificación quirúrgica idónea y específica para cada 
sujeto, que en ocasiones puede suponer una modificación 
importante de la cirugía convencional. 

Sin embargo, las imágenes de RM orbitaria no permiten 
sin procesamiento previo, una valoración directa del 
sistema muscular orbitario ya que los planos de 
adquisición no son perpendiculares al eje de la órbita. Por 
este motivo, es necesario realizar una reorientación de las 
imágenes específica para cada sujeto y para cada uno de 

los dos ojos. Esta manipulación específica necesita 
procedimientos que actualmente no están incorporados en 
las estaciones de trabajo radiológicas. 

El objetivo de este trabajo consiste en describir el 
protocolo de adquisición y procesamiento de las imágenes 
de RM orbitaria que permita obtener los parámetros 
biométricos 3D de la musculatura orbitaria. El protocolo 
se ha validado con una muestra de voluntarios sanos y los 
valores se compararon con los escasos resultados 
presentes en la literatura. 

2. Protocolo 

2.1. Adquisición de las imágenes 

Para la adquisición de imágenes, se instruye al sujeto para 
mirar fijamente con uno de los dos ojos a un punto 
colocado en el techo del túnel de la RM, frente a la órbita, 
mientras se ocluye el otro ojo (de esta forma el ojo no 
ocluido está en posición primaria). Posteriormente se 
repite la adquisición para el otro ojo. Por lo tanto, por 
cada sujeto se obtienen dos imágenes de RM, una para 
cada ojo. Las imágenes de RM se adquieren en un equipo 
de 1.5T (Intera, Philips), utilizando una secuencia TFE 
(“Turbo Field Echo”) 3D potenciada en T1 sin saturación 
de grasa y en orientación coronal. Los parámetros de la 
adquisición son: ángulo de flip 30º, tiempo de repetición 
32 ms, tiempo de eco 4.6 ms, 60 rodajas, matriz  256x256 
y vóxel isométrico de 0.8 mm. Los sujetos no tienen 
puestas lentes de contacto. 

2.2. Procesamiento de las imágenes 

Las imágenes DICOM adquiridas se cargan en la 
plataforma MMWKS ("Multimodality Workstation") 
desarrollada por el Laboratorio de Imagen Médica del 
Hospital General Universitario Gregorio Marañón [1][3] 
(ver Figura 1). Esta plataforma permite, entre otras 
funcionalidades, visualizar simultáneamente los cortes 
sagital, axial y coronal de imágenes 3D almacenadas en 
diferentes formatos; reformatear (traslación, rotación y 
escalado espacial en las direcciones x, y, z), segmentar y 
cuantificar imágenes.  
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Las posiciones de los músculos orbitarios se obtienen en 
un plano coronal perpendicular al eje orbitario y 3 mm 
anterior al punto de unión del nervio óptico con el globo 
ocular, que corresponde con el de la posición de las 
poleas orbitales. Como se puede observar en la Figura 1, 
los planos coronales de la imagen adquirida son oblicuos 
al eje orbitario (recta que une el ápex del cono orbital con 
el centro del globo ocular). Por lo tanto, es necesario rotar 
la imagen de cada ojo alrededor del eje z para corregir 
este ángulo de guiñada (ver Figura 2).  

 

 

Figura 1.  Visualización triplanar en la plataforma MMKWS de 
una imagen de RM ocular (OD fijado y OI ocluido). En la 

izquierda de la pantalla aparece una ampliación de un 
corte coronal; en la columna derecha y de arriba  abajo, 

corte sagital, axial y coronal. Se sigue la convección 
radiológica: la izquierda de la pantalla en los planos axial 

y coronal  corresponde a la derecha del sujeto. 

 

Figura 2.  Sistema de coordenadas 3D de la imagen orbitaria. 

Además de este movimiento, hay que corregir los posibles 
ángulos de balanceo (rotación alrededor del eje y) y 
cabeceo (rotación alrededor del eje x) que presenta el 
sujeto durante la adquisición (ver Figura 3) en cada una 
de las imágenes adquiridas.  

Es importante resaltar que para cada imagen adquirida 
(posición primaria del OD, posición primaria del OI) debe 
repetirse el cálculo de estos tres ángulos, su corrección y 
la medición de las posiciones del centro del globo ocular 
y de las poleas. 

 
Cálculo de las rotaciones 
 
Para el ángulo de balanceo, la referencia es el plano inter-
hemisférico que debe situarse en la vertical de la imagen.  

 
         (a)                   (b)                      (c)                (d)        

Balanceo Cabeceo 

Figura 3.   Ángulos de balanceo y de cabeceo que precisan 
corrección.   

Se elige un punto anterior y superior del plano inter-
hemisférico   (coordenadas   { }111 ,, zyx ),    y   un   punto 
posterior e inferior del mismo plano (coordenadas 
{ }222 ,, zyx ).El ángulo de balanceo αy en grados se 
calcula tras proyectar estos dos puntos en el plano xz 
(corte coronal) con la siguiente expresión (ver Figura 4): 

π
α º180
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⎛
−
−

=
zz
xx

arctgy  

donde arctg es la función arcotangente cuyo resultado es 
en radianes. El ángulo de balanceo puede ser positivo o 
negativo según el sujeto se encuentre en la posición (a) o 
en la posición (b) de la Figura 3, respectivamente. Este 
ángulo se introduce en el campo de rotación del eje y de 
la herramienta de reformateo en la plataforma MMWKS. 

 

Figura 4.  Proyección de los dos puntos del plano                     
inter-hemisférico en el plano xz. El ángulo αy puede ser 

positivo ( ejemplo) o negativo. 

Tras corregir el ángulo de balanceo, el ángulo de cabeceo 
αx y el ángulo de guiñada αz se calculan con las 
proyecciones de otros dos puntos sobre el plano zy (corte 
sagital) y el plano xy (corte axial), respectivamente: el 
ápex del cono orbital (coordenadas { }333 ,, zyx , Figura 5) 
y el centro del globo ocular (coordenadas { }444 ,, zyx , 
Figura 6).  

 

Figura 5.  Ápex del cono orbital{ }333 ,, zyx  (amarillo) en la 
imagen del OD en posición primaria. De izquierda a 

derecha: corte sagital, axial y coronal. 
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Figura 6. Centro del globo ocular { }444 ,, zyx  (amarillo) en la 
imagen del OD en posición primaria. De izquierda a 

derecha: corte sagital, axial y coronal. 

La expresión del ángulo de cabeceo (ver Figura 7) es la 
siguiente:  
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siendo negativo o positivo (ver posiciones (c) y (d) de la 
Figura 3). 

 

Figura 7.  Proyección del ápex del cono orbital y el centro del 
globo ocular en el plano zy. El ángulo αx puede ser 

positivo o negativo (ejemplo). 

La expresión del ángulo de guiñada (coordenadas del 
ápex del cono orbital { }333 ,, zyx ′′′  y del centro del globo 
ocular coordenadas { }444 ,, zyx ′′′  para el OI) es la 
siguiente (ver Figura 8): 
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siendo positivo para el OD y negativo para el OI. 

 

Figura 8.  Proyección del ápex del cono orbital y el centro del 
globo ocular en el plano xy. El ángulo αz es positivo para 

el OD y negativo para el OI. 

 

Los ángulos de cabeceo y de guiñada se introducen, 
respectivamente, en el campo de rotación del eje x y del 
eje z de la herramienta de reformateo en la plataforma 

MMWKS, consiguiendo finalmente que los planos 
coronales sean perpendiculares al eje orbitario (ver Figura 
9). 

 
Localización del centro del globo ocular y de las poleas 

 
El objetivo de este procedimiento es localizar en el plano 
coronal la posición de los músculos orbitales (recto 
superior, recto medial, recto inferior y recto lateral) 
respecto a la posición del centro del globo ocular (origen 
de coordenadas). Tras localizar la inserción del nervio 
óptico con el globo ocular mediante los cortes sagital, 
axial y coronal (coordenadas { }NNN zyx ,, ), se 
selecciona el corte coronal 3mm anterior, que 
corresponde con el de la posición de las poleas orbitales. 
Las coordenadas { }NN zx , coinciden con las del centro 
del globo ocular. En este plano coronal (ver Figura 9), se 
localiza el centro de los músculos rectos superior, medial, 
inferior y lateral (coordenadas { }SS zx , , { }MM zx , , 
{ }II zx ,  y { }LL zx , , respectivamente), posición que 
coincide con la de las poleas de los rectos. En este paso, 
la coordenada y no debe modificarse.  

En el análisis de la musculatura es preciso estudiar 
independientemente cada ojo, eligiendo el mismo sistema 
de referencia cuyo origen de coordenadas está situado en 
el centro del globo ocular, el recto superior arriba, el 
medial a la derecha, el inferior abajo y el lateral a la 
izquierda. Las nuevas coordenadas de los rectos (ver 
Figura 10) se calculan para el OD con la siguiente 
expresión:

{ }LIMSJzzzxxx NJJNJJ ,,,,, =−=′−=′  

y para el OI se utiliza la siguiente expresión: 

{ }LIMSJzzzxxx NJJJNJ ,,,,, =−=′−=′  

 

Figura 9.  Imagen orbital después de la reorientación. Esta 
imagen permite la visualización y localización correcta del 

nervio óptico y de las posiciones  de los músculos rectos 
(superior, medial, inferior y lateral) en posición primaria. 
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En la Figura 10 se ilustra un caso real mostrando la 
posición de los músculos de cada ojo.  

 

 
Ojo derecho Ojo izquierdo 

Figura 10. Posición de los cuatro músculos rectos en 
cada ojo. 

3. Evaluación 
Para evaluar el protocolo se ha elegido una muestra de 12 
sujetos (24 ojos) con edades comprendidas entre 25 y 50 
años (58.3% hombres). Todos los individuos presentan 
buena visión binocular sin ningún tipo de patología 
óculomotora. Respecto a defecto refractivo, 9 son 
emétropes y 3 miopes (6 ojos con equivalente esférico EE 
entre -3 y -7.25, media -5.2). 

Para evaluar la validez de este protocolo se comparan los 
resultados con los obtenidos en [1].  

4. Resultados 
En la Tabla 1 se comparan los resultados obtenidos y los 
de la referencia. Como se puede observar, en ambos 
casos, se han obtenido valores similares de las 
coordenadas de los músculos rectos con una variabilidad 
del orden del tamaño del vóxel. 

 Recto 
Superior 

Recto 
Medial 

Recto 
Inferior 

Recto 
Lateral 

X -0.9 ± 1.0 12.0 ± 0.5 1.6 ± 0.5 -12.2 ± 0.5 

X (R)  -1.4 ± 0.3 12.1 ± 0.4 1.7 ± 0.6 -11.7 ± 0.3 

Z 11.4 ± 0.5 -0.7 ± 0.5 -13.0 ± 0.5 -1.2 ± 1.0 

Z (R) 12.3 ± 0.5 0.1 ± 0.7 -12.3 ± 0.5 -0.8 ± 0.4 

Tabla 1. Localización de los músculos orbitales respecto al 
centro del globo ocular en mm (media ± desviación típica). 

Referencia (R). 

5. Conclusiones 
Se ha diseñado un protocolo para describir la posición de 
la musculatura y cuantificar la geometría del sistema 
orbitario de cada ojo en la posición de la mirada 
seleccionada, con el que se resuelven las dificultades 
técnicas que hacían inviable dicho análisis en las 
imágenes RM orbitarias. Los algoritmos diseñados para 
calcular los ángulos de rotación se han generalizado para 
obtener la posición correcta del ojo independientemente 

del signo o la magnitud de los ángulos de cabeceo, 
balanceo o guiñada de la imagen RM original. 

El protocolo desarrollado está utilizándose en el servicio 
de estrabismo del Instituto Oftálmico del Hospital 
General Universitario Gregorio Marañón en pacientes con 
estrabismo restrictivo por miopía magna. En estos 
pacientes existe una tendencia de evolución a la 
endotropía (desviación hacia dentro) e hipotropía 
(desviación hacia fuera), llegando en algunos casos al 
cuadro conocido como estrabismo fijo, que produce en 
numerosas ocasiones diplopía (visión doble). En estos 
pacientes, la imagen de RM muestra un crecimiento axial 
progresivo del globo lo que produce un desplazamiento a 
nivel de la polea del músculo recto lateral hacia inferior y 
del recto superior hacia nasal, del tal modo que el ángulo 
existente entre estos dos músculos pasaría de ser 
aproximadamente 90º a convertirse en obtuso. La 
realización de una RM previa  permite elaborar la 
planificación quirúrgica más adecuada para cada caso.  

Se han obtenido resultados consistentes con lo esperado 
para sujetos sanos sobre la posición de los músculos 
rectos relativas al centro del globo ocular, pudiéndose 
utilizar estos datos como un patrón de referencia normal. 

El empleo de técnicas de imagen de RM como apoyo al 
diagnóstico y tratamiento de patologías óculomotoras es 
de enorme interés, sin embargo no existen herramientas 
que realicen las funciones que se describen en este 
trabajo. Por otro lado, existen múltiples patologías 
óculomotoras que podrían beneficiarse de la información 
detallada del sistema muscular orbitario. 
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Resumen
Se presenta un prototipo para la renderización superficialy vo-
lumétrica de imágenes de Resonancia Magnética del Tensor de
Difusión. El trabajo incorpora un conjunto novedoso de técnicas
para la visualización de estas imágenes en relación a lasherra-
mientas presentes en la literatura. En particular, se desarrollan
funcionalidades para el renderizado de mapas baricéntricos, los
cuales permiten una representación compacta y concisa delti-
po de anisotropı́a del tensor. Se aportan resultados comparativos
sobre las distintas opciones de diseño de funciones de transferen-
cia de opacidad y color que permite el módulo desarrollado,las
cuales, en su conjunto, permiten seleccionar la visualización de
distintas caracterı́sticas del campo tensorial de difusi´on.

1. Introducción

La Imagen de Resonancia Magnética del Tensor de Difu-
sión (DT-MRI) es una modalidad de imagen médica rela-
tivamente reciente que permite estimar la difusión de las
moléculas de agua en las diferentes direcciones del espa-
cio, lo cual proporciona información acerca de la estructura
interna de los tejidos imposible de obtener mediante otras
modalidades [1]. Esto ha encontrado aplicación en neuro-
logı́a y neurocirugı́a [2]. La principal razón para ello es
que la sustancia blanca está compuesta de haces de fibras
nerviosas cuyo estudio (tractografı́a)in vivo sólo se puede
realizar mediante DT-MRI.

La complejidad de estas imágenes hace necesarias aplica-
ciones informáticas para su procesado y visualización. De
entre las disponibles de forma gratuita cabe destacar el3D
Slicer[3] y el MedINRIA[4]. 3D Sliceres un entorno soft-
ware muy extenso orientado al procesado y visualización
de imagen médica, dentro del cual existe un módulo dedi-
cado a DT-MRI.MedINRIAes una aplicación más recien-
te, dentro de la cual los módulosDTITracky TensorViewer
están dedicados a DT-MRI. Ambas aplicaciones permiten
calcular varios ı́ndices de anisotropı́a [5] ası́ como tracto-
grafı́as. Emplean como técnicas de visualización vistas2D
ortogonales (slices) para los volúmenes escalares, glifos
para los tensores ystreamlines, tubos ohyperstreamlines
para la representación de tractos [6].MedINRIAtambién
ofrece la posibilidad de obtener medidas cuantitativas de

haces de tractos por medio de histogramas, opción ausen-
te en el móduloDTMRI de 3D Slicer. Sin embargo, no
implementan las técnicas de renderizado de superficies y
volúmenes adaptadas a DT-MRI que existen en la literatu-
ra [7,8].

Se ha implementado un módulo para3D Slicer con dos
objetivos. Por un lado, la ampliación del móduloDTMRI
existente. Ası́ para la visualización de tractos se incluyen
funcionalidades como el cálculo de histogramas, la discri-
minación de aquéllos sin interés fisiológico y su renderi-
zado óptimo, mientras que en relación al preprocesado de
las imágenes se incluye un método interactivo para la su-
presión del craneo oskull stripping. Por otro, la inclusión
de nuevas técnicas de renderizado de superficie y volumen,
fundamentalmente para la visualización de métricas de for-
ma, como las derivadas de los mapas baricéntricos, que
permiten distinguir zonas con distintos tipos de anisotropı́a
en el tensor. Estas representaciones se pueden superponer
o fundir con las tractografı́as. Este documento se centra en
el análisis comparativo de distintas técnicas de renderizado
de superficies y volúmenes en este escenario.

En la Sección 2 se describen brevemente los fundamentos
teóricos en los que se basa el módulo realizado mientras
que en la Sección 3 se presentan detalles concretos sobre
su implementación. En la Sección 4 se justifican visual-
mente las mejoras obtenidas con las técnicas de renderiza-
do desarrolladas, y finalmente en la Sección 5 se concretan
sus posibilidades futuras ası́ como sus limitaciones.

2. Descripcíon teórica

La visualización de un array tridimensional de datos se
puede llevar a cabo a través de técnicas de renderizado de
superficies o de volúmenes. Cuando se emplean superfi-
cies, se asume que los datos pueden ser modelados me-
diante una representación poligonal la cual se suele con-
seguir mediante la creación de isosuperficies que conectan
los puntos del volumen de datos que comparten un mis-
mo valor o propiedad [9]. Existe un problema inherente a
la definición del umbral asociado a este valor o propiedad
que consiste en la generación de falsos positivos (super-
ficies espurias) y falsos negativos (agujeros). Además, en
ocasiones, el objeto que se pretende representar no posee
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Figura 1. Distribución decl, cp y cs en coordenadas baricéntri-
cas. Obsérvese la correspondencia entre vértices y triángulos pa-
ra la obtención del color por integración de la opacidad.

unos lı́mites definidos, y su modelado mediante superficies
no es adecuado. Para evitar estos inconvenientes se utilizan
las técnicas de renderizado de volúmenes, con las que se
obtiene una visualización directa del volumen de datos, sin
precisar de ninguna primitiva geométrica intermedia [10].
A través de la construcción de funciones de transferencia
de color y opacidad, se consiguen crear imágenes que re-
presentan adecuadamente la estructura y contornos del ob-
jeto a modelar.

Los tensores que caracterizan la difusión están asociados a
una matriz3× 3 semidefinida positiva y por tanto con seis
grados de libertad y autovaloresλ1 > λ2 > λ3 > 0. Los
mapas baricéntricos se basan en la reducción de la infor-
mación presente en el tensor a tres coeficientes escalares
(lineal, planar y esférico) que conservan la informaciónre-
lativa a los grados de libertad correspondientes al nivel y
tipo de anisotropı́a del tensor y son rotacionalmente inva-
riantes:

cl =
λ1 − λ2

λ1 + λ2 + λ3

cp =
2(λ2 − λ3)

λ1 + λ2 + λ3

cs =
3λ3

λ1 + λ2 + λ3

(1)

donde0 6 cl, cp, cs 6 1 y cl + cp + cs = 1, por lo que
resulta adecuado representarlos en relación a un sistema de
coordenadas baricéntrico, según se muestra en la Fig. 1. De
acuerdo a esta representación, en los vértices del triángulo
se sitúan los valores máximos de cada coeficiente, y aso-
ciados a estos valores aparecen las tres formas principales
del tensor cuando predomina uno de los coeficientes. A
partir de estos datos escalares y mediante la aplicación de
las técnicas de renderizado de superficies o volúmenes, se
pueden visualizar, en base a su tipo y grado de anisotropı́a,
zonas del encéfalo que sean de interés y ocultar las que no
lo sean. Esto se consigue definiendo las funciones de trans-
ferencia de opacidad en el dominio baricéntrico. Asimismo
se les pueden asociar funciones de transferencia de color,
que permiten observar diferentes matices en la anisotropı́a
de las zonas visualizadas [7].

3. Detalles de implementacíon

Los objetivos que persigue nuestro método de visualiza-
ción pueden desglosarse en los siguientes puntos:

Proporcionar una baterı́a de funciones de transferen-
cia que permitan la visualización interactiva de dis-
tintas caracterı́sticas geométricas del campo tensorial
tanto en el caso del renderizado de superficies como
en el volumétrico.

Generar procedimientos de visualización estandari-
zados que faciliten la interpretación de las imágenes
renderizadas.

Permitir la hibridación de distintos procedimientos de
visualización.

El grueso de la implementación se descompone en dos
apartados. Uno referente a la integración de distintos méto-
dos de visualización y otro referente a la construcción de
las funciones de transferencia de color y opacidad.

3.1. Integracíon de métodos de visualizacíon

El módulo se apoya en el paquete de desarrollo VTK [11].
Ası́, para el renderizado de superficies se ha utilizado el al-
goritmomarching cubes[12] permitiéndose la selección de
distintos umbrales simultáneos paracl, cp y cs. Las superfi-
cies se obtienen a partir del volumen original o bien a partir
del suavizado Gaussiano de las mismas. Al resultado se le
puede aplicar un suavizado Laplaciano. El usuario puede
configurar los parámetros para cada uno de estos filtros.
Además se pueden seleccionar distintos planos limitantes
del volumen de datos para localizar la visualización. Di-
chas superficies pueden colorearse mediante un único co-
lor identificativo del coeficiente sobre el que se realiza el
corte (respectivamente rojo, verde y azul) o bien mediante
las funciones de transferencia de color que se detallan en la
Sección 3.2. Las superficies generadas pueden combinarse
con los tractos obtenidos mediante el móduloDTMRI (a
partir de la selección de una determinada opacidad para las
mismas) o bien usarse como lı́mites de las regiones semilla
usadas para el cálculo de los tractos.

Para el renderizado de volúmenes se utiliza el método
ray casting. También se permite un suavizado Gaussiano
previo de las imágenes y el establecimiento de planos li-
mitantes. Las funciones de transferencia de opacidad se
construyen a partir de los coeficientes de forma del ten-
sor, mientras que las funciones de transferencia de color
pueden contruirse, o bien a partir de estos coeficientes, o
bien a partir de la orientación del tensor. El renderizado
de volúmenes puede combinarse con el de superficies para
obtener una representación más clara de la geometrı́a de la
distribución de los coeficientes de forma del tensor.

3.2. Funciones de transferencia

Las funciones de transferencia de opacidad están basadas
en las que se presentan en [7]. Se permite su inversión para
seleccionar alternativamente zonas correspondientes a va-
lores altos o bajos de un determinado coeficiente. Además,
de manera novedosa, se permite la combinación de las fun-
ciones definidas para cada uno de los coeficientes. Se tiene
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que sioi, coni = {1, 2, 3} representa el valor de opacidad
asociado a cada coeficiente, definido mediante

oi =
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inf
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] pueden ser seleccionados
por el usuario.

En cuanto a las funciones de transferencia de color, existen
varias posibilidades.

Función básica. Se trata de asociar directamente el va-
lor de los coeficientes de forma al color RGB.

Función de color por opacidad. Se ha desarrollado con
el objetivo de optimizar el rango de colores visualiza-
dos ya que la función básica puede asociar un amplio
rango de la gama de colores a valores de los coefi-
cientes cuya opacidad es baja y que por tanto no van
a ser visualizados. Para su cómputo se ha de tener en
cuenta que el valor de una determinada componente
baricéntrica de un punto del triángulo se corresponde
con la relación entre la superficie del triángulo for-
mado al unir dicho punto con los vértices opuestos
a aquél para el que dicha componente vale1 (véase
Fig. 1) y la superficie del triángulo original. El mapeo
de color por opacidad integra la función de opacidad
a lo largo de los triángulos formados de esta manera
y asigna las componentes según la relación entre los
resultados correspondientes a cada componente y el
correspondiente al triángulo completo.

Función potencia. Se trata de mapear los coeficientes
mediantec′

i
= (ci)

β , conβ ≥ 0. El color RGB se ob-
tiene a partir de la renormalización de los coeficientes
mapeados. Esto produce mapas de color tendentes ha-
cia el gris cuandoβ < 1 o de colores puros cuando
β > 1, lo que permite obtener renderizados con dis-
tinta complejidad y matices.

Finalmente, se debe comentar que el mapeo de colores en
la versión de VTK empleada (4.2) presenta el problema de
que se deben asignar los colores según una función vecto-
rial de una variable, por lo que ha sido necesario codificar
los coeficientes baricéntricos, que poseen dos grados de li-
bertad, en una variable unidimensional. Esto introduce una
limitación en la implementación concreta delray casting,
ya que es necesario clasificar en colores los coeficientes
antes de interpolar los resultados, por lo que en ocasiones
la visualización puede tener un aspecto excesivamente gra-
nular. Esta limitación ha sido subsanada en versiones más
recientes de VTK (5.0).

4. Resultados obtenidos

Los experimentos se han llevado a cabo empleando el volu-
men DT-MRI de acceso público disponible en [13], adqui-
rido con un factorb de 1000s ·mm

−2, una imagen base y
seis gradientes. Su tamaño de voxel es0. 86×0. 86×3mm3

y sus dimensiones son256 × 256× 47.

(a) (b)

Figura 2. Renderizado de las superficies. (a) Perspectiva axial.
(b) Perspectiva sagital.

4.1. Renderizado de superficies

En la Fig. 2 se puede observar una renderización de dicho
volumen empleando los isovalorescl = 0. 28 y cs = 0. 2,
con opacidades respectivasol = 1 y os = 0. 25, desde un
punto de vista axial (Fig. 2(a)) y sagital (Fig. 2(b)). La des-
viación estándar del filtro Gaussiano es de(2, 2, 0. 7). Se
realizan10 iteraciones del filtro Laplaciano con un factor
de relajación de0. 3. Se puede comprobar cómo la isosu-
perficiecl = 0. 28 captura la estructura del cuerpo calloso,
dado que ésta es una zona de anisotropı́a lineal muy alta.
La isosuperficiecs = 0. 2 captura la corteza cerebral, por
lo que se le asigna un nivel bajo de opacidad para poder
apreciar las estructuras internas. Esta isosuperficie sirve de
referencia anatómica para el cuerpo calloso.

4.2. Renderizado voluḿetrico

El renderizado volumétrico es altamente configurable por
parte del usuario. En la Fig. 3 podemos observar una com-
parativa de algunos de los factores que influyen en la visua-
lización. En primer lugar se compara el renderizado con
función de color básica (Fig. 3(a)) en relación a la fun-
ción de transferencia potencia (Fig. 3(b)). Se puede obser-
var que en el segundo caso se discrimina claramente entre
zonas en que predomina la anisotropı́a lineal y zonas en
que predomina la planar y esférica, siendo cada una de las
regiones obtenidas de un color más homogéneo, mientras
que en el primer caso existe una transición más suave de
colores entre las distintas zonas. En las Fig. 3(c) y 3(d) se
aprecian dos mecanismos para observar las zonas de aniso-
tropı́a lineal y planar. Los resultados del primero de ellos
presentan una mayor continuidad de colores siendo menos
ruidosos. Finalmente, en las Fig. 3(e) y 3(f) se observa la
utilidad del color por opacidad en determinados escena-
rios. En este caso se pueden apreciar diferentes matices de
color manteniendo la forma de los elementos visualizados.
Ası́, por ejemplo, se sugiere que la parte posterior de la zo-
na del cuerpo calloso observada tiene una mayor tendencia
hacia la anisotropı́a planar, mientras que la anterior tiende
a ser más esférica.

5. Conclusiones y discusión

La baterı́a de procedimientos implementada en nuestro
prototipo permite una visualización concisa y flexible
de las caracterı́sticas de forma de un campo tensorial.
Además, se permite la combinación de este esquema de
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(a) Estructuras lineales. Color básico (b) Estructuras lineales. Color por potencial (c) Estructuras lineales y planares. Color básico

(d) Supresión de estructuras esféricas. Color básico(e) Estructuras lineales extremas. Color por opacidad (f) Estructuras lineales extremas. Color básico

Figura 3. Renderizado volumétrico.

visualización con otros procedimientos existentes en la li-
teratura, ya que los mapas baricéntricos por si solos pueden
obviar caracterı́sticas relevantes del tensor, principalmente
las relacionadas con su direccionalidad. Las contribucio-
nes en relación a funciones de transferencia de opacidad
especı́ficas para DT-MRI han ofrecido resultados visual-
mente atractivos. Asimismo, las funciones de transferencia
de color dependientes de la opacidad, cuyo ámbito de apli-
cación no se restringe a DT-MRI, permiten apreciar con
más claridad los matices de color de las imágenes renderi-
zadas.

Por otro lado, está por comprobar el interés de esta he-
rramienta en la práctica clı́nica. En particular, la utilidad
de renderizado de superficies puede permitir una selección
interactiva de regiones semilla en volumen, lo que puede
resultar tedioso si el médico tiene que marcar cada uno de
los slices en la región de interés. Además la estandariza-
ción de los métodos de visualización, sin ir en detrimento
de su flexibilidad, pueden permitir un aprendizaje rápido
del manejo y la interpretación de los resultados de la he-
rramienta.

Finalmente, respecto al trabajo de desarrollo de funcio-
nes de transferencia, se están investigando métodos para
construir funciones de opacidad adaptadas al volumen de
trabajo. La idea consiste en realizar una ecualización del
histograma de las componentes baricéntricas de la imagen
seguido de funciones de transferencia de opacidad que per-
miten visualizar los casos extremos de anisotropı́a, que se
corresponden a las regiones en las que la indeterminación
en la forma del tensor se hace menor.
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Abstract 
Modern CT scanners provide detailed morphological 
information of pulmonary structures, with great importance to 
the diagnostic and follow-up in oncological applications. When 
a patient is submitted to several CT exams during a period of 
time, these exams need an appropriate registration to quantify 
or visualize the tumour’s evolution. In this paper, we propose a 
new method for an automatic 3D intra-patient registration of 
thoracic CT exams. Our method starts by a coarsely aligment of 
the exams. Then, a 3D registration is performed using all voxels 
from a downsample of the original 3D images. The performance 
of our method is computed using several figures of merit and 
compared with other registration methods based on optimization 
algorithms. Our results with several cases of intra-patient, 
intra-modality registration show that this method provides an 
accurate registration which is needed for the quantitative 
tracking of lesions and the development of image fusion 
strategies that may effectively assist the follow-up process. 

1. Introduction 
The increasing number of slices in present CT (Computed 
Tomography) scanners offers more diagnostic options and 
a better diagnostic quality. Consequently, the large 
number of slices will also increase the time needed for 
data reading by the radiologist [1]. The image registration 
is used in several clinical scenarios. For instance, consider 
two images taken of a patient using different medical 
modalities or comparing two CT exams from a patient, 
for example, one acquired three months ago and the other 
acquired today, and identify the differences between the 
two images in a follow-up study of an oncological patient. 
Although this identification can be done by the 
radiologist, there is always the possibility that small, but 
essential, features could be missed. The registration is 
needed to extract important and quantitative information, 
such as, how much a tumour’s volume has changed [2]. 

There is some work done in this area. Volumetric warping 
and registration of CT lung volumes have been 
investigated by Li  [3], whose approach uses point 
correspondence of landmarks that are expanded over the 
entire volume by means of an iterative method. Although 
this method has shown good results for mapping lung 
deformation due to respiration, it requires the manual 

registration of landmarks as the initial step in the 
registration process. Boldea [4] investigated the 
deformable registration methods for a breath-hold 
reproducibility study in radiotherapy, analysing internal 
lung residual motion between several 3D CT scans taken 
from the same patient, at the same level of the breathing 
cycle. West [5] examined the problem of deformable 
registration of the abdomen and was interested in 
modelling respiratory motion of abdominal organs, 
because the deformation of the lungs during the 
respiratory cycle can lead to the movement of others 
organs (liver, kidney, etc.); he used twenty-one landmarks 
selected manually.  

Tang [6] presented an automatic and accurate technique 
for 3D registration of SPECT and CT, which allowed the 
attenuation correction of SPECT images and the fusion of 
the anatomic details from CT and the functional 
information from SPECT. Hong [7] developed a fast and 
robust registration method for accurately imaging lung 
perfusion and efficiently detecting pulmonary embolism 
in pre- and post-contrast images of CT angiography. 
Chen [8] presented a 3D-2D image registration algorithm 
for pre-treatment validation in radiotherapy, but this 
method did not allow for an initial displacement of the 
patient for more than 20 mm.  

Xu [9] presented a methodology to reconstruct a 4D lung 
image from a set of 2D CT scans and a reference CT 
volume, using a deformable registration. Rodeski [10] 
proposed a method for 3D registration of lung surfaces to 
determine the scaling parameter, using two different 
features to compute this value: the first method used lung 
surfaces and the second lung volumes. Matsopoulos [11] 
proposed an automatic elastic registration scheme applied 
on thoracic CT exams of patients diagnosed with non-
small cell lung cancer. 

In the present paper, we propose a methodology for the 
automatic 3D registration of CT exams from the thoracic 
region. We compare the results of the described 
methodology with several methods, and study their 
performance analysing the processing time and the 
similarity metric values. We also studied the behaviour of 
several similarity metrics in the presence of pulmonary 
tumours with different sizes. 
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2. Method 
The method for 3D pulmonary registration of CT exams 
consists of three steps; the first is segmenting the lungs in 
the pre-processing stage. In the second, the centers of 
mass of the two 3D CT exams are computed, allowing a 
preliminary alignment of the CT exams. Finally, using a 
downsample of the original image, the registration is 
performed using each transformation independently. For 
comparison purposes, we implemented a traditional (non-
optimized) registration method and also two optimized 
methods. 

2.1. Preliminary tasks 

As the noise can contribute negatively to the lung’s 
segmentation, before any processing, the noise is 
attenuated using a median filter. To identify the 
pulmonary region, a threshold is applied (empirically 
defined, after the analysis of several histogram images 
from thoracic CT exams) of -300 HU to the thoracic 
region, followed by a morphological filling from the four 
vertices of the 2D image, which results in a binary image 
corresponding to the pulmonary region. Then, all binary 
slices are joined to create one 3D pulmonary image. 

2.2. Three Dimensional Registration 

Registry can be understood as the determination of spatial 
alignment between images. Its application includes: 
combining images of the same subject from different 
modalities, aligning temporal sequences of images to 
compensate for the subject’s movement between scans 
and image guidance during interventions [12]. For the 
present method, we consider affine transformations, as the 
only relevant transformation [1].  

In traditional 3D registration methods, all translations are 
iteratively searched, and for each translation all rotations 
are searched, and so on; processing a 3D image becomes 
a very lengthy process. In order to overcome this 
limitation, we propose a registration method that 
sequentially performs each transformation.  

To increase the speed of our method, we start by 
computing the width of the CT exam and use 1/8 of the 
width as the step for searching the best translation, over 
the x, y  and z axis in a range from -¼ of the exam width, 
to +¼ of the exam width. After searching for these axes, 
the best value is found comparing all values computed for 
correlation metric. The best translation is identified and 
using this value as the starting point, a new search is 
performed in a range from -1/8 of the exam width, to +1/8 
of the exam width centered at the starting point, using a 
step of 1/16 of the exam width, which is half of the 
previous used step. This procedure is repeated until the 
step reaches the unit. 

Then we search for the best rotation, following a similar 
procedure used for translation. Holding the translation 
best value found, we search for the best rotation, along 
the 3 rotation axis, in a range of [ 15º; +15º] with a step of 
7.5º. After identifying the best rotation, we use this value 
as the starting point and search for a new best value in a 
range of ± 7.5º, centered at the starting point, with a step 

of 7.5º/2. This procedure is repeated until the rotation step 
reaches the value of one degree. Similar procedures are 
used for scale, using a range of 1±0.14 with a step of 0.07 
and for shear in a range of ±0.14 with a step of 0.07. 

2.3. Similarity Criteria  

To quantify the differences between the original image 
and the image under analysis, we used several similarity 
metrics, also known as figures of merit. Each metric has 
its optimum value, for which the two images are 
completely coincident; the closer the value is from the 
optimum value, the more “perfect” is the registry. We 
used several metrics: Sum of the Absolute Differences 
(SAD), correlation (R), joint entropy (H) and mutual 
information (MI) [13]. 

2.4. Optimized methods for comparison  

To compute the performance of the proposed method, we 
implemented two methods, using the Patter Search 
algorithm and the Simplex algorithm. The Pattern Search 
algorithm is a direct search method and uses the function 
from a prearranged pattern of points fixed around the 
current best point, using shifts that guarantee determined 
minimal conditions in order to ensure the strong 
performance of the method. This process is repeated with 
the pattern centered on the new best point whenever 
certain minimal conditions are ensured. In other words, 
the reduction of the size of the pattern occurs and the 
function is sampled once again. The goal of the Pattern 
Search is sampled at set points which are broader than in 
the Simplex-based methods [14] [15]. 

The Nelder-Mead Simplex algorithm is also a direct 
search method for multidimensional unconstrained 
minimization. Without any derivative information, a 
scalar-valued nonlinear function of n real variables using 
only function values is minimized. The Nelder-Mead 
algorithm preserves at each stage a nondegenerate 
simplex, a volume different from zero in n dimensions 
which is the convex surface of n + 1 vertices. This 
method starts with a simplex, specified by its n + 1 
vertices and the related function values for each iteration. 
At least one test point is calculated, as well as their 
function values, and the iteration ends with the levels sets 
delimited [16]. 

3. Results and Discussion 
We begin by presenting the results achieved by each 
method, which include the correlation values, processing 
time and number of iterations executed. We used an 
arbitrary exam and performed the registration of this 
exam with the same exam after misaligned it with random 
translations, rotations, scale and shearing.  

In a second step we create an artificial tumour of random 
size (between 10 mm and 50 mm) and inserted it in the 
interior of the lung. Thirdly, we tested our method with 
exams from 5 patients, with various downsample 
resolutions. All CT exams have about 100 sections, with 
512×512 pixels, a resolution (voxel dimensions) of 0.781 
× 0.781 × 5mm3. 
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3.1. Comparing methods 

The results of several 3D registration methods are 
compared, performing the registration of an exam with 
itself after random misalignment. All results shown in the 
following tables were computed on a portable computer 
with Mobile Intel CPU 1.73 GHz, 1.48 GB RAM, using 
Matlab. The random transformation, selected by the 
computer, for data in table 1, was: translation by 1 or 2 
pixels in each axis, rotation by -1 or -2 degrees, scaled by 
a factor of 1.01 and sheared by a factor of -0.01. 
 

Method: Traditional Our 
Method 

Pattern 
Search Simplex  

Initial Correlation 0.861 0.861 0.861 0.861 
Correlation after  
pre-processing 0.878 0.878 0.878 0.878 

Final Correlation --- 0.967 0.993 0.881 
Processing Time >24 hrs 83 min 24 hrs 58 min 

Number of Iterations 21870 234 9607 156 

Table 1. Registration of an exam from patient A, downsampled 
by a factor of 4 (to the resolution of 128 × 128 × n), with itself 
after random transformations.  

Observing the processing time for an exam downsampled 
by a factor of four (table 1), we see that the traditional 
method and Pattern Search method take too long (24h or 
more). The Simplex method achieves the best time, 
however its final correlation between two images are 
worse than the value achieved by our method, which 
suggests that our method is one of the best in comparison 
with the other three methods. 

For an exam downsampled by a factor of eight, and using 
the similar input conditions (random values used: mean 
translation of 8 pixels, rotation between 1 and 2 pixels, 
scaling 1.03 and shearing 0.01), the processing time of 
our method is equal or less than any method (see table 2), 
which suggests that our method is faster than 3D 
registration techniques, even when these methods use 
optimization algorithms. 
 

Method: Our Method Pattern 
Search Simplex  

Initial Correlation 0.422 0.422 0.422 
Correlation after  
pre-processing 0.498 0.498 0.498 

Final Correlation 0.876 0.888 0.523 
Processing Time 17 min 157 min 22 min 

Number of Iterations 234 2331 198 

Table 2. Registration of an exam from patient B, downsampled 
by a factor of 8 (to the resolution of 64 × 64 × n), with itself 
after random transformations.  

We also apply this methodology to other exams, with 
other random transformations. The results are coherent 
with the previous comments, suggesting that our method 
is better than other methods described in this paper. 

3.2. Exams with pulmonary tumours 

As several exams available to us did not have pulmonary 
tumours, and to study the behaviour of registration 
methods in the presence of lung tumours, we inserted in 
the pulmonary region, an artificial tumour spherically 

shaped with random size between 10 mm and 50 mm. The 
registry was performed between 3D CT exams with and 
without a tumour; some of our results are presented in 
tables 3 and 4.  

We used the same methodology described previously: the 
exams were downsampled to reduce the computational 
time and a random transformation (includes translation 
rotation, scale and shear) was applied to the exam. The 
similarity metrics used in these tables (SAD, R, H and 
MI) are described in previous chapter. 

Several tables were produced for several downsampled 
exam resolutions, with various tumour sizes, and for 
exams from different patients. Here, we have selected the 
most representative results. 
 

Similarity Metric: SAD R H MI 
Initial 0.118 0.593 0.0232 0.0404 

After pre-processing 0.069 0.766 0.0229 0.0407 
Our method 0.035 0.900 0.0226 0.0411 

Pattern Search 0.004 0.988 0.0223 0.0414 
Ideal / Reference 0.001 0.998 0.0222 0.0415 

Table 3. Two registration methods using an exam from patient 
A, downsampled 16 times (to the resolution of 32 × 32 × n), 
with an artificial tumor with size of 35 mm. 

The data shown in table 3 was used to produce the 
graphic in figure 1, which corresponds to the percentage 
of variation of each metric, computed using the following 
expression: 

100variation% ×
−
−

=
IdealPPAfter
FinalPPAfter  

where the Final is the final value of the metric, After PP 
is the value after pre-processing and Ideal is the best 
value that could be achieved. 
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Figure 1. Percentage of variation of the metrics from table 3, 
for an exam downsampled to 32 × 32 × n, with an artificial 
tumor with size of 35 mm. 

As shown in figure 1, the higher values occurs for the 
Correlation (R) and for the Sum of Difference Absolutes 
(SAD) which suggests that these metrics are more 
sensible to the presence of tumours. To confirm these 
results, we compute the similarity metrics for exams of 
other patients, with different tumour sizes and random 
transformations. Some results are shown in table 4. 
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Similarity Metric: SAD R H MI 
Initial 0,199 0,103 0,0231 0,0402 

After pre-processing 0,208 0,163 0,0233 0,0402 
Our method 0,066 0,773 0,0226 0,0408 

Pattern Search 0,023 0,914 0,0223 0,0412 
Ideal / Reference 0,012 0,950 0,0222 0,0413 

Table 4. Two registration methods using an exam from patient 
B, downsampled 16 times (to the resolution of 32 × 32 × n), 
with an artificial tumor with size of 50 mm. 

Our method was applied, with success, in intra-patient 
registration of thoracic CT exams, tested in exams of 5 
patients with oncologic diseases. The first patient made 6 
CT exams available; the second patient made 5 CT exams 
available and the other patients, 3 CT exams each. 

4. Conclusion 
In this paper we propose an automatic 3D intra-patient 
registration method and compare its performance with the 
traditional registration method and also with optimised 
methods based on Pattern Search algorithm and Simplex 
algorithm. Our method starts by segmenting the lungs and 
building a 3D image of the pulmonary region. Then, the 
centre of mass is computed and the exams are coarsely 
aligned. Finally, a 3D registration is performed using a 
downsampled volume from the original 3D image. 

We also compare the results of several similarity metrics 
used in the 3D registration of thoracic CT exams where 
artificial tumours of several sizes were inserted. In spite 
of the fact that in some cases the Pattern Search achieves 
good results for similarity metric, our method is the best 
compromise between processing time and similarity 
metric values. Also, our study shows that Correlation and 
Sum of Difference Absolutes are the best choices for 
similarity functions in 3D registration, because they are 
more sensible to the changes in CT exams due to the 
presence of lung tumours. 

Our results, with several cases of intra-patient, intra-
modality registration show that this method provides 
accurate registration which is needed for the quantitative 
tracking of lesions and the development of image fusion 
strategies that may effectively assist the follow-up 
process. 
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Resumen 
Se presenta una nueva metodología de evaluación cuantitativa 
de algoritmos de registro tridimensional deformable basada en 
las delineaciones de los órganos de interés. Esta metodología 
ofrece una completa descripción tridimensional del error de 
registro mediante el cálculo de las distancias entre los 
volúmenes del órgano de interés en la imagen de referencia y la 
imagen registrada. El alto rendimiento del algoritmo permite la 
evaluación en 64800 direcciones de control en menos de un 
segundo. El método propuesto ha demostrado la capacidad de 
trabajar correctamente tanto en volúmenes totalmente convexos 
como en volúmenes cóncavo-convexos, ajustándose de manera 
precisa a los volúmenes marcados por el especialista.  

1. Introducción 
La radioterapia tridimensional ajustada y la radioterapia 
modulada en intensidad intentan entregar una gran dosis 
de radiación al tumor, evitando radiar en la mayor medida 
posible el tejido circundante sano [1]. Para la 
planificación de los tratamientos se definen sobre un 
estudio de TC o de RM una serie de volúmenes 
estandarizados. El Gross Tumor Volume (GTV) se define 
en una primera etapa delineando manualmente los 
contornos del tejido tumoral, tarea que conlleva gran 
tiempo para su realización. El Clinical Target Volume y 
el Planning Target Volume se derivan del GTV, aunque 
cambian según las técnicas de radioterapia, por lo que la 
precisión de la delineación del GTV tiene una gran 
influencia en el proceso de planificación [2]. 

El registro de imágenes es una herramienta esencial para 
la monitorización de tratamientos de radioterapia 
adaptativa [3], ya que permite comparaciones 
morfológicas en presencia de variaciones anatómicas. La 
evaluación de los métodos de registro no-rígido es una 
tarea muy complicada debido a la ausencia de una 
correspondencia punto a punto conocida [4][5]. El uso del 
análisis de las variaciones en las delineaciones del 
volumen objetivo [6] ya se ha propuesto en el pasado para 
la evaluación de métodos de registro no-rígido, teniendo 
en cuenta que la naturaleza tridimensional de estas 
técnicas de radioterapia requiere una completa 
descripción en 3D [7]. Para ello se tiene en cuenta que el 
método de registro ha alineado las estructuras óseas de las 
dos imágenes (puesto que son las más fáciles de alinear, 

sirviendo incluso un algoritmo de registro rígido bastante 
simple) creando de este modo un marco de referencia en 
el que poder realizar medidas de errores en el espacio. 

En los trabajos revisados la superficie del órgano de 
interés se renderiza a partir de los contornos basándose en 
distintos tipos de teselado. Los métodos geométricos 
estudiados tienen problemas para trabajar con volúmenes 
que no sean completamente convexos. Sin embargo, los 
órganos del cuerpo humano tienen significantes 
concavidades que pueden introducir errores relevantes en 
la evaluación. 

El propósito de este trabajo es presentar una metodología 
para la evaluación cuantitativa capaz de trabajar con 
volúmenes cóncavos y convexos a partir de un novedoso 
método de reconstrucción tridimensional del volumen de 
interés que elimina el paso del renderizado de las 
superficies, y un método de representación de la 
distribución espacial del error en el plano que posibilita la 
visualización de gran cantidad de información.   

2. Material y métodos 

2.1. Imágenes Clínicas 

Las imágenes usadas en la realización de este trabajo 
provienen de estudios de TC para la planificación de 
tratamientos de radioterapia en cáncer de próstata. La 
delineación de los órganos fue llevada a cabo por un 
radiólogo especialista mediante el perfilado del contorno 
del órgano de interés en cada corte. Este procedimiento 
tiene como resultado una serie de contornos 
bidimensionales que definen un volumen tridimensional.  

El método se ha usado para evaluar las delineaciones de la 
próstata y las vesículas seminales en estudios de TC. La 
superficie del órgano en cada caso y la distancia entre 
volúmenes se han medido usando coordenadas esféricas, 
usando 64800 direcciones distribuidas homogéneamente 
en el espacio y tomando como punto de referencia el 
centro de gravedad del órgano en la imagen de referencia. 

2.2. Cálculo de la forma del órgano 

El método propuesto [8] está basado en la combinación de 
dos análisis bidimensionales del volumen del órgano en 
vez de realizar un único análisis tridimensional que sería 
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más costoso en tiempo y en coste computacional.  Para 
ello la forma del volumen se cuantifica en términos de 
muestras escalares del órgano, como sugieren Remeijer et 
al. En este caso el órgano objetivo se cuantifica 
muestreando la distancia entre un centro de referencia (en 
nuestro caso, el centro de masas del órgano en la imagen 
referencia) y la superficie del órgano para un gran número 
de direcciones en el espacio, de manera que si el número 
de muestras es suficiente, la distancia entre muestras de la 
superficie será menor que la densidad de los puntos del 
contorno, y se conseguirá una descripción completa de la 
superficie del órgano. 

El cálculo del centro de gravedad de un volumen conlleva 
la creación de una imagen binaria a partir de los contornos  
de la imagen de planificación. De este modo el centro de 
masas del órgano se calcula teniendo en cuenta todo el 
volumen englobado por la superficie del órgano, y no solo 
la superficie del órgano. Además, se consigue depurar los 
contornos de la delineación manual en los lugares de más 
de un píxel de grosor. 

     

Figura 1. Contornos manuales y contornos rellenos más 
centroide 

La forma de la mayoría de los órganos humanos supone 
que el centro de gravedad del órgano se encuentra dentro 
de la superficie de éste, pero en caso contrario se debe 
elegir un centro referencia que sea interior. 

El método consiste en cuatro pasos diferenciados: 

• Contornos axiales: todos los contornos delineados 
manualmente en los cortes axiales son representados 
en un solo plano e intersecados por un conjunto de 
rayos polares centrado en la proyección del centro de 
referencia sobre el plano. Como resultado, el marco 
de referencia queda dividido homogéneamente. 

 

Figura 2. Cálculo sobre los contornos axiales. 

Cálculo de los contornos polares: los puntos de 
intersección entre cada rayo polar y cada contorno 
axial se levantan hasta la altura del contorno axial al 
que pertenecen y se unen para formar un nuevo 

conjunto de contornos polares. El resultado es similar 
a intersecar el volumen con un conjunto de planos 
perpendiculares al eje axial y con una separación de θ 
grados. 

 

Figura 3. Cálculo de los contornos polares. 

Cálculo sobre los contornos polares: Los nuevos 
contornos se representan juntos en un solo plano 
girándolos sobre el eje común Z y se intersecan por 
un nuevo conjunto de rayos polares, otra vez en un 
marco de referencia bidimensional. El nuevo 
conjunto de rayos debe tener en cuenta las diferentes 
dimensiones de los vóxeles; normalmente las 
dimensiones de los píxeles de cada corte son iguales, 
pero la distancia entre cortes es significativamente 
mayor.  

• 

 

Figura 4. Cálculo sobre los contornos polares. 

Cálculo de la muestra de la superficie: las 
coordenadas volumétricas del punto de control se 
extraen a partir del ángulo θ del análisis en el plano 
axial y del ángulo φ y la longitud ρ del análisis en el 
plano polar. 

• 

D = sqrt((•·cos•·cos•)2 + (•·cos•·sen•)2) 

2.3. Cuantificación del error 

La diferencia entre dos volúmenes puede ser medida de 
diversas maneras: mediante el volumen solapado, 
mediante elementos finitos  o mediante la distancia entre 
los dos volúmenes en múltiples direcciones 
preestablecidas.  

En este trabajo, y para la medida del error, se optado por 
medir la distancia entre los dos volúmenes en una gran 
cantidad de direcciones del espacio, teniendo como origen 
de coordenadas el centro de masas del órgano en la 

• 
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imagen referencia. En particular se ha optado por medir la 
distancia en la dirección radial, a diferencia de otros 
trabajos de referencia en  los que se mide la distancia 
perpendicularmente a la superficie del órgano, puesto que 
es la más intuitiva y aporta la misma información. 

Esta medida no se puede usar en caso de que el error sea 
tan grande que el centro de referencia se encuentre fuera 
del órgano en la imagen registrada. 

 

Figura 5. Representación mediante Marching Tetrahedrons de 
la escena global. 

3. Resultados y discusión 
Debido a la gran cantidad de resultados simultáneos es 
necesario un método exhaustivo y completo de 
visualización de datos. Se ha hecho uso de mapas polares 
para representar la distancia en cada dirección, de tal 
manera que la parte superior del órgano referencia queda 
representada en φ ≈ 90º, la parte inferior en φ ≈ -90º, la 
parte frontal en θ ≈ 0º y la parte posterior en θ ≈ ± 180º. 
Los mapas polares son muy útiles para la representación 
de resultados de estructuras casi-esféricas, pero tienen un 
inconveniente inherente y es que solo puede representarse 
un valor por cada dirección. Debido a esto se ha decidido 
representar sólo el máximo valor en cada dirección. 

La representación de la forma de un órgano (Figura 5) es 
la base de la metodología para reconstruir la escena y 
poder cuantificar el error entre los dos volúmenes. En este 
mapa polar se representa la distancia en milímetros de 
cada muestra de la superficie al centro de referencia (el 
centro de masas del órgano), por lo que los datos 
representados son siempre positivos. 

 

Figura 6.  Forma de la próstata con vesículas seminales. 

 A partir de este cálculo se puede medir la distancia 
volumétrica entre la próstata en la imagen referencia y la 

próstata en la imagen registrada (Figura 6). La diferencia 
entre los dos volúmenes se mide restando la distancia al 
centro de referencia del órgano en la imagen registrada y 
la distancia al centro de referencia del órgano en la 
imagen referencia para cada dirección de control, por lo 
que los datos de error pueden ser positivos y/o negativos.  

 

Figura 7.  Error de registro en cada dirección.  

Mediante la combinación de los datos de la forma del 
órgano en la imagen referencia y los datos de error se 
puede reconstruir la escena tridimensional general.  

Se ha planteado una comparación con el método Convex 
Hull mediante triangulación Delaunay (Figura 7) como 
ejemplo para mostrar las mejoras en la reconstrucción y 
análisis de los órganos introducidas por nuestro método 
con respecto a otros métodos basados en teselado. Este 
método es ampliamente usado para reconstrucción 
tridimensional y, si bien no es el más ajustado de los 
algoritmos sí es de los más rápidos. 

 

Figura 8.  Reconstrucción por Convex Hull mediante 
triangulación Delaunay a partir de los contornos. 

Las transiciones en el caso de la reconstrucción por 
Convex Hull son mucho más suaves, pues simplifica la 
forma del órgano eliminando toda concavidad. Se puede 
observar en la Figura 8, donde se representan en un mapa 
polar los resultados del Convex Hull para el mismo 
órgano de la Figura 5.  
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Figura 9.  Forma de la próstata con vesículas por Convex Hull 
mediante triangulación Delaunay. 

Las diferencias entre los dos métodos tienden a ser nulas 
en las regiones convexas del volumen, especialmente en 
los contornos superior e inferior que son absolutamente 
planos. Sin embargo, las diferencias entre los dos 
métodos en las regiones cóncavas son significativas, 
teniendo su máximo en el caso de la próstata alrededor de 
las vesículas seminales. Como nuestro método se ajusta 
de manera más exacta a los contornos, las distancias 
calculadas a partir de la reconstrucción por Convex Hull 
siempre serán mayores o, en el mejor de los casos, 
iguales.  

La concavidad de la parte posterior de la próstata, debida 
a la deformación por la presión del recto, presenta 
diferencias de entre 5 y 10 mm, mientras que las 
concavidades debidas a que se han delineado las vesículas 
seminales y la próstata como un solo órgano presentan 
diferencias de más de 20 mm. Estas distancias son muy 
significativas cuando el órgano con el que se está tratando 
tiene una dimensión máxima de poco más de 35 mm.  

  

Figura 10.  Diferencias entre Convex Hull mediante 
triangulación Delaunay y el método propuesto. 

Los resultados obtenidos mediante esta metodología son 
64800 puntos de control calculados a partir de otras tantas 
direcciones del espacio homogéneamente distribuidas 
tomando como centro de referencia el centro de masas del 
órgano de interés en la imagen referencia.  

Estos cálculos se han obtenido en menos de un segundo 
usando una implementación en Matlab R2007b, un 
ordenador personal con un procesador Pentium 4 3GHz, 1 
GB de memoria RAM e imágenes de 512x512x40 
vóxeles. 

4. Conclusiones 
La metodología propuesta ha demostrado ser muy útil 
para la evaluación de algoritmos de registro 
tridimensional no-rígido, ofreciendo una completa 
descripción tridimensional del error. En esta metodología 
se ha presentado un proceso completamente nuevo y 
original para la reconstrucción tridimensional de órganos 
sin la necesidad de un renderizado, y se ha definido y 
probado una metodología intuitiva y unívoca para la 
cuantificación de la distancia entre volúmenes, 
mostrándose útil para reconstruir la escena tridimensional. 
En general esta metodología se ha mostrado capaz de 
trabajar correctamente en estructuras convexas y/o en 
estructuras cóncavo-convexas, obteniendo una mejor 
precisión que otros métodos basados en renderizado, y 
con un tiempo de cálculo muy reducido. 
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Resumen 
El seguimiento 3D del instrumental laparoscópico ofrece nuevas 
posibilidades para la mejora de la formación quirúrgica y el 
desarrollo de nuevas aplicaciones quirúrgicas de realidad 
aumentada. Este trabajo presenta un método original para 
determinar la orientación y posición del extremo del 
instrumental en el espacio con respecto al endoscopio, haciendo 
uso de información segmentada en la imagen y del campo de 
visión del endoscopio. Los resultados muestran un error 
máximo de posicionamiento de 9,28 mmRMS, cuyo origen es 
debido a imprecisiones en la estimación de los bordes en la 
imagen. Este método aparece como una alternativa a otras 
soluciones basadas en sensores de posición más caras y 
complejas de integrar en quirófano. 

1. Introducción 
La cirugía laparoscópica es una técnica quirúrgica que 
actualmente se encuentra firmemente establecida en la 
rutina clínica hospitalaria [1]. Esta cirugía ofrece una 
interacción sensorial diferente a la existente en la cirugía 
tradicional, basada en una manipulación a distancia de 
instrumentales especializados, y una visualización 
indirecta de la escena quirúrgica capturada por el 
endoscopio [2]. 

Uno de los principales retos a los que se enfrenta el 
cirujano es una visualización monoscópica de la escena 
quirúrgica, perdiendo así la sensación de profundidad y 
ocasionando problemas de coordinación ojo-mano. Esto 
hace que el aprendizaje y el propio desarrollo de la 
técnica se conviertan en una difícil tarea. 

La localización 3D del instrumental laparoscópico abre la 
posibilidad de múltiples aplicaciones para mejorar 
algunas de las limitaciones existentes en laparoscopia. 
Los actuales programas de entrenamiento carecen de 
métodos estandarizados de evaluación con métricas 
objetivas que garanticen una completa formación de 
cirujanos. El análisis de la trayectoria y movimientos del 
instrumental ofrecen parámetros objetivos, válidos para 
definir métricas objetivas [3]. 

 

Por otro lado, los últimos avances en realidad aumentada 
aplicados a la cirugía permiten dotar de información 
adicional a los cirujanos, advirtiendo de la presencia de 
regiones delicadas, presencia de venas, etc.[4] En estas 
técnicas, conocer la posición 3D del instrumental 
constituye un paso importante para guiar y advertir al 
cirujano de la proximidad de órganos o tejidos delicados. 

En este trabajo se presenta un análisis de las secuencias de 
vídeo laparoscópico como la principal fuente de 
información para extraer información 3D de la escena 
quirúrgica. El principal objetivo será determinar la 
posición 3D del instrumental quirúrgico haciendo uso de 
la información 2D de la imagen monoscópica. Esta es una 
interesante alternativa frente a los sensores de posición 
(ópticos, electromagnéticos o mecánicos), cuyo uso en 
quirófano puede resultar aparatoso [5]. 

En la literatura científica, existe una primera 
aproximación [6] que hace uso de LEDs colocados en el 
extremo del instrumental. Los rayos que emiten son 
proyectados en la superficie de los órganos, y 
visualizados en la imagen endoscópica. Un análisis de 
dichas proyecciones permite localizar el instrumental con 
respecto a la escena. Por su parte, Tonet et al. [7] 
proponen un método heurístico para estimar la 
profundidad a la que se encuentra el instrumental 
mediante el ancho del instrumental y la orientación de sus 
bordes visualizados en la imagen. En un trabajo previo, 
los autores han formulado dos métodos de estimación de 
la posición 3D del instrumental [8]. El primero explota las 
propiedades del punto de fuga de los bordes del 
instrumental en la imagen, y el segundo el ancho del 
instrumental visualizado en la imagen con respecto a su 
distancia a la cámara. 

La localización 3D del instrumental basada en el análisis 
de vídeo requiere dos etapas principales: (1) extracción de 
la información 2D relevante de la imagen, y (2) cálculo de 
la posición espacial del extremo del instrumental. Este 
trabajo se centra en la segunda etapa, y contribuye con un 
nuevo método de seguimiento 3D del extremo del 
instrumental. Este método es también robusto frente a 
oclusiones del extremo del instrumental en la imagen. 
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2. Material y métodos 
La localización espacial del instrumental consistirá en 
determinar la posición 3D del extremo del instrumental y 
su orientación con respecto a la cámara. El procedimiento 
para su obtención consta de dos partes. 

Una primera etapa de tratamiento de la señal de vídeo 
capturada por la cámara y extracción de la información 
2D relevante de la escena. Esta información 2D está 
compuesta por los bordes del instrumental y su extremo, 
los cuales son detectados y segmentados en la imagen. En 
el procesado de la imagen se ha optado por una estrategia 
de detección de bordes, empleando la continuidad 
temporal entre imágenes consecutivas y operadores de 
detección de bordes (Sobel). Por otra parte, el análisis de 
color del instrumental laparoscópico permite identificar 
su extremo, cuyas coordenadas 3D serán estimadas. 

La segunda etapa del método, localización 3D del punto 
seleccionado, se explica en detalle en la siguiente sección. 

2.1. Método de localización 3D del instrumental 
laparoscópico 

Este método determina la orientación y profundidad del 
instrumental mediante un análisis de la geometría 
cilíndrica del instrumental, y su proyección en la imagen. 

Los bordes segmentados y el campo de visión del 
endoscopio definen la orientación 3D del instrumental. 
De este modo, la posición 3D del extremo del 
instrumental queda determinada a partir de las 
coordenadas 2D en la imagen (o un punto característico 
de la herramienta como se explica posteriormente) y 
conociendo el diámetro de la herramienta (5 ó 10 mm. 
típicamente para instrumental laparoscópico). 

De acuerdo con la geometría de la escena quirúrgica, el 
centro óptico de la cámara o endoscopio viene definido 
por el punto C, P es un punto del eje del instrumental, y 
uCP el vector unitario en la dirección CP. Sea Π el plano 
de la imagen y (Ω1, Ω2) los planos tangentes a la 
herramienta que contienen el punto C. La intersección 
entre ambos planos con el plano Π da lugar a los bordes 
proyectados del instrumental, B1 y B2. (Ver figura 1.a), 
siendo (uB1, uB2) sus vectores unitarios. 

plano Ω2

(a)

→
uΩ1→

uNC NλNC

(b)

plano Π

C

P

N →
uΩ2

plano Ω 1

plano Ω
2
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B2

plano Ω2

(a)

→
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uNC NλNC
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C

P

N →
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plano Ω 1
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2
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Figura 1.  (a) Modelo proyectivo del instrumental 
laparoscópico. C: centro óptico, P: extremo del instrumental, N: 
punto del eje del cilindro cuya línea de proyección es 
perpendicular al eje, planos Ω, y Ω2: planos de vista de los 
bordes del instrumental, plano Π: plano de la imagen, B1 y B2: 
bordes proyectados del instrumental. (b) Sección transversal del 
instrumental en el punto N. 

Sea (uCB1, uCB2) los vectores unitarios desde el punto C a 
cualquier punto de las proyecciones B1 y B2 
respectivamente. Cada uno de los vectores normales  
(u Ω1, u Ω2) de los planos Ωi, se obtienen como: 

2 1,    , =×=Ω iCBiBii uuu  (1) 

debido a que ambos vectores están incluidos en cada uno 
de los planos Ωi. 

El plano perpendicular al eje del cilindro que contiene al 
punto C define una sección circular del cilindro como 
muestra la figura 1.b. Sea N el centro de este círculo, y 
2λN el ángulo entre los planos (Ω1, Ω2). 

Como muestra la figura 1.b, la suma de los vectores  
(u Ω1, u Ω2) tiene la dirección CN, mientras que su 
producto vectorial indica la dirección del instrumental, 
vector uNP. De este modo, el ángulo λN queda expresado 
como: 

21

21

ΩΩ

ΩΩ

−

+
=

uu
uu

Ntgλ  (2) 

Igualmente, es posible determinar la distancia CN 
conocido el radio del instrumental (rCIL) mediante la 
ecuación (3). 

NCIL senrCN λ=  (3) 

Finalmente, la posición del instrumental con respecto al 
endoscopio, vector CP se determina con la ecuación (4). 

CNCP

CP

uu
uCN

CP
•

⋅
=   (4) 

Hay que resaltar que el punto P puede ser cualquier punto 
del instrumental, requiriendo únicamente ser identificado 
en la imagen. De este modo, se puede obtener la posición 
de cualquier punto del instrumental P’ (por ejemplo su 
extremo), conociendo la orientación del instrumental 
(uNP) y la distancia física entre los puntos P y P’. 

2.2. Secuencias de validación 

Para la validación del método se ha construido un entorno 
que simula la geometría y el rango de movimientos del 
instrumental. Este escenario permite determinar la 
posición real del instrumental gracias a la introducción de 
elementos auxiliares como un plano de inclinación 
conocida (30º), con una retícula de puntos de control. Este 
plano es fijado a una distancia conocida del centro óptico 
del endoscopio, sabiendo así la posición de cualquier 
punto del plano con respecto al endoscopio. De este 
modo, la trayectoria 3D de la herramienta, manteniendo 
su extremo en contacto con el plano, es definida 
únicamente con información 2D extraída de la etapa de 
segmentación. 

Las dos secuencias de validación adquiridas constan de 
dos tipos de movimientos: una con movimientos a 
profundidad constante, y una segunda con movimientos a 
profundidad variable. Cada secuencia contiene 275 
imágenes aproximadamente. 
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La grabación fue realizada con una video-cámara, y las 
secuencias adquiridas fueron procesadas con la 
herramienta matemática Matlab en un ordenador Pentium 
IV (3,00 GHz, 512 Mb RAM). 

3. Resultados 
Las dos secuencias de movimientos han sido analizadas 
con el método propuesto (llamado “método basado en la 
sección transversal”), y con dos métodos previos 
propuestos en un trabajo previo [8]. El primero de ellos, 
“método basado en el punto de fuga”, explota las 
propiedades del punto de fuga de los bordes del 
instrumental en la imagen, y el segundo, “método basado 
en el diámetro aparente”, la relación entre el ancho del 
instrumental visualizado en la imagen y su distancia a la 
cámara. 

Los resultados de la etapa de detección de los bordes del 
instrumental se muestran en la figura 2. La precisión de 
las coordenadas 3D estimadas viene dada por la 
comparación de esta estimación con los valores reales. 
Los resultados son los que se muestran en la tabla 1 y 
figura 3. 

 

Figura 2. Detección de los bordes del instrumental a lo largo de 
las secuencias de imágenes de validación. 

 

 Punto de fuga Diámetro 
aparente 

Sección 
transversal 

Ejes X Y Z X Y Z X Y Z 

Media 2.29 3.43 42.1 0.71 1.93 2.39 0.08 0.35 2.03

SD 1.81 11.1 22.5 0.15 0.86 2.61 0.08 1.25 2.09

Tabla 1. Error de los métodos para las secuencias de 
movimiento de profundidad constante. Media del error y 
desviación estándar (SD), en mm. 

 Punto de fuga Diámetro 
aparente 

Sección 
transversal 

Ejes X Y Z X Y Z X Y Z 

Media 0.98 1.39 33.2 0.6 0.24 6.32 0.03 1.54 8.65

SD 7.2 3.42 9.97 0.76 3.55 4.36 1.4 3.66 3.55

Tabla 2. Error de los métodos para las secuencias de 
movimiento de profundidad variable. Media del error y 
desviación estándar (SD), en mm. 

Error en la estimación de la coordenada Z
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Figura 3. Estudio del error en la estimación de la coordenada Z 
para cada uno de los métodos. Raíz del error cuadrático medio, 
en mmRMS. 

4. Discusión 
En este trabajo se ha propuesto un nuevo método de 
localización y seguimiento 3D del instrumental 
laparoscópico basado en el análisis de vídeo. El método 
es robusto frente a oclusiones del instrumental, y 
determina no sólo la posición de un punto del 
instrumental sino también la orientación de la herramienta 
con respecto a la cámara. 

Se han empleado dos secuencias de movimientos, 
grabadas en un entorno controlado de laboratorio, para 
evaluar la precisión del método. A pesar de que estas 
secuencias no se corresponden con una escena real de 
cirugía, el proceso de validación mediante el escenario 
simulado es una buena alternativa para evaluar la 
viabilidad del seguimiento del instrumental quirúrgico 
mediante el análisis de vídeo. Futuras validaciones 
considerarán la adquisición de las posiciones reales del 
instrumental mediante sistemas de sensado más fiables. 

Los resultados obtenidos verifican el potencial de los 
métodos de localización basados en el análisis de vídeo, 
como ya previamente se concluyó en trabajos previos 
[7],[8]. El método propuesto ofrece una buena precisión 
(error de 2,89 mmRMS y 9,28 mmRMS para cada una de 
las secuencias, ver figura 3). El origen de este error puede 
ser debido a posibles errores en la calibración, y a 
imprecisiones en la detección de los bordes en la imagen. 

La precisión medida para el método propuesto no mejora 
la alcanzada por métodos anteriores como el método del 
diámetro aparente (3.58 mmRMS y 7.63 mmRMS para 
movimientos constantes y variables, respectivamente). 
Sin embargo, este último requiere una visualización sin 
obstáculos del extremo del instrumental (de la parte que 
se quiere estimar su posición), limitando su potencial uso 
respecto al método propuesto. Además, una combinación 
de ambos métodos podría mejorar el comportamiento de 
cada uno, ya que la localización 3D se determina 
mediante diferentes fuentes de información. 
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Un factor limitante en la precisión del método es la 
presencia de bordes borrosos del instrumental debido al 
movimiento. Esto produce imprecisiones en la detección 
de los bordes, y un error en la posterior estimación 3D de 
la posición. Una detección de bordes más robusta puede 
incluir restricciones temporales y también geométricas, 
basadas en la posición y proyección del punto de 
inserción del instrumental (punto del trocar) [9], el cual es 
fácilmente reconocible con la información de la 
orientación 3D extraída del método propuesto. 

El principal beneficio de este tipo de aproximación es la 
ausencia de elementos adicionales en el escenario 
quirúrgico, los cuales disturben la práctica del cirujano. 

El comportamiento del método de seguimiento actual 
presenta precisiones suficientes para el análisis de los 
gestos y una evaluación objetiva de las maniobras 
quirúrgicas, donde no es necesario tiempo real y la 
precisión de entorno a 3 mm. es suficiente para 
determinar métricas objetivas. 

Una mejora del método en los puntos anteriormente 
comentados, aumentará sus potenciales aplicaciones en la 
rutina clínica. En particular, esta herramienta de 
seguimiento aparece como una de las claves para el 
desarrollo de nuevos herramientas de realidad aumentada 
para cirugía laparoscópica. 

5. Conclusiones 
Este trabajo propone un método de seguimiento del 
instrumental laparoscópico basado en el análisis de vídeo, 
y que obtiene la posición y orientación del instrumental 
en el espacio. Este método es robusto frente a oclusiones 
del extremo del instrumental. 

Los resultados en un entorno de laboratorio han validado 
el método propuesto como una alternativa a los sistemas 
tradicionales de localización. Además, presenta 
importantes aplicaciones clínicas como una evaluación 
objetiva de las habilidades motoras y el desarrollo de 
entornos de realidad aumentada. 
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Resumen 
El objetivo de este estudio es el desarrollo de un algoritmo de 
clasificación para la ayuda en el diagnóstico del síndrome de la 
apnea obstructiva del sueño (SAOS). Este algoritmo está basado 
en la combinación de dos redes neuronales: una red perceptrón 
multicapa (MLP) y una red de funciones de base radial (RBF). 
Se emplearon las señales de saturación de oxígeno (SaO2) de 
187 sujetos sospechosos de padecer SAOS. Éstas fueron 
divididas en los grupos de entrenamiento, validación y test para 
la implementación y evaluación del clasificador propuesto. Las 
características empleadas para la clasificación fueron 
obtenidas mediante el análisis no lineal de las señales de SaO2. 
Finalmente, el clasificador propuesto alcanzó una precisión de 
86.8% (sensibilidad de 87.85% y especificidad de 85.3%). La 
aplicación de este algoritmo podría contribuir a reducir el 
número de estudios polisomnográficos requeridos. 

1. Introducción 
El síndrome de la apnea obstructiva del sueño (SAOS) se 
caracteriza por la repetición durante la noche de episodios 
de oclusión completa o parcial de las vías aéreas 
respiratorias [1]. Los periodos de hipoxemia y bradicardia 
que acompañan a las apneas producidas durante el sueño 
pueden dar lugar a alteraciones de tipo cardiovascular y 
cerebrovascular. A largo plazo, los efectos más comunes 
son la hipertensión, las arritmias cardiacas e, incluso, el 
fallo cardiaco [1]. Por otro lado, la somnolencia diurna 
excesiva propia de los enfermos de SAOS repercute 
negativamente en los hábitos diarios del paciente. Incluso, 
se señala como una de las principales causas en la 
mortalidad debida a accidentes de tráfico y laborales [1]. 
Actualmente, se estima que la prevalencia del SAOS se 
encuentra entre el 1 y el 5% de los adultos [2]. La 
polisomnografía (PSG) es la técnica de mayor validez 
reconocida para el diagnóstico de la enfermedad. Sin 
embargo, presenta importantes desventajas, pues se trata 
de un procedimiento caro, complejo y excesivamente 
laborioso [3]. Por tanto, sería deseable disponer de 
técnicas simplificadas para el diagnóstico. 

La pulsioximetría nocturna puede ser empleada para el 
desarrollo de técnicas de diagnóstico alternativas a la 

PSG. Puede efectuarse en el propio hogar del paciente, sin 
necesidad de listas de esperas y con un coste 
sustancialmente inferior. Esta técnica permite la 
monitorización no invasiva de la señal de saturación de 
oxígeno (SaO2) u oximetría durante el sueño del paciente 
[3]. El registro de SaO2 representa un medio eficaz para el 
análisis de la respiración durante la noche, resultando de 
reconocido interés en la medicina el sueño [4]. La 
presencia de trastornos respiratorios, como es el caso del 
SAOS, queda reflejada en la irregular evolución de la 
señal de SaO2. Por el contrario, los sujetos sanos suelen 
presentar una señal oximétrica prácticamente plana, con 
un valor de saturación de oxígeno en sangre alrededor del 
97 o 98% [4]. Pos tanto, este comportamiento puede ser 
analizado para el diagnóstico del SAOS a partir del 
registro de SaO2. 

La efectividad diagnóstica de la oximetría nocturna ha 
sido anteriormente evaluada por medio de diferentes 
procedimientos. El análisis visual del registro y la 
utilización de índices oximétricos clásicos han sido 
tradicionalmente empleados para este fin [4]. 
Generalmente, los equipos de oximetría proporcionan los 
siguientes índices a partir de la señal de SaO2: el índice de 
desaturación de oxígeno (IDO) sobre el 2%, el 3% y el 
4% y, el tiempo acumulado por debajo de un nivel de 
saturación del 90%.  Además, se han aplicado técnicas de 
procesado de señal, como el análisis espectral y no lineal, 
con el objetivo de incrementar la capacidad diagnóstica de 
la señal [5, 6, 7]. 

En este estudio se propone el desarrollo de un algoritmo 
para la clasificación de pacientes sospechosos de padecer 
SAOS mediante la combinación de dos modelos de redes 
neuronales: una red perceptrón multicapa (MLP) y una 
red de funciones de base radial (RBF). Las redes 
neuronales se presentan como una eficiente herramienta 
de clasificación de patrones [8, 9]. Estos algoritmos han 
sido ampliamente aplicados como ayuda al diagnóstico 
médico, dado que éste puede modelarse como un 
problema de clasificación [10]. Como entrada al 
clasificador se propone aplicar los siguientes parámetros 
no lineales obtenidos a partir de la señal de oximetría: 
entropía aproximada (ApEn), medida de la tendencia 
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central (CTM) y complejidad de Lempel-Ziv (LZC) [6, 
7]. El objetivo de este estudio es analizar la capacidad del 
algoritmo de clasificación desarrollado para la ayuda en el 
diagnóstico del SAOS. 

2. Sujetos y señales 
En el estudio se emplearon las señales de oximetría de un 
total de 187 sujetos sospechosos de padecer SAOS. El 
análisis del sueño se efectuó desde la medianoche hasta 
las 8:00 AM en la Unidad del Sueño del Hospital Clínico 
Universitario de Santiago de Compostela. La 
pulsioximetría nocturna fue realizada simultáneamente 
con la PSG. El registro de la señal de SaO2 se llevó a cabo 
mediante un equipo de oximetría Criticare 504 (CSI, 
Waukeska, WI, U.S.A.) con una frecuencia de 0.2 Hz. 
Los registros obtenidos mediante PSG fueron analizados 
de acuerdo al sistema propuesto por Rechtschaffen y 
Kales para determinar el diagnóstico de cada sujeto [11]. 
La apnea se definió como el cese total de flujo aéreo 
respiratorio de una duración superior a 10 segundos y, la 
hipopnea, como la reducción de al menos un 50% del 
flujo aéreo acompañada de una desaturación de la 
hemoglobina superior al 4%. El índice de apnea-hipopnea 
(IAH) fue calculado como el promedio del número de 
apneas e hipopneas en las horas de sueño del paciente. 
Finalmente, un IAH ≥ 10 eventos/hora fue establecido 
para determinar un diagnóstico positivo de la enfermedad. 

Se encontraron 111 casos de SAOS positivo. No se 
apreciaron diferencias significativas en cuanto a la edad y 
el índice de masa corporal (IMC) entre las poblaciones de 
SAOS positivo y negativo. El grupo inicial de señales fue 
dividido aleatoriamente en los conjuntos de 
entrenamiento, validación y test para el desarrollo y la 
evaluación del algoritmo propuesto. En la Tabla 1 se 
muestran las estadísticas demográficas y clínicas de estos 
conjuntos. 

3. Métodos 
El procedimiento de diagnóstico implementado en el 
presente estudio se compone de tres etapas diferentes: 
extracción de características, preprocesado de las mismas 
y clasificación. 

3.1. Extracción de características 

La señal de SaO2 de sujetos enfermos de SAOS suele 
presentar un comportamiento irregular debido a los 
episodios de apnea producidos durante la noche. Éstos 
son reflejados mediante profundas desaturaciones y 
posteriores restauraciones del valor base de saturación. 
Por el contrario, el registro de saturación tiende a 
permanecer constante, alrededor del 97%, en sujetos de 
control [4]. Estas diferencias en el comportamiento de la 
señal de SaO2 pueden ser empleadas para la detección del 
SAOS en un paciente. En este estudio se propone aplicar 
el análisis no lineal de la oximetría con el objetivo de 
extraer características indicadoras de la presencia del 
SAOS. 

Los métodos empleados para el procesado no lineal 
fueron la entropía aproximada (ApEn), la medida de la 

tendencia central (CTM) y la complejidad de Lempel-Ziv 
(LZC). Estos métodos proporcionan una medida de la 
regularidad, la variabilidad y la complejidad, 
respectivamente, de la señal [6, 7]. Para el cálculo de 
estos parámetros en un registro oximétrico, éste fue 
dividido en épocas de 200 muestras. El valor final fue 
obtenido mediante el promediado de los valores 
calculados sobre las diferentes épocas. En la estimación 
de ApEn, el parámetro de longitud (m) y la ventana de 
tolerancia (r) fueron fijados a 1 y 0.25 veces la desviación 
estándar del segmento de señal, respectivamente [7]. Para 
el cálculo de CTM, se aplicó un radio (ρ) igual a 0.25 [6]. 
Finalmente, en el análisis mediante LZC la señal fue 
transformada a una secuencia de dos símbolos, 
empleando el valor de mediana de las muestras del 
segmento a procesar [6]. 

3.2. Preprocesado 

Se aplicó una transformación lineal de las características 
obtenidas previamente a su aplicación como entrada al 
clasificador. El objetivo fue eliminar las posibles 
diferencias en la magnitud de los parámetros extraídos 
[8]. Cada característica fue normalizada de forma que la 
media fuera cero y la desviación estándar la unidad. 

3.3. Algoritmo de clasificación 

El patrón x compuesto por las tres características 
normalizadas se aplicó como entrada a un clasificador 
para su identificación como SAOS positivo o negativo. El 

CONJUNTO DE ENTRENAMIENTO 

 Todos SAOS Positivo SAOS Negativo 
Sujetos (n) 74 44 30 

Varones (%) 75.7 79.6 70.0 
IMC (kg/m2) 29.6 ± 5.7 30.2 ± 5.1 28.9 ± 6.4 
Edad (años) 58.3 ± 12.1 56.7 ± 13.6 59.6 ± 10.2 

TR (h) 8.2 ± 0.4 8.2 ± 0.5 8.3 ± 0.3 
IAH (eventos/h)  38.1 ± 18.2 2.6 ± 2.5 

CONJUNTO DE VALIDACIÓN 

 Todos SAOS Positivo SAOS Negativo 
Sujetos (n) 30 18 12 

Varones (%) 76.7 88.9 58.3 
IMC (kg/m2) 30.9 ± 6.1 32.4 ± 6.1 29.3 ± 6.1 
Edad (años) 57.4 ± 15.7 59.1 ± 13.5 55.8 ± 18.2 

TR (h) 8.1 ± 0.8 7.9 ± 1.0 8.3 ± 0.0 
IAH (eventos/h)  43.0 ± 21.4 1.7 ± 2.6 

CONJUNTO DE TEST 

 Todos SAOS Positivo SAOS Negativo 
Sujetos (n) 83 49 34 

Varones (%) 81.9 87.8 73.5 
IMC (kg/m2) 29.0 ± 5.1 30.1 ± 4.3 27.6 ± 5.8 
Edad (años) 58.1 ± 12.5 59.5 ± 12.2 56.2 ± 12.9 

TR (h) 8.2 ± 0.7 8.3 ± 0.8 8.2 ± 0.4 
IAH (eventos/h)  40.8 ± 20.5 1.7 ± 2.1 

Tabla 1. Estadísticas clínicas y demográficas para los 
conjuntos de entrenamiento, validación y test. Datos 
presentados como media ± desviación típica. SAOS Positivo: 
sujetos enfermos; SAOS Negativo: sujetos de control; IMC: 
índice de masa corporal. TR: tiempo de registro; IAH: índice 
de apnea/hipopnea. 
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algoritmo desarrollado para la clasificación de pacientes 
se basó en la combinación de dos clasificadores 
independientes: una red perceptrón multicapa (MLP) y 
una red de funciones de base radial (RBF). Cada una de 
estas dos redes fue implementada por separado. El 
conjunto de entrenamiento fue utilizado para el ajuste de 
los pesos de ambas redes durante el proceso de 
aprendizaje. El valor de salida del algoritmo de 
clasificación se obtuvo como el promedio de las salidas 
de ambas redes [9]. La Figura 1 esquematiza el proceso 
completo de clasificación mediante la combinación de las 
dos redes neuronales. 

Cada una de ambas redes lleva cabo la clasificación de 
pacientes de acuerdo a la regla de decisión de Bayes [8]. 
Siendo C la variable que denota la pertenencia a uno de 
los dos grupos, ésta tomará el valor C1 y C0 en el caso de 
que el patrón de entrada se corresponda con un sujeto 
SAOS positivo o negativo, respectivamente. La regla de 
clasificación Bayesiana establece lo siguiente: 

Decidir Ck para x si ( ) ( )xx k
k

k CPCP
1,0

max
=

=  (1)

donde ( )xkCP  es la probabilidad a posteriori de 
pertenencia al grupo Ck. Mediante un diseño adecuado, 
las salidas de las redes MLP y RBF proporcionan sendas 
estimaciones de la probabilidad a posteriori de 
pertenencia al grupo de SAOS positivo [8]. En el caso de 
la red MLP, se empleó una única capa oculta y una 
neurona de salida con una función de activación logística. 
La red fue entrenada durante un total de 100 ciclos 
mediante el algoritmo de descenso por gradiente 
conjugado y escalado [8, 9]. La función de error de la 
entropía cruzada fue empleada para la optimización de los 
pesos y polarizaciones de la red. Se aplicó regularización 
mediante weight decay [8] para evitar el 
sobreentrenamiento de la red. En el diseño de la red RBF, 
las funciones base empleadas fueron gaussianas. Los 
centros de los núcleos gaussianos fueron determinados 
mediante el algoritmo k-means [8]. La varianza fue 
calculada como la distancia media de cada centro a sus p 
vecinos más próximos (p = 3) [10]. Se utilizó una única 

neurona de salida con una función de activación logística. 
Los pesos de esta neurona fueron calculados mediante el 
algoritmo iterated re-weighted least squares (IRLS) [8]. 

4. Resultados 
Se evaluaron diferentes configuraciones para ambas redes 
variando el número de neuronas en la capa oculta desde 2 
hasta 50. Además, en el caso de la red MLP, se tomaron 
varios valores del parámetro de regularización (α). Cada 
configuración de red fue entrenada y posteriormente 
evaluada sobre el conjunto de validación en un total de 50 
ocasiones, obteniéndose las estadísticas de sensibilidad, 
especificidad y precisión. El valor promedio de precisión 
fue utilizado para determinar la configuración óptima para 
ambos modelos de red. 

La configuración de red MLP que proporcionó un mayor 
valor de precisión media sobre el conjunto de validación 
se corresponde con la utilización de 10 nodos ocultos y un 
α = 0.25. En el caso de la red RBF, se seleccionó una 
configuración de red con 3 neuronas ocultas. 

Finalmente, de entre los algoritmos de red con las 
configuraciones seleccionadas que fueron entrenados, se 
rescataron, tanto para la red MLP como para la red RBF, 
aquellos que proporcionaron la mejor precisión sobre el 
conjunto de validación. Estos dos algoritmos fueron 
evaluados separadamente en el conjunto de test. 
Posteriormente, se procedió a la evaluación del 
clasificador formado mediante la combinación de ambos 
algoritmos (MLP-RBF). El valor de salida para un sujeto 
dado se obtuvo como la media de los valores 
proporcionados por los algoritmos de red MLP y RBF. La 
Tabla 2 recoge los resultados proporcionados por los tres 
clasificadores. Además, se realizó el análisis ROC de los 
datos obtenidos sobre el conjunto de test, obteniéndose el 
área bajo la curva ROC (AROC) para las tres estrategias 
de clasificación planteadas [12]. 

El clasificador MLP-RBF proporcionó el mejor valor de 
precisión sobre el conjunto de test con una tasa de acierto 
del 86.8% (sensibilidad de 87.8% y especificidad de 
85.3%). Los tres clasificadores alcanzaron un AROC 
similar de 0.90. 

5. Discusión 
En el presente estudio se ha desarrollado un algoritmo de 
clasificación para la ayuda en el diagnóstico del SAOS. 
Para su implementación se combinaron una red MLP y 
una red RBF. Como entrada al clasificador se emplearon 
tres características no lineales extraídas de la señal de 
SaO2: ApEn, CTM y LZC. El clasificador resultante de la 
combinación de ambas redes proporcionó una 
sensibilidad de 87.8%, una especificidad de 85.3%, una 
precisión de 86.8% y un AROC de 0.90. 

Las dos redes combinadas han mostrado características 
diferentes en la clasificación. Mientras la red MLP 
proporcionó un valor alto de sensibilidad (89.8%) y una 
especificidad menor (79.4%), con la red RBF sucedió lo 
contrario (sensibilidad de 81.6% y especificidad de 
85.3%). La combinación de ambas redes ha permitido 

 
Figura 1. Esquema completo del clasificador construido 
mediante la combinación de dos redes neuronales. 
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equilibrar las estadísticas de sensibilidad y especificidad, 
incrementándose ligeramente la precisión en la 
clasificación de pacientes. Por tanto, las redes MLP y 
RBF implementadas pueden complementarse entre sí de 
forma eficiente. 

Anteriormente, otros estudios han aplicado redes 
neuronales en el diagnóstico del SAOS. En el trabajo de 
Kirby et al. [13] se alcanzó mayor sensibilidad (98.9%), 
pero con una especificada menor (80%). La comparación 
con el estudio de El-Solh et al. [14] proporciona 
conclusiones similares, ya que se logró una sensibilidad 
del 94.9% y una especificidad del 64.7%. En estas 
investigaciones se emplearon únicamente datos clínicos. 
Por otro lado, la sensibilidad alcanzada  mediante los 
índices oximétricos tradicionales varía entre el 31 y el 
98% mientras que la especificidad lo hace entre el 41 y el 
100% [4]. Existe una gran diferencia entre las estadísticas 
de sensibilidad y especificidad proporcionadas por estos 
índices. En cambio, la combinación de redes propuesta 
permite obtener unos valores de sensibilidad y 
especificidad similares. 

Pueden señalarse ciertas limitaciones en el estudio 
presentado. Principalmente, sería deseable disponer de un 
conjunto de entrenamiento más amplio, ya que la cantidad 
de datos destinados al aprendizaje influye directamente en 
la capacidad de generalización de las redes neuronales 
[8]. Además, el posible ruido en las señales de oximetría 
representa otra limitación. Las propiedades de 
regularidad, variabilidad y complejidad medidas a través 
de las características extraídas podrían no ser reflejadas 
con fidelidad. 

En resumen, la utilización conjunta de una red MLP y una 
red RBF ha permitido complementar las características de 
ambos clasificadores. El algoritmo obtenido como 
resultado de la combinación ha proporcionado una 
precisión de 86.8% y un AROC de 0.90. Por tanto, el 
método de ayuda al diagnóstico presentado podría ser de 
utilidad en la selección de pacientes destinados a la PSG. 

De acuerdo a los resultados logrados en el presente 
estudio, se plantea para futuras investigaciones la 
evaluación de nuevas técnicas para la combinación de 
clasificadores. Algunas de las más conocidas son los 
sistemas de votación, la fusión de clasificadores 
generados mediante bootstrap (técnica conocida como 
bagging) o la utilización de una nueva red neuronal 
(gating network) para ponderar las salidas de los 
clasificadores [9]. De especial interés resultaría el análisis 
de la combinación de clasificadores implementados con 
características de entrada de diferente naturaleza. El 
objetivo sería evaluar el grado de complementariedad 
existente entre la información no lineal, espectral y 

temporal que puede obtenerse a partir de la señal de 
oximetría nocturna. 
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Clasificador Se (%) Es (%) Pr (%) AROC 
MLP 89.8 79.4 85.5 0.90 
RBF 81.6 85.3 83.1 0.90 

MLP-RBF 87.8 85.3 86.8 0.90 

Tabla 2. Resultados alcanzados por los clasificadores 
implementados. Se: sensibilidad; Es: especificidad; Pr: 
precisión; AROC: área bajo la curva ROC. 
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Resumen 
Este artículo aborda la evolución del estándar ISO/IEEE11073 
(X73) desde sus inicios para dotar de interoperabilidad a los 
dispositivos médicos en el punto de cuidado (Point-Of-Care, 
X73-PoC) hasta su reciente orientación a las comunicaciones 
de dispositivos médicos llevables (wearables) y con funciones 
Plug-and-Play (P&P) en entornos personales (Personal Health 
Devices, X73-PHD). Para ello, se detallan las principales 
modificaciones del modelo de comunicaciones de X73, la nueva 
pila de protocolos, y las reglas de diseño para el elemento 
central manager del sistema (Compute Engine, CE). Además, en 
este proceso de continua evolución, se apuntan las líneas de 
trabajo que se están llevando a cabo en los últimos meses desde 
la Asociación Española de Normalización y Certificación 
(AENOR/CTN139), el Comité Europeo de Normalización 
(CEN/TC251) y el grupo Continua Health Alliance. Por último, 
se valoran las posibilidades de implementación de X73-PHD en 
nuevos casos de uso para entornos ubicuos, y de implantación 
real sobre dispositivos médicos wearables y wireless CEs. 
 

1. Introducción 
Esta última década ha estado marcada por las continuas 
evoluciones tecnológicas en los servicios de e-Salud hacia  
nuevas redes de área personal y corporal (Personal/Body 
Area Network, PAN/BAN) centradas en el paciente y el 
uso de nuevos dispositivos médicos personales (Personal 
Health Devices, PHD) o llevables (wearables) marcados 
por las tecnologías wireless. En este proceso evolutivo, la 
interoperabilidad de equipos de distintos fabricantes a 
través de la estandarización, se ha conviertido en requisito 
imprescindible para la telemedicina ubicua: u-Salud [1]. 
Este es un largo proceso que ha venido impulsado en las 
últimas décadas por el Comité Europeo de Estandarización 
(CEN) a través de su Comité Técnico 251 (CEN/TC251) 
[2], y por la Asociación Española de Normalización y 
Certificación (AENOR) a través de su Comité Técnico 
AEN/CTN139 [3]. Ambas organizaciones se encargan de 
la informática médica y las tecnologías de la información 
y las comunicaciones para la salud y, entre otras 
importantes actividades, colaboran en el desarrollo del 
conjunto de normas objeto de estudio en este artículo: la 
familia de normas ISO/IEEE11073 (X73). Esta familia 
X73 nace, en su primera versión X73-PoC [4], para 
interoperabilidad de dispositivos médicos en el punto de 
cuidado (Point-Of-Care, PoC), y recientemente está 
evolucionando a X73-PHD [5], reorientada para cubrir 
también comunicaciones de dispositivos médicos 
llevables (wearables) con funciones Plug-and-Play (P&P) 
en entornos personales (Personal Health Devices, PHD). 

Esta evolución de X73 persigue una arquitectura que no 
sólo posibilite la interoperabilidad de dispositivos 
médicos en el punto de cuidado, sino que garantice su 
portabilidad a otros entornos, situaciones, y casos de uso 
(servicios geriátricos y de rehabilitación, seguimiento de 
atletas, autocontrol personal de la salud, escenarios 
móviles, etc.), facilite la gestión remota (información 
médica, alarmas, patrones de comportamiento, etc.), e 
incorpore nuevas funcionalidades (P&P, HotSwap, etc.), 
tecnologías (Bluetooth, ZigBee, RFID), y dispositivos 
(PDAs, SmartPhones, microcontroladores, etc.).  
Un hito importante en este proceso se da en junio de 2006 
cuando 22 industrias líderes en tecnología y compañías de 
salud unen sus esfuerzos para formar una alianza abierta y 
sin ánimo de lucro: Continua Health Alliance [6]. Desde 
sus inicios, esta alianza ha crecido continuamente hasta 
alcanzar, en la actualidad, 36 compañías promotoras y 
otras 32 colaboradoras. Siguiendo su objetivo de 
“establecer un ecosistema de sistemas de salud personal 
interoperables para permitir a personas y organizaciones 
una mejor gestión de su salud y bienestar”, la alianza no 
busca desarrollar nuevas normas sino consolidar al 
máximo e integrar las existentes; así como cerrar ciertos 
debates abiertos sobre middleware, al promover reglas 
comunes y estándares de interoperabilidad. Continua 
Health Alliance abarca desde los dispositivos médicos en 
el entorno del paciente hasta servicios end-to-end 
definiendo interfaces interoperables. Actualmente, varias 
tecnologías fijas y móviles están en fase de investigación 
para estandarizar la conectividad sobre diferentes 
interfaces: Bluetooth, USB, ZigBee o WiFi, para 
intercomunicación de dispositivos médicos con la 
plataforma de u-Salud, Ethernet (fija y móvil) o Power 
Line Communications (PLC) para redes indoor 
domiciliarias; y Digital Suscriber Line (xDSL), redes de 
fibra óptica (FTTx) o redes móviles (GPRS o UMTS) 
para redes de acceso al sistema final end-to-end. Además 
de los aspectos técnicos, uno de los objetivos claves de 
Continua Health Alliance es establecer un programa de 
certificación con su correspondiente logotipo oficial para 
el etiquetado de los dispositivos. 
En la Sección II se revisa la norma X73-PoC y se 
desglosan los cambios introducidos hacia X73-PHD. En 
la Sección III se plantean algunos de los nuevos casos de 
uso contemplados para entornos ubicuos, detallando sus 
características técnicas y los dispositivos médicos que 
implican. La Sección IV valora los puntos abiertos y 
líneas de investigación que se trabajan actualmente dentro 
de CEN/TC251 y AEN/CTN139. Las conclusiones 
globales del trabajo se discuten en la Sección V. 
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2. Evolución de X73-PoC a X73-PHD 
La familia de normas ISO/IEEE11073 (X73) ha sufrido 
un proceso evolutivo desde el comienzo de su desarrollo 
hasta la actualidad, en el que multitud de ingenieros han 
trabajado en paralelo con universidades, instituciones y 
entidades internacionales. Su primera versión X73-PoC 
[4], considerada como la vía europea de estandarización 
desde el Comité Técnico CEN/TC251 y detallada en [6]-
[8], trataba la problemática de la interoperabilidad en la 
comunicación entre los diferentes dispositivos médicos 
(Medical Devices, MDs) en torno al paciente (en el PoC) 
y un elemento concentrador (denominado gateway) que 
centraliza los datos médicos adquiridos de cada uno de 
ellos y estandariza el formato de dicha información para 
su posterior envío hacia el hospital o el servidor de 
telemonitorización propio del servicio de e-Salud. 
El posterior desarrollo de nuevos MDs wearables, con 
sensores de alta calidad y sobre tecnologías wireless 
(como Bluetooth o ZigBee), y el incremento de accesos 
de banda ancha a redes multimedia, aceleró la evolución 
del estándar X73 hacia una versión optimizada y 
adecuada a estas nuevas tecnologías y contextos ubicuos: 
X73-PHD. Así se llega a la situación actual, en la que la 
norma está evolucionando más rápido, como se recoge en 
los continuos avances del documento “Draft Standard for 
Health informatics IEEEP11073 - 20601 TM/D16” [5]. 
Con esta evolución cambia la arquitectura del protocolo, 
el modelo de comunicaciones agente-manager, la 
definición de una nueva máquina de estados finita (Finite 
State Machine, FSM), y las nuevas capas de transporte y 
de nivel físico que conforman la pila de protocolos X73-
PHD. Por todo ello, se modifican las reglas de diseño para 
la implementación de cualquier sistema o solución de u-
Salud basada en X73, foco central del trabajo del PHD 
Working Group (X73-PHDWG) [9].  
En términos generales, X73-PHD posibilita la conexión 
entre MDs y sistemas externos (Compute Engines, CE) 
como extensión del denominado gateway en X73-PoC. 
Esto hace posible que se evolucione desde los casos de 
uso más conocidos y trabajados en soluciones de e-Salud 
(telemonitorización domiciliaria, seguimiento de ancianos 
o pacientes crónicos, etc.), hacia un nuevo contexto 
ubicuo de soluciones de u-Salud (proporcionado por X73-
PHD) que abren el abanico de nuevos casos de uso a los 
que X73 debe dar respuesta: entrenadores personales, 
medicina deportiva, atención personalizada de pacientes, 
escenarios móviles con dispositivos wireless, etc.  
Algunos de estos escenarios se analizan con más detalle 
en la sección siguiente. Sin embargo, su incorporación a 
un modelo de comunicaciones basado en estándares, no 
habría sido posible sin el diseño de una nueva arquitectura 
para la pila de protocolos X73. Esta nueva pila X73-PHD 
se ha dividido en tres niveles (ver Fig. 1): 

• Device Specialization. Un conjunto de modelos 
descriptivos que aglutina el total de objetos y atributos 
relacionados con los componentes de los dispositivos, 
como su diseño virtual (Virtual MD, VMD), la 
configuración del sistema (MD System, MDS), o las 
especificaciones de la métrica persistente (PM-Store). 

 
• Optimized Exchange Protocol. La parte principal del 

estándar. Consiste en un marco de terminología médica 
y técnica (Domain Information Model, DIM) que se 
encapsulará dentro de una trama (Protocol Data Unit, 
PDU).  La versión previa de X73 definía esta parte 
como Medical Device Data Language (MDDL). 
Después un Modelo de Servicio define un conjunto de 
mensajes e instrucciones para obtener datos del agente 
basado en el DIM. Además, proporciona una conversión 
de datos de Sintaxis de Notación Abstracta (Abstract 
Syntax Notation, ASN.1)  a una sintaxis de transferencia 
usando reglas de codificación (Encoding Rules, ER) 
optimizadas denominadas Medical Device Encoding 
Rules (MDER) además de reglas estándar de 
codificación básicas (Basic ER, BER) e incluso más 
soporte efectivo con las reglas de codificación de 
paquetes (Packet ER, PER). Los elementos de servicio 
(Service Element, SE) de la plataforma anterior que 
siguen siendo válidos son: Remote Operation (ROSE, 
optimizado para MDER), Association Control (ACSE) 
y Common Management Information (CMISE). 
Finalmente, el Modelo de Comunicación describe una 
conexión punto a punto basada en una arquitectura 
agente-manager a través de una máquina finita de 
estados (Finite State Machine, FSM). 

• Transport Layer. La transmisión de datos es 
independiente de la tecnología de transporte debido a 
que X73-PHD establece suposiciones que requieren un 
soporte directo por esta capa, para permitir que varios 
tipos de transporte puedan ser implementados. Por 
tanto, las especificaciones del tipo de capa de transporte 
quedan fuera del alcance de X73-PHD. 

 

 
 

Fig. 1.  Evolución de la pila de protocolos X73-PoC a X73-PHD  
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3. Nuevos casos de uso ubicuos: u-Salud 
Siguiendo con las reflexiones planteadas en las secciones 
anteriores y analizadas desde las principales organizaciones 
citadas (Continua Alliance, CEN/TC251 y AEN/CTN139) 
los casos de uso (Use Cases, UCs) contemplados por X73-
PHDWG para estandarización, como muestra Tabla I, 
diferencian entre servicios domiciliarios (e-Salud) y 
ubicuos (u-Salud) ya que están basados en tecnologías de 
transporte y de conexión claramente diferentes que, 
además, suelen incorporar MDs distintos. Así, a partir del 
modelo de comunicaciones agente/MD – manager/CE vía 
conexión directa establecido por X73-PHDWG, los datos 
médicos del paciente son adquiridos por los diferentes 
MDs incluidos para cada UC en la red PAN/BAN del 
paciente, y transmitidos en formato estándar al CE.  
Desgraciadamente, de entre los MDs usados en la rutina 
clínica para servicios de medicina a distancia, todavía son 
mayoría los que no incorporan, entre sus características 
técnicas, las tecnologías que permiten ser compatibles con 
el estándar. Tabla II indica los MDs no compatibles-X73 
con punto negro (●), los compatibles X73-PoC con punto 
blanco (○), y los compatibles X73-PHD con rombo (◊).  
Aún así, los fabricantes y empresas médicas trabajan en la 
línea de integración y estandarización y está previsto que, 
a finales de 2008, esté lista la primera versión del 
programa de certificación de forma que puedan lanzarse 
al mercado dispositivos certificados (al menos los más 
básicos para entornos domiciliarios) a comienzos de 2009. 
La evolución del contexto de cuidado desde PoC hacia 
PHD (ver Fig.2), además de la diferenciación entre nuevos 
UCs, también lleva asociados cambios en el modelo X73.  
Así, la optimización a X73-PHD para UCs domiciliarios 
(indoor) implica, entre otras ventajas, que los MDS no 
tienen por qué estar localizados permanentemente en la 
misma posición. La compatibilidad de dispositivos fijos y 
wireless permite desplazamientos de ubicación sin variar 
el modo de operación que se reconfigura automáticamente. 
Además, los MDs pueden ser interrogados por el CE 
mediante peticiones externas de supervisión para consultar 
los datos médicos adquiridos o gestionar los avisos y 
alarmas pre-configuradas, el calendario de toma de 
medidas establecido, los patrones de valores medidos, etc. 
En esta misma línea, para UCs ubicuos los avances pasan 
por la implementación del CE en un dispositivo móvil 
(SmartPhone, PDA, UltraMobile PC, etc.), que recoge 
mediante conexión wireless (Bluetooth, ZigBee) los datos 
médicos y los re-envía a un servidor remoto mediante 
acceso wireless (GPRS, WiFi, UMTS) para su posterior 
procesado y almacenamiento. Esto permite monitorizar al 
paciente continuamente (durante traslados en ambulancia, 
viajes, paseos, o incluso momentos de ejercicio). Para 
conseguir implementar estos UCs, es clave disminuir la 
carga de procesado y consumo del protocolo X73-PHD 
que permita aumentar la autonomía de la batería; para ello, 
se buscan versiones más ligeras de X73-PHD, instalables 
en micro-controladores y que eviten al CE la mayor parte 
de funciones de control de flujo, errores, alarmas, etc. 
trasladándolas al servidor remoto mediante la elección de 
una adecuada tecnología de acceso wireless. 

 

Tabla I: Casos de uso (UCs) y dispositivos médicos (MDs) 
recomendados para estandarización desde X73-PHDWG 

e-
Sa

lu
d UC

s 

seguimiento domiciliario de pacientes cardiacos, control de 
obesidad, hipertensión, diabetes, cuidado de ancianos, 
pacientes crónicos, ambientes inteligentes de teleasistencia, 
telemonitorización. 

MD
s 

tensiómetro, pulsioxímetro, espirómetro, adquisidor/monitor de 
ECG, dispositivo holter, glucómetro, báscula, monitor de 
respiración dispensador automático de medicamentos, detector 
de caída, entre otros. 

u-
Sa

lu
d UC

s entrenadores personales, medicina deportiva, atención 
personalizada y ubicua, escenarios inteligentes con 
dispositivos wearables. 

MD
s 

dispositivos fitness (bicicleta estática, máquina de andar), 
monitor de signos vitales de muñeca, tensiómetro portátil, 
pulsioxímetro portátil, glucómetro portátil, electrocardiógrafo 
portátil, monitor respiración portátil, entre otros. 

 
Tabla II: Características técnicas de los principales MDs (asociados a 

cada UC) usados en servicios de medicina a distancia en España 

MD/fabricante/modelo  conexión X73 
tensiómetro/OMRON/705IT,637IT(R7)  USB (RS-232) ◊○
tensiómetro/OMRON/resto de modelos (13) N/A (pantalla) ●
tensiómetro/A&D/UA779,UA787,UA767 N/A (pantalla) ●
tensiómetro/Microlife/BP3AD1-1,BP3BTO-A N/A (impresora) ●
pulsioxímetro/GMI/AVL912CO-O N/A (impresora) ●
pulsioxímetro/GMI/AVLOMNI USB ◊
pulsioxímetro/DatexOhmeda/3900,3775 (3740) USB (IrDA) ◊○
pulsioxímetro/DatexOhmeda/resto de modelos (4) N/A (pantalla) ●
pulsioxímetro/Diemer-Nellcor/NanoxI-II,Pox10,Capnox IrDA ○
pulsioxímetro/Diemer-Nellcor/NPB290,NPB295N390 RS-232 ○
pulsioxímetro/Diemer-Nellcor/resto de modelos (13) N/A (pantalla) ●
pulsioxímetro/MCC/PO-300 RS-232 ○ 
glucómetro/ACCU-CHEK/CompactPlus,Aviva(Sensor) IrDA (RS-232) ○ 
espirómetro/Diemer/D-111,D-120,D-600 (AB-II) RS-232 ○ 
espirómetro/Diemer/D-70,DO,MicroSpiroHI-701 N/A (impresora) ●
espirómetro/RespironicsNovametrix/610,710,715 USB (RS-232) ◊○ 
espirómetro/MIR/MiniSpir(SpiroBankG,SpiroLab) USB (RS-232) ◊○ 
espirómetro/MIR/SpiroBankII,SpiroLabIII USB, Bluetooth ◊ 
electrocardiógrafo/Diemer/MP800,1000 (700) RS-232 (N/A) ○● 
electrocardiógrafo/Diemer/AR600,AR1200,AR2100 IrDA ○ 
electrocardiógrafo/OMRON/HCG-801 USB ◊ 
electrocardiógrafo/BIOX/CB-2300-A USB ◊ 
electrocardiógrafo/CardioLine/Δ1Plus,Δ3Plus,Δ3/6Plus RS-232 ○ 
dispensador medicamentos/E-Pill/CompuMed,MD2 N/A (pantalla) ● 
dispensador medicamentos/MedReady/Plus,Flashing módem(pantalla) ● 
 

X73 CE

Weight Scale

ECG 
Holtin

X73 CE

Bluetooth
ZigBee

GPRS

BloddPressure     Pulsioximeter

GPRS
u-Ealth
Server

OUTDOOR

INDOOR

Bluetooth
ZigBee

RS-232
USB

X73-PHD

3D 
accele-

rometer

X73-PoC

 
Fig. 2.  Cambio en el contexto del punto de cuidado (PoC) al concepto 

ubicuo de red personal de paciente (PHD) para los nuevos UCs 
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4. Puntos abiertos y nuevas tendencias 
En este proceso de continuas evoluciones del estándar 
dentro de los grupos de trabajo Continua Health Alliance, 
CEN/TC251, AEN/CTN139 y X73-PHDWG, se viene 
detectando que hay una serie de avances que deben darse 
para conseguir la implantación definitiva de X73-PHD en 
soluciones transferibles al sistema sanitario. Algunos de 
estos puntos abiertos se analizan a continuación: 

• Conseguir desarrollar diseños óptimos de la pila de 
protocolos X73-PHD y su modelo  de comunicaciones 
que permitan su posterior implementación en un 
microcontrolador para poder implantarlo en dispositivos 
CE wireless (miniPCs, teléfonos móviles, SmartPhones, 
PDAs, etc.) considerando las distintas tecnologías de 
transporte y nivel físico, y los diferentes sistemas 
operativos (Windows Mobile, Android, Symbian, etc.). 
Por ejemplo, al conectar MDs con interfaces físicos 
diferentes (uno USB y otro Bluetooth) a un mismo CE, 
éste ha de comunicarse con ambos MDs de forma 
transparente a cada uno de los protocolos de transporte. 
Para ello, los diseños deberían basarse en una 
arquitectura flexible que incluya una capa genérica 
gestora (handler) del nivel de transporte. 

• Soportar la conexión de múltiples MDs a uno o varios 
CEs, implementando un gestor de estados tal que lea los 
parámetros de configuración de cada MD y los 
incorpore a una base de datos para garantizar las 
funcionalidades Plug-and-Play. Esto enlaza con el 
punto anterior desde la perspectiva de X73-PHD. Esta 
problemática, planteada en el CEN, analizaba que, ante 
la lentitud de estandarización de la norma, debía existir 
un adaptador/concentrador de MDs que aglutinará la 
gestión de cada MD. De esta forma, por ejemplo, si un 
MD se actualiza, este concentrador podría conectarse a 
la web del fabricante, descargarse las actualizaciones 
oportunas, y enviar los parámetros correctos al MD 
creando una base de datos para gestionar cada MD. 

• Seguir desarrollando todas las funcionalidades propias 
de gestión de alarmas, control de flujo, asignación de 
prioridades en la comunicación, detección de umbrales 
en los datos adquiridos, etc. que posibiliten la 
implantación real en MDs comerciales y, por tanto, su 
transferencia al sistema sanitario. 

• Integrar la nomenclatura definida por X73-PHD con 
otros estándares desarrollados para comunicación y 
representación de señales biomédicas más complejas, 
como el electrocardiograma (ECG). En los últimos 
años, algunos estándares se han enmarcado en el ámbito 
de la señal electrocardiográfica como, por ejemplo, el 
SCP-ECG (estándar europeo), HL7 aECG (americano), 
o MFER (japonés). Recientemente, la última versión del 
estándar SCP (EN1064:2005+A1:2007) se ha aprobado 
como parte de la familia de estándares X73 (ISO/DIS 
11073-91064). Esto permitirá la transmisión de señales 
electrocardiográficas conforme al estándar SCP-ECG en 
el marco de la interoperabilidad de X73. Sin embargo, 
muchos aspectos continúan abiertos. La armonización 
de la terminología entre SCP-ECG y X73 o el estudio 

del intercambio de mensajes entre cart y host (agent y 
manager, en X73) son algunos de los aspectos más 
importantes. Es importante también evaluar el uso de 
SCP-ECG en el universo X73, así como su capacidad 
para gestionar la adquisición y almacenamiento de 
ECGs. Otro punto importante es el estudio de la 
adquisición, transmisión y almacenamiento de ECGs 
short term en entornos best-effort en tiempo real. Para 
soportar las necesidades de transmisión SCP, diversas 
propuestas deberían hacerse en el VMD X73 del ECG. 

5. Conclusiones 
Las continuas evoluciones de X73 permiten desarrollar 
soluciones estándares de e-Salud en el punto de cuidado 
(PoC) a la vez que migrar a nuevos casos de usos ubicuos 
(u-Salud) para redes personales y dispositivos wearables 
(PHD). Las líneas abiertas de investigación pasan por la 
implantación en micro-controladores, la multiplexación 
de dispositivos, la gestión remota y la integración con 
señales a tiempo real en entornos de aplicación cuyos 
marcos están aún por definir. Todo ello ha de completarse 
con otras acciones a diferentes niveles para que la 
adopción del estándar en los fabricantes sea mayoritaria y 
las soluciones sean transferibles al sistema sanitario. 
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Resumen
El análisis de fluctuaciones sin tendencias (Detrended Fluctua-
tion Analysis, DFA) tiene como objetivo cuantificar las propie-
dades de correlación fractal y la detección de correlaciones de
largo plazo en series temporales no estacionarias. Este método
ha sido ampliamente utilizado para la caracterización de la va-
riabilidad de frecuencia cardı́aca (VFC), y ha mostrado buenos
resultados en estratificación de riesgo de muerte súbita cardı́aca.
Sin embargo, el significado fisiológico de los ı́ndices DFA y su
relación con la edad no han sido aún completamente esclareci-
dos. Dado que en la literatura se ha documentado la existencia
de pérdida de complejidad en la regulación fisiológica en perso-
nas de edad avanzada, planteamos como hipótesis que los ı́ndices
DFA pueden variar significativamente a causa del envejecimien-
to. Se calcularon el exponente de Hurst (estimado mediante el
método DFA) y los ı́ndices DFA α1 y α2 para evaluar la VFC en
sujetos sanos y en pacientes con Insuficiencia Cardı́aca (IC), y
se analizó la dependencia de estos ı́ndices con la edad en ambos
grupos. Los resultados indican que sólo el ı́ndice α2 y el expo-
nente de Hurst, y únicamente en sujetos sanos, poseen capacidad
de discriminación significativa para distinguir entre grupos de
sujetos jóvenes y mayores. Además, estos dos ı́ndices aumentan
con la edad. La pérdida de complejidad debida al envejecimiento
puede ser cuantificada por los cambios en los ı́ndices α2 y expo-
nente de Hurst.

1. Introducción
Se ha descrito ampliamente en la literatura que el ritmo
cardı́aco en personas sanas muestra un comportamiento
complejo, el cual comprende correlaciones temporales tan-
to de corto como de largo plazo [1]. El método de análi-
sis de fluctuaciones sin tendencias (Detrended Fluctuation
Analysis, DFA) es un procedimiento que cuantifica las
propiedades de correlación fractal en series temporales fi-
siológicas de carácter no estacionario [2], y ha sido espe-
cialmente aplicada a señales de Variabilidad de Frecuencia
Cardı́aca (VFC). Aunque se ha conjeturado la existencia
de una pérdida de complejidad en la regulación fisiológica
como consecuencia del envejecimiento, el efecto de este
último sobre la dinámica compleja del ritmo cardı́aco, y
por lo tanto el significado fisiológico de los cambios en los

ı́ndices DFA y su relación con la edad no han sido todavı́a
completamente elucidados. [3, 4].

El propósito de este trabajo es estudiar la relación entre
el envejecimiento y los cambios que provoca en los ı́ndi-
ces DFA y en el exponente de Hurst (H). Para obtener una
descripción cuantitativa adecuada de esta relación, se ana-
lizaron dichos ı́ndices tanto en sujetos sanos como en pa-
cientes con Insuficiencia Cardı́aca (IC).

La estructura del artı́culo es la siguiente. En la Sección 2,
se resume el algoritmo del método DFA para el análisis de
la VFC. En la Sección 3, se describe el conjunto de datos
utilizados en el estudio, ası́ como el esquema de análisis de
los mismos. A continuación, en la Sección 4, se presentan
los resultados más relevantes en cuanto al comportamien-
to de los ı́ndices DFA en función de la edad, ası́ como en
términos de sus propiedades de discriminación. Finalmen-
te, la última sección recoge la discusión y las conclusiones
del estudio.

2. Índices DFA y Exponente de Hurst
El DFA es un método consolidado para evaluar y cuan-
tificar las correlaciones de corto y largo plazo en series
temporales no estacionarias [2]. El algoritmo determina el
comportamiento de escala de la serie temporal mediante el
cálculo de un exponente de escala, α, a partir de un proceso
en tiempo discreto de longitud N . Sea una señal de VFC,
denotada por x(n) que representa el n-ésimo intervalo RR
entre latidos consecutivos de un registro de ECG. El pro-
cedimiento del método DFA consiste en cuatro pasos. En
el primer paso, la serie se integra como sigue:

y(k) =
k∑

i=1

(x(i)− x̄) (1)

donde x̄ es el promedio de los intervalos RR. En el segun-
do paso, la serie temporal integrada y(k) se divide en Ns

segmentos no solapados de igual longitud s. En el tercer
paso, se ajusta una recta de regresión mediante el método
de mı́nimos cuadrados a cada segmento. La coordenada y
de la recta de regresión se denota por ys(n), y representa la
tendencia lineal para cada segmento. En el último paso, se
cuantifica la fluctuación del error cuadrático medio F (s)
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Figura 1. Evaluación del desempeño del método DFA para la
estimación de H . En rojo, la media y la desviación estándar de
las estimaciones de H mediante DFA. En azul, el valor real de
H .

de la serie integrada sin tendencia, es decir,

F (s) =

√√√√ 1
N

N∑

k=1

(y(k)− ys(k))2 (2)

Este cálculo se repite para todas las escalas, es decir, pa-
ra todas las longitudes de segmentos. El procedimiento
conduce a una relación entre F (s) (fluctuación del error
cuadrático medio según la escala) y la longitud de los seg-
mentos s. Si los datos originales son autosimilares, F (s)
evoluciona con respecto a s siguiendo una ley de potencia,
esto es,

F (s) ∝ sα (3)

donde el exponente de escala α se relaciona con H median-
te la relación α = H + 1. Por lo tanto, es posible estimar
el H utilizando el método DFA.

El ı́ndice α cuantifica las propiedades de correlación de
las series temporales. Por ejemplo, un ı́ndice α = 1,5
(H = 0,5) indica que los incrementos sucesivos están
incorrelacionados, lo que corresponde a un movimiento
Browniano [5]. Valores del exponente de escala tales como
1 < α < 1,5 (0 < H < 0,5) indican un comportamien-
to anti-persistente. Por contra, valores como 1,5 < α < 2
(0,5 < H < 1) indican correlaciones persistentes de largo
plazo. En la práctica, el exponente de escala se puede esti-
mar como la pendiente de la recta de regresión ajustada a
la representación en escala bi-logarı́tmica de la función del
error cuadrático medio, F (s) vs s.

La Figura 1 representa el resultado de una prueba para
evaluar la capacidad del método DFA para estimar H; se
trata de una simulación Monte-Carlo simple, que utiliza
como señal sintética el movimiento Browniano fraccio-
nario (mBf), que es un modelo usual para señales auto-
similares con H conocido; se obtuvieron 100 realizaciones
del mBf para 100 valores diferentes de H , y se estimó di-
cho parámetro mediante DFA para cada una de las realiza-
ciones. En la Figura 1 se representan la media y desviación
estándar de la estimación, en rojo, junto con la recta de va-
lores reales de H , en azul. Se puede observar que el método

DFA subestima para valores reales de H extremos, esto es,
cercanos a 0 y a 1, por lo que puede dar incluso origen a
estimaciones de H negativas.

En la literatura se ha documentado el comportamiento
bi-escala (bi-fractal) presente en las señales de VFC, y
también se encuentran frecuentemente afirmaciones so-
bre la posibilidad de una naturaleza multifractal de dicha
señal [2, 6]. Por lo tanto, se hace necesaria la utilización
de, al menos, dos exponentes de escala para caracterizar
de forma adecuada las propiedades de correlación fractal
de la señal de VFC a diferentes escalas, uno para corto
plazo, denotado por α1, y otro para largo plazo, denotado
por α2. Es probable que el cambio de exponente se deba
a que en escalas temporales pequeñas, menos de una vein-
tena de latidos, las fluctuaciones del ciclo cardı́aco están
asocidas principalmente al ciclo respiratorio, dando origen
a oscilaciones suaves. Mientras que para escalas mayores
dominan principalmente las fluctuaciones debidas al siste-
ma dinámico complejo que regula el ritmo cardı́aco. En la
práctica, α1 se estima mediante el ajuste de una recta de
regresión a la representación gráfica de log F (s) vs log s
para las escalas 4 ≤ s ≤ 16 (es decir, para segmentos con
menos de 16 latidos), mientras que α2 se obtiene de forma
similar para escalas 16 ≤ s ≤ N/4.

3. Bases de Datos y Análisis con DFA
En este trabajo, se ha aplicado el método DFA a series de

intervalos RR obtenidas de registros Holter de 24 horas, en
sujetos sanos y en pacientes con IC. Los datos se descarga-
ron desde Physionet (http://physionet.org) [7]. El conjunto
de datos para el grupo de sanos contenı́a 72 registros, con
edades comprendidas entre 20 y 76 años, mientras que el
del grupo de IC contenı́a 43 registros, con edades entre 22
y 79 años.

Todos los artefactos, latidos mal detectados y éctopicos
fueron excluidos previamente de los registros. Adicional-
mente, los registros fueron filtrados de forma que los in-
tervalos RR menores que 200 ms y mayores que 2000 ms
fueran excluidos, ası́ como aquellos que diferı́an más de un
20 % del intervalo RR previo o posterior [8].

En el esquema de análisis de los datos, en primer lugar se
estudiaron las capacidades de discriminación de los ı́ndices
DFA y de H para distinguir entre sujetos jóvenes y mayo-
res. Para ello, el conjunto de datos se dividió en dos grupos:
grupo de jóvenes, de 20 a 50 años, y grupo de mayores, de
51 a 80 años. La significación estadı́stica se comprobó me-
diante la utilización de la prueba de la t de Student. El ob-
jetivo de este análisis fue dilucidar si el cambio en el valor
de los ı́ndices entre sujetos jóvenes y mayores es significa-
tivo, es decir, si la pérdida de complejidad debida a la edad
se refleja en una variación significativa de las propiedades
de correlación fractal.

Adicionalmente, se estudió la relación entre los ı́ndices uti-
lizados y la edad mediante análisis de regresión lineal entre
los ı́ndices y la edad. Dicha dependencia se cuantificó me-
diante la pendiente de la recta de regresión (variación del
ı́ndice por año) y el coeficiente de determinación. El obje-
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tivo de este análisis fue cuantificar el cambio de las propie-
dades de corelación de la señal de VFC en función de la
edad, es decir, determinar cómo evoluciona el cambio en
los ı́ndices (si éste ocurre) con el envejecimiento.

4. Resultados
Los valores medios y desviaciones tı́picas para la com-

paración entre jóvenes y mayores de los ı́ndices DFA, α1

para escalas comprendidas 4 y 16 muestras y α2 para es-
calas mayores que 16 muestras, y para H , se resumen en
la Tabla 1. Las diferencias entre el grupo de jóvenes y de
mayores fueron significativas sólo para H y α2, y úni-
camente en el caso de los sujetos sanos. Ninguno de los
ı́ndices mostró diferencias significativas entre estos grupos
para pacientes con IC. Sin embargo, aunque en la literatu-
ra [9] y en nuestros resultados α1 ofreció los mejores resul-
tados discriminando sujetos sanos de patológicos, éste no
mostró diferencias significativas entre jóvenes y mayores.
Este hecho sugiere que la pérdida de complejidad debida a
la edad se debe principlamente a la ruptura de las correla-
ciones de largo plazo, más que a las correlaciones de corto
plazo.

La Figura 2 muestra los diagramas de caja para H y pa-
ra α1. La distribución de H fue bastante similar para el
grupo de mayores sanos y para los grupos de mayores y
jóvenes con IC, mientras que la distribución para el grupo
de sujetos jóvenes sanos fue significativamente menor que
los anteriores. Este comportamiento sugiere que la pérdida
de complejidad debida a la IC y al envejecimiento causa
efectos similares en el cambio del valor de H . Las dis-
tribuciones de α1 para los grupos de jóvenes y mayores,
tanto para sanos como para pacientes de IC, fueron bastan-
te parecidas, es decir, no se obtuvieron diferencias signifi-
cativas. Este comportamiento parece sugerir que la pérdi-
da de complejidad debida a la IC causa la ruptura de las
propiedades de correlación fractal caracterizadas por α1,
y que además afecta de forma similar al grupo de jóve-
nes y mayores, mientras que la cuantificación por α1 de
la pérdida de complejidad debidida al envejecimiento no
proporcionó diferencias estadı́sticamente significativas, es
decir, el envejecimiento parece preservar las propiedades
de correlación fractal cuanficadas por dicho ı́ndice en su-
jetos sanos.

El ı́ndice de variación por año y el coeficiente de determi-
nación para los ı́ndices DFA (α1 y α2) y H en cuanto a su
dependencia con la edad se resumen en la Tabla 2. H y α2

fueron los únicos que mostraron un crecimiento constante
(relación lineal) en función de la edad, y sólo para sujetos

Jóvenes Mayores ∆Media
α1 Sanos 1,245± 0,162 1,272± 0,155 0,026
α2 Sanos 1,005 ± 0,052 1,089 ± 0,065 0,084
H Sanos 0,042 ± 0,043 0,124 ± 0,046 0,081

α1 IC 0,929± 0,279 0,977± 0,237 0,048
α2 IC 1,099± 0,115 1,118± 0,094 0,019
H IC 0,113± 0,061 0,135± 0,060 0,022

Tabla 1. Media±desviación tı́pica de los ı́ndices DFA y de H .
Las diferencias significativas (p < 0,001) entre los grupos de
jóvenes y mayores han sido resaltadas.

Índ. Variación/año Coef. Determinación
α1 Sanos ≈ 0 0,010
α2 Sanos 0,0023 0,264
H Sanos 0,0023 0,398

α1 IC −0,0011 0,003
α2 IC 1,017 0,041
H IC 1,071 0,041

Tabla 2. Índice de variación/año y coeficiente de determinación
para los ı́ndices DFA y H para sujetos sanos y con IC. Los resul-
tados significativos (p < 0,001) han sido resaltados.

sanos. El ı́ndice DFA α1 reveló un valor constante, inde-
pendiente de la edad, lo que sugiere que el envejecimiento
preserva las propiedades de correlación fractal cuantifica-
das por este ı́ndice, viniendo a confirmar el análisis previo
(Figura 2(b)). Todos los ı́ndices analizados mostraron una
variación con la edad para pacientes de IC que o bien no
puede ser explicada mediante una relación lineal, o bien no
existe. La Figura 3 muestra la relación con la edad de H y
α1 para sujetos sanos.

5. Discusión y Conclusiones
En este trabajo, hemos utilizado los ı́ndices DFA α1, pa-
ra escalas temporales pequeñas, menores que 16 intervalos
RR y α2, para escalas superiores a 16 intervalos RR, jun-
to con H , con el objetivo de estudiar la dependencia con
la edad de la estructura fractal de la VFC, tanto en suje-
tos sanos como en pacientes con IC. Primeramente, hemos
analizado las diferencias entre jóvenes y mayores, y he-
mos encontrado que α2 y H mostraban diferencias signifi-
cativas entre estos dos grupos, pero sólo en sujetos sanos,
mientras que α1 no mostraba diferencias significativas en
ningún caso. Estos resultados sugieren que la pérdida de
complejidad debida el envejecimiento causa una ruptura en
las propiedades de correlación fractales caracterizadas por
α2 y H , es decir, las correlaciones de largo plazo, mien-
tras que preserva las propiedades fractales caracterizadas
por α1, es decir, las correlaciones de corto plazo en sujetos
sanos.

Finalmente, hemos estudiado la evolución de estos ı́ndi-
ce en función de la edad. Hemos encontrado que tanto α2

como H revelaban un crecimiento continuo con la edad,
mientras que α1 mostraba un comportamiento constante,
independiente de la edad, dándose todos estos resultados
únicamente en sujetos sanos. Podemos concluir que, en su-
jetos sanos, las propiedades de correlación fractal, carac-
terizadas por α1, son preservadas con el envejecimiento,
mientras que aquellas caracterizadas por H y α2 no son
preservadas.

Son necesarios estudios adicionales, con poblaciones de
sujetos sanos más representativas, para obtener una mejor
y más precisa descripción de los cambios debidos al en-
vejecimiento en los exponente de escala (ı́ndices DFA y
H), que permitiera, idealmente, construir una curva etaria
de estos ı́ndices para sujetos sanos. El objetivo último es
esclarecer las relaciones fisiológicas entre los cambios en
dichos ı́ndices, de forma que se pudiesen utilizar no sólo
como meros indicadores numéricos, sino que además tu-
viesen utilidad en la práctica clı́nica. Para este propósito,
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Figura 2. Diagramas de caja que muestra la distribución de H (a) y de α1 (b), para los grupos de jóvenes frente a mayores, y para sujetos
sanos frente a pacientes de IC. H muestra una diferencia significativa entre jóvenes y mayores para sujetos sanos, que no es mostrada por
α1. En cambio, α1 presenta diferencias significativas entre sujetos sanos y pacientes con IC.
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Figura 3. Dependencia con la edad de H (a), y de α1 (b), para sujetos sanos. H muestra un crecimiento constante, mientras que α1

revela un comportamiento independiente de la edad.

podrı́a considerarse, por ejemplo, el uso de modelos ma-
temáticos con una descripción detallada de los procesos de
regulación del sistema circulatorio, para comprender mejor
la correlación entre la información proporcionada por los
ı́ndices fractales y los procesos fisiológicos de regulación
cardiovascular [10].
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Resumen 
Este artículo aborda la implementación de una plataforma 
ubicua de monitorización de pacientes basada en el estándar 
ISO/IEEE11073 (X73) para interoperabilidad de dispositivos 
médicos. Para ello, se analiza la evolución tecnológica de X73, 
orientada a entornos ubicuos y dispositivos llevables (Personal 
Health Devices, X73-PHD), y abierta a nuevas funcionalidades. 
Tras presentar la arquitectura básica, se detalla la 
implementación de la plataforma que posibilita el desarrollo de 
sistemas end-to-end basados en estándares. Se analiza el diseño 
e implementación del modelo agente-manager, particularizado 
en X73-PHD al protocolo de comunicación entre un dispositivo 
médico (Medical Device, MD) y un gateway concentrador 
(Compute Engine, CE). Por último, se valoran los resultados 
obtenidos orientados a los nuevos casos de uso para entornos 
ubicuos y a la implantación sobre dispositivos wireless, objetivo 
clave dentro del Comité Europeo de Normalización. 
 

1. Introducción 
En los últimos años las implementaciones de servicios de 
e-Salud se han enfocado al control centralizado de los 
pacientes en los hospitales o a su posterior seguimiento 
domiciliario. Sin embargo, cada vez son más los casos de 
uso que demandan servicios ubicuos, independientes de la 
localización, en los que las nuevas tecnologías se adapten 
al escenario específico creado alrededor del paciente que 
se coloca en el centro del sistema sanitario. Así surge el 
concepto de redes de área personal y corporal 
(Personal/Body Area Network, PAN/BAN) y el uso de 
nuevos dispositivos médicos personales (Personal Health 
Devices, PHD) o llevables (wearables) marcados por el 
gran auge de las nuevas tecnologías wireless.   

Uno de los grandes retos en este contexto tecnológico es 
lograr interoperabilidad entre estos dispositivos médicos. 
Tradicionalmente el papel del ingeniero biomédico se 
basaba en una labor técnica que, a menudo, quedaba 
reducida al mantenimiento de los equipos ante eventuales 
fallos o su renovación y actualización. Cada fabricante 
realizaba un equipo propio y el hospital que utilizaba 
dicho dispositivo quedaba sujeto a sus condiciones, lo que 
implicaba grandes barreras y limitaciones para avanzar en 
soluciones de e-Salud homogéneas y globales. Ante esta 
situación, la interoperabilidad entre equipos de distintos 
fabricantes a través de la estandarización de protocolos, se 
convierte en un requisito básico para avanzar hacia la 
telemedicina ubicua: u-Salud [1]. 

Este es un largo proceso impulsado por el Comité Europeo 
de Estandarización (CEN/TC251) [2] y por la Asociación 
Española de Normalización (AENOR/CTN139) [3] que 
colaboran en el desarrollo del estándar ISO/IEEE11073 
(X73): en su primera versión para interoperabilidad de 
dispositivos médicos en el punto de cuidado (Point-Of-
Care, X73-PoC) [4], y recientemente reorientado para 
dispositivos médicos llevables (wearables) en entornos 
personales (Personal Health Devices, X73-PHD) [5]. 

Existen contribuciones previas de implementación [6]-[7], 
desarrolladas en EE.UU. por el grupo de investigación del 
Dr. Warren, que estudian la viabilidad de implantar 
estándares en entornos sanitarios e implementan 
plataformas similares de monitorización de pacientes en 
el PoC. Sin embargo, hasta el trabajo del PHD Working 
Group (WG) [8] no encontramos antecedentes europeos 
en este campo, ni tampoco propuestas de soluciones 
globales extremo a extremo que introduzcan nuevos casos 
de uso de monitorización de pacientes en entornos 
ubicuos y que estén orientadas a ser compatibles con la 
nueva versión de la norma X73-PHD, como se plantea en 
este artículo.  

Así, y a partir de desarrollos anteriormente publicados 
[9]-[10], en los que se presentaba una propuesta de diseño 
basada en estándares extremo a extremo, en este artículo 
se avanza en la implementación de dicha plataforma. Su 
diseño y la arquitectura implementada ha de permitir la 
integración tanto de X73-PoC como de X73-PHD. 
Además, se debe adaptar a las futuras actualizaciones de 
la norma, por lo que el nuevo diseño propuesto ha de 
contemplar las futuras necesidades y permitir a la par la 
investigación, la experimentación de los más recientes 
estándares de tecnología médica, y su demostración en un 
entorno de pruebas integrado. 

En la Sección II se presenta la arquitectura básica de la 
plataforma diseñada. En la Sección III se describe la 
implementación de la solución propuesta, detallando sus 
características técnicas y los aspectos claves que se han 
desarrollado para cumplir el estándar X73. La Sección IV 
valora y discute los resultados de esta implementación 
orientada a X73-PHD y analiza la incorporación de las 
nuevas funcionalidades en lo que constituirá la versión 
final de este trabajo de cara a convertirse en una solución 
transferible al sistema de salud. Las conclusiones globales 
del trabajo se discuten en la Sección V. 
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2. Arquitectura de la plataforma 
La arquitectura básica de la plataforma ubicua de 
monitorización (ver  Fig. 1) se basa en un elemento 
concentrador (Compute Engine, CE) que recopila toda la 
información adquirida por los diferentes dispositivos 
médicos (Medical Devices, MDs) de seguimiento del 
paciente que conforman las redes BAN/PAN. Este CE se 
comunica, a través de las redes de comunicaciones, con el 
servidor remoto del hospital que gestiona los diferentes 
CEs y centraliza la información proveniente de cada 
escenario de monitorización de paciente actualizando la 
Historia Clínica Electrónica (HCE).  

Esta arquitectura cubre diversos requisitos fundamentales 
que pueden resumirse en las siguientes reglas de diseño: 

• Primero, buscar un diseño funcional y conforme a X73. 
Para ello, se ha de eliminar la dependencia con la 
tecnología de transporte buscando una solución genérica 
y configurable (denominada gestor de capa de 
transporte o handler). Así, los datos adquiridos desde 
los MDs, primero se transforman a X73 (actualizándose 
cada vez que hay una nueva medida) para, después, 
iniciar el envío de datos (ya conforme a X73) del 
adaptador X73 al CE a petición del usuario. Por tanto, 
se deja al desarrollador la inclusión de los archivos que 
den soporte a la tecnología de transporte que estime 
oportuno para cada MD. 

• Segundo, el diseño debe seguir el modelo de 
comunicaciones basado en la pila de protocolos 
genérica X73. Para este diseño se ha empleado un 
conjunto de archivos, agrupados en librerías, escritos en 
lenguajes C/C++ y Java, o generados a través de 
compiladores ASN1.C que recogen las reglas de 
codificación  básicas y de paquetes (Basic/Packet 
Encoding Rules, BER/PER). Además, en el diseño se 
han de incluir las reglas específicas que contempla X73 
para los dispositivos médicos (Medical Devices ER, 
MDER). Para ello se ha empleado un código optimizado 
de ASN1.C, denominado ASNX en X73, que enlace 
correctamente el vínculo desde el entorno de desarrollo 
para todos los recursos y con las clases abstractas que 
implementan la máquina de estados finita (Finite State 
Machine, FSM) definida por CEN para X73-PHD. 

• Por último, al no incorporar tecnología de transporte 
concreta, los datos que se encapsulan a través de las 
distintas capas llegan a una disposición en estructuras de 
buffers, que recogen el conjunto de Protocol Data Units 
(PDUs) de las distintas capas de la pila. Estos buffers 
han de ser correctamente gestionados para que responda 
al protocolo de comunicaciones que marca la norma. 
 

redes BAN/PAN

MDs

CEs

plataforma u-Salud hospital (HCE)

X73

 
Fig. 1.  Arquitectura básica de la plataforma de u-Salud 

3. Implementación de la solución 
A partir de la arquitectura de la plataforma propuesta y las 
reglas de diseño establecidas, se desglosa a continuación 
su implementación técnica y funcional. 

3.1. Gestor de capa de transporte (handler) 

Ante la necesidad de X73-PHD de una capa genérica de 
transporte, la comunicación entre ambos extremos a dicho 
nivel es responsabilidad del desarrollador. Para ello, se 
incluye una capa genérica TRANSPORTS (ver Fig. 2). La 
comunicación con la capa de sesión se realiza a través del 
interfaz genérico de pila (stack) para cada extremo (MD y 
CE), y con la capa física a través de un sistema de buffers, 
como se detalla adelante. Propuestas previas establecían 
un enlace en tiempo de ejecución (externo al programa 
principal main, tanto de MD como de CE) para llamar al 
archivo de transporte sobre IrDA o TCP/IP. Al eliminar la 
dependencia, main queda esperando peticiones de 
conexión, independientemente del protocolo de transporte 
asociado. Esta función se implementa mediante un 
interfaz genérico gestor de capa de transporte (handler), 
transparente al protocolo implementado. 

A nivel de implementación, este handler es autosuficiente 
puesto que solo hace de enlace entre la capa de sesión y la 
capa física a través del sistema de buffers. En caso de 
querer introducir un protocolo de transporte determinado, 
se debería recompilar el software, y enlazarlo con la 
aplicación a través de funciones específicas 
(transport_[nameProt]_l.cc y .h). Además, habría que 
enlazarlo con el interfaz de pila, a través de un archivo 
tipo transport_if.h. Este handler es un objeto C++ que 
implementa los métodos más importantes de una interfaz 
de transporte y, además se le han incorporado otros 
adicionales que dan solución a ciertos requerimientos: 

• Averiguar el perfil de comunicación que permite X73: 
episódico (polling) o periódico (baseline). 

• Determinar si el protocolo de transporte que se 
implemente está soportado o no por el manager de la 
comunicación (CE). 

• Manejar las estructuras recibidas por parte del interfaz 
del sistema de buffers y posterior envío al handler. 
 

 
 

Fig. 2.  Detalle del gestor de capa de transporte en la pila X73-PHD 
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3.2. Maquina de estados finita (FSM) 

La plataforma se caracteriza por ser conforme a X73, 
siguiendo con meridiano rigor el diseño de las nuevas 
máquinas de estados (FSM) de comunicación para los 
extremos del sistema: agente (MD) y manager (CE). La 
filosofía de diseño de esas FSM (ver Fig. 3) ha sido clave 
en el diseño junto con la implementación de los estados 
por los que atraviesa la comunicación MD/CE. Para 
diseñar estas máquinas FSM se ha creado en el programa 
principal un bucle continuo que implementa los estados 
indicados en X73: DISCONNECTED, CONNECTED, 
UNASSOCIATED, ASSOCIATED, CONFIGURING y OPERATING. 
El proceso de funcionamiento sería como sigue: 

• Los extremos están inicialmente apagados, por lo tanto 
antes de establecer una conexión, deben encenderse. 

• A partir de esta inicialización y según cada FSM, se 
intentará establecer una conexión a través de la capa de 
transporte; si tiene éxito, hará que ambos entren al 
estado CONNECTED, pero estén UNASSOCIATED. Para 
asociarse, MD pide una petición de asociación a CE. 

• Si CE sabe la configuración de MD, directamente 
quedan ASSOCIATED y podrán operar. Si no, CE acepta 
asociarse con MD pero necesitará configurarse 
(CONFIGURING) y guardar los parámetros específicos en 
una base de datos para evitar hacerlo más veces (esto 
facilita las funcionalidades Plug-and-Play).  

• En el estado OPERATING, se realiza el proceso normal de 
toma de datos: codificación a X73, y envío de MD a CE. 

• En cualquier momento del estado ASSOCIATED se puede 
querer desasociar, voluntariamente o no cualquier par 
(MD y CE). Voluntariamente pasan a UNASSOCIATED e 
involuntariamente se envía un mensaje de abortar. 

• Así mismo durante el período de tiempo que dura la 
conexión entre ambos a nivel de transporte, pueden 
desconectarse, también voluntariamente por el final de 
la comunicación o involuntariamente por algún fallo.  
 

DISCONNECTED

unassociated

associating 
procedure

disassociating 
procedure

CONNECTED

transport connection
indication

associated

OK waiting (MD)
config check (CE)

transport disconnection 
indication

configuring

operating

send config (MD)
wait config (CE)

 
 

Fig. 3. Máquina de estados FSM genérica de MD y CE 

3.3. Modelo de comunicación MD-CE (buffers) 

De la misma manera que en la capa de transporte, se ha 
dejado la libertad de implementar cualquier capa física. 
Esta capa física se encarga de recibir y enviar las 
estructuras st_buffer que se envían MD y CE a través del 
handler. La estructura st_buffer es un contenedor de datos 
en memoria. Los bits que se codifican en cada PDU de 
cada capa siguen esta estructura de st_buffer, así son más 
fáciles de manejar. A su vez, un conjunto de st_buffer se 
puede agrupar en st_packet. Como se muestra en Fig.4, el 
modelo de comunicación MD-CE agente-manager 
conforme a X73 y a través del sistema de buffers sigue el 
siguiente proceso: 

• Desde main se invoca un método que genere un evento 
en la capa de aplicación de MD (1). Este evento consiste 
en un mensaje para CE que se va encapsulando capa tras 
capa hasta llegar al nivel de sesión donde forma un 
st_packet. Este st_packet se encapsula en otra PDU que 
la capa del handler utiliza en forma de st_buffer (2). 
Este st_buffer contiene el mensaje que se ha ido 
encapsulando y que MD envía a CE. 

• Se encapsula st_buffer de MD en un buffer que es 
transmitido a través de la conexión X73 hasta CE (3). 
Ese buffer, una vez recibido por CE, atraviesa las capas 
de la arquitectura del CE down-up, invocando la capa 
handler de CE, y se desencapsula hasta llegar a la capa 
de aplicación que lo lee y genera una respuesta (4).  

• Esa respuesta de CE a MD recorre la pila desde la capa 
de aplicación a handler y genera otro st_buffer de 
respuesta que será enviado hacia MD (5).  

• El mensaje de respuesta llega a MD (6), pasa por 
handler, sube hacia capa de aplicación y genera otro 
mensaje (evento o respuesta), permitiendo comenzar el 
proceso de comunicación de manera reiterativa (7). 

 
Una clave de esta implementación es que se pueden 
controlar los bits on the wire (es decir, los bits que forman 
el st_buffer y que se pasan ambas pilas a través de su 
interfaz). De esta manera se permite realizar control de 
flujo y control de errores desde el programa principal, 
objetivo perseguido desde el CEN y que posibilita la 
gestión centralizada de datos y alarmas. 
 
 

   
 

Fig. 4. Modelo de comunicación entre MD y CE conforme a X73 
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4. Resultados. Demostrador X73-PHD 
La plataforma implementada es conforme a X73 y 
constituye un útil y eficaz demostrador X73-PHD, como 
muestra Fig. 5. Este demostrador comienza preguntando 
al usuario qué dispositivo MD desea usar de una lista 
disponible. Tras la elección del MD (actualmente está 
disponible el tensiómetro y en breve se implementará 
pulsioxímetro, báscula, y adquisidor de ECG), se muestra 
su información específica, y se informa de las mediciones 
disponibles (en este caso, presión arterial y pulso). 

A continuación se muestra el menú de control de FSM 
basado en X73-PHD que atraviesa los extremos de 
comunicación (MD-CE). El demostrador permite 
desplazarse a cualquiera de los estados según las 
relaciones establecidas en la FSM (ver Fig. 4). 

A partir de aquí, MD se inicializa, se crean las capas de 
las pilas y los interfaces de funcionamiento (stacks), y se 
genera toda la estructura de dispositivo estandarizada por 
X73. También se pregunta por el sistema de transporte 
que soporta la comunicación, preparando el handler para 
soportar los correspondientes protocolos. Además, en 
pantalla se muestran líneas de ejecución del programa que 
ayudan a conocer los métodos de cada capa atravesada. 
También se enseña cómo los buffers mandan los datos 
X73-PHD y parámetros de configuración de los eventos y 
respuestas intercambiados entre MD y CE. 

Tras asociarse, en CE se crea un contexto de recepción de 
datos. Así, MD queda listo para la toma de medidas 
(siempre a petición del usuario) entrando en el estado 
OPERATING de la FSM. Al usuario se le pregunta si desea 
tomarse alguna medida. Si responde que sí, se informa de 
los valores que deberían resultar de la medición. Así el 
sistema está listo para adquirir. En este caso, pulsando el 
correspondiente botón en el tensiómetro, el dispositivo 
tomará automáticamente la tensión, sonando al acabar un 
pitido informativo de que hay datos disponibles porque 
las medidas han sido leídas. El proceso finaliza tras 
asegurarse de que los datos leídos son correctos y el envío 
a CE se constata, permitiendo el inicio del proceso. 
 

 
Fig. 5. Interfaz gráfico implementado para el demostrador X73-PHD 

5. Conclusiones 
En este trabajo se ha presentado la implementación de una 
plataforma de monitorización conforme al estándar X73 
que es robusta, flexible, y cuyo diseño permitirá, con la 
inmediata incorporación de nuevas funcionalidades, 
completar una solución plug-and-play basada en 
estándares, y transferible al sistema de salud para la 
monitorización personal de pacientes en entornos ubicuos.  

Además, su diseñado modular (que permite la 
incorporación de cualquier tecnología a nivel de 
transporte y físico) y completamente conforme al estándar 
la convierten en un útil y eficaz demostrador X73-PHD 
como entorno de pruebas para los retos que se debaten 
dentro del CEN: control de flujo y errores, gestión de 
errores y alarmas, conexión de múltiples MDs a uno o 
varios CEs, o implantación en micro-controladores, 
dispositivos wearables o equipos wireless. 
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Resumen 
La búsqueda de técnicas que faciliten el proceso diagnóstico del 
Síndrome de la Apnea Obstructiva del Sueño (SAOS) es esencial 
para que el enfermo pueda beneficiarse de los tratamientos que 
existen actualmente. En el presente estudio se han empleado 
187 registros de saturación de oxígeno en sangre (SaO2) 
procedentes de la oximetría nocturna. De cada señal se han 
extraído las siguientes características: momentos estadísticos de 
orden 1 (M1f) y de orden 2 (M2f) del histograma del espectro en 
frecuencia, entropía aproximada (ApEn) y complejidad de 
Lempel-Ziv (LZC). Empleando estas características espectrales 
y no lineales de forma conjunta mediante un Análisis 
Discriminante Lineal (ADL) paso a paso se alcanzó una 
sensibilidad del 81.6%, una especificidad del 86.5%, una 
precisión del 84.5% y un área bajo la curva ROC de 0.93. 
Nuestro estudio sugiere que el empleo de parámetros 
estadísticos básicos derivados del análisis espectral podría 
aportar información complementaria a la proporcionada por 
los métodos no lineales, aumentando la precisión diagnóstica en 
la detección del SAOS. 

1. Introducción 
El Síndrome de la Apnea Obstructiva del Sueño (SAOS) 
se caracteriza por el cese o reducción del flujo aéreo de 
forma intermitente y repetitiva durante el sueño, debido a 
la oclusión parcial o total de la vía aérea [1]. Su 
prevalencia se estima entre el 1% y el 5% de los hombres 
y el 2% de las mujeres en los países occidentales [2]. Sin 
embargo, un elevado porcentaje de individuos que 
podrían beneficiarse de las terapias existentes permanecen 
sin diagnosticar [3]. Sus consecuencias incluyen 
problemas psicológicos y trastornos de la conducta y de la 
memoria [4]. Además, el SAOS está asociado a 
enfermedades cardiovasculares y cerebrovasculares [5] y 
se considera responsable de un aumento en la frecuencia 
de accidentes de tráfico y laborales [6]. 

El diagnóstico objetivo de cualquier trastorno del sueño 
sólo puede realizarse en base a una polisomnografía 
(PSG) en una unidad del sueño [7]. Sin embargo, estas 
pruebas son complejas, caras e incómodas para el 
paciente. La oximetría nocturna proporciona de forma 
sencilla una lectura permanente de la saturación de 

oxígeno en sangre (SaO2) y puede ser realizada en el 
domicilio del paciente. Esto la ha convertido en una firme 
alternativa a la PSG en los últimos años [8]. 

Los índices de oximetría (oxygen desaturation indexes, 
ODIs), que miden el número de desaturaciones por debajo 
de un determinado umbral, y el porcentaje de tiempo que 
la SaO2 permanece por debajo de un nivel predeterminado 
(cumulative time indexes, CTIs), son comúnmente 
empleados por los neumólogos para caracterizar los 
registros de SaO2 [8, 9]. Sin embargo, estos índices 
presentan ciertas limitaciones: no existe una definición 
estándar de desaturación universalmente empleada, su 
correlación con el índice de apnea-hipopnea (IAH) no es 
elevada y su sensibilidad y especificidad varían 
significativamente entre estudios [8, 10]. 

El empleo de parámetros estadísticos sencillos ha 
resultado ser muy útil en la ayuda al diagnóstico del 
SAOS. La media y la desviación estándar han sido 
empleadas para caracterizar las amplitudes y frecuencias 
instantáneas de la transformada de Hilbert de la 
variabilidad del ritmo cardiaco [11]. De Chazal et al. 
también emplearon un conjunto de estadísticas derivadas 
del análisis temporal y espectral del electrocardiograma 
para detectar el SAOS [12]. Por otro lado, se ha 
observado que el empleo de métodos no lineales como la 
entropía aproximada (approximate entropy, ApEn) o la 
complejidad de Lempel-Ziv (Lempel-Ziv complexity, 
LZC) mejoraban la precisión diagnóstica alcanzada por 
los índices de oximetría clásicos (ODIs y CTs) [13, 14].  

Parámetros estadísticos básicos como la media y la 
varianza en el dominio de la frecuencia podrían 
proporcionar información útil y complementaria a la 
obtenida del análisis no lineal de los registros de SaO2. En 
el presente estudio se aplicaron los momentos de primer 
(M1f) y segundo (M2f) orden sobre la densidad espectral 
de potencia (power spectral density, PSD) y los métodos 
no lineales ApEn y LZC. Se estudió la capacidad 
diagnóstica de cada parámetro, tanto de forma individual, 
como de forma conjunta aplicando un análisis 
discriminante lineal (linear discriminant analysis, LDA) 
paso a paso. 

 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

277



2. Sujetos y estudios del sueño 
La población bajo estudio estaba formada por 187 sujetos 
sospechosos de padecer SAOS derivados a la Unidad del 
Sueño del Hospital Clínico Universitario de Santiago de 
Compostela. Todos ellos presentaban, al menos, uno de 
los siguientes síntomas: hipersomnolencia diurna, fuertes 
ronquidos, procesos de ahogo y despertares nocturnos o 
episodios de cese respiratorio. 

El estudio del sueño de cada paciente consistió en una 
PSG nocturna completa (polígrafo Ultrasom Network) y 
en un registro de oximetría simultáneo (oxímetro Criticare 
504), cuyo sensor estaba situado en el dedo del paciente y 
registraba datos con una frecuencia de muestreo de 0.2 
Hz. Se definió apnea como la ausencia de flujo aéreo 
durante más de 10 segundos e hipopnea como la 
disminución del mismo en al menos un 50% acompañada 
de una desaturación igual o superior al 4%. En base al 
IAH derivado de la PSG, se diagnosticó SAOS a aquellos 
sujetos que presentaban 10 o más eventos por hora de 
sueño. En un total de 111 pacientes se diagnosticó el 
padecimiento de SAOS, con un IAH medio de 40.1 ± 19.6 
eh-1 (media ± SD), formando el grupo SAOS positivo. 
Los 76 sujetos restantes, con IAH medio de 2.0 ± 2.4 eh-1 
(media ± SD), pasaron a constituir el grupo SAOS 
negativo. La Tabla 1 muestra las características 
sociodemográficas y clínicas de los sujetos bajo estudio. 

3. Métodos 

3.1. Análisis espectral 

Se estimó la PSD de cada registro de SaO2 empleando el 
método de Welch [15]. La señal original es dividida en M 
segmentos solapados de longitud L, sobre los que se 
aplica un suavizado mediante una ventana deslizante. 
Posteriormente, se aplica la transformada discreta de 
Fourier (discrete Fourier transform, DFT): 
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obteniéndose el periodograma modificado de cada 
segmento vL[n]. Finalmente, las DFTs son promediadas 
para obtener un único estimador de la PSD. En el presente 
estudio se empleó una ventana de Hanning de L = 300 
muestras, solapamiento del 50% y DFT de N = 512 
puntos. Para cada registro incluido en el análisis se 
caracterizó el histograma del contenido espectral 
proporcionado  por la PSD mediante los momentos 
estadísticos de primer (M1f) y segundo (M2f) orden [16]: 
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3.2. Análisis no lineal 

Se aplicaron los métodos no lineales ApEn y LZC para 
cuantificar la regularidad y complejidad de los registros 
de SaO2, respectivamente. Para reducir el coste 

computacional, cada señal fue dividida en segmentos de 
200 muestras (16.6 min.), de forma que cada uno 
contuviera varios episodios de apnea. Finalmente, se 
promedió sobre el número total de segmentos para 
obtener un único valor de ApEn y LZC para cada sujeto. 

Características 
Conjunto 

 Inicial 
SAOS 

 Positivo 
SAOS 

 Negativo 
Sujetos (n) 187 111 76 
Edad (años) 58.0 ± 12.8 58.3 ± 12.9 57.6 ± 12.9 
Hombres (%) 78.6 84.7 69.7 
IMC(kgm-2) 29.5 ± 5.5 30.5 ± 4.9 28.4 ± 6.0 
Registro (h) 8.2 ± 0.6 8.2 ± 0.8 8.2 ± 0.3 
IAH(eh-1)  40.1 ± 19.6 2.0 ± 2.4 

1. ApEn es empleada para cuantificar la regularidad en 
series ruidosas y de pocos datos. Asigna valores de 
entropía más elevados a las series temporales más 
irregulares [17]. ApEn mide la similitud logarítmica 
de que patrones próximos (distancia ≤ r) para m 
observaciones contiguas permanezcan próximos en 
sucesivas comparaciones incrementando la longitud a 
m + 1. ApEn se define como: 
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donde Cr
m(i) mide, con tolerancia r, la frecuencia de 

patrones similares a uno dado de longitud m. 

En el presente estudio se han empleado los valores 
óptimos de los parámetros de entrada m = 1 y r = 
0.25 veces la desviación estándar de los datos 
analizados [14]. 

2. LZC proporciona una medida no paramétrica de la 
complejidad para secuencias unidimensionales de 
longitud finita, asignando valores más elevados a 
aquellas series que presentan mayor complejidad. 
Cada serie de datos es evaluada de izquierda a 
derecha, de forma que un contador de complejidad se 
incrementa cada vez que se detecta una nueva 
subsecuencia [18]. Finalmente, el contador es 
normalizado para obtener un valor de complejidad 
independiente de la longitud de la serie original: 

)(
)(

nb
ncLZC = ,   (6) 

donde 

)(log
)(

2 n
nnb ≡ .   (7) 

En el presente estudio se ha empleado la mediana 
como umbral óptimo (Td) para la conversión binaria 
de los registros de oximetría, necesaria para el 
cómputo de LZC [13]. 

Tabla 1. Características sociodemográficas y clínicas de la 
población bajo estudio 
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3.3. Análisis estadístico 

 

Figura 1.  Análisis espectral. (a) PSDs correspondientes a 
dos registros típicos de SaO2. (b) Función de densidad de 
probabilidad de las PSDs correspondientes a los grupos 

SAOS positivo y SAOS negativo 

 SAOS Positivo SAOS Negativo p-valor 
M1f 0.012 ± 0.005 0.008 ± 0.004 p < 0.001
M2f 0.014 ± 0.003 0.013 ± 0.003 p > 0.001
ApEn 1.032 ± 0.276 0.472 ± 0.25 p < 0.001
LZC 0.596 ± 0.127 0.335 ± 0.136 p < 0.001

Los test de Kolmogorov-Smirnov y de Shapiro-Wilk se 
aplicaron para evaluar la distribución normal de los 
parámetros empleados en el estudio. El test de Levene se 
empleó para estudiar la homocedasticidad de los datos. 
Además, se realizó un análisis de la varianza mediante el 
test paramétrico de Student. 

Se aplicó un análisis ROC con validación cruzada 
dejando uno fuera para evaluar la capacidad diagnóstica 
de cada parámetro de forma individual. Finalmente, se 
realizó un análisis discriminante lineal (ADL) paso a paso 
con validación cruzada dejando uno fuera para evaluar la 
capacidad de clasificación del conjunto de características 
y el peso de cada una de ellas, descartando del conjunto 
las menos significativas. El software de análisis 
estadístico SPSS 15 fue empleado para desarrollar el 
estudio del ADL. La sensibilidad, especificidad, precisión 
y área  bajo la curva ROC (AROC) procedentes de los 
análisis ROC y ADL fueron empleadas para evaluar la 
validez de la metodología propuesta. 

4. Resultados 
Las características espectrales M1f y M2f y las no lineales 
ApEn y LZC fueron extraídas de los registros de SaO2. La 
Tabla 2 recoge los valores promedio (media ± SD) de 
dichos parámetros para los grupos SAOS positivo y 
SAOS negativo, así como las diferencias encontradas 
entre ambos grupos resultado del test de Student. M1f, 
ApEn y LZC proporcionaron diferencias significativas (p-
valor < 0.001) entre ambas poblaciones. La Figura 1 
ilustra el cómputo de las características espectrales. La 
Figura 1 (a) muestra las PSDs de dos registros de SaO2 
típicos. La Figura 1 (b) muestra la función de densidad de 
probabilidad (fdp) resultante del conjunto de sujetos 
SAOS positivo y SAOS negativo, donde es posible 
observar las diferencias entre sus respectivas envolventes. 
Mientras que en la PSD del grupo SAOS negativo 
predominan con mayor probabilidad los valores de 
amplitud más bajos, la distribución de probabilidad de los 
valores de la PSD en el grupo SAOS positivo es menos 
abrupta.  

La Tabla 3 recoge los resultados del análisis ROC con 
validación cruzada dejando uno fuera para cada uno de 
los parámetros tomados individualmente. Los mejores 
resultados se alcanzaron aplicando ApEn, que 
proporcionó una sensibilidad del 82.0%, especificidad del 
81.6%, precisión del 81.8% y una AROC  de 0.92. La 
Tabla 3 recoge también las estadísticas resultantes de la 
clasificación mediante ADL paso a paso con validación 
cruzada dejando uno fuera. Tras el estudio paso a paso, 
ADL seleccionó de forma automática las dos 
características espectrales, M1f y M2f, y la medida no 
lineal de regularidad, ApEn. Con estos tres parámetros 
combinados se mejoró la capacidad diagnóstica de cada 
característica tomada individualmente, alcanzando una 
sensibilidad del 81.6%, una especificidad del 86.5%, una 
precisión del 84.5% y un AROC de 0.93. La Figura 2 
muestra las curvas ROC obtenidas para cada parámetro y 
para la combinación resultante del ADL paso a paso. 

5. Discusión y conclusiones 
En el presente estudio se ha realizado un proceso de 
extracción de características de diferente naturaleza, 
espectral y no lineal, de los registros de SaO2 enfocado a 
la ayuda en el diagnóstico del SAOS. Mediante M1f y 
M2f se han cuantificado la media y la varianza del 
histograma de la PSD, mientras que los métodos no 
lineales ApEn y LZC se han empleado para estimar la 
regularidad y la complejidad de los registros de oximetría, 
respectivamente. Estos parámetros se han combinado 
mediante un estudio basado en ADL paso a paso. Como 
resultado se seleccionaron automáticamente M1f, M2f y 
ApEn. Todos los parámetros, tanto de forma individual 
como conjunta, fueron sometidos a una evaluación de su 
capacidad diagnóstica mediante validación cruzada 
dejando uno fuera. Los mejores resultados se obtuvieron 
tras aplicar ADL: se alcanzó una precisión del 84.5% y 
AROC de 0.93. La investigación desarrollada puso de 
manifiesto que la capacidad diagnóstica resultante de la 
combinación de los parámetros seleccionados mediante 
ADL era superior a la alcanzada con cada parámetro de 
forma individual. Por lo tanto, nuestro estudio sugiere que 
la información relativa al SAOS obtenida mediante 
análisis espectral y no lineal podría ser complementaria.  

Hasta donde conocemos, éste es el primer estudio que 
combina parámetros espectrales y no lineales mediante 
ADL paso a paso en la ayuda al diagnóstico del SAOS. 
Otros estudios han evaluado la capacidad diagnóstica de 
parámetros no lineales de forma individual, obteniéndose 
precisiones diagnósticas más elevadas [13, 14]. Sin 
embargo, dichos estudios han empleado una única 
población para entrenar y validar la metodología, con el 
consiguiente sesgo de los resultados debido a la 
reclasificación. El estudio desarrollado por Magalang et 
al. [10] combina diferentes índices de oximetría para la 

Tabla 2. Valores promedio (media ± SD) de los parámetros 
espectrales y no lineales incluidos en el estudio 
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detección del SAOS, alcanzando una alta sensibilidad 
(90%), aunque una especificidad significativamente 
inferior a la del presente estudio (70% vs. 86.5%). 
Además, estos resultados fueron obtenidos tomando como 
referencia diagnóstica del SAOS un umbral más 
conservador que en este estudio (IAH ≤ 15 vs. IAH ≤ 10). 

Nuestra investigación presenta ciertas limitaciones que 
sería necesario tener cuenta en futuros estudios. Las 
poblaciones empleadas podrían ser mayores, para evaluar 
más exhaustivamente la metodología propuesta y 
aumentar la generalización de los resultados. Por otro 
lado, sería necesario evaluar la eficacia del método 
cuando los registros de SaO2 se realicen de forma 
ambulatoria en el domicilio del paciente. En el presente 
estudio, éstos han sido tomados de forma simultánea a la 
PSG en la unidad del sueño para garantizar la igualdad de 
condiciones de medida respecto a la prueba de referencia. 

Para concluir, tras la realización de este estudio se ha 
podido comprobar que la información proporcionada por 
parámetros estadísticos básicos como la media y la 
varianza en el dominio de la frecuencia podrían 
proporcionar información útil y complementaria a la 
obtenida mediante métodos no lineales. Además, se ha 
podido observar que la combinación de parámetros de 
diferente naturaleza mediante ADL paso a paso mejora la 
capacidad diagnóstica de cada parámetro tomado 
individualmente en la ayuda al diagnóstico del SAOS. 
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Resumen
Este artı́culo presenta un protocolo para conseguir detectar todas
las ondas de una determinada clase de un ECG y clasificarlas
según su morfologı́a. El protocolo puede ser usado para analizar
las variaciones de morfologı́a que presenta una onda a lo largo
de los ciclos cardiacos en ECG de media o larga duración.

Palabras clave:Delimitación de ondas ECG, Plano de fase, Al-
goritmo de K-media, Clasificación de patrones.

1. Introducción

Las diferentes ondas de un electrocardiograma (ECG)
proporcionan información de la actividad eléctrica del
corazón. Las ondas P reflejan la polarización de la aurı́cu-
la, el complejo QRS de la polarización de los ventrı́culos y
la onda T de la repolarización de los mismos. La variación
de distancias entre ondas y sus cambios en morfologı́a a
lo largo de los diferentes ciclos cardiacos se pueden usar
como predictores de diferentes patologı́as, ver [1, 2] donde
se estudia la onda P.

Es evidente que un especialista no puede manualmente de-
terminar el inicio y fin de todas las ondas de un determina-
do tipo extraerlas de un ECG de media/larga duración, por
lo que es preciso aplicar algoritmos que hagan este trabajo.
Existen numerosos algoritmos para la detección del com-
plejo QRS con el que se pueden analizar la dinámica de la
distancia RR en los diferentes ciclos, ver [3].

El complejo QRS es el más sencillo de determinar de-
bido a su amplitud. La detección del inicio y final de otras
ondas es una labor mucho más compleja por su ampli-
tud. En los últimos años se han empleado muchos técni-
cas matemáticas para la obtención de los diferentes puntos
caracterı́sticos de una onda, es decir, su inicio, pico y final.
Entre ellas son de destacar el uso de técnicas basadas en
wavelet [4], cadenas ocultas de Markov [5] y redes neu-
ronales [6].

La técnica de detección propuesta en el primer paso del
protocolo usa un algoritmo basado en el espacio de fase
embebido. Esta técnica se usa como base del análisis de
señales no lineales a partir de una medida. Aunque la señal
sea no lineal o incluso caótica, su valor y el de la mis-
ma señal en puntos anteriores o posteriores guarda cierta

relación. Con la elección de un valor apropiado de retraso
y orden de espacio de estado es posible encontrar simil-
itudes aparentemente ocultas en la señal media, reflejadas
en el plano de fase en ciclos lı́mites, ver [7] para una mayor
descripción.

El algoritmo propuesto en este protocolo convierte la señal
ECG en un espacio de fase embebido donde los puntos car-
acterı́sticos se corresponden con puntos cercanos, usando
alguna métrica, en el nuevo espacio. El especialista mar-
ca una referencia de lo que quiere buscar y el algoritmo
encuentra los puntos próximos a dicha referencia en el es-
pacio de fases. No se pretende reemplazar al especialista
sino crear una herramienta de ayuda.

Una vez detectado el inicio y final de una onda, el siguiente
paso es su clasificación utilizando técnicas de clasificación
de patrones, en concreto el algoritmo K-medias. Las on-
das son extraı́das del ECG y rotadas de forma que sean
comparables. El algoritmo clasifica las ondas en el número
de conjuntos que el usuario desea, normalmente dos para
analizar si todas las ondas son iguales o existen diferen-
cias sustanciales entre ellas. El algoritmo ha sido probado
con 89 señales ECG para la detección de la onda P, la más
pequeña, con resultados muy positivos.

El resto de este artı́culo está organizado de la sigu-
iente manera: La sección 2 introduce los conceptos
matemáticos. La sección 3 muestra el protocolo de fun-
cionamiento del algoritmo y los resultados obtenidos con
el mismo. La sección 4 discute los resultados obtenidos,
plantea posibles aplicaciones y presenta las conclusiones
del artı́culo.

2. Herramientas mateḿaticas

2.1. Espacio de fase embebido

La evolución temporal en espacio discreto de un sistema
puede ser descrita por su ecuación en diferenciasx(t +

1) = F (x(t)), dondeτs es el tiempo de muestreo. El vector
de estadox(t), de dimensiónn, contiene información de la
información histórica del sistema.

Normalmente, las dinámicas de un sistema den dimen-
siones no son accesibles y sólo es posible medir una serie
temporal de tamaño finito{s(t)}L

t=1
. La reconstrucción del
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espacio de fases embebido, ver [7], forma vectores del es-
pacio de estado a partir de la medida escalars(t) y valores
de la misma anteriores.

La aplicación de este método a la detección de puntos sin-
gulares de una onda está basada en asociar a un punto otros
N puntos con retraso o adelantoδ que contengan informa-
ción de toda la onda. La señal ECG tiene ruidos de alta
frecuencia y de baja, la oscilaciones de la lı́nea base. En
la transformación al espacio embebido los ruidos de alta
frecuencia son filtrados por el valor deδ, que normalmente
será de más de5 ms en una señal con periodo de muestreo
de1 ms. Para eliminar las oscilaciones de la lı́nea base este
algoritmo propone convertir la señals(t) en una incremen-
tal de señal∆s(t) = s(t) − s(t − δ).

Por tanto, la medida de la señal ECGs(t) en los diferentes
registros se va a transformar en un espacio embebidoX(t)

de la forma,

X(t) =






s(t + β1δ) − s(t + β2δ)

...
s(t + βNδ) − s(t + βN+1δ)




 (1)

dondeβ = [β1, . . . , βN+1]
T es un vector deN + 1

números enteros que dependen del punto caracterı́stico
elegido. Si se desea detectar el inicio de una onda se
puede definirβo = [0, . . . , N ]

T , de forma que cada punto
esté asociado a él mismo y losN siguientes. Si se desea
el fin de ondaβe = [−N, . . . , 0]

T y si se desea el pico
βp = [−N/2, . . . , N/2]

T . El objetivo es asociar al punto
toda la información de la onda. La elección del valor deδ

está asociada a la frecuencia de la señal para quitar el rui-
do de alta frecuencia. La elección deN se realizará con el
fin de abarcar a toda la onda asociada, o sea,N × δ debe
abarcar a toda la onda.

Se podrı́a añadir un método automático para detectar los
puntos caracterı́sticos pero se ha preferido que el algoritmo
sea semiautomático, el especialista deberá marcar una ref-
erencia de lo que quiere y el algoritmo buscará los puntos
en el espacio de fases similar a esa referencia. El objetivo
de este algoritmo es extraer del ECG la información que el
especialista desee.

La distancia entre dos puntos del espacio de fase es la dis-
tancia en morfologı́as asociadas en la señal media. Dado
el punto de referencia elegido por el especialista, el algo-
ritmo busca puntos cercanos en el plano de fase, usando la
inversa de distancia Euclı́dea modificada,

d

†
(t, tref) =

{
(d(t, tref))

−1
, if t 6= tref ,

M if t = tref ,
(2)

dondeM es un número muy grande definido, tal queM ≥
máxt6=tref

d

†
(t, tref).

Si el algoritmo funciona correctamente cada ciclo cardiaco
deberá tener sólo un pico en la inversa de la distancia. Ese
pico es el punto más cercano a la referencia marcada por el
especialista y por tanto el punto caracterı́stico de ese ciclo.

2.2. Algoritmos de clasificacíon K-medias

Existen numerosas técnicas para clasificar datos en un
número finito de grupos con propiedades similaresCi,
i = 1, . . . , K, ver [8]. El algoritmo K-medias está basado
en la obtención de centroides que tiendan hacia los bari-
centros de cada grupo.

3. Protocolo del algoritmo: Resultados

El sumario del protocolo utilizado en este algoritmo para
extraer una onda de la señal ECG se muestra en la tabla 1.

Los dos primeros pasos del protocolo sirven para obtener
los puntos inicial y final de la onda deseada en cada uno
de los ciclos usando el algoritmo de fase embebido. En
[9] se evalúa dicho algoritmo usando señales obtenidas por
simulación y señales reales. Con las señales simuladas se
comprueba que el algoritmo tiene una resolución similar
al periodo de muestreo. La figura 2 muestra un ejemplo
real donde se determina el inicio de la onda P. La distancia
inversa modificada tiene un solo pico claro por ciclo, lo
que da idea de que la elección de parámetros del algoritmo
ha sido la correcta.

Todas las figuras de este articulo están basadas en el tra-
bajo descrito en [10] sobre 89 casos en los que se deseaba
extraer información de la onda P. Cada señal tiene tres reg-
istros de Frank, X, Y, Z y se ha añadido uno nuevo, la mag-
nitud espacialSM =

√
X

2 + Y

2 + Z

2 útil en el estudio
de la onda P.

Como el objetivo es obtener una determinada onda en ci-
clos normales, en este caso la onda P, se ha diseñado un
protocolo donde primero se detecta el evento Q del com-
plejo QRS. Con ello se filtran todos los focos ectópicos o
ciclos con ruido extremo imposible de analizar. Se ha usa-
do un retraso deδ = 30 ms yβ = [0, . . . , 5]. El segundo
paso es encontrar el inicio de una onda, por ejemplo, la on-
da P por delante del evento Q, con retrasoδ = 20 ms y
βPo = [0, . . . , 5], y por último el final de una onda, mismo
retraso yβPe = [−5, . . . , 0].

Con otra onda se operarı́a de forma similar, con un sim-
ple criterio, el productoδ × N debe ser del orden de la
longitud de la onda, en este caso120 ms. El valor deδ
debe ser suficiente para que filtre el ruido de alto frecuen-
cia, en este caso siendo el periodo de muestreo de1 ms,
δ = 5 ms es suficiente. En la figura 2 se muestra un detalle
de la detección de los tres puntos con las respectivas dis-
tancias inversas modificadas. Es de resaltar que los picos
de los tres distancias inversas son similares en magnitud,
lo que da cuenta de la robustez del algoritmo a la detec-
ción de diferentes puntos.

En el tercer paso del protocolo mostrado en la tabla 1 se
extrae la onda, se la filtra con un filtro FIR, y se rota de
forma que el inicio y fin tengan valor cero. En la figura 3 se
muestra un caso particular, donde se ven ondas P de difer-
entes ciclos una tras otra. Si se aprecia con rigor la figura,
se puede apreciar que la morfologı́a de las tres primeras
ondas no es igual a la de las cuatro últimas.

El cuarto paso en el protocolo superpone todas las ondas
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Tabla 1. Protocolo para la detección de una onda del ECG.

1. Encontrar el punto Q con el algoritmo de fase embe-
bido.

2. Encontrar el inicio y final de la onda asociada a cada
punto Q.

3. Extraer, filtrar y rotar las ondas obtenidas.

4. Clasificar dichas ondas enK grupos, normalmente 2.

5. Obtener los grupos y la dinámica entre cambios de
grupo.
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0
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150
P onset detection. Case 1.
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m
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200
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Figura 1. Detección del inicio de una onda P en elcaso1. La
inversa de la distancia tiene un pico por ciclo.

y las clasifica con el algoritmo de K-medias en dos grupos
como se ve en la figura 4. Aquı́ se aprecia mejor lo que se
ha comentado antes, existe dos claros grupos. En el registro
Z, por ejemplo, un grupo siempre es positivo y el otro tiene
una fase negativa y otra positiva.

Por último, se procede a obtener la media de la onda en
cada grupo y se evalúa ciclo a ciclo la dinámica de cam-
bios entre grupos. La figura 5 muestra el resultado en el
mismo caso analizado anteriormente. Existen dos claras
morfologı́as en la onda P de este ECG, como ya se ha ex-
plicado anteriormente. Las tres primeras gráficas indican
la forma de esta morfologı́a en el registro X, Y, Z y en la
magnitud espacial y el último gráfico muestra la dinámica
entre grupos. Los70 primeros ciclos del ECG tienen sim-
ilar morfologı́a, de forma rápida se pasa a una morfologı́a
diferente durante alrededor de100 ciclos y luego se vuelve
a la primera.

La figura 6 muestra un caso donde las ondas P del ECG
tiene sólo una morfologı́a. Al forzar a dividir las ondas en
dos grupos, la media de ellos es muy similar y los saltos
de un grupo a otro son casi aleatorios. En la figura 7 se
muestra un caso similar al primero donde hay dos claros
grupos dentro de la morfologı́a de la onda P.

En los89 casos estudiados en este trabajo,18 de ellos pre-
sentaron dos claras morfologı́a en la onda P, y el resto sólo
una. Los especialistas que colaboraron en este trabajo co-
mentaron que podı́a indicar un cambio en la conducción
de la señal entre aurı́culas. La gran mayorı́a de estos casos
eran casos de control, no pacientes con problemas recono-
cidos.
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Figura 2. Detección del inicio de la onda P, el final de la onda P
y el evento Q para elcaso3. La parte superior de la figura repre-
senta el ECG en los tres registros. La parte inferior representa la
distancia inversa modificada para la detección de cada evento.
El inicio de la onda P es marcado con un rombo, el final de la
onda P con una cruz y el evento Q con un cı́rculo.
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Figura 3. Detección de la onda P, extracción, filtrado y repre-
sentación de una tras de otra en el casocaso3.
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Figura 4. Superposición de todas las ondas P de un ECG y clasi-
ficación de las mismas en dos grupos para el casocaso3. Las
ondas P pertenecientes al primer grupo está dibujas con lı́nea
continua mientras que las pertenecientes al segundo gruposlo
están en lı́nea discontinua.
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P wave morphologies. Case 3. Ratio: 297/103.
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Figura 5. Media de las ondas P y su evolución dinámica para el
case3. Diferentes morfologı́as implican permanencia en el mis-
mo grupo durante varios ciclos.
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P wave morphologies. Case 41. Ratio: 174/167.
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Figura 6. Media de las ondas P y su evolución dinámica para
el case41. Similares morfologı́as implican cambios aleatorios de
grupo.
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Figura 7. Media de las ondas P y su evolución dinámica para
el case33. Diferentes morfologı́as implican permanencia en el
mismo grupo durante varios ciclos.

4. Discusíon y conclusiones

La primera parte de protocolo propuesto se basa en un al-
goritmo de detección. Este algoritmo ha sido probado en
[9], comprobándose la robustez del mismo ante ruidos de
alta frecuencia y cambios en la morfologı́a de la onda.
Una de sus principales ventajas es ser capaz de analizar
señales con varios registros simultáneamente. El algorit-
mo es semiautomático, es decir, el especialista debe mar-
car una referencia de lo que considera principio y fin de
una onda. Se ha tomado este criterio por la discrepancia
existente en la definición de estos puntos. No serı́a com-
plejo obtener el punto de referencia de forma automática.
Cuando en la distancia inversa aparece sólo un pico por
ciclo se puede asegurar que los resultados son exactos.

La segunda parte del protocolo propuesto está basado en
la clasificación de las ondas extraı́das en la primera parte.
La aplicación del algoritmo de K-medias no es esencial en
este protocolo, por tratarse de un problema de clasificación
muy sencillo. La división hecha en dos grupos responde al
objetivo de analizar si todas las ondas son iguales o no.
Los resultados obtenidos en [10] son muy prometedores
ya que resumen la actividad auricular de6 minutos en una
gráfica, ver figuras 5, 7 y 6, sin perdida de información.
Analizando de forma similar el complejo QRS y la onda T
se podrı́a tener la información de un ECG de media-larga
duración en unas cuantas gráficas.

En suma, se trata de una herramienta de ayuda al especial-
ista donde lo único que se pretende es facilitar su trabajo
haciendo de forma automática lo que él deberı́a hacer de
forma repetitiva.

Agradecimientos

Este trabajo ha sido financiado en parte por el plan nacional
de I+D+i (DPI 2006-14367) y por la Junta de Castilla y
León (VA076A07).

Referencias
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Resumen
La cardioversión eléctrica (CVE) es la alternativa más eficiente
en la actualidad para revertir la fibrilación auricular (FA) per-
sistente a ritmo sinusal normal (RSN). Desde un punto de vis-
ta clı́nico es muy interesante predecir el mantenimiento del RSN
después de la CVE, pero antes de practicarla, ya que existe un
elevado riesgo de recurrencia de la FA y este procedimiento pue-
de producir efectos secundarios considerables. Hasta el momen-
to, en estudios previos se han analizado en profundidad diferentes
parámetros para predecir el resultado de la CVE, pero se han ob-
tenido resultados muy diferentes y, por tanto, poco concluyentes.
Por todo ello, este trabajo presenta un nuevo método no invasivo
para predecir el éxito de la CVE basado en la adecuada combi-
nación de la Transformada Wavelet (TW) y la entropı́a muestral
(SampEn), que es un ı́ndice no lineal que mide la regularidad de
series temporales, llamada Entropı́a Muestral Wavelet (EMW).
Los resultados obtenidos mostraron que 17 de los 21 (80,95 %)
pacientes que recayeron a FA y 12 de los 14 (85,71 %) que mantu-
vieron el RSN durante el primer mes después de la CVE se pueden
clasificar correctamente. Además, los pacientes que recayeron a
FA presentaron valores de SampEn mayores (0,0320 ± 0,0053)
que los que mantuvieron el RSN (0,0271±0,0045), pero inferio-
res a los que presentaron los 5 pacientes en los que la CVE fue
inefectiva (0,0350± 0,0028).

1. Introducción
La cardioversión eléctrica (CVE) es una de las terapias más
comunes empleadas en el tratamiento de la fibrilación au-
ricular (FA) persistente, es decir, aquella que no termina
espontáneamente y que requiere una intervención externa
para hacerlo. En comparación con la cardioversión farma-
cológica, la CVE es mucho más efectiva en la reversión de
la FA pesistente a ritmo sinusal normal (RSN), sobre to-
do cuando la arritmia ha estado presente durante más de
24 horas [1]. Sin embargo, aunque su tasa de éxito inicial
es elevada, la recurrencia de la FA es muy común, espe-
cialmente durante las dos primeras semanas siguientes al
procedimiento [2]. Además, la CVE también puede produ-
cir efectos secundarios considerables, como braquicardia
después del shock, tromboembolismos arteriales, compli-
caciones relativas a la anestesia, etc. [1]. Por tanto, desde
un punto de vista clı́nico es muy interesante predecir el

mantenimiento del RSN después de la CVE, pero antes de
practicarla, puesto que se podrı́a evitar el riesgo que impli-
ca dicho procedimiento a aquellos pacientes que presentan
una elevada probabilidad de recurrencia a FA y se podrı́an
reducir costes a los sistemas de salud evitando tratamientos
innecesarios.

Por otro lado, la Transformada Wavelet (TW) ha sido em-
pleada múltiples veces en el procesado de señales electro-
cardiográficas (ECG) para la resolución de problemas de
elevado interés clı́nico, como son la extracción de patrones
caracterı́sticos, la discriminación entre diferentes tipos de
complejos[3], la detección de potenciales tardı́os [4], o la
evaluación de cambios instantáneos en la variabilidad del
ritmo cardiaco [5]. Ası́ pues, en este trabajo, se combina el
análisis wavelet con un estudio de regularidad para prede-
cir, desde registros de ECG, el resultado de la CVE antes
de practicarla. El análisis de regularidad se realiza median-
te la entropı́a muestral (SampEn) que es un ı́ndice no lineal
que cuantifica la regularidad de series temporales [6]. Es-
te análisis tiene por objetivo cuantificar la evolución de la
organización de la actividad auricular (AA) reflejada sobre
el ECG, es decir, de las ondas fibrilatorias u ondas f , ya
que se puede considerar que cambios estructurales en di-
chas ondas podrı́an reflejar cambios en la organización de
la FA [7]. Esta evaluación de organización es muy impor-
tante puesto que en algunos trabajos previos se ha sugerido
que el mantenimiento del RSN después de la CVE es más
probable en aquellos pacientes que presenten una AA mas
organizada, ya que cuanto más desorganizada es la FA, ma-
yor número de reentradas hay propagándose en las aurı́cu-
las [8] y, por tanto, mayor será el volumen auricular que
podrá soportar reentradas después del shock[9].

2. Materiales
En este estudio se utilizaron 40 pacientes (15 hombres y
25 mujeres) con FA persistente de duración superior a 30
dı́as y bajo un tratamiento con amiodarona. Todos ellos se
sometieron a un solo intento de CVE y se siguió su evolu-
ción durante las 4 semanas siguientes, encontrándose que
en 5 pacientes (12,5 %) la FA recurrió inmediatamente, en
otros 21 (52,5 %) recurrió durante este tiempo, y los 14
(35 %) restantes mantuvieron el RSN. Antes y durante el
procedimiento se registraron ECGs de superficie de 12 de-
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rivaciones con una frecuencia de muestreo de 1024 Hz y
16 bits de resolución.

Para predecir el mantenimiento del RSN después de la
CVE, se analizaron los últimos 30 segundos anteriores a
dicho procedimiento de la derivación V1. Se eligió esta de-
rivación debido a que en estudios previos se ha demostra-
do que en ella es donde se refleja con mayor intensidad la
actividad eléctrica de la aurı́culas [7]. Sin embargo, para
facilitar el análisis de predicción primero se preprocesaron
los segmentos elegidos. Ası́, se eliminó la deriva de la lı́nea
base mediante la aplicación de un filtrado paso alto bidirec-
cional con frecuencia de corte de 0.5 Hz [10], el ruido de
alta frecuencia mediante un filtrado paso bajo bidireccional
IIR de Chebyshev de orden 8 y frecuencia de corte de 70
Hz [11], y la interferencia de la red eléctrica mediante un
filtrado notch adaptativo, el cual no modifica el contenido
espectral del ECG [12].

3. Métodos
3.1. Transformada Wavelet

La posibilidad de la TW de aislar determinadas carac-
terı́sticas tiempo-frecuencia en un número limitado de coe-
ficientes de descomposición wavelet permite medir dife-
rencias y cambios en la regularidad de la señal analizada
que, de otro modo, quedarı́an enmascarados. Por este mo-
tivo, y por el hecho de que la TW continua (TWC) obtie-
ne mucha información redundante [13], en este estudio se
empleó la TW discreta (TWD) para reducir la presencia de
residuos ventriculares y otros ruidos en la AA.

La TWD presenta una descomposición tiempo-frecuen-cia
de la señal s a partir de traslaciones y dilataciones de una
función wavelet Ψ [13]:

Cm(n) =
∑

k

s(k)Ψm,n(k) (1)

Ψm,n(k) = 2−
m
2 Ψ(2−mk − n) (2)

donde m y n son los denominados parámetros de escala
y de translación. Por tanto, el resultado de la TWD son
múltiples coeficientes C que dependen de la escala y de
la posición. Concretamente, por cada escala analizada se
obtiene un vector de coeficientes wavelet.

3.2. Entropı́a Muestral

Para estimar la organización de la AA se utilizó la entropı́a
muestral (SampEn) debido a que las células cardiacas de
las aurı́culas tienen un comportamiento caótico en presen-
cia de la FA, y el remodelado electrofisiológico que se pro-
duce, consistente en un acortamiento progresivo del perio-
do refractario que favorece la aparición de reentradas, es un
proceso no lineal [14]. La SampEn es una herramienta no
lineal que cuantifica la regularidad de una serie temporal,
con valores mayores asignados a una mayor irregularidad.
Se caracteriza por ser bastante independiente de la longitud
de la serie analizada y por obtener resultados satisfactorios
en condiciones ruidosas [6].

El cálculo de la SampEn depende fundamentalmente de
dos parámetros: la longitud de las secuencias comparadas

m y una ventana de tolerancia r. La SampEn(m, r,N),
siendo N el número de puntos de la serie, es el negati-
vo del logaritmo neperiano de la probabilidad condicional
de que dos secuencias similares para m puntos (distancia
entre ellas menor que r) sigan siéndolo al incrementar el
número de puntos a m + 1. En este estudio se emplearon
unos valores de m = 2 y r = 0,25 veces la desviación
tı́pica de la señal de entrada, tal como sugiere Pincus [15].

3.3. Entropı́a Muestral Wavelet

El análisis de la AA obtenida desde ECGs de superficie es
complicado debido a la presencia simultánea de la activi-
dad ventricular, la cual tiene una amplitud bastante mayor.
Por este motivo, en primer lugar se obtuvo la AA mediante
una técnica de cancelación del complejo QRST promedio
mejorada [16]. En este método, la componente principal
de más varianza de la descomposición en valores singula-
res de todos los latidos del ECG se empleó como planti-
lla ventricular para la cancelación debido a que es menos
sensible a las variaciones morfológicas de los complejos
QRST que el promedio de todos los latidos y, por tanto,
permite obtener una AA de mayor calidad [16].

A continuación, se aplicó a la AA una descomposición wa-
velet en ocho niveles, ya que la sub-banda de frecuencia
correspondiente a la séptima escala discreta (4-8 Hz) cubre
aproximadamente el rango de frecuencias tı́pico de la AA,
que es 3-9 Hz [17]. Respecto a la familia wavelet emplea-
da, debido a que no existen reglas definidas para elegir la
más adecuada para cada aplicación [18], se testearon varias
familias ortogonales, obteniéndose los mejores resultados
con la biortogonal de orden 4. Únicamente se testearon fa-
milias ortogonales debido a que solo en una base ortogonal
se puede descomponer y reconstruir una señal sin pérdida
de información[13].

Seguidamente, el vector de coeficientes wavelet correspon-
diente a la escala que contiene la frecuencia auricular do-
minante, es decir, aquella con mayor amplitud dentro del
rango de frecuencia tı́pico de la AA [17], se interpoló li-
nearmente con un factor 2m−1, siendo m la escala discreta
correspondiente. De esta forma se obtuvo un vector de coe-
ficientes con el mismo número de muestras que la señal de
AA. Esta interpolación es necesaria puesto que el vector
de coeficientes correspondiente a cada escala discreta tie-
ne una longitud diferente y, además, se obtuvieron unos
resultados de peor calidad cuando se analizó la organiza-
ción de los vectores de coeficientes wavelet sin interpo-
lar. Finalmente, la regularidad del vector interpolado se es-
timó mediante SampEn para discriminar entre los pacien-
tes que recayeron a FA y los que mantuvieron el RSN. La
combinación entre TW y SampEn que ha sido presentada
se denominó Entropı́a Muestral Wavelet (EMW) y permi-
tió detectar satisfactoriamente variaciones de regularidad
de la AA que podrı́an quedar enmascaradas en otros casos.

3.4. Análisis estadı́stico

Los resultados a lo largo del artı́culo se expresan en valor
medio ± desviación estándar, a no ser que se especifique
otra cosa. Para evaluar la capacidad predictiva del mante-
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nimiento del RSN de la EMW se empleó la curva ROC
(Receiver Operating Characteristics). Para construir dicha
curva se seleccionaron automáticamente diversos umbra-
les dentro del rango de los valores de SampEn de entra-
da y se calculó el par sensibilidad-especificidad para cada
uno de ellos. La sensibilidad se consideró como el núme-
ro de CVEs que recaen a FA correctamente clasificadas,
mientras que la especificidad como la proporción de CVEs
que mantienen el RSN después de las 4 semanas correc-
tamente identificadas. El umbral óptimo de discriminación
entre ambos grupos de CVEs se eligió como aquél cuyo
par sensibilidad-especificidad presenta la mı́nima distancia
con el punto que tiene 100 % de sensibilidad y especifici-
dad. Por último, para determinar la existencia de diferen-
cias estadı́sticas entre ambos grupos de CVEs se utilizó el
test paramétrico de la t-student, considerándose un valor
de p < 0,05 estadı́sticamente significativo.

4. Resultados
A través de la curva ROC se obtuvo un valor de Sam-
pEn de 0,0301 como umbral óptimo de discriminación,
una sensibilidad del 80,95 % (17/21) y una especificidad
del 85,71 % (12/14), tal como se puede apreciar en la
Fig. 1(a). Por tanto, se consiguió predecir correctamente
el resultado de la CVE en 29 de los 35 (82,86 %) pacien-
tes en los que el procedimiento fue efectivo. Además, tal
como se puede observar en la Fig. 1(b), los pacientes que
recayeron a FA presentaron un valor medio de SampEn
(0,0320± 0,0053) mayor que los que mantuvieron el RSN
(0,0350 ± 0,0028), siendo ambos grupos estadı́sticamente
distinguibles, ya que se obtuvo una significación estadı́sti-
ca inferior a 0,001.

También se analizaron los pacientes en los que la FA recu-
rrió inmediatamente después del procedimiento de cardio-
versión. En este caso, se obtuvo el mayor valor medio de
SampEn (0,0350 ± 0,0028), lo que refuerza considerable-
mente los resultados obtenidos en el estudio.

5. Discusión y Conclusiones
Teniendo en cuenta que el vector de coeficientes wavelet
de una escala contiene la evolución temporal de la similitud
entre la AA y la wavelet madre escalada adecuadamente, se
puede considerar que la presencia de ondas f más estruc-
turadas está asociada a una AA más organizada [7]. Esta
observación podrı́a justificar los resultados obtenidos, los
cuales muestran que los pacientes que recaen a FA presen-
tan vectores de coeficientes wavelet menos regulares que
los pacientes que mantuvieron el RSN al menos durante
las 4 semanas siguientes a la CVE. Además, estos resulta-
dos son coherentes con los obtenidos en estudios previos,
tales como: (i) cuanto mayor es la organización de la AA,
mayor es la tasa de éxito de la cardioversión en FA [19, 8],
(ii) cuanto más desorganizada está la AA, mayor es el ni-
vel de energı́a necesario para que la CVE sea efectiva [9],
y (iii) en FA paroxı́stica la cardioversión requiere menos
energı́a que en FA persistente[20]. Todas estas observacio-
nes resaltan que cuanto mayor es el número de reentradas
propagándose dentro de las aurı́culas, menor es la proba-

bilidad de que la CVE sea efectiva, lo cual se podrı́a deber
a que cuanto más desorganizada está la AA menor canti-
dad de tejido auricular es eléctricamente excitado [19]. Por
tanto, la necesidad de una menor prolongación del periodo
refractario en menor cantidad de células auriculares, cuan-
do la AA está muy organizada, podrı́a ser la justificación
de los resultados obtenidos.

Los cinco pacientes en los cuales el RSN no se restauró in-
mediatamente después de la CVE presentaron los vectores
de coeficientes wavelet con menos regularidad. Esta obser-
vación incrementa la coherencia y fiabilidad de los resul-
tados obtenidos, y permiten concluir que los pacientes con
ondas f más estructuradas presentan una menor probabili-
dad de recurrencia de la FA después de la CVE.

En trabajos previos se han presentado parámetros de muy
diversa ı́ndole para predecir la recurrencia de la FA des-
pués de la CVE. Ası́, se han analizado parámetros como
la duración de la arritmia [21], el diámetro de la aurı́cula
izquierda [22], la frecuencia auricular dominante [23], etc.
Sin embargo, se han obtenido resultados tan variables que
no permiten obtener conclusiones relevantes [23]. También
se han analizado las posibilidades ofrecidas por varias he-
rramientas de procesado de señal, como el desarrollo de
modelos no deterministas [24] o el análisis frecuencial de
la variabilidad del ritmo cardı́aco [25], pero la capacidad
predictiva que se ha obtenido en todos estos casos ha sido
inferior a la del método propuesto. Por tanto, los resultados
obtenidos con la metodologı́a EMW se pueden considerar
como muy prometedores aunque deben ser interpretados
con cautela puesto que el número de cardioversiones ana-
lizadas ha sido reducido. Ası́ pues, serı́a deseable adqui-
rir una base de datos más grande para obtener un análi-
sis estadı́stico más riguroso que demuestre la fiabilidad del
método propuesto.
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Resumen 

Se presenta un sistema portátil basado en el empleo de un 
sensor de aceleración y orientado a la monitorización y registro 
de señales fisiológicas de sujetos en posición supina. El objetivo 
fundamental es el de facilitar el diagnóstico de pacientes con 
sospechas de padecer el síndrome de apnea del sueño.  
Se  extraen las componentes cardiacas, respiratorias y del 
ronquido a partir de las vibraciones registradas con un sensor 
acelerómetro colocado en la cavidad supraesternal del sujeto, 
de una forma no invasiva. 
Fue posible, mediante el empleo de técnicas de procesado 
digital de la señal, calcular los principales indicadores 
biomédicos empleados en las más recientes estrategias 
diagnósticas de la apnea (tasa cardiaca, variabilidad de la tasa 
cardiaca, actividad simpática y parasimpático, ritmos 
respiratorios, tasa de ronquidos, pitch asociado a los ronquidos 
y cuantificación del flujo aeronasal. Estos parámetros fueron 
comparados con los obtenidos mediante el uso combinado de la 
Polisomnografía y un micrófono de gran precisión. 
Se proporciona por tanto un método simple, portátil, de bajo 
coste y efectivo, para soportar el costoso proceso de diagnosis 
del Síndrome de Apnea  Hipopnea del Sueño (SAHS) y de otros 
desordenes cardiorrespiratorios. 

1. Introducción 

Los desórdenes respiratorios durante el sueño están 
ampliamente subdiagnosticados. Entre los diversos 
grupos establecidos por la Clasificación Internacional de 
Desórdenes de Sueño (ICSD), el Síndrome de Apnea-
Hipopnea de Sueño (SAHS) está incluido en el primer 
grupo "Desórdenes Intrínsecos del Sueño". El SAHS 
induce un sueño no reparador e importantes  efectos 
durante el día, como somnolencia y desórdenes 
psiquiátricos y cardiorrespiratorios secundarios [1].   

En la actualidad, el diagnóstico de SAHS no es fácil. El 
proceso es largo y requiere estudios diagnósticos 
complejos de un alto coste.  La Polisomnografía nocturna 
completa (PSG) es el estándar de facto para el 
diagnóstico, y consiste en el registro y monitorización de 
numerosas funciones corporales, para posteriormente 
proceder al estudio de los cambios biofisiológicos que 
ocurren durante el sueño. La prueba requiere que multitud 
de sensores sean dispuestos en el cuerpo del paciente,  y 
lo que es más importante, precisa de un estudio 
pormenorizado por especialistas de los datos registrados 
[2][3]. 

La importante tasa de subdiagnóstico conduce al creciente 
interés en la búsqueda de alternativas y aproximaciones a 
la diagnosis. En este sentido, los métodos portátiles 
constituyen una de las variantes más relevantes. 

Este estudio presenta un método novedoso, simple, 
portátil, de bajo coste y efectivo, que proporciona 
información de la actividad cardiaca, respiratoria y 
roncadora, y que está orientado a soportar el costoso 
proceso de diagnosis del Síndrome de Apnea  Hipopnea 
del Sueño (SAHS) y de otros desordenes 
cardiorrespiratorios. 

2. Métodos portátiles y estado del arte 

El empleo de métodos alternativos a la PSG para evaluar 
pacientes con sospechas de padecer SAHS ha sido motivo 
de múltiples revisiones de la literatura [4][5]. Sin 
embargo, el empleo en la práctica de estos sistemas no se 
ha extendido, fundamentalmente por los numerosos 
obstáculos que presentan. 

2.1. Actividad cardiaca y respiratoria 

La monitorización de la actividad respiratoria es crucial 
en el diagnóstico del SAHS. Los sistemas portátiles 
normalmente miden el flujo de aire nasal y oral 
empleando termopares. Ello permite a médicos y a 
investigadores estimar la tasa o las paradas respiratorias 
pero no son eficaces en la detección de hipopneas. Es 
común también el empleo de transductores de presión 
para detectar los cambios de presión ocasionados la 
inspiración y la expiración. Son una mejor alternativa 
para la detección de eventos respiratorios porque 
proporcionan una señal cuantitativa vinculada al flujo 
aeronasal, sin necesidad de emplear una máscara nasal 
como en el caso de la pneumotacografía [6]. Pueden 
encontrarse igualmente estrategias alternativas para la 
cuantificación de la señal de flujo aéreo. En [7][8] se 
emplean micrófonos o sensores de aceleración para 
evaluar aspectos relacionados con la respiración mientras 
los pacientes descansan despiertos o dormidos, sin que 
esta información proporcione datos relevantes 
relacionados con el SAHS. 

En el estado del arte, la actividad cardiaca es fundamental 
para el diagnóstico del SAHS y la variabilidad de la 
frecuencia cardiaca es en este sentido el indicador más 
prometedor. En [9] se describe un sistema para la 
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presentación de la tasa cardiaca y respiratoria basado en el 
análisis espectral de la señal de uno o mas acelerómetros. 
Este sistema proporciona únicamente estos dos 
parámetros y su empleo en la diagnosis del SAHS esta 
muy limitado. 

2.2. Actividad roncadora 

Los ronquidos registrados mediante la PSG no son 
cualificados por el especialista en relación al SAHS. 
Algunos autores sin embargo proponen estrategias de 
diagnóstico basadas en el análisis exclusivo de los 
ronquidos [10]. El principal indicador usado en esta línea 
es el Pitch asociado a cada ronquido.   

La PSG y los dispositivos portátiles registran los 
ronquidos con micrófonos piezoeléctricos colocados en el 
área pretraqueal. 

3. Materiales y Procedimientos 

3.1. Equipos y pacientes 

Para este estudio, se seleccionaron 15 pacientes de la 
Unidad del Sueño del Hospital Universitario Puerta del 
Mar de Cádiz, referidos al servicio de neumología para 
una evaluación polisomnográfica. La edad de los sujetos 
oscilo entre los 34 y los 68 años, con una media de 47,60. 
El índice de masa corporal (IMC) varió entre 25.61 y 
48.99, con un valor medio de 36,23. La Tabla 1 refleja las 
características clínicas del grupo de sujetos participantes 
del estudio. 

  Todos SAHS + SAHS - 

Sujetos 15 10 5 

Edad Media 47,60±11,12 48,3±12,58 46,2±8,52 

Mujeres 6,67% 0,00% 100,00% 

IMC (kg/m2) 36,23±7,21 38,30±7,27 32,08±5,52 

Tiempo medio registro 225,47 230,08 219,92 

IAH 25,13±21,90 36,00±21,96 3,4±1,14 

Tabla 1. Características clínicas de los sujetos del grupo de 
estudio. SAHS+ indica pacientes con una diagnosis positiva del 
SAHS. SAHS- incluye sujetos con diagnostico de SAHS 
negativo;ICM: Índice de masa corporal; IAH: índice de apneas-
hypopneas. 

Los pacientes se sometieron a un estudio supervisado del 
sueño mediante el software SleepLab Polysomnographic  
System (Erich Jaeger ®).  De forma adicional a los 
sensores del PSG, se empleo el siguiente instrumental: 

• Un acelerómetro piezoeléctrico con electrónica 
integrada (TEDS), modelo Endevco 752A12.  

• Un micrófono prepolarizado capacitivo, 
Bruel&Kjaer modelo 41888A021, para el registro de 
los ronquidos, para una posterior correlación con la 
componente roncadora extraída a partir del 
acelerómetro. 

• Un ordenador y una unidad de adquisición portátil 
Bruel&Kjaer, modelo Pulse Front-End 3560. La tasa 
de muestreo para ambos sensores se fijó a 8192 
muestras por segundo.  

3.2. Localización del acelerómetro 

La posición del acelerómetro resultó un ítem básico. Tras 
un estudio sistemático, detallado en [11], se adoptó como 
solución de compromiso para la relación señal ruido en 
las bandas de frecuencia afectadas, la cavidad supra-
esternal como emplazamiento final. Como resina adhesiva 
se empleo líquido de benjuí.  El micrófono de alta 
sensibilidad se ubicó en la vertical sobre la cabeza del 
paciente, a 40cm. de altura sobre la misma, y sujeto 
mediante un báculo clínico. 

3.3. Procesado de señal 

Se empleó el Software MathWorks MATLAB® para el 
procesado digital de las señales y su tratamiento gráfico. 
Se siguieron tres etapas de procesado diferentes, una para 
cada componente extraída de la señal captada por el 
acelerómetro. 

Procesado de la componente cardiaca 

La variabilidad de la frecuencia cardiaca es el parámetro 
cardiaco más empleado en la detección del SAHS. 
Tradicionalmente se ha calculado a partir de la señal 
ECG, pero en este estudio se propone su obtención a 
partir de la señal de aceleración.  En una primera etapa, 
tras una decimación de los datos a 1024 
muestras/segundo, se eliminaron anomalías (glitches) en 
la señal, empleando un criterio estadístico. Posteriormente 
se aplicó un filtrado paso alta con frecuencia de corte en 
fc=0.67Hz, para eliminar toda la información no 
relacionada con la actividad cardiaca (movimientos 
respiratorios y artefactos). La reconstrucción de las series 
a partir de vibraciones requirió reformular los algoritmos 
clásicos. Algunas aproximaciones basadas en criterios 
energéticos fueron testadas pero finalmente se empleó una 
variante del clásico algoritmo de Pan-Tompkins [12]. Los 
latidos ectópicos y otras anomalías en las series RR 
generadas se atenuaron empleando el método de 
Sapoznikov [13]. La tendencia de la señal de variabilidad 
cardiaca primaria resultantes se eliminó mediante la 
técnica conocida como Smoothness Priors [14]. 
Finalmente, se remuestreó la señal de variabilidad 
mediante interpolación cúbica a una frecuencia final de 
4Hz, para obtener una serie equimuestreada (Figura 1). 

 

Figura 1.  Tacogramas extraídos a partir de la señal ECG 
(figura superior) y de la señal de aceleración (figura inferior) 

para un registro de 10 épocas 

Los parámetros comunes en estudios de variabilidad 
cardiaca fueron calculados y comparados a los obtenidos 
a partir de la señal ECG. El estudio comparativo se limitó 
a series de 5 minutos de duración, puesto que los datos de 
partida del laboratorio del sueño no alcanzaban las 18 
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horas de duración prescritas para el análisis de series 
largas [15]. 

Procesado de la señal respiratoria 

Se seleccionaron 150 segmentos de 75 segundos a partir 
de los 15 pacientes del grupo de estudio. Para extraer la 
información respiratoria de la señal de aceleración se 
empleó un algoritmo muy simple. La señal original fue 
sometida a decimación (filtrado LP FIR orden 30 hasta 8 
muestras/segundo) y eliminación de anomalías. El resto 
del procesado fue común a las señales de aceleración y de 
flujo aeronasal, entre las que se estableció una 
comparación basada en el criterio estadístico de Bland 
Altmann [16]. Estas etapas consistieron en la eliminación 
de la componente DC, filtrado FIR LP con fc=1.5Hz y 
con enventanado de Hamming,  y cálculo de la tasa 
respiratoria mediante un algoritmo basado en 
autocorrelación en la banda de respiración normal, desde 
5 a 30 r.p.m. (0.08-0.5Hz). Las tasas calculadas se 
suavizaron empleando un filtro exponencial. 

 

Figura 2. Componentes cardiorrespiratorias: acelerómetro vs. 
ECG, flujo aeronasal, esfuerzos y micrófono.   

Procesado de la señal ronquido 

Se calculó y comparó el pitch asociado a los ronquidos 
registrados a partir de la señal de aceleración y de la señal 
captada por el micrófono de alta precisión. El 
preprocesado incluyó etapas de decimación a 1024 
muestras por segundo, corrección de glitches, 
normalización y eliminación del nivel de continua, y 
filtrado BP en la banda [0,200Hz]. Para la reducción de 
ruido se aplicó la técnica de sustracción espectral. En el 
cálculo final del pitch de cada ronquido, se empleó la 
técnica de Centre Clipping con autocorrelación y 
detección de picos. 

Posición 

El acelerómetro es capaz de proporcionar de forma 
sencilla la posición del sujeto (boca arriba, hacia la 
derecha o hacia la izquierda).  No se discutirá en este 
estudio este parámetro. 

4. Resultados y Discusión 

La Figura 2 ilustra los resultados de la adquisición y 
sincronización de un segmento de la señal de aceleración, 
las variables cardiorrespiratorias del PSG y el micrófono, 

para un período de respiración normal. Pueden apreciarse 
ronquidos, latidos y fases respiratorias en las señales PSG 
y sus equivalentes en el acelerómetro. 

4.1. Actividad cardiaca 

Se estudiaron los siguientes parámetros: 

• Dominio Temporal: RR promedio: promedio de 
todos 2 los 2 intervalos 2 RR; 2 STDRR: 2 desviación 
estándar de la serie RR; HR promedio: promedio de 
la serie HR; RMSSD: raíz cuadrada de la media de 
los cuadrados de las diferencias de RR normales 
sucesivos; NN50: número de diferencias entre 
intervalos NN consecutivos de más de 50 ms; 
pNN50: proporción que deriva de dividir NN50 por 
el total de intervalos NN. 

• Dominio Frecuencia: Potencia espectral de la serie 
RR en las bandas LF (0.04 a 0.15 Hz) y HF (0.15 a 
0.4 Hz), y ratio LF/HF, calculados mediante métodos 
no paramétricos (DFT) y autorregresivos (AR).  

• No lineales: Índices de Poincaré,  SD1 y SD2. 

Las Tablas 2,3 y 4 muestran los índices de correlación y 
los intervalos de confianza al 95% calculados a partir del 
análisis de Bland Altmann, para el ECG y el sensor 
acelerómetro. 

Parámetro Coef. Corr. (R) I.C. 95% 

RR promedio 0,9995 -0,02 0,01 
STDRR 0,9937 -0,03 0,01 
HR promedio 0,9998 -1,14 1,78 
RMSSD 0,9787 -33,96 14,20 
NN50 0,9711 -26,94 14,76 
pNN50 0,8655 -11,83 5,72 

Tabla 2.  Coeficientes de correlación e intervalos de confianza 
para los parámetros analizados en el dominio del tiempo.  

Parámetro Coef. Corr. (R) I.C. 95%  

LF  (u.n.)  DFT   0,9049 8,40 -13,51 

HF  (u.n.) DFT 0,8359 14,70 -17,46 

Ratio LF/HF DFT 0,9622 0,79 -0,70 

LF  (u.n.)  AR    0,7632 13,31 -18,58 

HF  (u.n.) AR 0,7072 12,98 -19,70 

Ratio LF/HF AR 0,9854 0,27 -0,21 

Tabla 3.  Coeficientes de correlación e intervalos de confianza 
para los parámetros normalizados y calculados  en el dominio 

de la frecuencia empleando DFT y técnicas basadas AR  

Parámetro Coef. Corr. (R) I.C. 95% 

SD1   0,9847 69,60 -267,21 

SD2 0,981 267,24 -92,36 

Tabla 4. Coeficientes de correlación e intervalos de confianza 
para los parámetros de Poincaré. 

Se induce una excelente correlación el estudio 
desempeñado, con índices por encima del 96% para la 
mayoría de parámetros en el dominio temporal. La 
correlación fue mayor al 95% para el ratio simpático / 
parasimpático y mayor al 80% para los parámetros HF y 
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LF calculados mediante DFT. R fue siempre superior al 
98% para los parámetros de Poincaré. 

4.2. Actividad respiratoria 

Las tasas respiratorias calculadas a partir de acelerómetro 
variaron entre +3.27 y -2.94 r.p.m. las tasas medidas con 
el termistor PSG, con un 95% de confianza. La diferencia 
entre las tasas respiratorias calculadas a partir de los dos 
métodos presentó una media de 0.16 r.p.m. y una 
desviación estándar de 0.15 r.p.m.  La correlación 
apreciada en el estudio de la componente respiratoria es 
alta.  La tasa respiratoria calculada con el acelerómetro 
oscilo entre ±3 r.p.m la tasa calculada con el termistor.  Se 
desprende entonces la validez del método para la 
detección de eventos respiratorios anormales. 

4.3. Actividad roncadora 

La Tabla 5 ilustra los índices de correlación y los 
intervalos de confianza del 95% calculados a partir del 
acelerómetro y mediante el micrófono de alta sensibilidad 
complementario. Se aprecia un alto grado de correlación. 
El Pitch se localiza, con un 95% de confianza, entre 
11.84Hz arriba y 4.7Hz  abajo el valor del mismo 
parámetro calculado empleando el micrófono de 
precisión. 

Parámetro Coef. Corr. (R) I.C. 95% 

Pitch 0,9847 -4,76 11,84 

Tabla 5. Coeficientes de correlación e intervalos de confianza 
para el Pitch asociado a los ronquidos.  

Aunque la correlación en el estudio del Pitch fue superior 
al 98%, la pseudo-periodicidad de los ronquidos y la 
dificultad en la detección automática de los ronquidos (en 
este estudio la detección automática se ha basado en la 
medida de  potencias cuadráticas medias como índice 
discriminador de ronquidos), hace que el proceso de 
cálculo del pitch sea arduo y requiera de elevados 
recursos computacionales. 

5. Conclusiones 

El sistema que se presenta, proporciona, con posibilidad 
de ser empleado en entornos domiciliarios, información 
de las variables cardiorrespiratorias de utilidad en el 
diagnostico de los diferentes fenómenos respiratorios 
anormales que ocurren durante el sueño. Registra y 
procesa series temporales escalares de variables 
fisiológicas, empleando un único sensor de aceleración, 
en sustitución de los electrodos ECG, el termistor, el 
sensor de posición corporal y el micrófono, empleados en 
los estudios PSG.  

Del estudio comparativo preliminar efectuado, se deducen 
correlaciones con los métodos de referencia actuales, que 
permiten considerar la posibilidad de emplear el sistema 
expuesto como alternativa domiciliaria en la detección del 
SAHS.  En cualquier caso, se requiere un estudio con 
mayor población, incluyendo la determinación de los 
índices IAH de los sujetos, para corroborar la eficacia 
diagnóstica de la técnica que se presenta. 
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Resumen
La cuantificación visual de los husos de sueño (HS) es una tarea
laboriosa y de resultados difı́cilmente comparables entre distin-
tos laboratorios, que no ha llegado a ser una práctica habitual en
la clı́nica. Presentamos una metodologı́a que permite mejorar la
resolución en frecuencia del análisis cuantitativo de la frecuencia
dominante en los HS, con la que se demuestra un incremento sig-
nificativo de la misma en los HS de pacientes con encefalopatı́a
hepática (EH) mı́nima, que revierte parcialmente tras el trasplan-
te hepático (TH).

1. Introducción
Los husos de sueño (HS) son uno de los marcadores carac-
terı́sticos de la fase II de sueño y uno de los pocos grafoe-
lementos del electroencefalograma (EEG) que son especı́fi-
cos del sueño. Aunque fueron descritos por primera vez
por Berger [1], el término fue introducido por Loomis [2],
haciendo referencia a la forma creciente-decreciente que
los caracteriza cuando se observas impresos en el papel del
polı́grafo durante el registro del EEG.

Este tipo de oscilación del EEG está definida por la asocia-
ción de dos ritmos diferentes: ondas en huso de morfologı́a
creciente-decreciente a 7–14 Hz (en gatos) o 12–15 Hz (en
humanos) con una duración de ∼1–2 segundos, y la re-
petición periódica de dichas secuencias con un ritmo de
0,1–0,2 Hz. Aparecen destacando sobre un EEG lentificado
y de bajo voltaje, tı́picamente durante sueño II, o relacio-
nados temporalmente con ondas de vértex y complejos K
[3, 4, 5].

Su función no está definitivamente establecida. Por un la-
do, los HS son considerados como eventos de corta dura-
ción durante los cuales se incrementa el bloqueo a nivel
del tálamo de la transferencia de información sensorial ha-
cia la corteza cerebral, favoreciendo los procesos cerebra-
les durante el sueño. Esto se manifiesta en la reducción de
amplitud en los potenciales evocados auditivos durante el
sueño, que es máxima en los periodos de sueño II, ricos en
HS [6]. Por otra parte, trabajos recientes sugieren que los
HS pueden jugar un papel importante en la consolidación
de la memoria. Se ha podido demostrar el incremento en
el número de HS tras aprendizaje en voluntarios humanos
[7] y en un modelo animal [8], ası́ como en diferentes ta-
reas, en su mayorı́a relacionadas con memoria declarativa
y/o aprendizaje verbal [9].

El estudio cuantitativo de los HS requiere la detección de
estos grafoelementos de frecuencia no bien definida, de
corta duración, y en el seno de una actividad de fondo
—ruido— que no es completamente independiente de la
señal [10, 11]; un ejemplo del tipo de problemas donde la
percepción humana tiende a superar al análisis numérico.
Por ello, a pesar de ser una técnica muy laboriosa y de que
sus resultados sean difı́cilmente comparables entre distin-
tos laboratorios, en los trabajos experimentales que pre-
cisan un análisis detallado de los HS habitualmente se ha
preferido la cuantificación visual. Por otra parte, el análi-
sis cuantitativo de los HS no ha llegado a ser una práctica
habitual en la clı́nica [4].

El análisis de las frecuencias integrantes de los HS ha si-
do abordado por distintos autores, en su mayorı́a mediante
análisis visual, considerado habitualmente como el ((gold
standard)) [12], con resultados parcialmente discordantes
de los métodos automatizados [5]. Entre estos, podemos
citar técnicas basadas en el autocorrelograma [13], análi-
sis mediante wavelets [14], algoritmos tipo matching pur-
suit [15, 11], o basados en la Transformada Discreta de
Fourier (DFT) [16, 17].

Este estudio muestra la aplicación de una metodologı́a ba-
sada en la DFT, que permite mejorar la resolución frecuen-
cial en el análisis de las frecuencias integrantes de los HS,
y que es capaz de detectar alteraciones en pacientes con EH
mı́nima, y sus modificaciones tras el TH.

2. Materiales y métodos
2.1. Sujetos de estudio

Se estudiaron los registros polisomnográficos de sueño
nocturno realizados en un grupo de pacientes cirróticos se-
leccionados de la lista de espera para TH y en un grupo
de voluntarios sanos, estudiados en la U. de Neurologı́a
Experimental del HRC [18, 19]. La población de estudio se
distribuyó en dos grupos:

Grupo experimental: 18 pacientes cirróticos con los si-
guientes criterios de inclusión: 1. No haber padecido
episodio alguno de EH sintomática en los últimos 6 meses,
ni presentarla en el momento previo al registro, durante la
entrevista. 2. No estar tomando medicamentos psicoac-
tivos. 3. No presentar patologı́a relacionada con el sueño
ni trastornos psiquiátricos mayores. 4. Los casos de etio-
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Figura 1. Ejemplo de detección de HS. De arriba abajo: EEG de
sueño NMOR; EEG filtrado entre 10,5-16 Hz; RMS de EEG filtrado.
Las marcas verticales señalan los HS detectados por el algoritmo.
Época de 30s, abscisas en puntos (1 punto=1/128 s).

logı́a alcohólica debı́an presentar un tiempo de abstinencia
superior a 6 meses en el momento de su inclusión en el
estudio. 5. El diagnóstico de cirrosis hepática fue con-
firmado mediante biopsia hepática en la Unidad de TH del
HRC.

En el momento del primer registro, el grupo de pacientes
(grupo pre-TH) presenta una edad edad media de 57,8 años
(rango 38-72), con claro predominio de varones (13). En la
etiologı́a de la cirrosis están representadas las más habitua-
les (alcohol 28 %, hepatitis crónica vı́rica 44 %). En la ma-
yorı́a de los casos su severidad, evaluada por los grados de
Child-Pugh, es de grado moderado (casos A:5; B:9; C:4).
En los casos en que fue posible (n=7, grupo post-TH) se
realiza un segundo registro varios meses tras el TH (media
9,7; rango 6-11 meses).

Grupo control: Se seleccionaron 18 voluntarios sanos,
pertenecientes a la misma área metropolitana que los pa-
cientes y de diversas ocupaciones y nivel cultural, con los
siguientes criterios de inclusión: 1. Rango de edades 39-
72 años (el mismo que el del grupo experimental). 2. No
estar tomando medicamentos psicoactivos ni alcohol en fe-
chas próximas al registro. 3. No presentar patologı́a re-
lacionada con el sueño ni trastornos psiquiátricos mayores.
4. Índice de Epworth < 10 (escala utilizada habitualmente
para cuantificación de somnolencia).

La edad media del grupo fue de 55,6 años (rango 38-72),
con discreto predominio de varones (11). El estudio es-
tadı́stico posterior no reveló diferencias significativas de-
mográficas con el grupo experimental.

2.2. Protocolo de registro

El diseño de este estudio fue revisado y aprobado por el
Comité Ético de Ensayos Clı́nicos del HRC. Se obtuvo el
consentimiento informado de todos los participantes tras
información detallada del procedimiento y fines del estu-
dio. Todos los estudios se realizaron en el laboratorio de
sueño de la U. de Neurologı́a Experimental del HRC. A su
llegada al laboratorio se les realizó una entrevista clı́nica
dirigida a identificar patologı́a relacionada con el sueño, y
una breve exploración neurológica.

La presencia de EH sintomática fue descartada durante di-
cha exploración, requisito que se considera imprescindible
para el cumplimiento de la definición de EH mı́nima. En
ninguno de los pacientes se observaron alteraciones del ni-
vel de alerta, alteraciones en la orientación en tiempo y es-
pacio, alteraciones evidentes de personalidad, asterixis ni
signos de focalidad neurológica (criterios de West-Haven).

Se realizó a todos los voluntarios y pacientes un estudio
mediante polisomnografı́a en una habitación oscura y tran-
quila desde las 23:00 a las 7:00 horas, precedido y segui-
do de un registro del EEG de vigilia con ojos cerrados de
15 minutos de duración. La colocación de los electrodos,
de plata clorurada, se realizó de acuerdo al Sistema Inter-
nacional 10–20. Además, se destinaron canales EEG adi-
cionales para el registro del electromiograma (EMG) sub-
mentoniano, EOG y electrocardiograma. Las impedancias
se mantuvieron en todos los casos por debajo de 5 kΩ.
Simultáneamente se evaluó la oxigenación sanguı́nea me-
diante pulsioxı́metro externo.

Las señales fueron registradas con montaje bipolar (deri-
vaciones C3T3, T3O1, C4T4, T4O2, CZA1, EOG y EMG mento-
niano) mediante un polı́grafo GRASS con registro en papel
y filtros 0,1-60 Hz. A su salida, eran simultáneamente di-
gitalizadas mediante un conversor A/D de 12 bit, con fre-
cuencia de muestreo de 128 Hz, en un PC con el programa
comercial Experimenter’s Workbench (Brainwave sys-
tems, USA). Se almacenaron en disco duro en formato pro-
pio del programa y se exportaron a formatos EDF y ASCII
para el procesamiento posterior.

Se realizó estadiaje visual del registro polisomnográfico de
toda la noche de acuerdo con los criterios de Rechtschaffen
y Kales [20], utilizando duración de época de 1 minuto. Se
utilizó el programa de libre distribución Sleep Explorer
[21], que facilita el estadiaje visual —no se utilizó la op-
ción de estadiaje automático— y permite el marcaje de
épocas con artefactos para eliminación posterior.

2.3. Procesamiento de las señales

Todos los procesamientos se realizaron sobre PC (Intel Co-
re Duo, 2 G de memoria) en entorno LINUX. Se ha ela-
borado un conjunto de programas en el entorno comercial
MATLAB (The MathWorks, Natick, MA, USA), apoyados so-
bre los paquetes opensource MATLAB [22] y BIOSIG [23].
El filtrado de las señales se realizó mediante filtros recursi-
vos de 6o orden (Chebyshev tipo II), con ayuda de la fun-
ción filtfilt en MATLAB . Los contrastes estadı́sticos se
realizaron en cada caso utizando la t-Student o el test de
Mann-Whitney, dependiendo o no del cumplimiento de la
hipótesis de normalidad en los datos. Se utilizó un nivel de
significación del 95 %. Los estadı́sticos se calcularon me-
diante el programa opensource R [24].

Eliminación automática de artefactos: Se calcula la po-
tencia media en las bandas de frecuencia 0–2 Hz y 20–40
Hz, en segmentos consecutivos de 4 segundos de duración.
Cuando dicho valor supera un umbral basado en 4 veces
una mediana móvil con ventana de 120 segundos, el frag-
mento se etiqueta como artefacto y se descarta para poste-
rior análisis [25].
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Figura 2. Espectro de potencia del EEG de sueño NMOR en un ran-
go de frecuencias que incluye a los HS . De arriba abajo, grupos
control, pre-TH y post-TH, respectivamente. Los trazos superpues-
tos corresponden a los distintos individuos de cada grupo, siendo
cada uno el EP promedio de todas las épocas de sueño NMOR de
cada individuo. Los trazos en color muestran el gran promedio
de cada grupo.

Supresión automática de vigilia intrasueño: A continua-
ción se calcula la Frecuencia Media Dominante (FMD) en-
tre 1 y 12 Hz (Fmd1−12) en épocas de 2 segundos y se eti-
quetan, considerándolas como vigilia, aquéllas donde su-
pera los 7 Hz. Esta rutina permite la eliminación de des-
pertares de breve duración dentro de épocas de sueño [10].

Análisis espectral: Tras eliminación de artefactos, se se-
leccionan los fragmentos de sueño pertenecientes a fases
de sueño sin Movimientos Oculares Rápidos (NMOR) —ver
ejemplo en Figura 1, trazado superior— y se calcula su es-
pectro de potencia (EP) en MATLAB , aplicando una ventana
de Hanning de 4 segundos de duración con solapamiento
del 50 %. Para comparar los sueños de distintos individuos,
se normaliza el espectro dividiéndolo por la potencia me-
dia de las épocas seleccionadas en cada individuo (Figura
2).

Análisis de HS: Los fragmentos de sueño seleccionados
como pertenecientes a fases de sueño NMOR se procesan
mediante rutinas que detectan automáticamente los HS en
derivaciones de lı́nea media (CZ) —donde éstos muestran
su mayor amplitud— y producen listas de tiempos que
marcan los fragmentos de la señal original que son can-
didatos a albergar un HS.

Para ello, se calcula el Valor Cuadrático Medio (RMS) de
la señal filtrada entre 10,5 y 16 Hz y se suaviza mediante
media móvil con ventana de 0,1 segundos de duración. Se
detecta un HS cuando dicho RMS suavizado supera en am-
plitud pico a pico un umbral igual a 4 veces la desviación
estándar de la señal EEG filtrada —nivel elegido de forma
empı́rica tras análisis visual en nuestro grupo de registros,
que resulta superior a 5 µV en todos los casos del control,
y a 2,5 µV en el grupo experimental pre-TH —. Se marca
el ((inicio del HS)), definido como el instante en el que RMS
suavizado supera 1,5 veces dicha desviación estándar.

Tras completar la detección de los HS (Figura 1), se selec-
cionan fragmentos de 1,0 s a partir del inicio de cada HS
(128 muestras, w1...wn). Tras restar la media, se aplica una
ventana de Hanning de 128 puntos y se rellena con ceros
(zero padding) hasta obtener 1024 puntos (8 segundos) de
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Figura 3. Histograma de la fdominante de los HS en los tres gru-
pos, clasificados por el ı́ndice sigma. De arriba abajo, grupos
control, pre-TH y post-TH. Obsérvese, para Iσ > 4,25, la simili-
tud con los EP promedio de la Figura 2.

duración. Se calcula su DFT (R( f )), que ahora tiene una re-
solución de 0,125 Hz, y se obtiene el espectro normalizado
de frecuencias S( f ) = 2 x ||R( f )||/∑

n
i=1 wi.

En cada HS, se calculan varios parámetros: (I). El va-
lor máximo (Vmax) de la potencia espectral en fHS, ran-
go de frecuencias 10,5-16 Hz, que comprende los HS:
Vmax = max(S( fHS)); (II). La frecuencia dominante
( fdominante) de los HS, frecuencia donde se alcanza Vmax;
(III). Valor medio de la potencia en la banda 4-10 Hz,
Vlow = media(S( f[4,10])), y (IV). Valor medio de la poten-
cia en la banda 20-40 Hz, Vhigh = media(S( f[20,40])). El
ı́ndice sigma (Iσ), descrito por Huupponen y colaboradores
[10], se calcula ahora como

Iσ =
Vmax

(Vlow +Vhigh)/2
.

La elevación del Iσ en un segmento de señal traduce el pre-
dominio de la banda de frecuencias de los HS frente al res-
to, e indica una alta probabilidad de HS. Según Huupponen
y col., los HS detectados automáticamente y que tienen un
Iσ > 4,5 muestran una alta correlación con los HS detecta-
dos visualmente [10].

3. Resultados y discusión
En la tabla 1 se presentan los resultados del detector de
HS en los grupos estudiados. Vemos que las diferencias en
frecuencia entre los grupos no son significativas cuando
Iσ > 0, mientras que en el subconjunto de HS donde Iσ >
4,25 la diferencia alcanza el nivel de significación.

La Figura 2 muestra el EP en un rango de frecuencias que
comprende a los HS. Con el fin de evaluar las frecuencias
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Tabla 1. Resultados del detector de HS.

control pre-TH post-TH

Casos (n) 15 15 7

Iσ > 0

Número total HS 13233 12521 5437
fdominante (10,5-16 Hz) 13,22 13,13 13,10
fdominante (13-15 Hz) 13,76 13,88 13,87
Amplitud (µV) 16,0 13,72 11,26

Iσ > 4,25

Número total HS 5334 1777 1067
fdominante (10,5-16 Hz) 13,41 13,62 13,52
fdominante (13-15 Hz) 13,77 14,01∗∗ 13,84∗
Amplitud (µV) 17,33 15,58 14,92

Significación estadı́stica: ∗∗p<0,05 entre grupos control y pre-TH; ∗p<

0,1 entre grupos control y post-TH.

entre 0,5 y 32 Hz, se ha utilizado una DFT con ventana de
2 segundos, que es un compromiso entre resolución en fre-
cuencia (0,5 Hz) y en tiempo para destacar los HS, cuya
duración es de ∼1 segundo. Se observa cómo, en el ran-
go de frecuencias correspondiente a los HS, hay una des-
viación hacia las frecuencias rápidas en el grupo pre-TH,
que revierte parcialmente en el grupo post-TH. Sin embar-
go, la morfologı́a exponencial decreciente que presenta el
EP en el EEG de sueño dificulta precisar exactamente las
frecuencias que muestran los cambios más significativos.
Esto se cuantifica más adecuadamente mediante la citada
fdominante.

En la Figura 3 se muestra el histograma de la fdominante de
los HS de cada uno de los grupos. Cuando Iσ < 4,25, la
distribución de frecuencias resulta similar en los tres gru-
pos. Sin embargo, con el Iσ > 4,25, se observa, en el grupo
pre-TH, una severa reducción en el número de HS válidos
(ver Tabla 1), ası́ como una alteración en la distribución de
los HS, con una desviación hacia las frecuencias rápidas —
cuya morfologı́a recuerda a los del EP (Figura 2)—; ahora
es posible precisar que la fdominante es ∼13,8 Hz en el gru-
po control, ∼14,0 Hz en el grupo pre-TH, y ∼13,8 Hz en
el grupo post-TH. En éste último, se aprecia una cierta ten-
dencia a la reversión incompleta de los signos descritos.

4. Conclusiones
La metodologı́a presentada en este trabajo ha permitido es-
tudiar la fdominante de los HS en pacientes con EH mı́nima,
con una resolución temporal y frecuencial superior a la DFT
clásica. Los resultados obtenidos indican que en los pa-
cientes del grupo pre-TH existe una desviación significati-
va de la distribución de los HS hacia frecuencias más altas,
que puede responder a una alteración en los mecanismos
generadores de los HS en esta patologı́a.

Futuros trabajos podrı́an precisar si este desplazamiento
guarda relación con la evolución y severidad del proceso
subyacente, ası́ como si pueden encontrarse alteraciones
semejantes en otras patologı́as relacionadas. El desarro-
llo de estas técnicas podrı́a servir de base a aplicaciones
diagnósticas y de monitorización de procesos patológicos
cerebrales.
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Resumen
En este artı́culo se plantea un esquema de extracción de car-
acterı́sticas relevantes de representaciones tiempo–frecuencia
(TFR) para la detección de soplos en señales PCG, mediante
el análisis de componentes principales de estas superficies. Se
plantea el uso de TFR paramétricos estimadas mediante el
suavizador de Kalman debido a la precisión mejorada que este
brinda. Las pruebas realizadas demuestran que la metodologı́a
planteada tiene un desempeño adecuado, permitiendo clasificar
las señales PCG con una tasa de acierto cercana al 95 %, sensi-
bilidad del 93 % y especificidad del 97 %, y tiene la capacidad de
optimizar la capacidad de caracterización de otras metodologı́as
estudiadas como la transformada de Fourier de tiempo corto y
las TFR paramétricas estimadas con LMS y RLS.

1. Introducción

La detección automática de soplos depende fuertemente
de la obtención de caracterı́sticas apropiadas, relacionadas
principalmente con la sincronı́a, morfologı́a y propiedades
espectrales de los sonidos cardı́acos [1]. Los soplos
cardı́acos son señales no estacionarias que exhiben de cam-
bios y transitorios de frecuencia [2] y por lo tanto para
clasificar satisfactoriamente estas señales son necesarias
técnicas que permitan acoplarse a las dinámicas variantes
en el tiempo. Las representaciones tiempo–frecuencia
(TFR), que tienen la capacidad de capturar la informa-
ción de las dinámicas no estacionarias, han sido planteadas
con el fin de caracterizar los transitorios no estacionariosy
cambios rápidos de la señal PCG [3].

Al respecto, han sido utilizados métodos basados en es-
pectrogramas para extraer la información de distribución
de energı́a [4] o de temporización de componentes fre-
cuenciales [5], obteniendo metodologı́as que permiten dis-
cernir entre señales normales y patológicas. La aplicación
de otras técnicas de estimación de TFR más robustas co-
mo las distribuciones de la clase Cohen y la transforma-
da wavelet continua para la obtención de información de
la señal han sido estudiadas también, obteniendo mejor
desempeño en la detección de soplos [6, 7]. El análisis
tiempo–frecuencia de las señales PCG con modelos auto
regresivos variantes en el tiempo (TVAR) ha sido poco ex-
plorado. En general han sido utilizados métodos de esti-

mación de parámetros poco efectivos o que no tienen en
cuenta la dinámica cambiante en el tiempo de las señales
PCG como el método de Burg o eigenvectores sobre seg-
mentos cortos de la señal [8, 9].

El método planteado en este artı́culo se enfoca a la ex-
tracción de información relevante de las TFR al realizar
el análisis de componentes principales de estas superfi-
cies, en una metodologı́a conocida como eigenfaces [10].
El análisis con eigenfaces permite reducir al máximo la
información redundante dentro de las TFR y maximizar
el contenido de información cuya variabilidad es mayor y
ası́ mejorando el desempeño en clasificación. Se plantea el
uso de las TFR paramétricas debido a sus ventajas como
[11]: la parsimonia de representación, precisión mejora-
da, resolución mejorada, rastreo mejorado de las dinámi-
cas cambiantes en el tiempo, entre otras. Con el uso de
un estimador adecuado se pueden maximizar las anteriores
ventajas, por lo cual el suavizador de Kalman [12, 13] se
plantea como una herramienta que permite acoplar mejor
la dinámica de la señal PCG.

Las pruebas demuestran que la metodologı́a planteada, us-
ando el filtro de Kalman, permite clasificar las señales PCG
con una tasa de acierto cercana al 95 %, sensibilidad del
93 % y especificidad del 97 %, con un desempeño cer-
cano de las otras metodologı́as estudiadas como la trans-
formada de Fourier de tiempo corto y las TFR paramétric-
as obtenidas mediante los algoritmos LMS y RLS, gracias
a la capacidad de extracción de información relevante del
análisis de componentes principales.

2. Marco teórico

2.1. Estimacíon de TFR mediante modelos TVAR

La representación tiempo-frecuencia (TFR)G(k, f) de
una señal discretay[k] se define como la potencia en una
componente de frecuenciaf en el instante de tiempok.
Cuando esta función es invariante en el tiempo se habla de
una señal estacionaria, mientras que en el caso contrario,
la señal estudiada es no estacionaria. Las señales PCG son
un ejemplo de las últimas. La estimación de la TFR de una
señal se puede realizar por diferentes métodos, entre los
cuales se encuentra la transformada de Fourier de tiempo
corto, las transformadas de la clase Cohen, la transforma-
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da wavelet y los modelos paramétricos AR variantes en el
tiempo (TVAR), que serán discutidos en este artı́culo.

En un modelo TVAR de ordenp (TVAR(p)), la señaly en
el instantek depende de la sumatoria ponderada de losp
valores anteriores de la señal, donde los valores de pon-
deraciónan[k] pueden cambiar en el tiempo, y de un pro-
ceso aleatorioξ[k] ∼ N (0, σ2

ξ [k]) que introduce la aleato-
riedad en la señal. Esto es:

y[k] =

p∑

n=1

an[k]y[k − n] + ξ[k] (1)

a partir del modelo anterior, se puede encontrar la densi-
dad espectral de potencia instantánea de la señalG(k, f),
mediante la expresión [13]

G(k, f) =
σ2

ξ [k]/fs

1 +
p∑

n=1

an[k]e−j2πnf/fs

(2)

dondefs es la frecuencia de muestreo de la señal. La con-
catenación de las PSD instantáneasG(k, f) obtenidas me-
diante la ecuación (2) constituye la TFR de la señaly[k].
En comparación con otros métodos de estimación de TFR,
la resolución de los estimadores paramétricos es superior
debido a la extrapolación implı́cita de la secuencia de au-
tocorrelación.

La estimación de la TFR mediante este método consiste de
dos pasos, inicialmente la estimación del orden del mode-
lo y posteriormente la estimación del vector de parámetros
aaa[k] = [a1[k] . . . ap[k]]> y de la varianzaσ2

ξ [k]. La calidad
del estimado de la TFR depende del orden del modelo, y
del método de estimación, que son revisados en las sigu-
ientes subsecciones.

2.2. Estimacíon del orden de modelos TVAR

En la literatura se han planteado diversas formas de esti-
mar el orden de modelos paramétricos, entre los más im-
portantes se encuentran los criterios de información, co-
mo el de Akaike o el Bayesiano [15]. Los criterios de
información se basan en la minimización de una función
relacionada con el contenido de información en los resid-
uos del estimador, por ejemplo, el criterio de informa-
ción BayesianoBIC(p) = −2 ln p(y,θpθpθp) + p lnN donde
θpθpθp = [aaa[k]>σ2

ξ [k]]> es el vector de parámetros del mode-
lo, N es la cantidad de datos utilizados para la estimación
y p(y,θpθpθp) constituye la función densidad de probabilidad
conjunta dey y los parámetrosθpθpθp. El primer término de la
función consiste en la función de verosimilitud del mode-
lo, mientras que el segundo es un término de penalización
para órdenes altos.

En [14] se ha adaptado el criterio BIC para su uso en
señales no estacionarias, mediante el promediado sobre di-
versas ventanas de tiempo, obteniéndose ası́ la expresión
BIC(p) = N

M

∑M
k=1

ln σ̂2

p,k + p ln N dondeσ̂2

p,k es la
varianza estimada del proceso con un modelo de ordenp a
partir de la muestrayk, y M es la cantidad de ventanas de
estimación utilizadas.

2.3. Estimacíon de parámetros de modelos TVAR me-
diante el suavizador de Kalman

Seay[k] la salida del modelo TVAR(p) dado en (1). El
problema consiste en estimar losp parámetros desconoci-
dos deaaa[k] y σ2

ξ [k]. Esto es un problema no determinı́sti-
co que puede ser resuelto con el algoritmo del filtro de
Kalman, basado en la representación en espacio de esta-
dos de la evolución de los parámetros.

Para obtener una representación en espacio de estados del
modelo TVAR(p), se define un término de regresión de ob-
servaciones previas comoHHH[k] = [y[k − 1] . . . y[k − p]].
Usando esta notación, la ecuación (1) puede ser reescrita
como

y[k] = HHH[k]aaa[k] + ξ[k] (3)

en una forma correspondiente a un modelo de observación
lineal dondeHHH [k] es el vector de regresión. Cuando no se
tiene información disponible acerca de la forma de evolu-
ción del estadoaaa[k] se recurre al uso del modelo de cami-
nata aleatoria [12] produciendo una ecuación de estado de
la siguiente forma

aaa[k + 1] = aaa[k] + www[k] (4)

donde www[k] corresponde a un proceso Gaussiano
N (0,RwRwRw).

Las ecuaciones (3) y (4) forman el modelo de la señal en
espacio de estados para el proceso TVARy[k], que puede
ser estimado mediante el filtro de Kalman. En algunas apli-
caciones en las cuales no es necesaria la estimación en
tiempo real del vector de parámetrosaaa[k] y de σ2

ξ [k], es
posible tener en cuenta también los valores futuros dey,
siendo razonable el uso del suavizador de Kalman, tam-
bién conocido como el suavizador de Rauch-Tung-Striebel
[12], permitiendo una estimación más efectiva que solo con
el filtro de Kalman.

2.4. Esquema de reducción de dimensionalidad

Con el fin de reducir la cantidad de datos en las TFR se
pueden usar esquemas de reducción de dimensionalidad
como el de eigenfaces [10] o análisis de componentes prin-
cipales (PCA) para imágenes. En este método se plantea
que la TFR corresponde a un punto un espacio de alta di-
mensión, donde cada punto de la TFR corresponde a una
dimensión en el espacio de caracterı́sticas. Mediante el
análisis de componentes principales (PCA) se selecciona
una proyección lineal que reduzca la dimensionalidad y
maximice la variabilidad de las muestras proyectadas.

Definiendo el problema formalmente, se considera un
conjunto deN imágenes de muestra{xxx1,xxx2, . . . ,xxxN}
que toma valores en un espacion-dimensional. Ahora
considérese una transformación lineal del espacio origi-
nal n-dimensionalXXX a un espacio de caracterı́sticasm-
dimensionalYYY , dondem < n [16]. La representación del
puntok en el espacio transformado está dada por

yyyk = WWW>xxxk k = 1, 2, . . . , N (5)

dondeWWW = [www1,www2, . . . ,wwwm] ∈ R
n×m es una matriz con

columnas ortonormales, correspondientes a losm vectores
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propioswwwk relacionados con losm mayores valores pro-
pios de la matriz de covarianzaΣx definida como

ΣxΣxΣx =

N∑

k=1

(xxxk − µµµ)(xxxk −µµµ)> (6)

dondeµµµ ∈ R
n es la imagen media de todas las muestras.

Dado que los eigenvectoreswwwk tienen la misma dimensión
de las imágenes originales, se les refiere como eigenpic-
tures o eigenfaces. Utilizando la representación de las TFR
dada por (5), se puede entrenar un clasificador que separe
las caracterı́sticas en el espacio transformado.

3. Marco experimental

3.1. Base de datos

La base de datos usada consiste de registros PCG de 148
adultos quienes han dado su consentimiento informado y
han pasado por un examen médico con la aprobación de
un comité ético. Los datos fueron adquiridos mediante
un estetoscopio electrónico (WelchAllynR© Meditron) que
adquiere las señales PCG y de forma simultánea señales
ECG de 3 derivaciones. Ambos tipos de señales son digi-
talizadas a 44.1 kHz con una resolución de 16 bits. De cada
paciente se toman 8 registros de alrededor de 8 segundos,
correspondientes a los cuatro focos tradicionales de aus-
cultación (mitral, tricúspide, aórtica y pulmonar) en la fase
de apnea post expiratoria y post inspiratoria.

Los ocho registros de cada paciente son etiquetados por un
grupo de cardiólogos, mediante un proceso de diagnósti-
co rutinario. Un conjunto de 50 registros resultaron nor-
males, mientras que los restantes 98 tenı́an evidencia de so-
plo cardı́aco, causado por desórdenes valvulares (estenosis
aórtica, regurgitación mitral, etc). Los registros son filtra-
dos mediante wavelet denoising, remuestreados y segmen-
tados, obteniendo de esta forma un conjunto de registros
segmentados por latidos.

Los registros segmentados son seleccionados de nuevo
para generar conjuntos de entrenamiento y validación, me-
diante la inspección visual y auditiva por parte de un car-
diólogo, obteniendo entonces 201 latidos normales y 201
latidos patológicos, que son utilizados en las pruebas real-
izadas para este artı́culo.

3.2. Resultados

La metodologı́a de clasificación y validación consiste en
la estimación de las TFR de las señales normales y pa-
tológicas, de las cuales se escogen conjuntos de entre-
namiento (70 %) y validación (30 % restante) a través de
un muestreo aleatorio. Sobre el grupo de entrenamiento se
realiza la metodologı́a de eigenfaces y se entrena un clasi-
ficador en el espacio de caracterı́sticas que posteriormente
es probado en el conjunto de validación. Este procedimien-
to se repite 11 veces con el fin de generar una prueba de
desempeño sobre diferentes conjuntos de entrenamiento y
validación. Las TFR son obtenidas mediante cuatro méto-
dos: un método no paramétrico, la transformada de Fourier
de tiempo corto (STFT), y tres métodos paramétricos basa-

Algoritmo Parámetros
STFT Ventana rectangular 1024 puntos
LMS Parámetro de adaptaciónµ = 2

RLS Factor de olvidoλ = 0,99
Kalman Factor de olvidoλ = 0,98
Estimador de
varianza

Función de suavizado Gaussiana de 200 puntos
y aperturaσ = 1/2

Parámetro de suavizadoα = 0,98

Tabla 1. Parámetros de los métodos de estimación.

dos en la estimación de parámetros AR mediante los algo-
ritmos adaptativos de mı́nimos cuadrados (LMS) y mı́ni-
mos cuadrados recursivos (RLS) [17], y el suavizador de
Kalman. Los parámetros de cada uno de los algoritmos se
muestran en la Tabla 1. El orden de los modelos TVAR
obtenido mediante el criterio BIC esp = 6.

Mediante la metodologı́a anterior se obtienen TFR de
600×500 puntos que se reducen a 120×100 que posteri-
ormente con la metodologı́a de eigenfaces se ha obtenido
que en el peor de los casos se obtiene el 90 % de la in-
formación con los primeros 20 componentes principales.
En la Figura 1 se muestra la representación de las TFR
según los primeros dos componentes principales para cada
una de las metodologı́as estudiadas, utilizando el conjunto
completo de 201 señales normales y 201 soplos.
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Figura 1. Representación de las TFR en función de los primeros
dos componentes principales para los cuatro estimadores deTFR
estudiados. Los puntos azules corresponden a señales normales
y los puntos rojos a soplos. Superior izquierda: LMS, Superi-
or derecha: RLS, Inferior izquierda: Kalman, Inferior derecha:
STFT.

Los datos en el espacio PCA son clasificados mediante el
clasificador Bayesiano lineal y el de K vecinos más cer-
canos (5-NN). Los resultados de clasificación se encuen-
tran en la Tabla 2.

4. Discusíon

Se encuentran grandes diferencias entre las TFR obtenidas
mediante los cuatro métodos. Una inspección visual de
aquellas obtenidas mediante el filtro de Kalman demues-
tra que tiene mayor suavidad y mejor correspondencia al
fenómeno observado en la señal en el tiempo. En el caso
de la señal normal, se observa la correspondencia entre la
aparición de los eventos S1 y S2 y las concentraciones de
energı́a en la TFR obtenida con el suavizador de Kalman
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Clasificador Bayesiano lineal
Método Tasa de Acierto Sensibilidad Especificidad
LMS 91,35± 3,12 92,22± 2,90 90,48± 4,89

RLS 92,00± 2,08 91,75± 2,43 92,26± 3,39

Kalman 92,99± 1,64 93,09± 2,27 92,88± 2,44

STFT 91,28± 1,33 93,33± 2,05 89,23± 2,30

Clasificador 5–NN
Método Tasa de Acierto Sensibilidad Especificidad
LMS 93,17± 1,70 90,87± 3,36 95,48± 2,05

RLS 93,87± 1,38 91,59± 2,70 96,15± 1,61

Kalman 95,30± 1,06 93,39± 2,12 97,22± 1,22

STFT 93,58± 1,05 91,88± 2,25 95,28± 1,24

Tabla 2. Resultados de validación cruzada.

en esos instantes, mientras que en las otras TFR paramétri-
cas, aunque sı́ se pueda observar una relación entre la señal
y lo observado en la TFR, no es claro el instante de inicio
de cada uno de los eventos. Por su parte, en la STFT la in-
formación también se encuentra localizada, pero no tiene
la resolución que tienen los otros métodos.

La Figura 1 muestra que el espacio de caracterı́sticas
obtenido al realizar el análisis de eigenfaces genera nubes
de datos separables. Se observa en particular que con la
representación obtenida para las TFR estimadas con el
suavizador de Kalman se generan dos concentraciones de
datos diferentes en la clase patológica (puntos rojos) que
podrı́a indicar tipos de patologı́as diferentes.

Los resultados de la prueba de validación cruzada demues-
tran también que la precisión extra que brinda la esti-
mación con el filtro de Kalman se ve reflejada en un may-
or desempeño en la discriminación de señales PCG nor-
males y patológicas. Las tasas de acierto obtenidas con el
clasificador Bayesiano son un poco inferiores a aquellas
obtenidas con K–NN, pero demuestran la consistencia en
los métodos de caracterización, obteniendo el mayor de-
sempeño con el suavizador de Kalman, seguido por el al-
goritmo RLS, luego la STFT y finalmente LMS. La varian-
za de las tasas de acierto demuestra que tanto el suavizador
de Kalman como la STFT tienen mayor separabilidad en el
espacio de caracterı́sticas, siendo estos más consistentes en
la etapa de clasificación.

5. Conclusiones

En este artı́culo se ha propuesto una metodologı́a para
la caracterización de señales PCG a través del uso de
las TFR paramétricas. Las resultados demuestran que la
metodologı́a planteada tiene un desempeño adecuado, per-
mitiendo clasificar las señales PCG con una tasa de acierto
cercana al 95 %, sensibilidad del 93 % y especificidad del
97 %, y, además, de optimizar la capacidad de caracteri-
zación de otras metodologı́as estudiadas como la transfor-
mada de Fourier de tiempo corto y las TFR paramétricas
estimadas con LMS y RLS.
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Resumen
Los métodos de descomposición de señales como la transfor-
mada Wavelet (WT: Wavelet Transform) han sido ampliamente
utilizados en diversas aplicaciones incluyendo procesamiento de
imágenes, voz y señales biomédicas, en las cuales se han obteni-
do buenos resultados derivados de su utilización. En este artı́cu-
lo, se analizan dos versiones de la TW: La transformada Wavelet
discreta (DWT: Discrete Wavelet Transform) y los Wavelet Pa-
ckets (WP). La DWT se implementa por medio de un banco de
filtros de estructura fija del cual se obtiene una base válida para
representar señales. Los WP son una generalización de DWT del
cual se obtiene una librerı́a de bases, de manera que se puede
seleccionar aquel conjunto que mejor represente a la señal. Aun-
que a priori, los WP son superiores que la DWT desde un punto
de vista teórico, este hecho no ha sido reflejado en su uso. Este
trabajo presenta un experimento que muestra el comportamiento
de los WP y su habilidad para adaptarse a la señal de entrada.
Los resultados muestran que la caracterización de la señal me-
diante WP es más eficiente obteniendo buenos resultados en el
caso de señales electrocardiográficas (ECG).

1. Introducción

El objetivo del análisis de señales utilizando métodos
transformados es la extracción de información significati-
va de estas por medio de una transformada. Algunos méto-
dos asumen caracterı́sticas de las señales, por lo que pue-
den dar buenos resultados siempre que dichas suposiciones
sean correctas. De manera inversa, la suposición de premi-
sas previas al análisis puede inducir a errores.

En general los métodos transformados se aplican sobre
señales estacionarias, como en el caso de la transformada
de Fourier (FT: Fourier Transform), que proporciona in-
formación sobre la distribución frecuencial de la energı́a.
En el mundo real, las señales en general no tienen compo-
nentes estacionarias. Esto motiva el uso de la transformada
localizada de Fourier (STFT: Short Time Fourier Trans-
form) que introduce dependencia temporal sobre la FT.
Usando la STFT, se obtiene una resolución uniforme en
el dominio tiempo–frecuencia no permitiendo la obtención
de una buena resolución en ambos dominios de manera si-
multánea. La transformada wavelet continua (CWT: Con-
tinous Wavelet Transform) viene a resolver esta limitación
[1]. Para ello usa una ventana variante en el tiempo que
se adapta a las componentes frecuenciales de la señal. La
idea de analizar una señal en varias escalas y resoluciones
partió simultáneamente desde diferentes campos como las

Matemáticas, la Fı́sica y la Ingenierı́a. A mediados de los
años 80, Morlet, Grossman y Meyer contribuyeron en este
campo estableciendo los fundamentos [2]. La comunidad
que se dedica al procesado de señal se centró en las wave-
lets cuando I. Daubechies enlazó estas con el tratamiento
de señales en tiempo discreto [3].

La DWT y los WP se han usado en diversas aplicacio-
nes que van desde el procesado de voz, al procesado de
imagen y al tratamiento de señales biomédicas. Podemos
encontrar ejemplos del uso de la DWT en tratamiento de
imágenes en [4] y [5]. En procesamiento de voz, la DWT
y los WP se han utilizado en compresión [6], detección [7]
y mejora de audio [8], [9]. En el caso de aplicaciones de
procesado de señales biomédicas, la DWT y los WP se han
empleado de manera extendida sobre señales de electroen-
cefalograma (EEG) y electrocardiograma (ECG). Algunas
contribuciones en procesamiento de EEG se presentan en
[10] y [11]. Respecto al procesado de señales electrocar-
diográficas se pueden destacar contribuciones en elimina-
ción de ruido [12], reconocimiento de patrones y puntos
caracterı́sticos [13] y compresión de ECG, donde se pue-
den encontrar ejemplos de utilización de la DWT y los WP
en [14, 15, 16].

La mayorı́a de los trabajos con la transformada wavelet
están basados en el uso de la DWT. Sin embargo, los WP
son superiores desde un punto de vista teórico por ser una
herramienta adaptativa que permite representar la señal de
entrada de una manera más eficiente. Uno de los motivos
del mayor uso de la DWT es que los WP necesitan un
mayor coste computacional debido al proceso para elegir
la mejor base. Otro factor, en el caso de la DWT, es que
la jerarquı́a entre coeficientes proporciona ciertas ventajas
que pueden se pueden utilizar, como en el caso de la com-
presión mediante el algoritmo Embedded Zerotree Wavelet
[5]. Contrariamente, la jerarquı́a en los WP es más compli-
cada siendo mucho más difı́cil de aprovechar.

En este trabajo, analizaremos el comportamiento adaptati-
vo de los WP. Nuestra hipótesis es que representar la señal
de entrada con la mejor base posible mejorará el posterior
análisis gracias a una mejor y más eficiente caracterización
de la señal. Para probar esta hipótesis, se presenta un estu-
dio de los WP con registros de ECG.

El artı́culo esta organizado como sigue. La sección 2 pre-
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senta una breve introducción de los WP. El estudio ex-
perimental se realiza en la sección 3, donde se realiza la
correspondiente discusión. Para finalizar, se presentan las
conclusiones en la sección 4.

2. Transformada Wavelet Packets

La DWT puede calcularse de manera eficiente utilizando
bancos de filtros de dos canales de reconstrucción perfec-
ta que se aplican de manera iterativa sobre la rama de paso
bajo. Se obtienen ası́ un conjunto de coeficientes de aproxi-
mación y de detalle. La salida de los filtros paso alto da co-
mo resultado los coeficientes wavelet de detalle (dk) mien-
tras que la salida de los filtros paso bajo da como resultado
los coeficientes de escala (ck) o de aproximación:

f (t) =

∑

k

cj0 (k)ϕj0,k (t)+
∑

k

∞∑

j=j0

dj (k)ψj,k (t) (1)

donde ϕ(t) y ψ(t) en la expresión anterior son las funcio-
nes base que permiten generar f(t) en el espacio de Hilbert
L2

(R)[17].

Los WP son una generalización de la DWT. Fueron pro-
puestos por Coiffman y Winckerhauser en 1992 para obte-
ner mejor resolución en las frecuencias altas. Mediante los
WP se descompone la salida del filtro paso alto, o lo que
es lo mismo, los detalles más finos. El algoritmo de im-
plementación de los WP se inicia con un banco de filtros
en estructura de árbol binario de manera que el número de
capas o niveles depende de la resolución deseada. En la fi-
gura 1 se muestra un ejemplo de 4 capas. La señal de entra-
da se descompone de manera iterativa aplicando un banco
de filtros de análisis de 2 canales. La flecha a la derecha
representa la rama paso bajo, mientras que la flecha de la
izquierda representa la rama paso alto. Cada rama consiste
en un filtro lineal seguido de un diezmador de orden 2.

El árbol binario se puede considerar como una librerı́á de
bases llamadas WP, de las cuales, sólo se necesita una. El
objetivo es seleccionar la mejor base para representar la
señal realizando una poda del árbol binario de la manera
más eficiente posible. De esta forma, las bases se eligen
de manera adaptativa en función del criterio de poda del
árbol binario. En este trabajo, la señal de entrada se procesa
analizando bloques no solapados de N muestras, donde N
es potencia de dos. La mejor base se selecciona de acuerdo
con el principio de entropı́a de Shannon H(x) [18],

H (x) = −
∑

k

(
|vk [n]|2
‖x [n]‖2

)

log
2

(
|vk [n]|2
‖x [n]‖2

)

, (2)

donde vk[n] es la señal a la salida de una rama cualquiera
del árbol y x[n] es la señal de entrada. El resultado de es-
ta ecuación es un escalar para cada nodo del árbol binario
a partir del cual se cuantifica la información que propor-
ciona dicha rama. En la figura 1 se muestra un ejemplo de
selección de la mejor base, en la cual se han representa-
do los costes de cada nodo. El coste de un nodo raı́z se
compara con la suma de sus descendientes, manteniendo
aquellos nodos con menor coste de información. Las ra-

x[n]

x[n]

10.2

5.034.11

2.18

1.491.131.02

0.510.460.620.56

1.31

2.622.193.04

Low pass: h [n]0
High pass: h [n]1

ANALYSIS
FILTER
BANK

SYNTHESIS
FILTER
BANK

Low pass: f [n]0High pass: f [n]1

Figura 1. Ejemplo de implementación de WP con 4 capas.

mas que se han desechado en la figura 1 con el mecanis-
mo de poda del árbol binario original están representadas
con lı́neas discontinuas y el banco de filtros de análisis pa-
ra el correspondiente bloque de N muestras se representa
con una lı́nea continua. La señal original se recupera por
medio del banco de filtros de sı́ntesis representado en la fi-
gura 1. Nótese que en la fase de reconstrucción, cada par
de flechas representa un banco de filtros de sı́ntesis de dos
canales, donde cada rama está compuesta por un interpo-
lador de orden 2 seguido de un filtro paso bajo o paso alto
según sea necesario.

3. Estudio Experimental

Este estudio muestra la habilidad que tienen los WP para
adaptarse a los bloques de entrada para obtener una carac-
terización efectiva de la señal. Por lo tanto, nos permite de-
terminar si el algoritmo de poda es eficiente o lo que es lo
mismo, si da lugar a diferentes configuraciones de bancos
de filtros para diferentes bloques de señal.

Se ha elegido la MIT-BIH Arrythmia Database [19] ya que
es una base de datos accesible y pública utilizada en otros
trabajos. También presentamos un ejemplo de WP aplica-
do a compresión de ECG. Por este motivo analizamos un
conjunto de ECGs extraı́dos de la MIT-BIH utilizados en
aplicaciones de compresión [15].

Los ficheros de la base de datos están formados por 2 deri-
vaciones muestreadas a 360 Hz con 11 bits de resolución.
El conjunto seleccionado consiste en los 10 primeros mi-
nutos de cada derivación de los registros: 100, 101, 102,
103, 107, 109, 111, 115, 117, 118 y 119. El estudio se ha
realizado analizando las diferentes configuraciones de los
bancos de filtros que aparecen para cada bloque de entra-
da. Se han analizado dos caracterı́sticas: 1) la frecuencia
de la configuración DWT y 2) la frecuencia de la configu-
ración más común. Las pruebas se han realizado utilizando
la wavelet Cohen-Daubechies-Feauveau (bior9.7).

3.1. Frecuencia de la configuración DWT

Se analiza en primer lugar el número de veces que apa-
rece la configuración de la DWT. La figura 2 muestra la
frecuencia en tanto por ciento con que aparece la configu-
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Figura 2. Frecuencia del banco de filtros correspondiente a la
configuración DWT para el registro 117.

ración correspondiente al banco de filtros de la DWT en
función del número de capas utilizadas con los WP para el
registro 117. Se incluyen 5 barras que representan diferen-
tes longitudes de bloque de entrada. Las longitudes varı́an
en potencias de 2 desde 256 a 4096 muestras (nótese que
el número máximo de capas para un bloque de longitud
256 es de 8, para un bloque de 512 es de hasta 9 capas
y ası́ sucesivamente hasta un bloque de 4096 muestras que
permite como máximo hasta 12 capas o niveles de descom-
posición). Tal y como muestra la figura 2, cuanto mayor es
el número de niveles o capas de descomposición, la con-
figuración DWT aparece menos frecuentemente. Esto se
debe a que el número de bases crece drásticamente con el
número de capas [18].

3.2. Frecuencia de la configuración más común

Anteriormente se ha comprobado que la configuración
DWT aparece junto con otras configuraciones diferentes.
Es interesente analizar si existen determinadas configura-
ciones privilegiadas. En la figura 3 se representa la frecuen-
cia de la configuración más común. Los resultados mues-
tran que la configuración más común aparece con mayor
frecuencia cuando la longitud de los bloques crece. Com-
parando la figura 2 y la figura 3, se puede observar que la
configuración de la DWT es la configuración más frecuen-
te hasta un nivel de descomposición de 9 capas. En general
la configuración más común es inferior al 50% lo cual in-
dica que se están utilizando otras posibles configuraciones
para caracterizar la señal.

Los WP actúan de manera similar para el resto de señales.
Como ejemplo se incluye en la figura 4 los resultados para
el registro 109. En este caso los WP se comportan de mane-
ra similar, aunque la configuración de la DWT aparece con
menor frecuencia. Como conclusión, los resultados indi-
can que el algoritmo de poda se comporta adecuadamente
y los WP se adaptan a cada bloque de señal de entrada.

3.3. Rendimiento de los Wavelet Packets

En las subsecciones anteriores se ha mostrado que los WP
se adaptan a cada bloque de entrada de ECG. En esta sec-
ción vamos a comparar el rendimiento de los WP con la
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Figura 3. Frecuencia del banco de filtros más común para el re-
gistro 117.
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Figura 4. Frecuencia de los bancos de filtros DWT y el más
común para el resgitro 109.

DWT en una aplicación de compresión de ECG. Para ello
hemos elegido dos algoritmos basados en umbralización
que se diferencian principalmente en el mecanismo de des-
composición de la señal. Los métodos están descritos en
[15] y [16]. El método [15] utiliza la DWT, mientras que el
método [16], propuesto por nuestro grupo, utiliza los WP.
Los resultados se han obtenido con el conjunto de señales
anterior y se ha utilizado el error cuadrático medio por-
centual (PRD) como criterio de medida de la calidad de
la señal recuperada. Tomando x[n] y x̂[n] como la señal
original y la recuperada. El PRD se define como:

PRD =

√
√
√
√
√
√
√
√

N∑

n=1

(x [n] − x̂ [n])
2

N∑

n=1

(x [n])
2

× 100 . (3)

La tasa de compresión (CR: Compression Ratio) se calcula
como la relación entre el número de bits de la señal origi-
nal y el número de bits de la señal comprimida. En general
un algoritmo de compresión será mejor cuanto mayor sea
su CR y menor su PRD. Cada ECG se procesa en bloques
sin solapamiento de de N muestras. En ninguno de los dos
métodos se realiza detección QRS o segmentación de lati-
dos. Ambos métodos constan de tres etapas siendo comu-
nes algunas de ellas. En la primera etapa se descomponen
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los bloques de entrada utilizando los WP o la DWT, depen-
diendo del método considerado. Seguidamente se umbra-
lizan las subbandas resultantes con un umbral único. En
la tercera fase, ambos métodos realizan una codificación
Huffman.

Los resultados obtenidos de [15] y [16] se muestran en la
figura 5, donde se representa el CR en función del PRD.
Con los WP se obtiene un CR mayor para el mismo PRD.
Ambos métodos únicamente difieren en la etapa de des-
composición. A pesar de que se utilizan diferentes estra-
tegias para elegir un umbral, ambos métodos utilizan un
umbral fijo para todas las subbandas y el mismo codifi-
cador entrópico. Por este motivo se puede establecer que
la diferencia de rendimiento entre ambos métodos se de-
be principalmente al método de descomposición utilizado.
Se ha visto en la sección 3 que los WP seleccionan la me-
jor base según la de entropı́a de Shannon, permitiendo una
mejor caracterización de la señal. El método basado en WP
aprovecha esta mejor caracterización ofreciendo más com-
presión para la misma calidad.

2.5 3 3.5 4 4.5 5 5.5 6

7
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10

11

12

13

14

15

16

17

PRD

C
R

WP based−method reported in [16]

DWT based−method reported in [15]

Figura 5. Comparación de los métodos con WP y DWT.

4. Conclusiones
En este artı́culo, se presenta un estudio del comportamiento
adaptativo de los Wavelet Packets. El estudio se ha llevado
a cabo analizando las bases resultantes que se obtienen del
algoritmo de poda utilizando señales ECG. El algoritmo de
poda utilizado se basa en la entropı́a de Shannon. Los re-
sultados muestran que los WP tienen un comportamiento
adaptativo para cada bloque de ECG a la entrada caracte-
rizándolos con bases diferentes a la correspondiente a la
DWT. En el ejemplo de compresión de ECG, se observa
que el mismo esquema de codificación se comporta de ma-
nera diferente para los WP y la DWT. El método basado en
WP mejora el rendimiento del basado en la DWT.
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Resumen
El objetivo de la compresión de electrocardiogramas (ECGs) es
obtener la máxima tasa de compresión posible conservando en
la señal recuperada la información relevante para el diagnósti-
co. Una etapa que nos permite actuar sobre la tasa de compre-
sión sin degradar la calidad de reconstrucción es la de codifi-
cación fuente. En este trabajo, se estudia su comportamiento en
un compresor basado en la transformada wavelet discreta, um-
bralización y codificación two-role encoder. Para ello, se calcula
el valor máximo de tasa de compresión que puede alcanzar al
fijar todas sus etapas excepto la de codificación fuente. Con es-
te estudio se revela un amplio margen de mejora, por lo que se
propone un nuevo esquema de compresión. En el nuevo método
se sustituye el codificador fuente por uno de tipo Huffman para
aproximarnos en lo posible al valor máximo de compresión. Con-
seguimos de esta forma una mejora de la tasa de compresión.

1. Introducción
Los electrocardiogramas (ECGs) proporcionan a los car-
diólogos información esencial para el diagnóstico de ano-
malı́as cardı́acas. Los avances en la monitorización de
ECG permiten la obtención de señales de larga duración.
Aparece entonces la necesidad de compresión para facili-
tar su transmisión y el almacenamiento.

Hasta ahora se han desarrollado numerosos métodos de
compresión de ECG basados en transformadas y umbra-
lización [1]-[6]. El diagrama de bloques estándar de un
compresor de estas caracterı́sticas responde al esquema de
la figura 1.

x[n]
y[n]

c[n]DESCOMP.
DE LA SEÑAL

UMBRALIZACIÓN

y [n]th y[n]^

CUANTIFICACIÓN
PCM

CODIFICACIÓN
FUENTE

Figura 1. Diagrama de bloques de un compresor basado en
transformadas y umbralización.

Estas técnicas aprovechan la descomposición de la señal
original a un dominio en el que aparecen coeficientes cuya
aportación a la morfologı́a de la señal reconstruida es de
menor relevancia que la de otros. Los coeficientes menos
significativos se anulan, de manera que se potencia la apa-
rición de secuencias de ceros, propicias para la compresión
mediante codificación entrópica. Esto conlleva una degra-

dación en la calidad de la señal reconstruida, al no con-
servar los valores originales de esas muestras. Para llevar a
cabo este procedimiento se determina un valor umbral, que
marca el lı́mite entre los coeficientes que se eliminan y los
que se mantienen. El umbral se determina en función de las
condiciones de calidad y compresión que se deseen en ca-
da caso. De esta forma, se puede fijar a priori [1]-[3] o irse
adaptando de forma iterativa en función de los resultados
[4]-[6]. Los coeficientes significativos se cuantifican me-
diante la técnica de modulación por impulsos codificados
(PCM: Pulse Code Modulation). Finalmente la secuencia
completa formada por los valores nulos y los coeficientes
cuantificados se codifican sin introducir pérdidas. El pro-
ceso de codificación consta principalmente de dos partes:

Determinación de los sı́mbolos que representan a la
señal original y que van a ser codificados.

Selección de las palabras código con las que se va a
codificar cada uno de los sı́mbolos.

La obtención de una mayor o menor tasa de compresión
(CR: Compression Ratio) depende de la técnica utilizada
en cada una de estas dos etapas de codificación. En este
trabajo, se realiza un estudio sobre el bloque de codifica-
ción fuente, con el fin de determinar su tasa máxima de
compresión. Para ello hay que fijar los métodos utilizados
en el resto de etapas, por lo que se selecciona un compre-
sor basado en el método propuesto en [6]. Ası́, se lleva a
cabo un análisis estadı́stico de los sı́mbolos independien-
tes utilizados en la codificación fuente y se calcula el valor
máximo de tasa de compresión que se podrı́a alcanzar. De
esta forma, se muestra que la etapa de codificación fuente
presenta un margen de mejora y que modificando la estra-
tegia de codificación, se puede incrementar la tasa de com-
presión. En base a estos resultados, se propone un nuevo
esquema compresor con un codificador fuente que apro-
vecha la entropı́a de los sı́mbolos para mejorar la tasa de
compresión.

En las simulaciones se emplea la base de datos MIT-BIH
Arrythmia Database. Como medida de calidad de la señal
reconstruida se utilizan dos parámetros. El primero es el
error cuadrático medio porcentual (PRD: Percentage Root-
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mean-square Difference), que se define como:

PRD =

√√√√√√√√√√

N∑
n=1

(x[n]− x̂[n])2

N∑
n=1

(x[n])2
× 100, (1)

donde x[n] es la señal ECG original y x̂[n] la señal recu-
perada en recepción. El PRD es fuertemente dependiente
del nivel de continua de la señal, ya que se normaliza por
la potencia de la señal original, que aumenta con el valor
de continua. Para evitar esto se emplea el PRD1:

PRD1 =

√√√√√√√√√√

N∑
n=1

(x[n]− x̂[n])2

N∑
n=1

(x[n]− x̄[n])2
× 100, (2)

donde x̄[n] es el valor medio de x[n]. Además en [7] se
establece, para esta base de datos, que si el valor de PRD1
se encuentra entre 0 y 9, la calidad de la señal reconstruida
puede considerarse como buena o muy buena, algo que no
se puede garantizar cuando el PRD1 es mayor que 9.

Además el CR se calcula con la siguiente ecuación:

CR =
bx

bc
, (3)

donde bx es el número de bits totales que codifican la señal
de entrada x[n] y bc es el número de bits resultantes a la
salida del codificador fuente, es decir, los correspondientes
a c[n].

2. Métodos de compresión
El primero de los esquemas de compresión que se estu-
dia en este trabajo está basado en el propuesto en [6]. Esta
técnica se sirve de la transformada wavelet discreta (DWT:
Discrete Wavelet Transform) y utiliza umbralización. El
umbral se calcula de forma iterativa hasta obtener el PRD
objetivo (PRDobj) fijado a priori, tal y como se propone en
[5]. Los pasos principales que conforman este método son
los siguientes:

1. Elección del PRDobj y aplicación de la DWT de nivel
5 con los filtros biortogonales “bior4.4”.

2. Umbralización de los coeficientes partiendo de un ni-
vel inicial y modificándolo de forma iterativa hasta
alcanzar el PRDobj , con una tolerancia del 1%.

3. Cuantificación PCM de los coeficientes significativos.
El número de bits de cuantificación (B) se escoge
de manera adaptativa, de forma que el valor de PRD
coincida con el PRDobj con una tolerancia del 10%.

4. Codificación fuente sin pérdidas de los coeficientes
mediante el método two-role encoder (TRE), que se
describe a continuación:

a) A los coeficientes significativos se les aplica una
lı́nea base de valor 2B , por lo que cada uno de
ellos se codifica con B + 1 bits.

b) Por otra parte, se codifican las cadenas de ceros,
también con B+1 bits. El tamaño mı́nimo de ca-
dena codificable es 1 y el máximo es 2B − 1, de
forma que no coincidan con valores asignados
a coeficientes no nulos. Por tanto las secuencias
de ceros de mayor longitud tienen que ser codi-
ficadas con más de una palabra código.

El segundo esquema de compresión es idéntico al anterior
salvo en la etapa 5 de codificación fuente sin pérdidas que
se lleva a cabo aplicando un codificador Huffman [8] a los
sı́mbolos obtenidos mediante el método TRE. De esta for-
ma, se asignan palabras código de menor longitud a los
sı́mbolos más probables, reduciéndose la longitud media
de palabra en el caso de que los sı́mbolos presenten pro-
babilidades diversas. La implementación del codificador
Huffman se ha realizado deshabilitando las opciones de
codificación logarı́tmica y de división de la secuencia ori-
ginal, para que no cambie el conjunto original de sı́mbolos
independientes.

3. Estudio de la máxima tasa de compresión
Para determinar el lı́mite máximo de compresión, se es-
tudia la máxima tasa de compresión (CRmax) que puede
conseguirse con la codificación fuente sin pérdidas. Para
ello se analiza la entropı́a de los sı́mbolos independientes
utilizados como entrada en el proceso de codificación fuen-
te.

La entropı́a de la fuente define un lı́mite para la longitud
media de cualquier código instantáneo [9]:

Teorema 1 La longitud media L de cualquier código ins-
tantáneo con tamaño de alfabeto D para una variable
aleatoria X es mayor o igual que la entropı́a HD(X). La
igualdad se consigue si D−li = pi, donde pi y li son las
las probabilidades de cada sı́mbolo y las longitudes de sus
palabras código respectivamente.

L ≥ HD(X). (4)

El proceso de obtención del CRmax para los esquemas de
compresión descritos en la sección 2 consta de los siguien-
tes pasos:

1. Se determina el conjunto de sı́mbolos independien-
tes utilizados en la codificación. Los sı́mbolos inde-
pendientes se identifican como aquellos que presen-
tan una correspondencia biunı́voca con las palabras
código finales. En nuestro caso el conjunto total de
sı́mbolos lo forman dos subconjuntos bien diferencia-
dos:

Las secuencias de ceros de longitud menor o
igual a 2B − 1.

Los coeficientes significativos, cuantificados
con B bits.

Por tanto, se tiene un conjunto de 2B+1−1 sı́mbolos,
ya que el 0 no se utiliza.

2. Se calculan las probabilidades p(x) de los sı́mbolos
para la secuencia de la variable aleatoria X y a partir
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de ellas la entropı́a H(X), considerando el alfabeto
binario D = {0, 1}:

H(X) = −
∑

x∈H
p(x) log p(x). (5)

3. El valor de CR es producto de dos procesos de com-
presión independientes, que se llevan a cabo en las
etapas de cuantificación PCM y codificación fuen-
te. En la cuantificación PCM, la tasa de compresión
(CR1) depende únicamente del número de bits B uti-
lizado. Cuanto menor es B mayor es la tasa de com-
presión, pero se reduce la calidad de reconstrucción
de la señal. En cambio, en la codificación entrópica la
tasa de compresión (CR2) puede modificarse sin que
esto afecte a la calidad de la señal recuperada.
Según el teorema 1, la entropı́a H define el lı́mite de
la longitud media de las palabras código L. Ası́, apro-
vechamos la relación existente entre L y la tasa de
compresión de codificación CR2, para obtener la si-
guiente ecuación:

CR2 =
B

L
≤ B

H
. (6)

Por tanto, B
H es el lı́mite superior de CR2 (CR2max).

4. Se calcula el CRmax incorporando la tasa de compre-
sión de la cuantificación PCM, cuya ecuación es la
siguiente:

CR1 =
Bx

B
=

11
B

, (7)

donde Bx es la resolución inicial de las muestras de
entrada, que para la base de datos es de 11 bits, y B
indica el número de bits usados en la cuantificación
PCM.

5. Finalmente se obtiene el valor de CRmax con la si-
guiente ecuación:

CRmax = CR1 · CR2max. (8)

4. Estudio experimental
En las simulaciones se emplean señales procedentes de la
MIT-BIH Arrythmia Database. En los archivos de esta ba-
se de datos se almacenan dos derivaciones muestreadas a
360 Hz con una resolución de 11 bits por muestra. La lon-
gitud de las señales ECG utilizadas es 182 segundos, lo que
equivale a 65520 muestras. Esta cantidad es muy cercana
al valor 216 (65536), lo que nos permite agilizar la compu-
tación de la DWT, al tratarse de una potencia de 2. Además
en todos los casos se elimina inicialmente la lı́nea base de
valor 1024 incorporada a cada derivación por motivos de
almacenamiento.

Se ha realizado un estudio estadı́stico con la señal 117.
Ası́, se obtiene el histograma normalizado de la secuencia
de sı́mbolos independientes empleados en la codificación
fuente. Tanto el PRDobj como los resultados de calidad y
compresión se muestran en la tabla 1. Los sı́mbolos se di-
viden en dos grupos, tal y como se explica en la sección 3,
y ambos histogramas se muestran en la figura 2.

Señal PRDobj B CRmax PRD PRD1
117 2 7 17,24 2,12 8,01

Tabla 1. Resultados de compresión para la señal 117.
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Figura 2. Histograma normalizado de la señal 117 con
PRDobj = 2. (a) Secuencias de ceros (b) Coeficientes signifi-
cativos.

El primer estudio de compresión se basa también en la
señal 117. En este caso, se fijan los valores de B para com-
probar la eficacia del proceso de cuantificación adaptati-
va. Los resultados de estas simulaciones se muestran en la
tabla 2.

P RDobj = 2 P RD CRmax CR Mét. CR Mét.

TRE propuesto

B = 6 2,44 18,68 14,68 18,40

B = 7 2,12 17,24 13,65 16,96

B = 8 2,02 15,73 12,38 15,36

B = 9 2,00 14,33 11,25 13,81

B = 10 1,99 13,11 10,28 12,36

Tabla 2. Resultados de calidad y compresión en función de B
para la señal 117.

En la tabla 2 se observa que la condición de selección del
valor B se cumple por primera vez para B = 7, por lo que
en ese momento se detendrı́a la iteración. Si nos fijamos en
la tabla 1 se puede ver que ése es el valor escogido para B
cuando se lanza el algoritmo. De esta manera, la técnica de
cuantificación adaptativa se revela como eficiente, por lo
que la mantenemos en el método propuesto. Precisamente
con el método propuesto se obtienen tasas de compresión
mayores y cercanas al lı́mite para todos los valores de B.

En este nuevo estudio, se emplea el conjunto de señales
100, 101, 102, 103, 107, 109, 111, 115, 117, 118 y 119.
Además se utilizan diferentes valores de PRDobj , tal y co-
mo se muestra en la tabla 3. Los valores de PRD1 ob-
tenidos, excepto en el último caso, son siempre inferio-
res a 9, por lo que se puede garantizar la buena calidad
de las señales reconstruidas. Hay que tener en cuenta que
los resultados finales, tanto de medida de calidad como de
tasa de compresión, se han obtenido aplicando la media
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aritmética a los valores alcanzados para cada una de las
señales individualmente. Los resultados de CR en función
del PRD, se muestran también en la figura 3.

P RDobj 2 2,5 3 3,5 4 4,5 5

PRD 2,13 2,63 3,18 3,67 4,20 4,78 5,25

PRD1 3,77 4,64 5,64 6,51 7,41 8,42 9,27

Lı́mite
teórico

CRmax 9,12 10,98 13,08 14,61 15,99 17,52 18,51

Método
TRE

CR 6,35 8,02 9,71 10,99 12,14 13,37 14,20

Método
propuesto

CR 8,95 10,75 12,82 14,31 15,68 17,19 18,17

Tabla 3. Resultados de calidad y compresión para el conjunto de
señales.

2 2.5 3 3.5 4 4.5 5 5.5
6

8

10

12

14

16

18

20

PRD

C
R

 

 

Límite teórico
Método propuesto
Método TRE

Figura 3. Resultados del estudio comparativo de compresión.

En el histograma correspondiente a la secuencias de ceros
se observa que hay bastantes sı́mbolos con probabilidad
nula, mientras que otros sı́mbolos presentan una frecuen-
cia muy superior al resto. En el método TRE se reservan
palabras código del mismo tamaño para todos los sı́mbo-
los, desaprovechando la capacidad de compresión que nos
ofrecen esas diferencias de probabilidad de los sı́mbolos.
Por ello, en la figura 3 se observa que las tasas de compre-
sión de esta técnica quedan sensiblemente por debajo del
valor teórico máximo.

Por otra parte, con el nuevo esquema de compresión pro-
puesto se explota esta diferencia de probabilidad entre
sı́mbolos utilizando un codificador tipo Huffman. De es-
ta manera, los valores de CR obtenidos se acercan mucho
más a los lı́mites teóricos.

5. Conclusiones
En este trabajo se ha estudiado un esquema de compresión
por umbralización basado en DWT que ha demostrado un
buen rendimiento respecto a sus homólogos en el estado
de la técnica. Para ello, se realiza un análisis teórico de la

entropı́a del conjunto de sı́mbolos independientes a codifi-
car y se calcula el valor máximo de la tasa de compresión.
La obtención del CRmax se revela como una herramien-
ta eficiente para valorar las posibilidades de compresión
de un esquema base en función del codificador fuente uti-
lizado. El CRmax obtenido es sensiblemente superior al
CR ofrecido por el compresor con codificador TRE, por
lo que el método, aunque eficaz, presenta un amplio mar-
gen de mejora. En base a estos resultados, se propone la
mejora del bloque de codificación fuente, mediante un co-
dificador tipo Huffman [8]. El compresor propuesto ofrece
mejores tasas de compresión para un amplio rango de va-
lores de PRD, por lo que puede considerarse más eficiente
que el original. Además estos resultados de CR se encuen-
tran muy cercanas a los lı́mites teóricos. Esto quiere decir
que el codificador Huffman no sólo es más eficiente que
el TRE sino que ofrece un resultado óptimo, difı́cilmente
mejorable. De esta forma, se pone de manifiesto la utilidad
del estudio de entropı́a, mediante el que se han mejorado
las prestaciones del esquema de compresión original.
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Resumen 
PRSA (Phase Rectified Signal Averaging) es un método de 
procesado en el tiempo utilizado para mejorar la estimación de 
la frecuencia dominante (FD) de la señal de fibrilación 
auricular. En el presente estudio se muestra que la eficacia de 
este método depende significativamente de la relación señal a 
ruido, así como del nivel de residuos QRST remanentes tras la 
etapa de cancelación ventricular. Adicionalmente se proponen 
algunas variantes de este método adaptadas, en mayor medida a 
la señal específica de FA. 

1. Introducción 
La fibrilación auricular (FA) es una de las arritmias 
cardíacas más comunes y que provocan un mayor número 
de días de ingreso hospitalario. Sus características sobre 
el ECG de superficie vienen marcadas por la ausencia de 
ondas P y la presencia de ondas f con patrón caótico [1]. 
 
Para obtener las ondas fibrilatorias a partir del ECG de 
superficie es necesario, en primer lugar, extraer la 
actividad ventricular. Los métodos empleados para ello 
han sido ampliamente estudiados en los últimos años, 
siendo el Average Beat Substraction (ABS) y 
Spatiotemporal QRST cancellation [3] los algoritmos más 
utilizados. Ambos métodos tienen en cuenta la ausencia 
de correlación entre la actividad ventricular y auricular. 
 
El procedimiento de substracción de los complejos QRST 
no siempre es satisfactorio, por lo que típicamente la señal 
de FA aparece contaminada por residuos ventriculares, 
artefactos y ruido que pueden inducir a valores erróneos 
en la estimación de la FD (frecuencia dominante). En 
efecto, al aplicar directamente técnicas espectrales de 
análisis a esta señal, en ocasiones se pueden obtener 
valores de FD fuera del rango fisiológico esperado, [3,12] 
Hz. En este contexto resulta de gran interés el desarrollo 
de nuevas técnicas de detección que estimen de forma 
más robusta la FD. El método PRSA [2] es un algoritmo 
de procesado en el dominio temporal que enfatiza las 
componentes quasi-periódicas de la señal, lo cual resulta 
útil en la estimación de la FD en FA.  

Los primeros estudios de PRSA aplicados a la señal de 
FA presentaron un alto índice de mejora con respecto a la 
no aplicación de técnicas de procesado en tiempo previas 
al análisis espectral [3], es decir, el procedimiento de 
procesado tradicional para este tipo de señales. Sin 

embargo, en este trabajo veremos que esta mejora es muy 
dependiente de los niveles de ruido y residuos 
ventriculares que caractericen a la señal.  

2. Estado del arte 
2.1. Phase Rectified Signal Averaging (PRSA) [2] 

PRSA está basado, inicialmente, en la definición de unos 
puntos de anclaje, xn, extraídos de la señal bajo estudio. El 
criterio empleado para la selección de dichos puntos de 
anclaje puede definirse en función del tipo de quasi-
periodicidades que se desee enfatizar. Una vez los puntos 
de anclaje xn han sido seleccionados, se define una 
ventana de longitud Tw centrada en cada xn. Finalmente se 
realiza un promediado de todos aquellos segmentos 
obtenidos tras el enventanado, al cual se le aplica técnicas 
de estimación espectral. El resultado final es la reducción 
o eliminación de todas aquellas componentes que no se 
encuentren en fase con respecto a todos los segmentos 
seleccionados.  

2.2. PRSA aplicado al análisis de la FA 

El método PRSA [2] fue aplicado a las señales de FA para 
reducir complejos QRST residuales y ruido resultante tras 
la etapa de cancelación de la actividad ventricular. 
Durante este estudio se analizaron 864 segmentos 
sintéticos de episodios de FA permanente de 5 s cada uno, 
obtenidos tras una etapa de cancelación de complejos 
QRST. Los puntos de anclaje fueron seleccionados según 
el siguiente criterio: 

 1−>n nx x ,              1≤ ≤n N ,                   (1) 

donde n representa el índice de cada muestra de la señal x 
y N es el número total de muestras. Tal como se deduce 
de (1), se toma un nuevo punto de anclaje en todos los 
valores crecientes de la señal. 

Según los resultados expuestos en dicho estudio [2] el 
porcentaje de errores en la estimación de la FD se reducía 
de 11.5% a 5.9% mediante la utilización de PRSA. 

3. Métodos 
3.1. Preprocesado 

Con el objeto de cancelar la actividad ventricular, 
inicialmente se aplicó a las señales la técnica de 
cancelación espacio-temporal del complejo QRST [3]. 
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Posteriormente, las señales obtenidas tras la substracción 
de dicha actividad fueron filtradas paso-banda entre 3 y 
20 Hz y remuestreadas a 100 Hz. 

3.2. PRSA: puntos de anclaje en máximos locales 

Una primera propuesta de mejora del método PRSA 
descrito en [2] es la extracción de los puntos de anclaje 
utilizando un criterio más adecuado, ya que la selección 
de todos los valores crecientes de la señal resulta en un 
elevado número de puntos de anclaje. Una forma de 
limitar esta gran cantidad de puntos, en muchas ocasiones 
innecesarios, es utilizar un criterio más restrictivo de 
selección. En este caso, se han escogido solamente los 
máximos locales: 

                  1 1− +< >n n nx x x ,              1≤ ≤n N .    (2) 

3.3. PRSA: alineación en fase de los segmentos 

Este método implementa un nuevo paradigma en el 
análisis de la señal de FA. Tomando en todo momento el 
procedimiento base de PRSA, es decir, selección de 
puntos de anclaje y promediado, se propone ahora un 
alineado previo en fase lo más óptimo posible antes de 
aplicar la etapa de promediado. De este modo las 
componentes en fase son enfatizadas, reduciéndose, así, el 
ruido y las no periodicidades.  

El procedimiento seguido para el alineado en fase se basa 
en la función de correlación cruzada de cada segmento 
con respecto a un segmento de referencia.   

A priori, el mayor inconveniente inherente a este método 
es la selección de un segmento de referencia apropiado. 
Nótese además, que, debido a la naturaleza del método 
PRSA, si se realiza el promediado en segmentos 
altamente contaminados por residuos QRST, cuya 
amplitud característica es mucho mayor que la de la señal 
de FA, el método podría ser contraproducente, 
enfatizando dichos residuos ventriculares debido a su 
mayor peso en el promediado. 

La solución propuesta a este problema tiene como base 
descartar todo aquel segmento cuyo valor máximo, con 
respecto a la desviación estándar (DS), supere un cierto 
umbral. Para ello consideraremos que, puesto que los 
complejos QRST están caracterizados por un rango de 
amplitud muy por encima del de la señal de FA, los 
segmentos contaminados por actividad ventricular tendrán 
un valor máximo muy por encima de la DS de la señal. En 
la selección del segmento de referencia, el intervalo de 
búsqueda se incrementa hasta el cumplimiento de esta 
condición. 

Por otro lado, cabe destacar que el segmento de referencia 
es actualizado aproximadamente cada 166 ms, lo que 
correspondería a un ciclo completo de las ondas 
fibrilatorias si consideramos una FD típica de 6 Hz. 

3.4. PRSA fase: promediado de ventanas cortas 

Finalmente, un último método propuesto se basa en las 
características específicas de la señal de FA. Suponiendo 
una FD entre 4 Hz y 10 Hz, lo que corresponde a un 
periodo de 250 ms y 100 ms, respectivamente, una 
ventana de promediado de ±2 s (la usada en métodos 

anteriores) englobaría entre 16 y 40 ciclos de la señal. 
Debido a las variaciones temporales de las ondas 
fibrilatorias, un alineado en fase de tantos ciclos no 
resulta óptimo, siendo más conveniente la utilización de 
una ventana de promediado más corta, que incluya un 
menor número de ciclos. Por tanto, una ventana de 
promediado de 250 ms asegura la presencia de entre uno 
y cuatro ciclos de la señal, mejorando así la alineación en 
fase.  

El procedimiento general de procesado del método PRSA 
fase ventanas cortas se muestra en el diagrama de bloques 
de la Figura 1. 

 

 
Figura 1. Diagrama de bloques explicativo del método ‘PRSA 
fase de ventanas cortas’, implementado en el presente artículo. 

Como se observa en la Figura 1, el criterio de selección 
de puntos de anclaje para este último método se ha 
mantenido respecto a la versión original de PRSA [2]. Sin 
embargo, se ha modificado tanto el tamaño de la ventana 
de promediado, como el procedimiento de promediado de 
los segmentos. 

Adicionalmente se han descartado aquellos segmentos en 
los que la presencia de componentes ventriculares pudiera 
falsear la estimación de la FD. 

Señal FA

Segmento
20s

Ventana de 125ms centrada 
en cada punto de anclaje

Alineado en fase
de todos los segmentos  

resultantes con 
respecto al de referencia

PSD

Selección puntos anclaje
Xn > Xn-1

Descarte de segmentos 
por criterio de DS

Selección segmento 
de referencia

Promediado de todos 
los segmentos

166ms

fi
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Como resultado final obtendríamos una estimación de la 
FD, fi, para cada segmento de 20 s. 

3.5. Extracción de parámetros 

En este trabajo, para evaluar la estimación de la 
frecuencia principal se utilizarán como parámetros 
objetivos, además de la FD, la concentración espectral 
(CE), definida como el porcentaje de potencia de la señal 
alrededor de la FD [5]. Según este parámetro, cuanto 
mayor sea la CE, mayor será la fiabilidad en la estimación 
de la FD. 

3.6. Materiales  

Con el fin de evaluar los algoritmos descritos con 
anterioridad se han utilizado 10 señales sintéticas de FA 
entre 10 s y 12 s además de 5 señales clínicas de entre 23 
h y 24 h, con una frecuencia de muestreo de 1000 Hz. 

4. Resultados 
4.1. PRSA  

El algoritmo PRSA fue inicialmente testeado con señales 
sintéticas de las que se conocía su FD real, tomando 
diferentes longitudes de ventana (Tw). 

Tabla 1. Comparativa Power Spectral Density (PSD) y PRSA 
con respecto a frecuencia dominante real 

En la Tabla 1 se comparan los resultados obtenidos con 
tres de las señales sintéticas analizadas durante este 
estudio. Se aplicó el tradicional análisis espectral, PSD y 
el método PRSA. Podemos observar que, generalmente, 
mediante la utilización del método PRSA se obtiene una 
FD más cercana a la FD real. Por otro lado, un tamaño de 
ventana de promediado (Tw) de 2 s proporciona mejores 
resultados que uno de 1 s. En cuanto a la CE, podemos 
apuntar que, por lo general, resultan valores mayores 
utilizando PRSA. 

Cabe destacar el error en la estimación de FD que 
proporciona PRSA para el caso de la señal X022. Dicha 
señal se halla ampliamente contaminada por residuos de 
complejos QRST, los cuales, como ya se ha comentado, 
afectan negativamente a la estimación de la FD en el 
método PRSA.  

En el apartado 4.3 se tratará más ampliamente la 
tendencia de PRSA a la enfatización de las altas 
frecuencias en señales ruidosas. 

4.2. PRSA máximos locales y PRSA fase 

Los algoritmos propuestos, PRSA máximos locales, PRSA 
fase y PRSA fase ventanas cortas, fueron testeados del 
mismo modo que PRSA con señales sintéticas, de las 
cuales se conocía su FD real. En la Tabla 3 se muestran 
los resultados obtenidos con los dos primeros métodos 
para las mismas señales que se mostraron en la Tabla 1. 
 

 
Señal

 

FD 
real 
(Hz)

       PRSA máx PRSA fase 

Tw CE FD CE FD 

X000 5.8 
1s 0.49 5.85 0.65 5.85 
2s 0.56 5.85 0.41 5.85 

 
X008

 

 
5.3 

 

1s 0.65 5.37 0.51 5.76 
2s 0.65 5.37 0.59 5.37 

 
X022

 

 
6.3 

 

1s 0.51 14.25 0.42 6.15 

2s 0.52 14.25 0.28 6.25 

Tabla 2. Comparativa PRSA máximos locales y PRSA fase con 
respecto a frecuencia dominante real 

Si hacemos un análisis comparativo entre la Tabla 1 y la 
Tabla 2, se observa que, generalmente, el valor del 
parámetro CE obtenido por PRSA máximos locales y 
PRSA fase es menor que el obtenido por PRSA. Esta 
medida podría indicar que PRSA proporciona mejores 
resultados que los nuevos algoritmos propuestos. No 
obstante, para la señal X022, que, como ya hemos 
mencionado, se trata de una señal ampliamente 
contaminada por actividad ventricular y ruido, PRSA fase 
soluciona el problema de sobreestimación de FD que 
resultaba con PRSA. Adicionalmente, para esta señal en 
concreto, PRSA fase proporciona una CE mayor que la de 
los algoritmos anteriores. 

4.3. Comportamiento PRSA con señales ruidosas.  

Como se indicó previamente, PRSA fue testado asimismo 
con señales clínicas, mostrando la tendencia general en 
segmentos concretos de señales ruidosas de proporcionar 
FD fuera del rango esperado [3, 12] Hz. Estos casos 
particulares han sido estudiados en detalle, observando el 
espectro de los segmentos de señal contaminados por 
residuos. Por un lado, un primer análisis se llevó a cabo 
mediante la inspección visual de la PSD de los segmentos 
ruidosos sin la aplicación de PRSA y tras su aplicación. 

En el caso de señales de FA no ruidosas (Figura 2), se 
observa que PRSA enfatiza el pico espectral de la FD 
deseada, obteniendo como resultado una FD dentro del 
rango esperado y un incremento de CE. 

Sin embargo, cuando PRSA es aplicado a señales ruidosas 
y altamente contaminadas por residuos ventriculares, el 
método tiende a enfatizar las altas frecuencias. La Figura 
3 ilustra cómo PRSA, en lugar de enfatizar el pico de FD 
entorno a los 5 Hz, el cual se sitúa dentro del rango 
esperado, tiende a ensalzar las frecuencias superiores (en 
este caso entorno a los 10 Hz). 

 
Señal 

 

FD 
real 
(Hz) 

PSD    PRSA 

CE FD Tw CE FD 

X000 5.8 0.54 
 

5.66 
 

1s 0.77 5.76 

2s 0.81 5.76 

 
X008 

 

 
5.3 

 

 
0.60 

 

 
5.17 

 

1s 0.76 5.37 

2s 0.76 5.37 

 
X022 

 

 
6.3 

 

  
0.31 

 

 
6.25 

 

1s 0.33 6.34 

2s 0.36 14.45
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Figura 2. Comparativa Power Spectral Density (PSD) en 
señales de FA no ruidosas sin aplicar PRSA y aplicándolo 

 
Figura 3. Comparativa Power Spectral Density (PSD) en 
señales de FA ruidosas sin aplicar PRSA y aplicándolo 

Partiendo de estos resultados, se llevó a cabo un análisis 
pormenorizado de la tendencia de PRSA a ensalzar los 
picos espectrales en las frecuencias superiores. Así, se 
estudió el comportamiento del algoritmo PRSA en una 
señal (Eq 3) compuesta por dos tonos de frecuencias 
distintas cuyas amplitudes se fueron variando. En este 
caso, fa = 4 Hz y fb = 8 Hz; las amplitudes de dichos tonos 
son a y b respectivamente. 

              x(n) = a·cos(2π fa n) + b·cos(2π fb n)  (3) 

El resultado obtenido tras aplicar PRSA es el mostrado en 
la Figura 4. Se observa que cuando la relación de 
amplitudes de los dos tonos (a/b) está entre 1 y 1.8, PRSA 
proporciona unos resultados de FD incorrectos. En este 
rango el tono de mayor amplitud está situado en la 
frecuencia de fa=4 Hz, mientras que PRSA determina que 
FD está situado en fb = 8 Hz.  

Figura 4. Análisis de dos tonos frecuenciales con PRSA y PSD 

Éste es un claro ejemplo en el que se observa el 
comportamiento de PRSA en señales con varios picos 
frecuenciales dominantes.  

5. Conclusiones 
Tras el análisis detallado del algoritmo PRSA, tanto con 
señales sintéticas como con señales clínicas, se puede 
concluir que el comportamiento del método es adecuado y 
mejora los resultados que proporcionan los métodos 
tradicionales de análisis espectral, cuando las señales de 
FA bajo estudio son poco ruidosas o presentan un bajo 
nivel de residuos ventriculares.  

Cabe destacar la clara tendencia de PRSA a enfatizar las 
altas frecuencias en señales contaminadas por ruido 
debido a la actividad ventricular, incluso en los casos 
donde el análisis tradicional de PSD proporciona buenos 
resultados. 

Finalmente, respecto a los nuevos métodos propuestos, se 
debe mencionar que pese a que PRSA fase presenta 
mejores resultados de estimación de FD y de CE para 
algunas señales ruidosas, generalmente tanto PRSA 
máximos locales como PRSA fase se comportan de forma 
similar a PRSA y presentan los mismos inconvenientes. 

Así, las líneas futuras de estudio podrían centrarse en el 
desarrollo y optimización de algoritmos basados tanto en 
PRSA como en PRSA fase ventanas cortas, cuyos 
resultados, se estima que podrían mejorarse 
significativamente. 
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Resumen 
La polarimetría engloba una serie de técnicas ópticas que 
permiten caracterizar el comportamiento en polarización de una 
determinada muestra. En este trabajo se propone un método 
para aplicar procedimientos polarimétricos a la caracterización 
de tejidos biológicos, con el objetivo de diferenciar entre tejidos 
sanos y tumorales. Cada patología conlleva una serie de 
alteraciones morfológicas de los tejidos. El hecho de que estos 
cambios alteren el comportamiento frente a la polarización 
permite, a partir de la correlación entre las características 
ultraestructurales y las variaciones en ciertos parámetros de la 
luz retroesparcida, aplicar técnicas polarimétricas para el 
diagnóstico. El análisis expuesto en este trabajo se centra en las 
propiedades despolarizadoras del medio, aplicándose al estudio 
comparativo de tres muestras de piel porcina que corresponden 
a piel sana, lunar y melanoma. 

1. Motivación 
El cáncer de piel es uno de los tipos más frecuentes de 
cáncer. Existen tres tipos de cáncer de piel: el carcinoma 
basocelular, el carcinoma de células escamosas, y el 
melanoma maligno. En los dos primeros no suele aparecer 
metástasis, por lo que presentan una alta probabilidad de 
curación mediante un tratamiento adecuado. Sin embargo, 
el melanoma maligno corre el riesgo de producir 
metástasis si no es detectado a tiempo. Por ello, es el tipo 
más peligroso, siendo la causa principal de muertes por 
cáncer de piel. 

Las técnicas actuales para la detección del melanoma no 
son suficientemente precisas, por lo que resulta 
complicado realizar un diagnóstico preciso sin tener que 
recurrir a la biopsia. Esto hace que sea necesario realizar 
un gran número de biopsias, que son molestas y 
dolorosas, además de conllevar un gasto económico. Por 
este motivo, consideramos necesario desarrollar técnicas 
más potentes que permitan realizar el diagnóstico de 
forma no invasiva. Las técnicas ópticas tienen un gran 
potencial en este campo [1, 2]. En particular, la 
polarimetría engloba una serie de técnicas que permiten 
caracterizar una determinada muestra teniendo en cuenta 
ciertas propiedades estrechamente relacionadas con las 
características ultraestructurales del tejido. En tanto en 
cuanto estas características sufren modificaciones en 
función del estado patológico del tejido, la polarimetría 
puede emplearse como método de diagnóstico. 

En este trabajo se propone un método polarimétrico 
comparativo para estudiar las diferencias entre tejido 
sano, lunar y melanoma. En la sección 2 se presenta 
brevemente el corpus teórico empleado en este trabajo. 
De esta forma, el apartado 2.1 se centra en el formalismo 
de la matriz de Mueller, mientras el apartado 2.2 recoge 
los fundamentos de la descomposición polar de Lu-
Chipman. La sección 3 muestra la aplicación de estas 
técnicas a la piel, en particular a muestras de piel porcina 
sana, lunar y melanoma maligno. Después de un estudio 
histopatológico, se pasa a analizar varios parámetros 
ópticos. Finalmente, la sección 4 recoge las conclusiones 
más importantes de este trabajo. 

2. Caracterización polarimétrica de tejidos 
biológicos 

Los tejidos biológicos presentan un alto grado de 
heterogeneidad. En general, se caracterizan por ser 
medios turbios, lo que quiere decir que en ellos 
predomina el esparcimiento sobre la atenuación. Por este 
motivo, despolarizan fuertemente la radiación óptica [1]. 
Debido a este hecho, el cálculo de Mueller es una técnica 
polarimétrica muy útil para estudiar la influencia de la 
polarización en la interacción luz-tejido, al poder manejar 
luz parcialmente polarizada y dispositivos que producen 
despolarización [3]. 

2.1. Formalismo de Mueller 

El cálculo de Mueller es un método matricial 4x4 en el 
cual un haz de luz es descrito mediante un vector columna 
S={I, Q, U, V}’ de dimensión 4 (el vector de Stokes), 
mientras que un cierto dispositivo queda caracterizado por 
una matriz cuadrada de dimensión 4 formada por 
elementos reales (la matriz de Mueller). De este modo, si 
un haz de luz interacciona con un dispositivo 
caracterizado por su matriz de Mueller M, el haz de salida 
se puede calcular mediante el producto S’=MS [4]. Dado 
un vector de Stokes, es posible obtener el grado de 
polarización total mediante la siguiente ecuación: 

 
2 2

tot Q U V
dop

I
+ +

=
2

. (1) 

El grado de polarización lineal viene dado por 
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2 2

lin Q U
dop

I
+

= , (2) 

mientras que el grado de polarización circular es 

 
2

circ Vdop
I

= . (3) 

Con el objetivo de estudiar la variación de las propiedades 
polarimétricas producida por una muestra, se definen una 
serie de parámetros de acoplo de polarización. De esta 
forma, el acoplo horizontal-vertical se determina a partir 
de un haz incidente con polarización horizontal mediante 
la siguiente expresión 

 par perpHVC
par perp

−
=

+
, (4) 

donde par corresponde a la intensidad de la componente 
horizontal de la salida, y a su vez perp es la intensidad 
asociada a la componente vertical. Los parámetros de 
acoplo vertical-horizontal, izquierda-derecha y derecha-
izquierda se definen de un modo análogo. Todos estos 
parámetros se encuentran en el intervalo [-1, 1]. Si toman 
el valor 1, significa que el estado de polarización 
correspondiente se mantiene. Por el contrario, un valor de 
–1 indica que un estado de polarización incidente 
concreto resultaría en el estado opuesto a la salida. 

2.2. Descomposición polar de Lu-Chipman 

La descomposición polar propuesta por Lu y Chipman [5] 
permite extraer información precisa acerca de la 
despolarización, retardancia y diatenuación de una matriz 
de Mueller. Este método consiste en descomponer una 
matriz de Mueller dada en un producto de tres 
componentes, · ·R DM M M MΔ= .  

El proceso de cálculo de esta descomposición será 
brevemente descrito a continuación. En primer lugar se 
calcula la componente de diatenuación. A partir de la 
primera fila de la matriz se obtiene el vector de 
diatenuación , y mediante su vector unitario y su 
módulo se construye la submatriz 

D


Dm . La matriz de 
diatenuación se calcula como sigue: 

 00

D

1    D

D  m

t

DM m
⎡ ⎤
⎢=
⎢ ⎥⎣ ⎦

⎥


 . (5) 

El cálculo de la componente de despolarización M Δ  
requiere la obtención previa de la submatriz m , que se 
calcula a partir de 

Δ

 
( ) ( )

( ) ( )

1

1 2 2 3 1 3

1 2 3 1 2 3

' '

· ' '

t

t

m m m I

m m I

ε λ λ λ λ λ λ

λ λ λ λ λ λ

−

Δ
⎡= + + +⎣

⎡ + + +⎣

·⎤
⎦

⎤
⎦

. (6) 

La matriz de despolarización resulta de la siguiente 
expresión final: 

 1      0

  m

t

M
P

Δ
Δ Δ

⎡ ⎤
⎢ ⎥=
⎢ ⎥⎣ ⎦



 . (7) 

La matriz de retardancia RM  puede ser calculada a partir 
de las dos anteriores. Esta última matriz contiene la 
información necesaria para calcular parámetros como la 
retardancia total R, la retardancia lineal δ , la rotación 
óptica ψ  y la orientación del eje rápido θ  con respecto al 
eje horizontal [5]. 

Un despolarizador puro ideal, con retardancia y 
diatenuación nulas, viene dado por 

 

1 0 0 0
0 a 0 0

, a ,  b ,  c 1
0 0 b 0
0 0 0 c

⎡ ⎤
⎢ ⎥
⎢ ⎥ ≤
⎢ ⎥
⎢ ⎥
⎣ ⎦

. (8) 

La componente M Δ  obtenida mediante la 
descomposición de Lu-Chipman se asemejará a esta 
matriz, pero en general no será idéntica debido a que, a 
pesar de la estructura heterogénea de los tejidos, las 
muestras no suelen comportarse como medios totalmente 
despolarizadores. 

Esta semejanza entre matrices permite introducir un 
parámetro, denominado potencia de despolarización, que 
se obtiene directamente a partir de los parámetro a, b y c 
de la ecuación 8. Este parámetro mide la despolarización 
introducida por la componente M Δ de un modo sencillo: 

 1 ,     0 1
3

a b c+ +
Δ = − ≤ Δ ≤ . (9) 

3. Aplicación al melanoma de piel maligno 

3.1. Melanoma de piel maligno 

El melanoma es un tumor maligno que se origina en los 
melanocitos. Los melanocitos son las células que 
producen melanina, un pigmento básico que se encuentra 
a lo largo de toda la piel, en los ojos y en el pelo. Están 
localizados en el stratum basale, la capa más profunda de 
la epidermis. El melanoma provoca un crecimiento 
descontrolado de los melanocitos, de forma que el tejido 
tumoral se esparce por la piel. De acuerdo con este 
crecimiento, se definen cuatro tipos de melanoma: 1) 
Melanoma de extensión superficial (superficial spreading 
melanoma, SSM). Es el tipo más común de melanoma 
cutáneo en los caucásicos. Se esparce en primer lugar por 
la superficie, antes de penetrar en profundidad en los 
tejidos. 2) Melanoma nodular. Este tipo de melanoma 
crece verticalmente, invadiendo rápidamente los tejidos 
más profundos, siendo por lo tanto el tipo más agresivo de 
melanoma. 3) Melanoma lentiginoso acral. Este tipo de 
melanoma se da con más frecuencia en personas de raza 
negra y en asiáticos. Normalmente aparece en las palmas, 
suelas de los pies, y lecho de las uñas, sin evidencias que 
lo relacionen con la exposición al sol. 4) Melanoma 
léntigo maligno. Se trata del tipo de melanoma con la 
expansión más lenta. Muestra un crecimiento no invasivo. 
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Se da normalmente en personas mayores con la piel 
dañada por el sol.  

La evolución general del melanoma muestra tanto 
esparcimiento lateral como penetración hacia capas de 
tejido más profundas. El crecimiento del tumor presenta 
una gran diversidad, dependiendo tanto del tipo de 
melanoma como de las condiciones particulares. Sin 
embargo, es posible definir una serie de criterios 
generales con el objetivo de establecer un sistema de 
determinación del nivel de desarrollo del melanoma que 
sea práctico, reproducible y fácilmente implementable, de 
forma que seamos capaces de resumir de forma estándar y 
eficiente el grado de expansión del tejido canceroso [6]. 
La determinación de la fase de un tumor es 
extremadamente importante, ya que la efectividad del 
tratamiento depende directamente de la correcta 
evaluación de la expansión del cáncer. 

 

Figura 1.  Niveles de Clark [Am. Joint Committee on Cancer]. 

Los primeros sistemas de evaluación estaban basados en 
dos métodos principales de clasificación de la penetración 
del melanoma: el índice de Breslow, que fija una serie de 
profundidades de penetración críticas y a partir de ellas 
define tres tipos de melanoma, y la clasificación de Clark 
(Figura 1) que comprende cinco niveles en función de las 
capas de la piel alcanzadas por el melanoma. 
Actualmente, el sistema de clasificación más completo y 
más ampliamente utilizado es la llamada clasificación 
TNM, que tiene en cuenta tres parámetros relevantes: la 
profundidad del tumor y la ulceración (T), la afectación a 
los nodos linfáticos (T), y la metástasis (M) [6]. 

El melanoma maligno se detecta clínicamente por medio 
del método “ABCDEF”, que toma en consideración 
varias características para identificar la patología [7]: 
asimetría, irregularidad de bordes, variación de color, 
diámetro, cambio evolutivo y “lesión de aspecto raro” 
(funny-looking lesion). Esta técnica, a pesar de ayudar a 
los practicantes a arrojar un diagnóstico, no presenta una 
sensibilidad suficiente como para permitir por sí sola una 
detección prematura en todos los casos. Como 
consecuencia, para realizar un diagnóstico con garantías 
se tienen que realizar un gran número de biopsias, con las 
molestias, dolor, coste y tiempo que eso conlleva. La 
aplicación de las técnicas polarimétricas descritas en el 
apartado anterior puede posibilitar el desarrollo de una 
técnica no invasiva, precisa, rápida e in situ para solventar 
esta dificultad en el diagnóstico. 

3.2. Caracterización polarimétrica 

Las muestras sobre las que trabajaremos corresponden a 
ejemplares de cerdos de Sinclair, una variedad particular 
de minicerdos negros que presentan melanoma cutáneo 
congénito. Este melanoma sufre posteriormente un 
proceso de regresión natural por medio de un mecanismo 
de despigmentación [8]. Muestran nevus similares a los 
lunares que aparecen normalmente en las personas, así 
como lesiones muy parecidas al melanoma maligno 
cutáneo en humanos. En particular, el melanoma maligno 
en los cerdos de Sinclair es análogo a los melanomas de 
extensión superficial observados en humanos [8]. Esta 
semejanza, unida al hecho de que la piel porcina y la piel 
humana tienen propiedades ópticas muy parecidas, hacen 
que el cerdo de Sinclair sea un modelo apropiado para 
estudiar esta patología. 

Las matrices de Mueller han sido medidas en 
backscattering para una longitud de onda de 633.8 nm 
(fuente de luz blanca seguida de un filtro 
monocromático), con un ángulo de detección suficiente 
para evitar la reflexión especular en la superficie. Las 
matrices resultantes se incluyen a continuación: 

 , (10) 

1 0 0 0
0.05 0.3 0.07 0

0.02 0.05 0.3 0.015
0.015 0.03 0 0.23

pielsanaM

⎛ ⎞
⎜ ⎟− −⎜ ⎟≅
⎜ ⎟− −
⎜ ⎟
− −⎝ ⎠

 , (11) 

1 0 0.01 0.005
0.02 0.57 0.13 0
0.3 0.1 0.5 0.001
0.03 0.07 0.01 0.44

lunarM

−⎛ ⎞
⎜ ⎟− −⎜ ⎟≅
⎜ ⎟− − −
⎜ ⎟
− −⎝ ⎠

 . (12) 

1 0.09 0.008 0.07
0.1 0.64 0.16 0

0.3 0.12 0.605 0.001
0.035 0.09 0 0.55

melanomaM

− −⎛ ⎞
⎜ ⎟− −⎜ ⎟≅
⎜ ⎟− − −
⎜ ⎟
− −⎝ ⎠

Partiendo de estas matrices, aplicamos la descomposición 
polar de Lu-Chipman, para posteriormente obtener la 
potencia de despolarización de cada muestra. Los 
resultados se muestran en la tabla 2. Puede observarse que 
la piel normal despolariza fuertemente la luz, mientras 
que en el caso del melanoma la despolarización es 
ostensiblemente menor. El lunar se encuentra en una zona 
intermedia entre ambos. Estos resultados serán discutidos 
con posterioridad. 

 Despolarización 
Piel sana 0.719 
Lunar 0.487 
Melanoma 0.389 

Tabla 1. Potencia de despolarización de las muestras medidas. 

Además de la potencia de despolarización, se ha 
calculado una serie de grados de polarización. La 
notación empleada es , donde entrada indica el 
estado de polarización del haz de luz incidente 
considerado, mientras que tipo indica si estamos 

tipo
entradadop
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calculando el grado de polarización lineal, circular, o 
total. Los resultados se incluyen en la tabla 2. 

 _
lin
mean lindop  _

tot
mean lindop _

circ
mean circdop  _

tot
mean circdop

Piel sana 0.3083 0.3093 0.2300 0.2366 
Lunar 0.5930 0.5956 0.4402 0.5333 
Melanoma 0.6758 0.6792 0.5552 0.6399 

Tabla 2. Grados de polarización. 

Con el objetivo de obtener más información acerca de las 
muestras, se han calculado también los parámetros de 
acoplo de polarización incluidos en la tabla 3. Como 
puede observarse, no presentan ninguna tendencia clara 
en términos de asimetría de acoplo entre estados de 
polarización diferentes. 

 HVC VHC RLC LRC 

Piel sana 0.2500 0.3500 -0.2450 -0.2150 
Lunar 0.5500 0.5900 -0.4724 -0.4080 
Melanoma 0.5934 0.6789 -0.6290 -0.4813 

Tabla 3. Coeficientes de acoplo de polarización. 

La potencia de despolarización observada para cada 
muestra es claramente diferente, marcando una primera 
diferencia entre los tejidos. Las despolarización en tejidos 
biológicos está relacionada fundamentalmente con el 
esparcimiento, por lo que varía con el número de eventos 
de scattering, así como con la densidad, dimensiones y 
composición de scatterers [1]. Según los resultados 
obtenidos en este trabajo, el factor principal que influye 
en la diferencia observada entre la despolarización que 
produce cada uno de los tejidos se debe a las diferencias 
en el coeficiente de absorción. En particular, proponemos 
que la diferencia fundamental viene dada por el contenido 
de melanina, máxime teniendo en cuenta que es la 
característica histopatológica más relevante que se puede 
observar en las muestras de este trabajo. La absorción de 
la piel depende fuertemente de la melanina, cromóforo 
dominante que muestra una fuerte absorción en el rango 
visible. La melanina está contenida en los melanosomas. 
Los lunares tienen más melanina que la piel normal, y a 
su vez el melanoma tiene más melanina que los lunares 
debido a que los melanocitos malignos continúan 
produciendo melanina en su estado proliferativo, 
multiplicándose los melanosomas presentes en la 
epidermis e incluso llegando a aparecer en la dermis [10]. 
Al aumentar el contenido en melanina se produce un 
doble efecto: la profundidad de penetración y la luz 
retroesparcida disminuyen drásticamente. Los datos 
obtenidos parecen confirmar el hecho de que una menor 
profundidad de penetración conlleva menos eventos de 
scattering, por lo que la luz sufre una despolarización 
menor. 

Los resultados incluidos en la tabla 2 muestran que la luz 
linealmente polarizada se mantiene más que la 
circularmente polarizada. Este comportamiento es típico 
de medios donde los esparcidores pertenecen al régimen 
de Rayleigh. Sin embargo, los scatterers considerados 
dominantes se encuentran en el rango de Mie. Por lo tanto 
los resultados obtenidos, que concuerdan con estudios 
previos, sugieren dos posibilidades [11]: que el 

esparcimiento esté dominado por orgánulos subcelulares 
en el rango de Rayleigh, o que, debido a una elevada 
concentración de esparcidores se produzcan efectos de 
scattering correlacionado. Se trata de una cuestión 
compleja que permanece bajo estudio. 

4. Conclusiones 
Se ha propuesto un método polarimétrico comparativo 
para determinar el estado patológico de una muestra. En 
particular, se ha demostrado que la potencia de 
despolarización presenta diferencias claras entre piel sana, 
lunar y melanoma. Se ha apuntado al contenido en 
melanina como factor fundamental causante de esta 
diferencia. Para desarrollar este método en profundidad es 
conveniente analizar otros factores que puedan afectar a la 
medida, como por ejemplo la perfusión sanguínea, con el 
objetivo de maximizar las posibilidades de diagnóstico 
mediante esta técnica. Además de esto, se ha estudiado la 
diferencia entre la despolarización de los estados lineales 
y los circulares, obteniéndose resultados que concuerdan 
con resultados previos y que resaltan la necesidad de 
desarrollar futuros trabajos en esta línea. 
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Resumen 

En este trabajo se presenta un sistema de simulación quirúrgica 

y planificación para radioterapia intraoperatoria. Este tipo de 

procedimientos no dispone en la actualidad de sistemas de 

planificación que permitan simular la colocación del aplicador 

ni estimar la dosis que recibirán los distintos órganos. El 

prototipo descrito aborda las distintas fases del proceso: 

segmentación de los órganos de interés, colocación del 

aplicador interactuando con las estructuras óseas del paciente, 

cálculo de la dosis en cada órgano dependiente de los 

parámetros del procedimiento (características del aplicador y 

energía del haz de electrones) y almacenamiento y 

documentación del proceso. Se ha evaluado el sistema en 

distintos casos reales planificando con éxito todos ellos, así 

como recogiendo las mejoras propuestas por los usuarios. El 

empleo de este sistema permitirá reducir la curva de 

aprendizaje de los especialistas en RIO, y servirá de 

herramienta de comunicación entre cirujanos,  radioterapeutas 

y radiofísicos. 

1. Introducción 

La radioterapia intraoperatoria (RIO) con electrones es 

una técnica de sobreimpresión superselectiva, durante 

cirugía del cáncer, de volúmenes anatómicos restringidos 

que han sido identificados como zonas de tumores 

irresecables, residuo tumoral postquirúrgico o alto riesgo 

[1]. Consiste en la administración de una dosis única de 

radioterapia con un haz de electrones, procurando la 

movilización de tejidos normales adyacentes y no 

afectados por el tumor. La radioterapia intraoperatoria 

puede mejorar el índice terapéutico dado que permite una 

visualización directa del tumor y por lo tanto una 

definición más precisa del volumen a irradiar 

(disminución del fallo geográfico por irradiación), a la 

vez que puede excluir los tejidos normales limitantes de 

dosis, mediante movilización o protección de órganos y 

selección de energía, mejorando la tolerancia y 

posibilitando la intensificación de dosis. Por este motivo 

constituye un área de considerable interés como 

modalidad innovadora en el tratamiento de ciertas 

neoplasias, dadas sus ventajas  respecto a la radioterapia 

externa convencional. 

Sin embargo, la articulación de un programa de RIO 

requiere una dedicación institucional especial, pues se 

debe conseguir la coordinación de un grupo 

multidisciplinar de especialistas [2] (cirujano, anestesista, 

radiofísicos, radioterapeutas, técnicos en radioterapia y 

personal de enfermería) y una optimización de los 

recursos. Los dos actores principales son el cirujano y el 

oncólogo radioterapeuta, siendo la experiencia y 

conocimientos de ambos esenciales en la toma de 

decisiones durante el procedimiento quirúrgico: 

localización y delimitación del volumen a irradiar, 

movilización de órganos, prescripción de dosis e informe 

del tratamiento [3]. Para llevar a cabo este proceso es 

necesario disponer de una gama de aplicadores de 

electrones realizados en material acrílico, que mediante 

un adaptador se insertarán en la cabeza del acelerador [4]. 

El acelerador podrá ser convencional siempre y cuando se 

encuentre a una distancia moderada del quirófano para 

minimizar el tiempo de transporte del paciente, o bien se 

podrá utilizar alguno de los modelos portátiles existentes 

especialmente diseñados para este tipo de intervenciones 

[5]. 

En radioterapia externa, la estimación de la dosis recibida 

en cada órgano se realiza por medio de un planificador 

dosimétrico. Este sistema realiza un análisis de la 

radiación depositada en cada región anatómica a partir de 

imágenes de tomografía computarizada (TAC), 

conociendo la distancia de la fuente, su energía y su 

localización espacial respecto al paciente. La atenuación 

que sufre la radiación al penetrar en el tejido humano, que 

es al fin lo que determina la dosis depositada, la calcula a 

partir de los valores de la imagen de TAC (unidades 

Hounsfield), que representan atenuación a los rayos X. En 

el caso de la RIO, dado que utiliza un haz de electrones 

para administrar el tratamiento (de poca profundidad de 

penetración [6]), y que además se sitúa el aplicador 

directamente sobre el lecho tumoral (o sobre el tumor 

irresecable), no se planifica la intervención previamente 

como en radioterapia externa. Los cálculos dosimétricos 

se realizan en tiempo real en el momento previo a la 

administración del tratamiento, a partir del dato de la 

dosis total deseada y su distribución a cierta profundidad, 

que depende de hallazgos durante el procedimiento 

quirúrgico.  

Debido a lo ya comentado, resulta muy complejo en la 

actualidad realizar una planificación “a priori” del 

proceso radioterapéutico, de modo que el tamaño del 

aplicador guía, su posicionamiento, la angulación de su 

bisel y la energía del haz de electrones los debe elegir el 

médico en el momento mismo de la intervención, 
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basándose en su experiencia oncológica y quirúrgica. Esto 

significa que no se realiza una estimación dosimétrica 

previa de la radiación que se va a aplicar con la adecuada 

fiabilidad, y que tampoco se evalúan los resultados 

obtenidos (alcance completo del lecho tumoral, radiación 

de tejido sano...), por lo que los posibles efectos locales 

(control tumoral y/o toxicidad) no pueden ser controlados 

con los datos de planificación 

La necesidad de una herramienta que permita al oncólogo 

radioterapeuta planificar el tratamiento de RIO, 

realizando una estimación de las dosis que serán 

depositadas en el volumen que él determine, ha llevado al 

desarrollo de soluciones que permiten simular el proceso 

sobre estudios de imagen del paciente. Nuestro grupo 

realizó un trabajo de investigación [7] en el que se 

desarrolló un prototipo que permitía localizar el cono guía 

de la RIO sobre estudios de TAC y Resonancia Magnética 

(RM) del paciente, dibujando las curvas de isodosis 

específicas para ese diámetro de cono, angulación del 

bisel y energía determinada. Dada la falta de este tipo de 

herramientas de planificación para RIO, se planteó el 

interés de convertir el prototipo en un sistema con 

posibilidad de comercialización y aplicación clínica. Para 

este objetivo el Laboratorio de Imagen del Hospital 

General Universitario Gregorio Marañón contactó con la 

empresa GMV, interesada en el desarrollo de soluciones 

informáticas para el tratamiento de imagen médica. A raíz 

de esta colaboración GMV ha desarrollado el prototipo de 

simulación y planificación para RIO que se presenta en 

esta comunicación.  

 

 

Figura 1. Segmentación de regiones de interés para la planificación posterior: hueso (rojo) que permitirá modelar las colisiones del 

aplicador; riñón (naranja) y médula (verde) como órganos de riesgo que se desea proteger y el tumor (morado). 

 

2. Material y métodos 

El prototipo desarrollado permite la simulación y 

planificación del proceso de RIO, dando soporte al 

usuario en las distintas fases del flujo de trabajo. Las 

funcionalidades disponibles se describen a continuación 

para cada fase del proceso: 

2.1. Segmentación 

Partiendo de una imagen de Tomografía Axial 

Computarizada (TAC) del paciente el oncólogo 

radioterapeuta debe delimitar los órganos como regiones 

de interés (ROIs) tridimensionales. Estas ROIs serán bien 

órganos a proteger o dianas del tratamiento radioterápico. 

Para llevar a cabo este proceso se dispone de herramientas 

de segmentación semiautomática por crecimiento de 

regiones, obteniéndose una imagen etiquetada como se 

muestra en la figura 1. Es posible también visualizar 

simultáneamente estudios de otras modalidades (RM, 

PET) que ayuden en esta fase de segmentación. 

2.2. Colocación del aplicador de RIO 

El esta fase del proceso se debe colocar de manera 

aproximada el aplicador de RIO, empleando para ello la 

ayuda de la visualización 2D y 3D del TAC. El 

movimiento del aplicador se controla por medio de un 

dispositivo háptico, y de manera más precisa con 

controles de traslación y rotación en cada eje del espacio. 

Se han simulado algunas de las restricciones en la 

colocación del aplicador que aparecerán en el 

procedimiento real, siendo la más importante la 

interacción con las estructuras óseas del paciente, de 
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forma que el usuario recibirá una realimentación háptica 

cuando el aplicador colisione con éstas. Actualmente se 

está estudiando la forma de incluir otras restricciones 

quirúrgicas como tamaño de la incisión o movilidad de 

los órganos, y externas como las rotaciones de la cabeza 

del acelerador o las posibles angulaciones de la mesa del 

paciente. 

2.3. Simulación de los parámetros del proceso 

Una vez obtenida una localización aproximada del cono 

aplicador de RIO, se debe simular el procedimiento 

dependiendo de varios parámetros: el diámetro del cono, 

la angulación de su bisel y la energía del haz de 

electrones. Estos valores se determinan dependiendo de la 

dosis deseada sobre la diana del tratamiento, y la máxima 

dosis posible sobre los órganos a proteger. Para 

determinar estos valores el planificador permite visualizar 

los histogramas dosis-volumen (HDVs), que muestran el 

porcentaje de volumen afectado por distintos valores de 

dosis. Gracias a estas curvas el usuario puede decidir los 

parámetros que maximizan la efectividad del tratamiento 

minimizando la dosis en otros órganos (figura 2). 

El resultado de la selección de parámetros de tratamiento 

se muestra también en forma de curvas de isodosis en las 

vistas 2D y 3D, permitiendo comprobar visualmente la 

irradiación de los distintos órganos. 

 

 

Figura 2.  Planificación de un caso de recidiva paraaórtica no resecable. Se observa la colocación del cono aplicador así como los 

histogramas dosis volumen que permiten valorar la dosis recibida por el tumor, la médula y el riñón. 

 

2.4. Almacenamiento del planteamiento y creación de 

informes 

Los parámetros de tratamiento obtenidos se pueden 

almacenar, de forma que la simulación y planificación 

realizada se puede reproducir más adelante. Esta 

funcionalidad permite realizar varios planteamientos 

alternativos para compararlos. Se puede generar también 

un completo informe de planificación, que sirve de 

documentación del proceso y puede incluirse en la 

historia del paciente dentro del servicio de oncología 

radioterápica. 

2.5. Modos de empleo planteados 

El sistema se ha planteado para su utilización en tres fases 

del proceso de Radioterapia Intraoperatoria: 

• Pre-planificación: permite la valoración de diferentes 

alternativas de colocación del aplicador, parámetros 

de éste (bisel, diámetro, energía del haz) o abordajes 
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quirúrgicos. Al no tener limitación de tiempo, el 

radioterapeuta puede mejorar su preparación para la 

situación real de la cirugía. 

• Intra-planificación: durante la cirugía se puede 

acceder a la planificación previa y actualizarla según 

la situación encontrada, permitiendo valorar qué 

efecto tienen las variaciones que es necesario 

realizar. 

• Post-planificación: tras la intervención, los estudios 

de imagen de control permiten evaluar el resultado y 

compararlo con la planificación. 

2.6. Evaluación en casos clínicos 

Actualmente el desarrollo del prototipo se realiza en 

colaboración con el Servicio de Oncología Radioterápica 

del Hospital Gregorio Marañón. Utilizando la versión 

actual se han planificado, con posterioridad a la 

intervención, casos de cáncer de recto, neurosarcoma 

pélvico, masa presacra, fibrohistiocitoma y recidiva 

paraórtica (figura 2). En todos ellos se realizó la 

planificación con el sistema presentado valorando la 

utilidad del proceso y recogiendo las mejoras planteadas 

por los usuarios. 

3. Resultados 

El prototipo presentado ha llegado a una primera fase de 

desarrollo que permite su evaluación por parte de usuarios 

clínicos con casos clínicos reales. Las planificaciones 

realizadas han permitido comprobar que se cumplen las 

expectativas, pudiéndose simular la colocación del cono 

aplicador y comprobar la dosis en cada uno de los 

órganos de interés para distintas configuraciones de 

posición, diámetro y angulación del bisel del aplicador, 

así como para diferentes energías del haz de electrones. 

Dos de los casos evaluados no pudieron resecarse durante 

la intervención. En estas situaciones el sistema ha 

permitido valorar el tratamiento con o sin resección, lo 

que facilita la preparación del radioterapeuta para las 

complicaciones que puedan surgir en el campo 

quirúrgico. En todos los casos fue posible simular y 

planificar el tratamiento de RIO. 

El prototipo actual incluye las funcionalidades descritas 

anteriormente. A partir de la experiencia de los 

radioterapeutas con los casos descritos se han definido las 

nuevas capacidades que se incluirán en el prototipo final 

en Junio de 2009, que incluyen: 

• Restricciones geométricas en los movimientos del 

aplicador dependiendo de las limitaciones de 

movimiento del acelerador, la mesa del paciente y la 

configuración de la sala de tratamiento. 

• Fusión en 2D y 3D de diferentes modalidades, 

especialmente PET/CT. 

• Deformación sencilla de órganos 

• Interfaz DICOM para interoperabilidad con sistemas 

RIS, PACS y sistemas de planificación y tratamiento 

en radioterapia (DICOM-RT). 

• Dosimetría avanzada a partir de las densidades de los 

tejidos obtenidas del TAC 

4. Conclusiones 

A pesar de que en al actualidad los sistemas de 

planificación y dosimetría se emplean regularmente en 

radioterapia externa, la RIO no dispone de esta 

posibilidad. Esta falta de herramientas de apoyo es una de 

las limitaciones que dificulta la mayor aceptación y 

utilización de esta técnica. En este trabajo se ha 

presentado el prototipo de una herramienta de simulación 

y planificación para RIO que permite facilitar este 

proceso. Este sistema se ha probado en varios tipos de 

intervenciones con resultados positivos, recogiendo de los 

usuarios valoraciones que permitirán adaptarlo a la 

situación clínica y mejorar sus prestaciones. El empleo de 

este sistema permitirá la documentación de todo el 

proceso de planificación de RIO en sus diferentes fases: 

previa, durante y posteriormente a la intervención 

quirúrgica. Además, facilitará la implantación de esta 

técnica al reducir la curva de aprendizaje del especialista, 

a la vez que servirá de herramienta de comunicación entre 

los distintos actores implicados en el proceso: cirujanos, 

oncólogos radioterapeutas y radiofísicos. 
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Resumen
El proyecto Gene Ontology propone un esfuerzo de estructura-
ción del conocimiento biológico mediante la incorporación de
información semántica de los procesos biológicos. Ésta se reali-
za de forma sistemática para que pueda ser procesada de manera
automatizada des del punto de vista computacional. En esta con-
tribución se propone un algoritmo de visualización de relaciones
proteı́na-proteı́na incorporando información aportada por Gene
Ontology. Ésta se incorpora mediante el cálculo de una medida
de distancia semántica obtenida a partir de la ontologı́a. Ésta
medida complementa los datos de interacción proteı́na-proteı́na
en la construcción del mapa de visualización, construida a partir
de un escalado multidimensional.

1. Motivación
El campo de la proteómica presenta problemas de com-
plejidad añadida a los encontrados en la genómica. Esta
mayor complejidad tiene dos vertientes. En primer lugar
hay una diferencia de dinamismo: Mientras que el genoma
es relativamente estable y sufre pequeños cambios en una
escala de tiempo evolutiva, el proteoma presenta dinámica
con constantes de tiempo de minutos. La mayor parte de
estı́mulos exteriores y respuestas del metabolismo conlle-
van cambios en concentraciones de proteı́nas, su estructura
y desequilibrios en reacciones quı́micas.

Por otra parte, también hay observa una diferencia de ta-
maño: la cantidad de genes contenidos en el genoma hu-
mano estima del orden de 2 · 104 genes, el tamaño del pro-
teoma humano se acerca a dos órdenes de magnitud mayor
en ciertas estimaciones [1]. Muchas proteı́nas son modifi-
cadas por otras proteı́nas o por factores ambientales des-
pués de ser sintetizadas, dando lugar a nuevas proteı́nas no
codificadas en el genoma. Además, las proteı́nas pueden
acoplarse con otras proteı́nas para formar complejos cuyas
propiedades difieren de las propiedades de sus constituyen-
tes. Si se tienen en cuenta estas alteraciones post-sı́ntesis,
el orden de magnitud estimado del proteoma humano al-
canza valores de 107.

Las investigaciones llevadas a cabo por biólogos suelen
centrarse en un solo pathway, conteniendo un número li-

mitado de proteı́nas. Un pathway es un mapa de interac-
ciones entre proteı́nas y otras moléculas que regulan un
proceso biológico. Centrándose en una pequeña parte del
proteoma los biólogos consiguen más precisión al determi-
nar la función y estructura de cada proteı́na y las relacio-
nes entre proteı́nas. Los esfuerzos que intentan observar
las interacciones entre proteı́nas a más gran escala resultan
en bases de datos necesariamente masivas, heterogéneas y
en constante crecimiento. Algunas de estas bases de datos
son: Entrez, del National Center for Biotechnology Infor-
mation (NCBI); ENSEMBL y UniProt, del European Bio-
informatics Institute (EBI) o KEGG (Kyoto Encyclopedia
of Genes and Genomes) [2, 3, 4].

Existen esfuerzos que pretenden generar estructuras en la
información genética, ofreciendo datos sobre interacciones
entre proteı́nas de manera organizada y con una presenta-
ción agradable. Algunos ejemplos son Biocarta http://
www.biocarta.com/, REACTOME http://www.
reactome.org/, la ya mencionada KEGG y otras. Es-
tas herramientas ayudan en la visualización de mapas de
proteı́nas en una forma adecuada a las necesidades de los
usuarios.

Una de las recientes aportaciones de la bio-informática a
la genética y la proteómica son las ontologı́as. Una onto-
logı́a es un conjunto de términos que hacen referencia a un
cierto dominio y las relaciones jerárquicas entre ellos. En
el campo de la Inteligencia Artificial es muy frecuente el
uso de ontologı́as para describir el Universo en el que un
agente inteligente deberá tomar decisiones. Recientemente
han sido incorporadas al campo biomédico como una he-
rramienta útil al describir las propiedades de un producto
biológico.

La Gene Ontology [5] es la ontologı́a más usada en bio-
logı́a. Contiene cerca de 55,000 anotaciones manuales y
más de 130,000 anotaciones inferidas electrónicamente.
Estas permiten definir, en un lenguaje casi natural, un pro-
ducto biológico de forma que la información añadida pue-
da ser tratada por aplicaciones informáticas.

La Gene Ontology esta dividida en tres ontologı́as ortogo-
nales que contienen tres vertientes de información semánti-
ca sobre un producto biológico. Cada una de esas onto-
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logı́as es un grafo acı́clico no dirigido.

La ontologı́a Biological Process (BP) define términos que
aportan información sobre la función biológica de un pro-
ducto. Estos términos están muy relacionados con el con-
cepto de pathway antes mencionado. Los términos de la
ontologı́a Cellular Component (CC) están relacionados
con las localizaciones fı́sicas donde puede encontrarse el
producto biológico en cuestión. Finalmente la ontologı́a
Molecular Function (MF) se ocupa de las propiedades fı́si-
cas y quı́micas, a nivel molecular, de un producto biológi-
co. Al tener estructura de grafo, se pueden aplicar algorit-
mos de grafos sobre las ontologı́as, abriéndose ası́ la po-
sibilidad de obtener nueva información de los productos
biológicos.

Una medida interesante que puede ser calculada sobre la
Gene Ontology es el de distancia semántica. Ésta aporta
información sobre cuan similares o diferentes dos produc-
tos biológicos son, siempre desde los tres puntos de vista
antes listados [6, 7, 8, 9]. La distancia semántica es una
medida útil para la clasificación de productos biológicos
teniendo en cuenta la información cualitativa aportada por
los investigadores en la materia. A pesar de ello no hay
ninguna aplicación, a conocimiento nuestro, que incluya
alguna medida relacionada con la información semántica
en tareas de visualización de información.

En esta contribución se propone un algoritmo para la or-
ganización y visualización de mapas de interacción entre
proteı́nas incluyendo medidas de distancia semántica cal-
culadas des de la Gene Ontology.

2. Métodos
El algoritmo propuesto muestra información semántica
gráfica sobre todos los productos biológicos involucrados
en el proceso biológico representado por un término de
Gene Ontology (GO). El algoritmo ha sido implementa-
do usando sobre R[10]. La tarea se realiza en cinco pasos,
tal como se muestra esquemáticamente en la figura 1.

1. Obtención de genes y las anotaciones semánticas de
los genes que contienen el término GO de entra-
da del algoritmo. Ası́ mismo se calcula una medida
del Contenido de Información de cada término de la
ontologı́a, necesaria para el cálculo de la distancia
semántica.

2. Cálculo de la distancia semántica en cada par de ge-
nes. Este cálculo se realiza para cada una de las tres
ontologı́as

3. Se emplea escalado multidimensional (MDS) para
obtener tres proyecciones bidimensionales de las dis-
tancias entre genes

4. Se realiza un agrupamiento sobre los genes proyec-
tados en el plano MDS a fin de obtener grupos por
similitud semántica

5. Se calcula una división del plano de proyección de las
proteı́nas y se etiqueta cada división con los términos
GO más frecuentes entre las proteı́nas contenidas en
ella.

Figura 1. Esquema del algoritmo propuesto. Las elipses repre-
sentan métodos, los rectángulos representan datos y los cilindros
fuentes de datos.

En el primer paso, la recopilación de genes se emplea el pa-
quete biomaRt [11] para obtener las anotaciones semánti-
cas y genes que contienen el término Gene Ontology de
entrada como anotación. Para el cálculo del Contenido de
Información (IC) de un termino t, definimos sus ancestros
anc(t) como todos aquellos términos a los que se puede
llegar siguiendo las aristas del grafo dirigido. Dados dos
términos t1 y t2 sus ancestros comunes comm(t1, t2) son:

comm(t1, t2) = {anc(t1) ∩ anc(t2)} (1)

Y su ancestro común más informativo mica(t1, t2) es:

mica(t1, t2) = maxt{IC(t)|t ∈ comm(t1, t2)} (2)

Se define IC(t) como el contenido informativo del término
t definido por Resnik [6]:

IC(t) = −logp(t) (3)

donde p(t) es la probabilidad de aparición del término t en
un cuerpo de conocimiento dado. Para el cálculo de p(t),
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primero se cuenta el número de proteı́nas que tienen a t o
a alguno de sus descendientes por anotación. Después se
divide la cantidad por el número total de anotaciones en el
cuerpo de conocimiento N . A continuación se normaliza
IC(t) siguiendo [9]:

ICu(t) =
IC(t)
log2N

(4)

En realidad este cálculo es independiente del término Gene
Ontology de entrada, ası́ que el IC podrı́a pre-calcularse
antes de la ejecución del algoritmo. En ese caso el algorit-
mo solamente tendrı́a que acceder a los IC almacenados
en alguna estructura de datos. Al finalizar este paso se dis-
pone de un conjunto de genes involucrados en un proceso
biológico junto con sus anotaciones semánticas. Las anota-
ciones de cada gen se mantienen en estructuras separadas
según su ontologı́a de origen.

En el segundo paso se aplica la medida de la distancia
semántica entre pares de genes, para obtener tres matri-
ces de distancia gen-gen. Cada matriz corresponde a ca-
da una de las ontologı́as ortogonales. Para el calculo de la
distancia semántica, definimos ann(GPA) como el con-
junto de anotaciones semánticas de un producto biológico
GPA. A partir de este valor podemos finalmente calcular
la distancia semántica , simGIC tal y como ha sido pro-
puesta en [9]. La idea tras esta medida es la misma que tras
simUI[12], pero teniendo en cuenta el contenido informa-
tivo de cada término:

simGIC(GPA, GPB) =

∑
t∈{ann(GPA)∩ann(GPB)} IC(t)∑
t∈{ann(GPA)∪ann(GPB)} IC(t)

(5)

En el tercer paso se aplica un escalado multidimensional
(MDS) para obtener tres proyecciones planas de los genes.
MDS es una técnica que obtiene una proyección de baja
dimensionalidad a partir de una matriz de distancias, de
manera que la distancia entre dos puntos proyectados es
la misma que, o muy similar a, la distancia entre los pun-
tos originales. Se emplea frecuentemente para visualizar
datos ya que es una herramienta efectiva para reducir la di-
mensionalidad de la información que conserva la distancia
relativa entre los puntos[13].

En el cuarto paso se utiliza un agrupamiento jerárquico
[14]. Este algoritmo se inicializa asignando cada proteı́na a
su propio cluster. A cada iteración se fusionan los dos clus-
ters más cercanos. Al terminar, todas las proteı́nas están
asignadas al mismo cluster. El resultado del algoritmo es
un dendrograma que muestra como se han ido fusionando
los grupos a cada iteración y a que distancia se encontraban
los grupos fusionados. Visualizando las alturas del dendro-
grama se puede tomar una decisión sobre la altura a la que
se quiere cortar el dendrograma y obtener ası́ una parti-
ción de la nube de proteı́nas. El resultado que se obtiene
en este paso es una partición de las proteı́nas en conjuntos
semánticamente similares.

Finalmente se calcula una triangulación de Delaunay to-
mando como entrada los centroides de cada cluster. De es-
ta forma se obtiene una teselación de Dirichlet [15]. Una
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Figura 2. Representación de la asignación de las proteı́nas a gru-
pos diferentes según la distancia semántica en cuanto a “mole-
cular function”.
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•Blood coagulation
•Cell adhesion
•G-protein coupled receptor protein 
signaling pathway

•Protein coupled receptor protein signaling 
patway
•Immune response
•Elevation of cytosolic calcium ion 
concentration

•Blood coagulation
•Cell motility
•Cell adhesion

•Blood coagulation
•Apoptosis
•Inflammatory response

•Inflammatory response
•Immune response
•Elevation of cytosolic 
calcium ion concentration

Figura 3. Mapa de Voronoi de las proteı́nas involucradas en la
cascada de coagulación de la sangre según la distancia semánti-
ca obtenida a partir de la ontologı́a “biological process”.

teselación de un plano es un conjunto de figuras planas que
rellenan el plano sin dejar huecos y sin solaparse. Este paso
se ha implementado utilizando el paquete deldir [16].

Como resultado se obtiene una división del plano de pro-
yección de las proteı́nas. A continuación se etiqueta cada
división con los términos GO más frecuentes entre las pro-
teı́nas contenidas en ella.

3. RESULTADOS
A continuación se muestran algunos de los resultados
gráficos obtenidos al aplicar el método al término GO co-
rrespondiente a la cascada de coagulación de la sangre
(término GO:0007596).

En la figura 2 se muestra la asignación de proteı́nas a gru-
pos obtenidas en el paso 4 para la ontologı́a de función
molecular MF. En la figura 3 se puede observar la distribu-
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•Plasma membrane
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Figura 4. Mapa de Voronoi de las proteı́nas involucradas en la
cascada de coagulación de la sangre según la distancia semánti-
ca obtenida a partir de la ontologı́a “cellular component”.

ción de los genes asociados a la cascada de coagulación de
la sangre según la distancia semántica obtenida a partir de
la ontologı́a de proceso biológico (BP). La mayor parte de
los factores de coagulación se encuentran en la zona gris
del plano, muy cerca unos de otros. Esta zona está muy
alejada del resto, pero sus miembros son muy cercanos en-
tre si porque agrupa proteı́nas que contienen muy pocas
anotaciones GO. Sin embargo los factores de coagulación
Factor II (protrombina) y Factor III (TF) se encuentran en
la zona azul celeste, que agrupa una cantidad considera-
ble de proteı́nas involucradas con los términos GO “im-
mune response”, “inflammatory response” y “elevation of
cytosolic calcium ion concentration”. Esta zona abunda en
anotaciones semánticas y agrupa proteı́nas involucradas en
respuesta a heridas y amenazas.

Un resultado más significativo es el que se puede obser-
var en la figura 4, donde se muestra la distribución de las
proteı́nas involucradas en la cascada de coagulación de la
sangre según su localización fı́sica (ontologı́a de compo-
nente celular CC). La mayor parte de los factores de coa-
gulación son agrupados en la zona azul celeste, que agru-
pa proteı́nas que se encuentran en regiones exteriores a la
célula. Sin embargo, el factor III (TF) se encuentra en la
zona roja, que agrupa proteı́nas ubicadas mayormente en
el interior de la célula. Por tanto, observando el mapa se
puede concluir rápidamente que la mayor parte de los fac-
tores de coagulación se encuentran en el exterior de las
células, mientras que el factor III (TF) está en el interior.

4. Conclusiones
Se ha desarrollado un algoritmo para la visualización de
interacciones proteı́na-proteı́na empleando información re-
lativa a las distancias semánticas entre los términos de On-
tologı́as de Genes. Éste algoritmo se basa en el cálculo de
tres matrices de distancias semánticas correspondientes a
cada una de las ontologı́as (Función Molecular, Compo-
nente Celular y Proceso Biológico). A partir de una matriz
de distancias se calcula una posición relativa para cada pro-
teı́na, obteniendo una visualización bidimensional calcula-
da median escalado multidimensional para cada ontologı́a.

Cada mapa de interacciones proporciona información di-
ferente relativa a cada ontologı́a.Los resultados obtenidos
con el término GO relativo a la cascada de coagulación de
la sangre reproduce en primera aproximación el conoci-
miento previo del proceso biológico y posicionamiento ce-
lular. Este algoritmo permite su integración en herramien-
tas de visualización de interacción entre proteı́nas a fin de
conseguir una mayor organización de los mapas de inter-
acción.
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Resumen 
La Tomografía de Fluorescencia Molecular (FMT) es una 
modalidad de  tomografía óptica que permite obtener in-vivo la 
distribución espacial en tres dimensiones, de la concentración 
de sondas moleculares fluorescentes, en animales pequeños. En 
este trabajo describimos una máquina híbrida  FMT-CT que 
estamos  desarrollando  en nuestro laboratorio.    

1. Motivación 
La Tomografía de Fluorescencia Molecular (FMT) [1][2] 
basada en tecnología CCD,  se está convirtiendo  en una 
importante herramienta biomédica, debido a su capacidad 
para obtener la distribución espacial de la concentración 
de sondas fluorescentes, en animales pequeños, in-vivo y 
de forma no invasiva. 

Desde el punto de vista de la investigación biomédica, 
una máquina FMT-CT resulta muy interesante, ya que la 
información anatómica que proporciona el CT 
complementa a la información funcional que proporciona 
la FMT. Además, el montaje experimental que estamos 
desarrollando es la plataforma ideal para estudiar la 
implementación de diversas mejoras en el rendimiento de 
la FMT, usando la distribución espacial de los diferentes 
tejidos proporcionada por el CT, como elementos de 
información a priori en el algoritmo de reconstrucción de 
la FMT.   

 

2. Bases teóricas de la FMT 
Los medios biológicos son relativamente transparentes a 
la luz cuya longitud de onda este en la zona del infrarrojo 
cercano (NIR), pudiéndose lograr varios centímetros de 
penetración [1]. El viaje de la luz a través de estos medios 
viene determinado por dos características:  

• Alta dispersión, descrita por el coeficiente de 
dispersión, µsc 

• Alta absorción ,descrita por el coeficiente de 
absorción  µab.   

La ecuación de transferencia radiativa (RTE)  modela el 
comportamiento de la densidad fotónica U(r) W/cm2 [3], 

(número de fotones por unidad de volumen)  en esta clase 
de medios. La RTE se aproxima a una ecuación de 
difusión, en el límite “dispersión mucho mayor que 
absorción”.  

Para un medio ópticamente homogéneo (µsc, µab ctes ) e 
infinito (con una fuente de luz puntual y de amplitud 
constante),  la solución a la ecuación de difusión es una 
onda esférica: U(r)=e-kr/r [3]. Microscópicamente los 
fotones siguen caminos aleatorios (difusión),  
macroscópicamente se suman para forman estas ondas. 

 

2.1 Desarrollo de un experimento de FMT 

Un experimento de FMT funciona de la siguiente manera: 
Un haz de láser en la longitud de onda de excitación de la 
sonda fluorescente se focaliza en diferentes puntos del 
animal. Para cada punto de incidencia, se obtiene una 
imagen con una cámara CCD de la luz dispersada emitida 
por el fluoróforo, valiéndose de un filtro óptico situado  
frente al detector; es la llamada medida de fluorescencia. 
A partir de estas imágenes se calcula la densidad de 
fotones de fluorescencia,  Ufl(r), en diferentes puntos de 
la superficie del animal (ver [2] para más detalles), 
hablamos entonces de “detectores virtuales” sobre la 
superficie del sujeto. Obtenemos así múltiples medidas 
fuente-detector Ufl(rf,rd), donde rf representa la posición 
de entrada del láser y rd es un punto de la superficie del 
animal.  

Se realiza después el mismo proceso midiendo la 
densidad fotónica de la luz de excitación (láser). Las 
medidas de fluorescencia y excitación se dividen, 
obteniendo el campo normalizado de Born [4]. 

No es difícil demostrar  que para cada par fuente-detector 
se obtiene la ecuación:  

(Hay que discretizar el volumen de la muestra en n 
vóxeles)   

  
),(... 111313212111 dsnn rrUfwfwfwfw =++++

    (1) 

Donde w1n es la probabilidad de que un fotón emitido por 
un fluoróforo situado en el vóxel n, excitado por el láser 
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que penetra en el medio en la posición rs, llegue a la 
posición del detector rd. El término fn es la concentración 
de fluoróforo en el vóxel n y U  es el campo normalizado 
de Born. Si hacemos varias medidas obtenemos un 
sistema de ecuaciones análogo al que se obtiene en otras 
técnicas tomográficas (SPECT, PET, CT…). 

mnn

nn

nn

pfwfwfwfw

pfwfwfwfw
pfwfwfwfw

=++++

=++++
=++++
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11313212111

...
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El primer paso para hallar la reconstrucción de la 
concentración es predecir teóricamente el peso de cada 
voxel, modelando el viaje de la luz a través de la muestra.  
Esto es el llamado problema directo (forward problem). 

Para hallar estos pesos hay que resolver la RTE en la 
aproximación de difusión, teniendo en cuenta las 
condiciones de contorno [3]. Por tanto la geometría de la 
superficie animal juega un papel importante y hay que 
describirla matemáticamente. 

Para hallar las incógnitas se pueden usar algoritmos de 
reconstrucción como ART, SVD u OSEM. Esto es 
resolver el problema inverso. 

3. Materiales y métodos. 
Todas las piezas que conforman el FMT y el CT se han 
montado sobre un disco rotatorio de la manera que se 
describe en la figura 1. 

Fig 1. Diagrama del montaje experimental. En rojo los 
elementos del CT, en verde los elementos del FMT. 

En lo que respecta alcomponente FMT, la luz de 
excitación emerge de un diodo láser (Monocrom) y se 
focaliza sobre el sujeto a estudiar mediante dos espejos 
movidos por galvanómetros (Scanlab, Scancube).  El láser 
escanea la superficie del animal sobre 100 puntos 
equidistantes inscritos en un rectángulo para cada 
proyección angular. 

Como es habitual en esta técnica, el sujeto a estudiar se 
comprime ligeramente entre dos ventanas antirreflectantes 

para conseguir geometría de ladrillo (“slab”).Permitiendo 
dos proyecciones angulares separadas 180 grados.  

La luz de  fluorescencia se recoge con una cámara CCD 
(Hammamatsu, C900-13) usando los filtros ópticos 
pertinentes (Andover Corp). 100 detectores virtuales 
(grupos de píxeles del CCD) se sitúan sobre la muestra 
por cada proyección geométrica para calcular el campo 
normalizado de Born, obteniendo un total del 104 pares 
detector -fuente 

El problema directo se resuelve  usando el método de las 
imágenes para fronteras planas [5], en consonancia con la 
geometría ladrillo de la muestra. 

Para resolver el problema inverso, el sujeto a estudiar se 
digitaliza en una malla de voxeles cúbicos, de 0.5 mm3   
de volumen y se emplea el algoritmo ART con restricción 
positiva. 

Todo el proceso de adquisición, tratamiento de datos y 
reconstrucción se efectúa con programas escritos en 
lenguajes C e IDL. 

La parte CT del montaje consiste en un tubo microfoco de 
rayos X (Hamamatsu L9631-MOT2) y un detector plano 
(Hamamatsu, C7940DK-02 ) ambos situados 
diametralmente opuestos en el disco rotatorio. El sistema 
de adquisición forma una geometría  “cone beam”, con el 
FOV apropiado para cubrir el volumen  de un ratón de 
talla media. 

Se usa un algoritmo FDK modificado para reconstruir el 
volumen adquirido. Las imágenes FMT y CT se registran 
intrínsecamente debido a la geometría co-planar del 
montaje experimental.  

4. Resultados preliminares. 
La figura 2 muestra una reconstrucción CT y otra FMT de 
un estudio ex-vivo de una rata joven con un capilar 
relleno del fluoróforo Alexa Fluor 780 insertado en su 
esófago. Ambas adquisiciones  se realizaron con  los 
elementos del CT y del FMT situados en montajes 
experimentales separados. 

  
Fig 2. A la izquierda corte coronal CT Z=0.71 cm. A la 
derecha corte coronal FMT, sobre una imagen de luz 
blanca que sirvió de referencia para la reconstrucción 
Z=0.75 cm. 
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5. Trabajo presente, mejoras en el 
rendimiento de la FMT 

Se están explorando dos vías que supondrían posibles 
mejoras en el rendimiento de la FMT. 

Una primera consiste en no comprimir al sujeto entre dos 
placas antirreflectantes, de manera que se puedan obtener  
más proyecciones angulares, maximizando así el número 
de pares detector-fuente y la información que llevan. El 
problema directo se resuelve entonces mediante el método 
de extracción de frontera [6], obteniendo la superficie del 
sujeto a  partir de la reconstrucción CT. 

La segunda  vía consiste en usar la información de la 
distribución de los diferentes tejidos proporcionada por el 
CT como información a priori para  resolver el problema 
directo de manera más realista o modificar los pesos 
durante la resolución del problema inverso. 
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Resumen 
Un analizador vascular fotopletismográfico computacional ha 
sido desarrollado. La fotopletismografía ( FPG ) se puede 
definir como el estudio del cambio de volumen por medios 
ópticos. Se realizó el  análisis de la señal FPG  a través de la 
primera, segunda y cuarta derivada de la señal. Un estudio 
clínico fue llevado a cabo con 38 personas, 19 voluntarios sanos 
y 19 pacientes  que fueron diagnosticados previamente con 
alguna enfermedad cardiovascular (ateroesclerosis, 
hipertensión, diabetes mellitus). Existen diferencias 
significativas en los parámetros calculados entre voluntarios 
sanos y pacientes con alguna patología cardiovascular, 
mostrando que este análisis de la señal FPG puede servir como 
complemento al diagnóstico de enfermedades cardiovasculares. 

1. Introducción 
La fotopletismografía ( FPG ) se puede definir como el 
estudio del cambio de volumen por medios ópticos. La 
FPG en el campo del sistema cardiovascular, es una 
técnica no invasiva que mide cambios relativos de 
volumen de sangre en los vasos sanguineos cercanos a la 
piel. El principio físico de la fotopletismografía está 
basado en la medición de la transmisión o reflexión de la 
radiación luminosa de una longitud de onda a través de 
diferentes tejidos vascularizados dado que la hemoglobina 
presenta diferentes grados de absorción de acuerdo a la 
longitud de onda que se presente [1]. Las regiones del 
cuerpo humano en donde se suele hacerse la toma de la 
señal FPG son en un dedo de la mano, el lóbulo de la 
oreja, un dedo del pie o la frente, de las cuales el dedo de 
la mano es la más común. 

La Figura 1 muestra los diferentes componentes que 
intervienen en la señal FPG [2] . La señal contiene una 
onda pulsátil (CA) atribuida a los cambios de volumen 
sanguineo sincronizados con cada latido cardiaco y una 
componente de baja frecuencia  o cuasiconstante( CD) 
que depende de diversos tejidos, la respiración, la 
actividad del sistema nerviosos simpático y la 
termorregulación. 

Para generar la señal FPG se coloca un dedo de la mano 
en una fuente de luz infrarroja y un receptor de la misma 
luz se encarga de capturar la señal. Cada pulso de la 
sangre arterial hace que el lecho capilar se expanda y se 
relaje. Las variaciones cíclicas resultantes en la longitud 
de la trayectoria de la luz transmitida permiten al 
dispositivo distinguir entre la variación de la hemoglobina 

de la sangre arterial y la de la sangre venosa y 
componentes tisulares. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura1. Componentes variables y constantes  de la señal  FPG 

La luz que penetra en el dedo puede ser medida con un 
elemento fotosensible tal como un fototransistor o 
fotodiodo. 

El análisis de la señal FPG puede servir para la 
evaluación de la carga vascular y envejecimiento 
vascular, tomando en cuenta los puntos máximos y 
mínimos de la señal y el tiempo transcurrido entre ellos 
como se muestra en la Figura 2. 

 
Figura 2.  Puntos máximos y mínimos de la señal FPG 
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Aunque aspectos de la señal FPG, tal como la altura del 
punto de inflexión relativo a la altura del pulso, han sido 
usados para cuantificar parámetros hemodinámicos como 
la reflexión de onda,  su apariencia amortiguada hace 
difícil detectar otros aspectos. Es por esto, que se han 
propuesto la utilización de las derivadas de la señal FPG 
como un medio para localizar y acentuar los puntos de 
inflexión  de la señal. 

2. Métodos 
Un analizador vascular fotopletismográfico 
computacional ha sido desarrollado. La señal es obtenida 
por medio de reflexión de luz infrarroja a través del dedo. 
La señal detectada es convertida al dominio digital por 
una serie de  circuitos de procesamiento de la señal, los 
cuáles contienen pasos de amplificación y filtrado, un 
microcontrolador y un convertidor analógico digital de 16 
bits, como se muestra en la Figura 3. La señal adquirida 
es presentada en pantalla y es analizada por un programa 
de análisis de  la señal FPG. 

 

 
Figura3. Diagrama a bloques del sistema de adquisición de la 

señal fotopletismográfica 
 
El análisis para la primera derivada consiste en calcular el 
índice de rigidez que se encuentra mediante la ecuación     
SI=h/ T, donde SI es el índice de rigidez, h es la altura 
del sujeto y T es el tiempo que existe entre cresta y 
cresta  (máximos de la señal) de la señal FPG [3]. Cabe 
aclarar que en algunos sujetos no se presenta la segunda 
cresta (segundo máximo) de la señal FPG, por lo tanto, es 
necesario encontrar el punto de inflexión para determinar 
el T  por medio de  la primera derivada de la señal, ya 
que ésta nos proporciona de una manera sencilla donde se 
encuentran los máximos de la señal [4], como se muestra 
en la Figura 4. 
 
 

 
 

Figura 4. Método de la primera derivada para encontrar los 
máximos de la señal FPG. 

 
Para el análisis de la segunda derivada se deben encontrar 
los máximos y mínimos que tiene la segunda derivada [5], 
de éstos  se obtienen cuatro ondas sistólicas ( llamadas a, 

b, c, d ) y una onda diastólica ( llamada e ), las cuáles se 
presentan en la Figura 5 y sus relaciones b/a, c/a, d/a y e/a 
son calculadas. Takazawa [6] reportó que d/a es una 
medida de la tensión funcional de las paredes de los vasos 
sanguíneos. También reportó que b/a es un índice de 
envejecimiento de las paredes de los vasos sanguíneos. 
 

    
Figura 5. Máximos y mínimos de la segunda derivada de la 

señal FPG 

Con el análisis de la cuarta derivada se obtiene el índice 
de aumentación fotopletismográfico. Este índice de 
aumentación fotopletismográfico es un símil del índice de 
aumentación de la presión arterial. La metodología para 
obtener el índice de aumentación de presión es utilizando 
una técnica invasiva [7]. El método consiste en introducir 
un catéter en la aorta ascendente para medir la presión 
arterial. De la forma de onda de presión en la aorta 
ascendente, mostrada en la Figura 6 se define el índice de 
aumentación de presión, IAP, como 
 
                P2 —  P1 

IAP =  ———— 
               P2  —  P0 
 
donde,  
IAP = Indice de aumentación de la presión.  
P0 

 
= Presión diastólica en la aorta ascendente.  

P1
 

= Presión de pico sistólica temprana en la aorta 
ascendente.  
P2

 
= Presión de pico sistólica tardía en la aorta 

ascendente. 
 

 
Figura 6. Gráfica de la onda de la presión aórtica ascendente 

 
Aplicando la cuarta derivada a la señal FPG se obtiene el 
índice de aumentación fotopletismográfico. Este índice se 
encuentra referenciado al primer cruce por cero de la 
cuarta derivada con el valor donde ocurre en la señal FPG 
original. La ecuación para encontrar el índice de 
aumentación fotopletismográfico es: 
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En donde: 
IAF = Índice de aumentación fotopletismográfico. 
PTmax = Punto máximo de la señal FPG. 
PTmin = Punto mínimo de la señal FPG. 
Pi = Punto de la señal FPG en donde la cuarta derivada 
cruza por cero. 
Un estudio clínico fue realizado con 38 personas, 19 
voluntarios sanos y 19 pacientes  que fueron 
diagnosticados previamente con alguna enfermedad 
cardiovascular ( ateroesclerosis, hipertensión, diabetes 
mellitus ). 

3. Resultados 
La secuencia de análisis de una señal FPG se presenta a 
continuación. La serie de señales  FPG capturadas de un 
voluntario sano se muestra en la Figura 7. 

 
Figura 7.  Serie de  señales FPG de un voluntario sano 

 

Se elige una señal FPG para su análisis. En la Figura 8 se 
muestra la señal FPG seleccionada de un voluntario sano. 

 

 
Figura 8.    Señal FPG seleccionada de un voluntario sano 

 

El análisis de la primera derivada de la señal FPG con los 
parámetros de altura del sujeto y el índice de rigidez se 
muestran en la Figura 9. 

 

 
Figura 9. Análisis de la primera derivada de la señal FPG 

 

La Figura 10 muestra el análisis de la segunda derivada 
de la señal FPG del voluntario sano con sus parámetros a, 
b, c, d, e y las relaciones  de b/a, c/a, d/a y e/a. 

 

 
Figura 10. Análisis de la segunda derivada de la señal FPG 

 

El índice de aumentación fotopletismográfico y el 
respectivo análisis de la cuarta derivada de la señal FPG 
de un voluntario sano se presenta en la Figura 11. 

 

 
Figura 11. Análisis de la cuarta derivada de la señal FPG  
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De los estudios realizados a los 19 voluntarios sanos y 19 
pacientes con enfermedades cardiovasculares se muestran 
los parámetros analizados, índice de rigidez ( SI ), b/a, 
c/a, d/a, e/a y el índice de aumentación 
fotopletismográfico en las Tablas 1 y 2 respectivamente. 

 SI b/a c/a d/a e/a IAF 
1M 8.5470 -0.6705 -0.0672 -0.0934 0.1481 0.0123 
2M 6.7307 -0.6532 -0.0293 -0.0595 0.2147 0.0315 
3M 7.1633 -0.7735 -0.0546 -0.0572 0.1726 0.0094 
4M 9.1651 -0.8528 -0.0476 -0.0943 0.1289 0.0107 
5M 7.1809 -0.6322 -0.0218 -0.0346 0.1696 0.0419 
6M 9.1578 -0.6139 -0.0622 -0.0698 0.0680 0.0725 
7M 8.3591 -0.6731 -0.0670 -0.0740 0.2027 0.0126 
8M 8.8367 -0.9493 -0.1448 -0.1918 0.3818 0.0108 
9M 8.4280 -0.8029 -0.0135 -0.0510 0.1374 0.0331 
10M 6.9567 -0.7535 -0.0244 -0.0530 0.1601 0.0254 
11M 7.5449 -0.7618 -0.0365 -0.0373 0.3071 0.0143 
12M 7.3428 -0.7635 -0.2902 -0.1896 0.2632 0.0179 
13M 8.2269 -0.7451 -0.0281 -0.0732 0.1246 0.0226 
14M 6.8698 -0.6399 -0.0326 -0.0082 0.1741 0.0321 
15M 8.5075 -0.7949 -0.0245 -0.0606 0.1219 0.0100 
16M 7.6915 -0.8542 -0.0308 -0.0526 0.1872 0.0085 
17M 9.3614 -0.7634 -01074. -01103. 0.1378 0.0473 
18M 9.2111 -0.6402 -0.0775 -0.1455 0.1484 0.0083 
19M 8.2014 -0.7409 -0.0252 -0.0890 0.1527 0.0070 
Tabla1. Resultados del análisis de la señal FPG para 
voluntarios sanos 

 

 SI b/a c/a d/a e/a IAF 
1F 12.2350 -0.6628 -0.0956 -0.3750 0.2696 0.1730 
2F 11.5203 -0.3807 -0.0098 -0.2336 0.1481 0.4979 
3F 12.1221 -0.4556 -0.0145 -0.240 0.0983 0.3694 
4F 15.9359 -0.3183 -0.2428 -0.6488 0.0145 0.7459 
5F 13.1944 -0.1202 -0.0366 -0.6882 0.0648 0.5915 
6M 13.1823 -0.3452 -0.3056 -0.3458 0.0217 0.6318 
7F 13.5112 -0.0667 -0.0736 -0.6176 0.0472 0.7314 
8M 10.3954 -0.3145 -0.3099 -0.7920 0.2378 0.2849 
9M 13.8518 -0.1635 -0.1554 -0.5661 0.0488 0.4476 
10F 16.5424 -0.3594 -0.2882 -0.6072 0.0093 0.7348 
11F 13.5809 -0.4593 -0.0330 -0.3861 0.1435 0.4804 
12M 12.2836 -0.3124 -0.0978 -0.4732 0.0819 0.6566 
13F 14.6153 -0.6132 -0.4512 -0.4781 0.0634 0.5604 
14F 15.0360 -0.6313 -0.0401 -0.0700 0.0341 0.2861 
15F 12.0222 -0.3036 -0.0891 -0.5738 0.0528 0.4333 
16F 12.7498 -0.5229 -0.0594 -0.1257 0.0172 0.2879 
17F 11.5141 -0.4250 -0.3226 -0.6655 0.0830 0.1928 
18F 11.8559 -0.3504 -0.2962 -0.6595 0.1292 0.3321 
19F 10.8573 -0.4060 -01319 -0.4105 0.1120 0.1925 
Tabla 2. Resultados del análisis de la señal FPG para pacientes 

con alguna enfermedad cardiovascular 

. 

4. Discusión 

Se ha presentado los resultados del análisis de la señal 
FPG utilizando un analizador  fotopletismográfico 
vascular computacional a través de la primera, segunda y 
cuarta derivada de la señal. 
Como se pudo visualizar en los resultados existen 
diferencias significativas en los parámetros calculados: 
índice de rigidez, b/a, c/a, d/a, e/a e índice de aumentación 
fotopletismográfico entre voluntarios sanos y pacientes 
con alguna patología cardiovascular, mostrando que este 
análisis de la señal FPG puede servir como complemento 
al diagnóstico de enfermedades cardiovasculares. 

El índice de aumentación fotopletismográfico se maneja 
como un parámetro análogo al índice de aumentación de 
la presión arterial, pero con una gran ventaja al utilizarse 
en forma no invasiva. 
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La distribución t de prueba de hipótesis entre los 
voluntarios sanos y los pacientes mostró una diferencia 
significativa entre los parámetros calculados: el índice de 
rigidez (8.089 vs 13.0, p < 0.0001), el índice de 
aumentación fotopletismográfico (0.0225 vs 0.4542, p < 
0.0001), b/a (-0.739 vs -0.379, p < 0.0001), d/a  (-0.081 vs 
-0.471, p < 0.0001), e/a ( 0.179 vs 0.066, p < 0.0001), y 
para c/a ( -0.034 vs -0.144, p < 0.005). 
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Resumen 
Un equipo automatizado de velocidad de onda  de pulso 
braquial tobillo fue desarrollado utilizando el método 
pletismográfico basado en brazaletes de presión sanguinea. Un 
estudio clínico fue realizado para evaluar la utilidad de las 
mediciones de velocidad de onda de pulso braquial tobillo en 39 
personas, 22 voluntarios sanos y 17 pacientes con enfermedades 
cardiovasculares diagnosticadas. Los resultados muestran  que 
la velocidad de onda de pulso es un indicador en la validación 
del estado arterial y que las mediciones automatizadas 
utilizando los puntos de máxima derivada de la señal tienen 
mayor exactitud que las mediciones llevadas a cabo usando los 
puntos mínimos tanto en pacientes con alguna enfermedad 
cardiovascular  como en voluntarios sanos. 

1. Introducción 
La velocidad de onda del pulso ( VOP ) es un índice de 
fácil determinación que permite conocer el estado de 
rigidez de una arteria en particular; la sangre expulsada en 
cada latido por el ventrículo izquierdo genera ondas de 
presión y flujo que son transmitidas hacia todo el árbol 
arterial [1]. La propagación de estas ondas de presión y de 
flujo, a través de un vaso sanguíneo, está gobernada por 
principios físicos. La velocidad con la que estas ondas se 
desplazan o velocidad de  onda de pulso y los cambios 
que sufren en sus formas y amplitudes están determinados 
por la viscosidad sanguínea, la elasticidad de los vasos, la 
distribución de las ramificaciones y la diferencia de 
longitudes y distensibilidades a lo largo del sistema. 
Durante la sístole, la contracción del ventrículo izquierdo 
del miocardio y la eyección de sangre en la aorta 
ascendente dilatan agudamente la pared aórtica y se 
genera una onda de pulso que propaga a lo largo del árbol 
arterial a una velocidad finita, tal y como se muestra en la 
Figura 1. 

La VOP es la velocidad de onda de pulso viajando entre 
dos sitios en el sistema arterial [2]. Involucra tomar 
lectura de dos sitios en forma simultánea, o en dos puntos 
diferentes tomando como punto fijo de referencia el ciclo 
cardiaco, usualmente la onda R del ECG. En la Figura 2 
se muestra  la propagación de la onda de pulso arterial al 
igual que los elementos que se emplean en el cálculo de la 
VOP. La VOP puede medirse en varios segmentos de la 
circulación arterial. Cuando se detecta la onda de pulso en 
dos sitios diferentes de manera simultánea en el árbol 
vascular, debido al tiempo de propagación de esta onda, 
es posible medir el tiempo transcurrido ( t) entre la 

aparición de onda de pulso detectada en el sitio distal con 
respecto al sitio proximal, al igual que la distancia ( x) 
que hay entre ambos sitios de registro [3]. 

 

Figura1.  Propagación de la onda de pulso arterial 

Por definición se tiene que la velocidad es igual a 
distancia entre el tiempo, por lo tanto, la VOP se obtiene 
de la ecuación 

                       x 
         VOP=                                                   ( 1 )                        
                       t 
 
En donde el tiempo de tránsito ( t), normalmente se 
obtiene del tiempo de tránsito de los puntos mínimos de 
las ondas de pulso registradas [4]. 

 

Figura 2. Diagrama de propagación de la onda de pulso 
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2. Métodos 
Un equipo automatizado de velocidad de onda  de pulso 
braquial tobillo fue desarrollado utilizando el método 
pletismográfico basado en brazaletes de presión 
sanguinea  colocados en la arteria braquial del brazo y en 
la arteria tibial del tobillo, al igual que la detección de la 
actividad eléctrica del corazón mediante un ECG, con el 
objeto de medir los tiempos de tránsito entre la onda R del 
ECG y la llegada de la onda de presión entre los sitios 
brazo y tobillo [5]. En la Figura 3 se muestra el sistema. 

 

 

Figura 3. Sistema implementado para medir la VOP 

 

Los brazaletes B1 y B2 son colocados en el brazo 
izquierdo  y tobillo izquierdo, respectivamente, para la 
detección de la onda de pulso y los electrodos E1, E2 y 
E3 son colocados en las muñecas y tobillo derecho, como 
se muestra en la Figura 3, de tal forma que se realiza una 
medición de derivación I del ECG. Una vez detectadas las 
señales, éstas son acondicionadas, convertidas de forma 
analógica a digital y enviadas vía serial y recibidas en el 
puerto USB del ordenador por medio de un conector 
convertidor de serie a USB. Las formas de onda de las 
señales son visualizadas en el monitor del ordenador, 
almacenadas, filtradas y procesadas. 

La etapa de acondicionamiento de señales, se divide en 
dos partes, debido a que se trabaja con dos diferentes 
tipos de señales, esto es: señales bioeléctricas (ECG) y 
señales de onda de pulso (brazo y tobillo). 

Las señales bioeléctricas del corazón (ECG) en general, 
tienen un rango de amplitud comprendido entre 10 y 100 

V y la banda de frecuencias entre 0.1 y 100 Hz. La 
dificultad en la captación de estas señales es que no solo 
hay que amplificarlas a un nivel con el que se pueda 
procesarlas, también hay que eliminar todo el ruido e 
interferencias que se superponen y que la mayor parte de 
las veces tienen una amplitud bastante mayor que el de la 
propia señal que interesa medir. Además, el espectro de 
frecuencias del ruido se superpone con el de la señal. Por 
tanto, la señal adquirida se debe amplificar y filtrar para  
reducir al mínimo las interferencias. En la Figura 4 se 

muestra el diagrama a bloques de la etapa de 
acondicionamiento de la señal del ECG. 

 

 

Figura 4. Diagrama a bloques de la etapa de 
acondicionamiento de la señal del ECG 

 

En la figura 5 se muestra el diagrama a bloques empleado 
para acondicionar la señal eléctrica de los brazaletes de 
presión, correspondientes a las presiones sensadas en el 
brazo y en el tobillo. Cabe mencionar que la etapa de 
acondicionamiento de la señal de presión del brazo es 
igual a la del tobillo, debido a que se emplean 
transductores iguales y la única diferencia será una etapa 
de ganancia 

 

 
Figura 5. . Diagrama a bloques de la etapa de 

acondicionamiento de la señal de onda de pulso 

 

La etapa de convertir la señal eléctrica de analógica a 
digital, se hace por medio del convertidor CAD del 
microprocesador  68HC908GP32, al igual que la 
comunicación vía serial a USB con el ordenador. 

Las señales capturadas en el ordenador son analizadas a 
través de un programa desarrollado en lenguaje  C++. Se 
procede a determinar los puntos de referencia empleados 
para medir los tiempos de tránsito que existen entre las 
señales a analizar. En este caso se fijan como puntos de 
referencia, los puntos máximos, mínimos y la máxima 
derivada ascendente de las señales de onda de pulso, y la 
detección del pico de la onda R del ECG. En la Figura 6 
se muestran los puntos de referencia empleados en las 
señales de onda de pulso. 
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Figura 6. Puntos de referencia empleados en las señales de 
onda de pulso 

 

En la figura 7 se muestra el punto de referencia empleado 
en la onda de ECG para medición de los tiempos de 
tránsito, se elige el punto máximo de la onda R del ECG, 
debido a que dicho punto corresponde a la máxima 
presión presente en el ventrículo izquierdo al momento 
que la sangre es eyectada sobre la aorta.  

 

 

Figura7. Punto de referencia empleado en la señal de ECG. 

Con los puntos de referencia de las señales capturadas se 
calcula el  tiempo  de tránsito entre señales ( t). Para 
encontrar la distancia entre el brazo y el tobillo se emplea 
la ecuación 2 [6], determinada de acuerdo a la altura del 
sujeto y los datos antropomórficos de la población 
japonesa que es similar a la población latina.  

 

dBT= dt-db                    (2) 

Donde:  
db = 0.2195(x) – 2.0734         (3) 
dt= 0.8129(x) + 12.328          (4) 

 

x= Estatura del paciente en centímetros. 

Una vez calculada la distancia dBT, se aplica la ecuación 
 (1) para obtener la velocidad de onda de pulso. 
 
Un estudio clínico fue realizado para evaluar la utilidad 
de las mediciones de velocidad de onda de pulso braquial 
tobillo en 39 personas, 22 voluntarios sanos y 17 
pacientes con enfermedades cardiovasculares 
diagnosticadas como hipertensión, ateroesclerosis o 
diabetes mellitus. Después de que los voluntarios sanos y 

los pacientes han reposado en posición supina al menos 5 
minutos, se han realizado 8 mediciones de velocidad de 
onda de pulso braquial tobillo ( cuatro para los puntos de 
máxima derivada de la señal y otros cuatro para los 
puntos mínimos de la señal ) en cada sujeto, esto con el 
fin de comparar el tiempo de tránsito entre estos dos 
puntos de referencia. 

3. Resultados 
Para realizar el análisis de las señales previamente 
almacenadas en el ordenador, se procede a abrir archivos 
y se muestra la pantalla para análisis de señales, similar a 
la que se muestra para captura. En la Figura 8 se presenta 
la ventana que muestra las tres señales: ECG, y ondas de 
pulso en brazo y tobillo. 

 

 
Figura 8. Las señales de onda de pulso en brazo y tobillo y el 

ECG desplegadas en pantalla 

 

Los resultados que se muestran en la Figura 9, después 
del análisis de las señales, son los valores de VOP 
existentes entre  los diferentes puntos de referencia de las 
señales de onda de pulso, esto es, entre mínimos, 
máximos y máximas pendientes, al igual que la VOP 
entre el máximo del ECG y los puntos máximos y puntos 
de máxima pendiente de las señales de presión. 

 

 
 

Figura 9. Análisis de las señales de onda de pulso y ECG 
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La velocidad de onda de pulso de los 22 voluntarios sanos 
y 17 pacientes con enfermedades cardiovasculares 
diagnosticadas como hipertensión, ateroesclerosis o 
diabetes mellitus se presentan en las Tablas 1 y 2. 

 

Volun. 
sanos 

Vel. 
m/s 
max.der 

 Vel. 
m/s 
mín. 

1 7.674 6,8480 
2 7.237 7,5940 
3 6.113 7,3600 
4 7.641 8,5090 
5 7.514 6,4920 
6 7.683 7,2720 
7 7.726 7,5130 
8 7.746 8,0980 
9 6.473 8,9630 
10 7.487 9,8190 
11 7.487 7,8890 
12 7.131 8,4400 
13 7.233 8,5780 
14 7.566 9,4200 
15 7.970 9,7710 
16 7.377 7,2330 
17 6.538 7,8180 
18 6.689 7,6970 
19 7.067 9,8570 
20 6.433 7,1470 
21 6.605 6,3090 
22 6.146 9,1650 
Promedio 7,1607 8.0815 
Desv.Est. 0,5649 1.0713 
Varianza 0.3191 1.1476 

Tabla 1. VOP en voluntarios sanos 

 

Pacientes Vel.  
m/s 
max.der. 

Vel.  
m/s 
mín. 

1 15.235 19,7890 
2 19.384 22,9210 
3 14.232 18,6750 
4 11.600 18,3430 
5 21.562 28,1970 
6 14.321 18,1190 
7 20.152 28,4150 
8 15.486 21,3040 
9 17.936 24,8340 
10 18.157 23,1430 
11 16.545 17,4160 
12 15.848 18,1600 
13 10.753 12,3580 
14 10.903 11,6250 
15 11.634 13,9310 
16 12.196 15,6040 
17 10.578 17,2120 
Promedio 15,0895 19,1792 
Desv.Est. 3,5076 5,1238 
Varianza 12.303 26,253 

Tabla 2. VOP en pacientes 

Una distribución t de prueba de hipótesis de la velocidad 
de onda de pulso braquial tobillo fue realizada entre los 
voluntarios sanos y los pacientes, utilizando los puntos de 
la máxima derivada, presentando una diferencia 
significativa ( 7.16 vs 15.08 m/seg, p< 0.0001 ). Una 
segunda distribución t fue desarrollada utilizando los 
puntos mínimos de la señal y muestra también una 
diferencia significativa ( 8.08 vs 19.18 m/seg, p< 0.0001 ) 
No obstante, la varianza en las mediciones de pacientes 
utilizando los puntos mínimos de la señal fue más alta que 
la de puntos de máxima derivada ( 26.25 vs 12.3 ) y 
también para voluntarios sanos ( 1.14 vs 0.32 ), 
mostrando que se tiene una mayor exactitud en las 
mediciones llevadas a cabo en los puntos de referencia de 
máxima derivada. 

 

4. Discusión 
Se han presentado los resultados obtenidos con un  equipo 
automatizado de velocidad de onda de pulso braquial 
tobillo utilizando el método pletismográfico basado en 
brazaletes de presión sanguinea  colocados en la arteria 
braquial del brazo y en la arteria tibial del tobillo, 
mostrando que la VOP es un indicador en la validación 
del estado arterial. 

Las mediciones automatizadas de la velocidad de onda de 
pulso braquial tobillo utilizando los puntos de máxima 
derivada de la señal muestran mayor exactitud que las 
mediciones llevadas a cabo usando los puntos mínimos 
tanto en pacientes con alguna enfermedad cardiovascular  
como en voluntarios sanos. 
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Resumen
Este trabajo expone un proceso de aprendizaje progresivo para
niños con parálisis cerebral (PC) empleando un vehículo robóti-
co diseñado para ello. El vehículo es un medio lúdico para el
desarrollo integral de las habilidades cognitivas y físicas así co-
mo de relación con el medio. A través de él, el niño interacciona
con el entorno, pudiendo tomar decisiones en función de una de-
terminada estimulación evocada. Dada la gran diversidad que
comprende la PC, el vehículo es adaptable a la destreza del
usuario ya que presenta distintas configuraciones y modos de
funcionamiento. Se han creado una serie de ejercicios de dis-
tinto grado de dificultad diseñados con el fin de configurar un
entrenamiento gradual. Se ha desarrollado además una herra-
mienta de captura y análisis de los eventos en la conducción lo
que permitirá crear funciones de evaluación objetiva del proceso
de aprendizaje.

1. La parálisis cerebral.
La parálisis cerebral, en la que se centra este trabajo, des-
cribe un grupo de trastornos del desarrollo psicomotriz,
que causan una limitación de la actividad de la persona,
atribuida a problemas en el desarrollo cerebral del feto o
del niño en sus primeros estadios. Los desórdenes psico-
motrices de la parálisis cerebral están a menudo acom-
pañados de problemas sensitivos, cognitivos, de comuni-
cación y percepción, y en algunas ocasiones, de trastornos
del comportamiento [1].

Concretamente, la parálisis cerebral puede clasificarse en
las siguientes categorías:

Parálisis cerebral espástica. Es la más común (alrede-
dor del 75 por ciento) y es una condición en la cual se
presenta exceso de tono muscular. Los movimientos
son espasmódicos, especialmente en las extremidades
y la espalda. Cuando ambas piernas están afectadas
recibe el nombre de diaplejia espástica. Cuando sólo
un lado del cuerpo se ve afectado se denomina hemi-
plejia espástica y, a menudo, el brazo se ve más afec-
tado que la pierna. La más severa es la cuadriplejia es-
pástica, en la que las cuatro extremidades y el tronco
se ven afectados. Los sujetos que padecen cuadriple-
jia espástica también suelen sufrir de retraso mental y
otros problemas.

Parálisis cerebral atetoide (también llamada discinéti-
ca). Cerca del 10 al 20 por ciento padece este tipo de
parálisis cerebral. Puede afectar los movimientos del
cuerpo entero y típicamente involucra movimientos
lentos incontrolados con fluctuaciones del tono mus-
cular, causando dificultades para la persona al tratar
de sentarse erguida y al caminar. La persona presen-
ta frecuentes movimientos involuntarios que enmas-
caran o interfieren con los movimientos normales del
cuerpo. Se producen movimientos de contorsión de
las extremidades, de la cara y la lengua, gestos, mue-
cas y torpeza al hablar. Las afecciones en la audición
son bastante comunes, más del 40 % en este grupo,
que interfieren con el desarrollo del lenguaje.
Parálisis cerebral atáxica. Aparece en el 5 ó 10 por
ciento de los casos de parálisis cerebral. En este ca-
so la persona presenta mal equilibrio corporal y una
marcha insegura, así como dificultades en la coordi-
nación y control de las manos y de los ojos. Por tan-
to, aparecen dificultades para realizar operaciones de
cierta precisión como la escritura.
Parálisis cerebral mixta. Es una combinación de las
anteriores, es decir, el niño presenta tonos musculares
altos y bajos, creando rigidez y movimientos involun-
tarios. Casi un 10 % de los casos de P.C. es de tipo
mixto y un porcentaje reducido, un tipo especial de
tensión muscular como distonía, hipertonía, rigidez y
temblores.

La prevalencia de PC es de alrededor de 2 por mil re-
cién nacidos vivos, siendo más alta en los países no indus-
trializados. La PC puede producirse en fases del desarrollo
siendo prenatales el 44 %, 19 % en el parto, 8 % peri-
matales, 5 % durante la niñez y el 24 % el resto, [2].
Asimismo, existen otras alteraciones afines a la PC, que
son transtornos que, aún no teniendo pruebas diagnósticas
de lesión cerebral, clínicamente se manifiestan con dificul-
tades en el plano motor.

Para mejorar su calidad de vida, los niños con parálisis
cerebral generalmente necesitan fisioterapia, terapia ocu-
pacional o del habla para ayudarles a desarrollar habili-
dades como caminar, sentarse, tragar y usar las manos. Es
fundamental que el niño se adapte a una rutina de activi-
dades en las que esté incluida la sección de tratamiento fi-
sioterapéutico específico, donde se emplean procedimien-
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tos como masajes, movilizaciones pasivas, ejercicios ac-
tivos asistidos o resistidos, patrones de facilitación, uso
de elementos mecánicos para la estimulación, y una gran
variedad de procederes específicos [3].

Por otra parte, existen numerosos estudios y experiencias
que ponen de manifiesto el gran potencial que supone el
uso del computador y las nuevas tecnologías en el proceso
de aprendizaje e incluso el desarrollo de habilidades psi-
comotoras por lo que debe ser usado desde edades tem-
pranas en las que el cerebro presenta una mayor plas-
ticidad [4]. Efectivamente, gracias a esta neuroplastici-
dad (OMS-1982), las células del sistema nervioso pre-
sentan una capacidad para regenerarse anatómica y fun-
cionalmente para reducir las alteraciones estructurales o
fisiológicas, independientemente del origen patológico,
ambiental o traumático de las mismas. La capacidad de
reestructuración y adaptación del sistema nervioso central,
aún de modo parcial, es mayor en las edades tempranas [5],
pudiendo conseguir una cierta mejora funcional paulatina
de las funciones cognitivas, motoras o sensoriales perdi-
das.

2. Vehículo robótico para niños con parálisis
cerebral

El vehículo robótico PALMIBER (figura 1) es una herra-
mienta lúdica para el desarrollo integral de niños con pro-
blemas neurológicos severos [6]. Como se mencionó an-
teriormente, estos niños además de sufrir limitaciones de
movilidad severas, se ven afectados por alteraciones como
reducido control motor de sus extremidades superiores, in-
estabilidad del tronco y, en algunos casos, deficit mental
como consecuencia de una continuada inactividad. De es-
ta forma, el vehículo propuesto, pretende motivar actitudes
activas, donde el niño pueda decidir, seleccionar y ejecu-
tar interaccionando con el entorno. Dada la diversidad de
la parálisis cerebral, el vehículo es flexible y abierto, per-
mitiendo adaptarse fácilmente a las diferentes patologías
y niveles de destreza del usuario. Para ello, se han imple-
mentado diferentes modos de funcionamiento.

Figura 1. El vehículo robótico PALMIBER

El vehículo cuenta con dos interfaces, de usuario y edu-
cador. A través del primero, el niño puede conducir el ve-
hículo. Es muy sencillo ya que sólo incorpora pulsadores
de dirección iluminados (Avance, Retroceso, Izquierda y
Derecha) y de paro. A través del interfaz del educador, se
podrán configurar los distintos modos de funcionamiento.

En este trabajo se presenta la estrategia empleada por el ve-
hículo para crear un procedimiento de aprendizaje progre-
sivo de niños con parálisis cerebral. Asimismo, se presenta
una herramienta de registro y análisis de eventos en la con-
ducción, que permitirá la evaluación objetiva de los usua-
rios y la adaptación automática de niveles de conducción a
la destreza del usuario.

3. Modos de funcionamiento y protocolo de
experimentación

3.1. Modos de funcionamiento

En esta sección se exponen los modos de funcionamien-
to del vehículo, que han sido objeto de estudio y dis-
cusión con educadores y psicólogos. Los modos definen
diferentes niveles de participación del niño, al que se le
invita e induce a tomar parte activa de los procesos de des-
plazamiento, bien sea para alcanzar un objetivo o de evitar
un obstáculo. La importancia radica en la realización de
todo un conjunto de percepciones, decisiones y acciones
que el niño debe hacer y planificar para llevar a cabo esas
aparentes tareas simples con la motivación apuntada. Estos
modos son los siguientes:

Modo 1. Automático.
El PALMIBER pasea al niño al mismo tiempo que
detecta y evita los obstáculos del entorno sin inter-
vención humana. No existe un objetivo de marcha de-
terminado. Con este modo se pretende divertir al niño
y familiarizarlo con el vehículo.

Modo 2. Causa-efecto. El niño pone en marcha
el PALMIBER con cualquier tecla del interfaz de
usuario, y se detiene al cabo de un tiempo preestable-
cido o cuando encuentra un obstáculo. En cada para-
da, transcurrido un cierto tiempo, se emite el mensaje
de voz: "Pulsa otra vez". Con este modo se pretende
que el niño relacione su acción de pulsar con el efecto
de movimiento que genera.

Modo 3. Entrenamiento dirección. El niño pone en
marcha el PALMIBER según la dirección que éste
le sugiere iluminando el pulsador correspondiente.
Cuando encuentra un obstáculo se detiene y vuelve
a sugerir al niño la dirección iluminando el pulsador
correspondiente y emitiendo el mensaje de voz: Pul-
sa otra vez. Si se acciona otro pulsador diferente al
iluminado, el vehículo no se moverá. El PALMIBER
sugiere la dirección en función de un chequeo previo
de presencia de obstáculos alrededor de él. Con este
modo se pretende que el niño relacione cada pulsador
con su dirección correspondiente.
Modo 3a. Los pulsadores sólo indicarán alternativa-
mente adelante y atrás. Cada acción se realiza por un
tiempo establecido.
Modo 3b. Igual que el caso anterior pero sólo con los
pulsadores izquierda y derecha.
Con estos modos adicionales se trata de que el niño
aprenda efectos binarios de direcciones opuestas co-
mo paso previo al movimiento completo en el plano.

Modo 4. Decisión dirección. El niño pone en marcha
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el vehículo sin que éste le sugiera ninguna dirección
pero si se emite el mensaje de voz: Pulsa otra vez. En
este modo se pretende que el niño tome la decisión de
cual es la mejor dirección para salvar un obstáculo o
dirigirse a un objetivo.
En todos estos modos descritos se evita el choque,
sustituyéndolos por un sonido sugerente.
Modo 5. Autónomo. La conducción está gobernada
completamente por el niño. Los choques se llegan a
producir y se magnifican con un sonido de choque
disminuyendo previamente la velocidad.

Además de estos modos, existen otro conjunto de pará-
metros que pueden ser programados para dar mayor versa-
tilidad a la conducción como son por ejemplo la velocidad
o el tiempo de recuerdo de pulsación de tecla.

3.2. Protocolo de experimentación

Se distinguen cinco grados de destreza en los niños aten-
diendo a su edad y sobre todo al desarrollo de habilidades
psicomotrices, cognitivas y de interacción en general con
el medio. Estos grados establecidos se asociaron a los cin-
co modos de conducción del PALMIBER. El niño empieza
con el nivel más sencillo pasando a los posteriores niveles
según vayan superándolos. Para tener una medida objetiva
en la evaluación, se han propuesto diversos ejercicios en
cada uno de los modos (exceptuando en el modo automáti-
co, donde carece de sentido, ya que el niño no controla el
vehículo).

Ejercicio para Modo Causa-Efecto
Se tratá de ir de A a B de forma que el vehículo se
pare un par de veces. Se evalúa los tiempos de re-
acción atendiendo a las pulsaciones que debe hacer
para reemprender la marcha en cada parada (figura
2).

Figura 2. Ejercicio para el modo Causa-Efecto

Ejercicio para Modo Entrenamiento Dirección
Modo 3a. Los pulsadores sólo indicarán alternativa-
mente adelante y atrás. Se trata de ir alternativamente
de atrás adelante y viceversa cuatro veces. Se eva-
luarán los tiempos de reacción y los aciertos en las
pulsaciones de las teclas indicadas por la consola.
Modo 3b. Igual que el anterior pero sólo con los pul-
sadores adelante y atrás.
Modo 3c. (libre) Los pulsadores indicarán cualquiera
de las cuatro direcciones posibles. Se harán
movimientos sucesivos según figura 3 de la posición
A a la B, pulsando las teclas indicadas en cada

momento. Se evaluarán los tiempos de reacción y los
aciertos en las pulsaciones de las teclas indicadas.

Figura 3. Ejercicio para el modo Entrenamiento C

Ejercicio para Modo Decisión Dirección
Se partirá del ejercicio del modo 3c aumentando li-
geramente la complejidad y operando sin indicación
de direcciones, siguiendo la trayectoria sugerida por
marcas de referencia pintadas en el suelo. Se evalúan
los tiempos de reacción, el número mínimo de man-
iobras, la calidad (uniformidad, suavidad, etc) de la
trayectoria y la precisión del posicion final del vehícu-
lo (figura 4).

Figura 4. Ejercicio para el Modo Decisión Dirección

Ejercicio para Modo Autónomo
Se trata de seguir la trayectoria de un circuito con
mayor dificultad, rodeado obstáculos y pasando por
puertas, sin apenas asistencia del sistema. Se eva-
luarán los tiempos de reacción, el número mínimo de
maniobras, la calidad (uniformidad, suavidad, etc.) de
la trayectoria y la precisión de la posición final del ve-
hículo (figura 5).

Figura 5. Ejercicio para el Modo Autónomo

Para la evaluación se registran automáticamente en el
procesador interno del sistema los parámetros y eventos
ligados a la caracterización del comportamiento, tales co-
mo modo de operación, trayectoria realizada, tiempos de
reacción, accionamiento de pulsadores y mensajes de voz.
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4. Validación y discusión
Las pruebas de validación se han realizado en ASPACE-
CANTABRIA, de Santander, que es una organización de
iniciativa social, sin fin de lucro, integrada por personas
afectadas por Parálisis Cerebral y síndromes de similar
etiología y/o evolución. Las pruebas se realizaron en las
instalaciones del mencionado centro, con niños de edades
de seis y siete años que cubrían un gran rango de capaci-
dades cognitivas. Los ejercicios realizados comprendieron
los diferentes modos, estableciendo pruebas directas de
movimientos del vehículo y otras en las que se fijaban ob-
jetivos de mayor nivel, tal como el paso de puertas o el
alcanzar puntos determinados de las salas (figura 6).

Los resultados, de acuerdo con los muy diferentes niveles
cognitvos fueron muy distintos. Así hubieron niños que no
pasaron del modo de causa-efecto mientras que en algún
caso en la misma sesión se pasó al modo de conducción
completa y libre, si bien con asistencia sensorial. Princi-
palmente hay dos variables que intervienen en el proce-
so de aprendizaje, la capacidad cognitiva y la capacidad
física. La primera condiciona la asimilación de concep-
tos espaciales y los tiempos de reacción ante determinados
eventos. En este sentido cobran especial importancia los
modos Causa-Efecto y Entrenamiento Dirección en mo-
do binario. En el caso de la capacidad física (PC espástica
por ejemplo), la conducción estímula movimientos muscu-
lares, muy importantes para este tipo de usuarios donde el
estado en reposo suele ser excesivamente habitual. En es-
tos casos, la configuración del vehículo alcanza los niveles
máximos, empleándose el modo autónomo. Finalmente, es
preciso hacer constar que en todos los casos se observó
una gran satisfacción por el uso del vehículo por parte de
los niños.

Figura 6. Pruebas realizadas en ASPACE-Cantabria

Los ejercicios realizados se han almacenado en el proce-
sador central registrando los eventos y el tiempo en que
ocurre cada uno de ellos para ser transferidos a un PC al
finalizar el ejercicio. Los eventos registrados son trayec-
toria, pulsación de tecla, tiempo de reacción, tecla sugeri-
da, detección de obstáculo,usuario y modo. Este conjun-
to de eventos permitirá reconstruir el ejercicio con el fin
de crear una función de evaluación objetiva. Para ello se
ha desarrollado una aplicación que almacena en una base
de datos, todos los registros. Esta herramienta, de fácil
uso, está destinada al personal educador, disponiendo de
un menú de gestión y presentación de los datos adquiridos
mediante diversas pantallas (figura 7).

5. Conclusiones
El sistema desarrollado representa una innovación en
el proceso de aprendizaje progresivo de niños con PC

Figura 7. Herramienta de captura y análisis de datos

suponiendo una herramienta rehabilitadora y psicope-
dagógica. De acuerdo a la evaluación realizada por psicó-
logos y educadores especiales, el vehículo que se presenta
supone una mejora significativa para niños con deficiencias
físicas y neurológicas, como herramienta de asimilación de
conceptos espaciales estáticos y dinámicos y de aumento
de la coordinación neuromotora. Con todo ello se ha cons-
tatado que se pueden mejorar las habilidades del niño en
su futuro, para abordar tareas de orden superior tales co-
mo acceso al ordenador, conducción de sillas de ruedas en
ambientes abiertos, aumentando así las oportunidades de
formación y mejorando su integración social y su autoesti-
ma.
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Resumen 
En este artículo se describe una interfaz que permite a una 
persona controlar dispositivos a partir del movimiento de sus 
ojos. Para poder detectar el movimiento de los ojos se usa la 
técnica de electrooculografía (EOG), que se basa en medir la 
diferencia de potencial entre la cornea y la retina con la ayuda 
de unos electrodos que se sitúan alrededor de la zona ocular. A 
partir de las señales obtenidas por los electrodos, y realizando 
un procesado específico de las señales, es posible conocer hacia 
dónde ha mirado la persona, y convertir esta información a 
instrucciones del dispositivo a controlar. En el artículo se 
describen los resultados experimentales obtenidos al controlar 
un robot real utilizando la técnica de electrooculografía. 

1. Motivación 
En la actualidad existen numerosos sistemas de ayuda 
para personas con discapacidad, destinados a conseguir 
una mejor movilidad de la persona afectada o a facilitarles 
la interacción con dispositivos. Por ejemplo, para mejorar 
la movilidad existen sillas de ruedas automatizadas, 
prótesis robóticas para las extremidades [1] o 
exoesqueletos [2]. Por otra parte, para facilitar la 
interacción con dispositivos existen, por ejemplo, las 
interfaces cerebro-computador no invasivas (BCI: Brain 
Computer Interface), que permiten controlar desde 
dispositivos móviles hasta el cursor en el ordenador a 
partir de la actividad mental [3], o las interfaces basadas 
en los movimientos de los ojos, que permiten 
interaccionar con dispositivos utilizando el movimiento 
de los ojos.  

Dentro de las interfaces basadas en los movimientos de 
los ojos existen diferentes alternativas para detectar el 
movimiento de los ojos. Una de estas alternativas es 
utilizar una cámara de vídeo dirigida a los ojos, y 
mediante un procesamiento adecuado detectar la posición 
de los ojos y obtener el movimiento de éstos. Estas 
interfaces son conocidas como interfaces de seguimiento 
ocular basadas en visión o eye-tracking interfaces [4]. 
Estas interfaces, sin embargo, presentan algunos 
inconvenientes. En primer lugar, es necesario tener una 
cámara situada a una determinada distancia y con visión 
de los ojos en todo momento, lo que no siempre es 
posible para determinadas tareas. Por otra parte, también 
tiene el inconveniente de que si no se tienen los ojos 

completamente abiertos, así  como si no se dispone de una 
adecuada iluminación, se dificultará la detección de los 
ojos y, por lo tanto, el funcionamiento no será el 
adecuado. 

En el presente artículo se plantea utilizar la 
electrooculografía como una forma diferente de detectar 
el movimiento de los ojos. La electrooculografía se basa 
en detectar el movimiento de los ojos midiendo mediante 
electrodos la diferencia de potencial entre la cornea y la 
retina. La electrooculografía presenta ciertas ventajas 
frente a las interfaces basadas en visión. En primer lugar, 
mediante esta técnica se puede trabajar con cualquier 
cantidad de luz, únicamente se requerirá una recalibración 
de los umbrales de detección. Por otra parte, el no tener 
los ojos completamente abiertos no influye en la 
detección del movimiento. 

En este artículo se describe una interfaz basada en 
electrooculografía que permitirá a personas con un alto 
grado de discapacidad controlar dispositivos. En el 
artículo se muestran los resultados experimentales 
obtenidos al controlar un brazo robot mediante la interfaz 
basada en electrooculografía.  El artículo se estructura del 
siguiente modo. En la sección 2 se describe la técnica de 
electrooculografía. La interfaz basada en 
electrooculografía es detallada en la sección 3. En la 
sección 4 se muestran los resultados experimentales. Por 
último, las conclusiones del artículo se resumen en la 
sección 5. 

2. Electrooculografía 
La electrooculografía es una técnica que permite detectar 
movimientos oculares a partir de la diferencia de 
potencial entre la cornea y la retina [5]. En condiciones 
normales la retina tiene un potencial bioeléctrico de 
carácter negativo respecto a la córnea. Por ello, los giros 
del globo ocular provocan cambios en la dirección del 
vector correspondiente a este dipolo eléctrico, ver Figura 
1. La electrooculografía se basa precisamente en el 
registro neurofisiológico de dichos cambios. 

En condiciones habituales existe una diferencia de 
potencial de aproximadamente de 0.05 a 3.5 mV, con un 
rango de frecuencia entre DC y 100Hz entre la córnea y la 
membrana de Bruch situada en la parte posterior del ojo 
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[6]. Esta variación de potencial se considera casi 
proporcional al desplazamiento del ojo hasta un ángulo de 
±50º horizontal y de ±30º en vertical [7]. 

 

Figura 1.  Dipolo ocular 

El origen de esta diferencia se encuentra en el epitelio 
pigmentario de la retina y permite considerar la presencia 
de un dipolo, el cual puede ser representado por un vector 
cuyo brazo coincide con el eje anteroposterior del globo 
ocular, donde la córnea corresponde al extremo positivo y 
la retina al extremo negativo de dicho dipolo. 

Al medir el potencial producido por un dipolo, la 
magnitud (voltaje) y polaridad del potencial registrado 
dependerán, en gran medida, de la angulación del dipolo 
con respecto a los electrodos pertenecientes a dichos 
sistemas de registro. 

Para poder registrar dichos cambios se requiere colocar 
unos electrodos sobre la piel cerca de los ojos, ver Figura 
2. Para medir el desplazamiento vertical se situarán dos 
electrodos, uno sobre un ojo y otro bajo el mismo,  
conectándolos a posteriori de forma diferencial 
(electrodos 4 y 5); y para medir el desplazamiento 
horizontal se sitúan dos electrodos, uno a la derecha de un 
ojo y otro a la izquierda del otro ojo (electrodos 2 y 3); 
como referencia, la tierra es situada en la frente (electrodo 
2). 

 

Figura 2.  Posición de los electrodos en la cara 

3. Interfaz basada en electrooculografía 
La interfaz basada en electrooculografía se compone de 
un sistema de adquisición de señales EOG y de un 
sistema de muestreo y digitalización de las señales.  

3.1. Sistema de adquisición EOG 

El sistema de adquisición EOG está compuesto por los 
electrodos que recogerán las señales y el dispositivo 
Nicolet Viking IV D, encargado de la amplificación y el 
filtrado de las señales, ver Figura 3. Se utilizan electrodos 
de cloruro de plata y un gel conductor para mejorar la 
calidad de la señal reduciendo la impedancia de la piel. El 
dispositivo Nicolet Viking IV D dispone de 4 
amplificadores y dos filtros paso alto y paso bajo (ambos 
12 dB/década), seleccionables a distintas frecuencias. Los 
filtros que han sido seleccionados son: filtro paso-alto de 
0.2 Hz y filtro paso-bajo de 30 Hz. El dispositivo 
proporciona las señales de salida mediante cable coaxial, 
uno por canal. La ganancia seleccionada para recoger las 
señales es de 4000. El dispositivo también permite medir 
la impedancia de los electrodos. Hay que tener en cuenta 
al colocarlos que la impedancia medida debe ser menor de 
100KΩ, a ser posible menor de 50KΩ, para así obtener 
una calidad aceptable de señal.  

Para adquirir la señal en el computador se utiliza una 
tarjeta de adquisición de National Instruments NI PCI-
6023E. Esta tarjeta muestrea y digitaliza la señal 
proveniente de los amplificadores. Para conectar la salida 
en cable coaxial de los amplificadores a la tarjeta PCI-
6023E se utiliza el bloque conector BNC-2110, que 
dispone de 8 canales analógicos con conexión coaxial, y 
un cable SH68-68-EP, que une dicho bloque con la tarjeta 
ubicada en el ordenador. Se utilizan 2 de las 16 entradas 
analógicas del modelo PCI-6023E, muestreando cada 
canal a 10 Hz. 

 

Figura 3.  Interfaz EOG 

3.2. Sistema de control EOG 

En la Figura 4 se muestra el sistema de control que 
permite a partir de la señal EOG detectar el movimiento 
realizado en el ojo y generar el comando correspondiente 
para el dispositivo. En la parte izquierda de la figura se 
muestra cada uno de los procesamientos que se realiza 
sobre la señal EOG para detectar el movimiento realizado 
por el ojo. La parte derecha de la figura muestra un 
ejemplo de evolución de la señal EOG conforme se va 
procesando.  

El procesamiento que se realiza sobre la señal EOG para 
determinar el movimiento efectuado del ojo es el 
siguiente: 
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• En primer lugar se adquieren las señales EOG de la 
tarjeta NI. Para ello se utiliza el Data Acquisition 
Toolbox de Matlab. 

• A continuación se calcula la media móvil para 
eliminar ruido y tener una señal más limpia. 

• Seguidamente se realiza la derivada, ya que como se 
observa en las señales, cuando la persona mira en una 
dirección la señal cambia bruscamente. Este cambio 
rápido seguido de una caída suave es detectable 
mediante la derivada obteniendo un valor alto en el 
instante en que se produjo. 

• Finalmente se comprueba si el cambio ha sido 
positivo o negativo para saber la dirección a la que se 
ha mirado. 

Hay que indicar que en el procesamiento se utiliza un 
umbral para diferenciar el movimiento del ojo en una 
dirección del ruido y/o de haber mantenido la mirada fija. 

 

Figura 4.  Fases de procesamiento de la seña (izquierda) y 
evolución de una señal de entrada (derecha) 

4. Pruebas experimentales 
Se ha utilizado la interfaz basada en electrooculografía 
para controlar un brazo robot FANUC de 6 GDL a partir 
del movimiento ocular. Para generar el comando de 
control del robot a partir de la dirección de la mirada 
detectada se ha utilizado la máquina de estados que se 
muestra en la Figura 5. La máquina de estados indica el 

movimiento comandado al robot en función del 
movimiento ocular realizado por la persona.  

El robot puede ser controlado utilizando coordenadas 
esféricas o rectangulares: 

• Cuando se utilizan coordenadas esféricas, el 
movimiento del ojo controla incrementos o 
decrementos de 5º del primer eje del robot 
(movimientos izquierda y derecha) y del tercer eje 
del robot (movimientos arriba y abajo). 

• Por otra parte, cuando se utilizan coordenadas 
rectangulares, el movimiento del ojo controla 
incrementos o decrementos de 25mm del extremo 
final del robot en el plazo YZ. 

 

Figura 5.  Máquina de estados para el control del robot FANUC 
en función del movimiento detectado 

El robot es controlado del siguiente modo. Mientras la 
persona mira en una dirección, el robot se mueve 
constantemente en esa dirección hasta que la persona 
restaura su vista hacia el centro, tal como se indica en la 
máquina de estados de la Figura 5. 

En la Figura 6 se muestra una secuencia imágenes de una 
de las pruebas experimentales. En la figura se puede 
observar el movimiento de los ojos y del robot, así como 
la señal EOG de cada canal y el movimiento detectado 
después del procesamiento. 
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Figura 6.  Secuencia de imágenes de una prueba experimental 

5. Conclusiones 
En este artículo se ha presentado una interfaz que 
permitirá a personas con alto grado de discapacidad 
controlar dispositivos mediante la técnica de 
electrooculografía. Aunque en el artículo se han mostrado 
los resultados experimentales obtenidos al controlar un 
robot, la técnica puede ser utiliza para controlar diferentes 
dispositivos. 

Como futuro trabajo, se plantea como objetivo que la 
interfaz no detecte únicamente hacia donde ha mirado la 
persona, sino que también detecte qué grado ha mirado. 
Es decir, que la interfaz pueda cuantificar cuanto se ha 
mirado hacia un lado. De esta forma, esta información se 
podría utilizar para controlar un parámetro adicional del 
dispositivo. Por ejemplo, en el caso del robot, esta 
información se podría emplear para controlar la velocidad 
del movimiento.  
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Resumen 
Las aplicaciones que ofrecen las nanopartículas magnéticas 
basadas en sus interacciones con los campos magnéticos 
estáticos o variantes en el tiempo, son uno de los principales y 
más prometedores focos de investigación biomédica en la 
actualidad. La caracterización magnética de las partículas y de 
su comportamiento en el interior de materiales biológicos es un 
aspecto susceptible de numerosas mejoras, siendo además uno 
de los pasos preliminares fundamentales a la realización de 
cualquiera de los experimentos que las empleen. En este 
artículo se presenta una nueva herramienta que facilitará esta 
tarea, además de presentar futuras líneas de acción que 
ofrecerán nuevas posibilidades en el mundo de la 
nanobioingeniería, partiendo de una breve introducción teórica 
en la que se presentarán los principios físicos que se encuentran 
en la base de las aplicaciones biomédicas de las nanopartículas. 

1. Introducción 
Las nanopartículas magnéticas ofrecen en la actualidad 
unas posibilidades altamente atractivas en el campo de la 
biomedicina, algunas de las cuales ya han demostrado su 
utilidad in-vivo tanto sobre animales como sobre 
pacientes humanos [1]. Aplicaciones como contraste para 
imagen por resonancia magnética ya son corrientes y se 
están llevando a cabo ensayos clínicos para aplicaciones 
antitumorales por hipertermia. 

Con independencia de la complejidad estructural que las 
nanopartículas magnéticas puedan llegar a tener en 
función de su aplicación, su carácter magnético es el 
hecho distintivo que permite actuar sobre ellas desde el 
exterior. Por tanto, resulta imprescindible la 
caracterización de sus propiedades magnéticas a lo largo 
de su proceso de producción y luego en diversos 
momentos durante la experimentación para desarrollar las 
aplicaciones biomédicas. Es en este punto en el que el 
reciente magnetómetro de gradiente de campo alterno 
(AGFM) MicroMag Model 2900 AGM System® [2] de 
Princeton Measurements Corporation sobresale por sus 
prestaciones sobre otros sistemas en principio análogos. 
Destaca su posible utilización sobre tejidos biológicos, ya 
sea en muestras en las que también están presentes 
nanopartículas o midiendo elementos magnéticos que 

podemos encontrar naturalmente como el hierro de las 
moléculas de hemoglobina o los magnetosomas presentes 
en el citoplasma de ciertas bacterias.  

 
Figura 1.  MicroMag Model 2900 AGM System 

Antes de presentar las características del magnetómetro, 
se realizará un repaso a los principios físicos que rigen el 
comportamiento de toda partícula magnética y de los 
AGFM, lo que permitirá entender mejor cómo se 
comportan las nanopartículas y por lo tanto, comprender 
el porqué de la elección de este dispositivo y las ventajas 
que presenta para la caracterización de éstas. Finalmente, 
se incluirán algunos de los resultados preliminares 
obtenidos tras medidas sobre muestras sólidas y sobre 
muestras de glioblastomas humanos con nanopartículas 
infundidas. El objetivo de este artículo es justificar la 
utilidad del sistema MicroMag Model 2900®, parte de la 
Plataforma de síntesis y caracterización de nanopartículas 
magnéticas del CIBER-BBN [3], para llevar a cabo esta 
caracterización y realizar medidas sobre muestras de 
tejidos biológicos. 

2. Principios físicos [4] 
Cuando un material es sometido a un campo magnético de 
intensidad H, su respuesta es la inducción magnética B, y 
ambas se relacionan a través del parámetro permeabilidad 
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del medio µ y de la magnetización del medio M de la 
forma: 

B= µ(H+M) , 

donde M se define a su vez como el momento magnético 
m por unidad de volumen de un sólido:  

M= m / V  

Todo material presenta cierto comportamiento magnético, 
dependiente de su estructura atómica y su temperatura 
entre otros aspectos, pero comúnmente sólo se denominan 
medios magnéticos aquellos que presentan una 
magnetización M más notable. Se conoce como 
susceptibilidad magnética al grado de magnetización que 
presenta un material cuando se encuentra sometido a la 
influencia de un campo magnético H:  

M= χ H , 

donde χ es la susceptibilidad magnética volumétrica, 
parámetro que puede medirse directamente con el AGFM. 
Esta expresión incorpora un hecho de gran importancia 
para la magnetometría: el momento medido es lineal 
respecto de sus componentes. Es decir, las distintas 
estructuras materiales presentes en una muestra 
contribuyen de forma independiente sumando sus efectos 
a la medida. 

Hay ciertos materiales que son capaces de mostrar un 
comportamiento magnético espontáneo mucho mayores 
que el resto en ausencia de excitación. Como su 
susceptibilidad depende de H, la aparente relación lineal 
anterior entre el campo magnético y la magnetización se 
convierte en realidad en una forma sigmoidea muy 
característica, apareciendo histéresis en algunos casos si 
se mide M haciendo recorrer a H un cierto margen en los 
dos sentidos. 

Los así denominados ciclos de histéresis variarán su 
forma para un mismo material magnético según el tamaño 
de las partículas. El caso de tamaños muy pequeños (de 
decenas de nanómetros o incluso menor, rangos entre los 
que se encuentran muchas de las nanopartículas 
magnéticas), es especialmente relevante porque presenta 
el fenómeno de superparamagnetismo. Presenta 
características del ferromagnetismo clásico (gráfica 
sigmoidea) y del paramagnetismo (aumenta M según 
aumenta H). 

La principal ventaja de los AGFM (o AGM) frente a otro 
tipo de magnetómetros, como los de muestra vibrante 
(VSM), es su alta sensibilidad, lo que ha permitido que 
tengan una gran aceptación hoy en día en la realización de 
medidas magnéticas. A cambio, se ha de ser mucho más 
cuidadoso en el proceso de medición. 

En un AGFM, la muestra suele colocarse en un 
portamuestras que contiene un transductor piezoeléctrico 
que oscila cuando se ha sometido al elemento que se 
desea caracterizar a un campo magnético alterno 
superpuesto al campo magnético continuo de un 
electroimán. Debido a esta configuración, el ruido de base 
que tienen es mucho menor que el de otros 
magnetómetros, lo que convierte al AGM en el 
dispositivo idóneo para la medición de muestras con 

nanopartículas, debido al bajo nivel de señal que 
presentan algunas de ellas. 

3. Caracterización de las nanopartículas 
magnéticas 

En el caso de estas nanopartículas es preciso conocer las 
propiedades magnéticas de las muestras biológicas en que 
van a ser introducidas las nanopartículas y del conjunto de 
ambas, que es justo lo que nos permite realizar el 
magnetómetro que presentamos. Substrayendo las 
primeras de las segundas, se puede conocer la 
contribución al magnetismo del tejido por parte de las 
nanopartículas introducidas artificialmente en él. El 
conocimiento de esta contribución es de utilidad, en 
general, para correlar los resultados experimentales de los 
ensayos de aplicaciones biomédicas de las nanopartículas 
con la presencia de tipos concretos de nanopartículas por 
composición, forma, etc. Citaremos a continuación 
ejemplos de aplicaciones para señalar las posibilidades de 
este dispositivo.  

3.1. Selección del tiempo de medida para distribución 
guiada de fármacos con nanopartículas 

Debido al tamaño de las nanopartículas, es fácil suponer 
que la mayor parte de ellas presentarán un 
comportamiento superparamagnético. Como se ha 
demostrado a lo largo de los años [5], el 
superparamagnetismo está basado en una ley de 
activación del tiempo de relajación τ de la magnetización 
neta de la partícula, que depende de la temperatura y una 
barrera energética que indica qué energía debe superarse 
para que el momento se invierta. Si bien es cierto que la 
temperatura es muy importante (y más en partículas 
pequeñas en las que la barrera energética es del mismo 
orden que la temperatura ambiente), es igual de relevante 
el tiempo de medida τm de la técnica experimental usada: 

• Si τ << τm, la inversión es tan rápida respecto al 
tiempo de medida que en ausencia de campo H 
externo la media temporal del momento neto de las 
partículas es cero, por lo que las partículas aparentan 
ser paramagnéticas. 

• Si τ >> τm, el tiempo de medida es tan  pequeño que 
la inversión no se aprecia, por lo que el 
comportamiento observado es cuasi-estático. 

Imaginemos una aplicación biomédica como la 
distribución de medicamentos mediante una terapia de  
guiado electromagnético en la que un componente 
citotóxico se une a una nanopartícula portadora mediante 
una cubierta biocompatible. El complejo medicamento-
portador suele formar un ferrofluido que se inyecta en el 
torrente sanguíneo. Como en la sangre encontramos 
partículas que tienen una respuesta paramagnética (como 
la ya mencionada hemoglobina) y diamagnética 
(susceptibilidad negativa, aunque pequeña, de ciertas 
proteínas que se encuentran en el interior de los vasos 
sanguíneos compuestas de carbono, nitrógeno y oxígeno), 
es muy importante haber caracterizado antes la respuesta  
magnética de la sangre. Así, hay que escoger un tiempo 
de medida τm correcto al medir las nanopartículas, para 
que no se confunda el paramagnetismo de éstas últimas 
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con el de las partículas sanguíneas (pese a que la 
respuesta de las partículas externas siempre es mayor que 
la de las sanguíneas); también para predecir el 
comportamiento de todos los elementos ante campos 
externos de alto gradiente que se encargan de concentrar 
las nanopartículas en ciertas zonas (sólo nos interesa 
concentrar el ferrofluido). Gracias a las especificaciones 
de MicroMag Model 2900®, con una rapidez de medida 
de hasta 100ms por punto, podríamos encontrar el τm 
adecuado para caracterizar no sólo las nanopartículas sino 
también el complejo en el interior del torrente sanguíneo, 
lo que no se podría conseguir con otros magnetómetros 
actuales.  

3.2. Caracterización de uniones en etiquetado de 
células y separación magnética 

Otra aplicación de interés biomédico es el etiquetado de 
células y separación magnética, que ya se usa de manera 
habitual en muchos laboratorios para separar células 
tumorosas de la sangre [6], etiquetar células sanguíneas 
de la serie roja [7] o detectar parásitos de malaria en 
muestras [8]. En este caso las nanopartículas tienen que 
estar recubiertas de moléculas bioespecíficas que 
permitirán la unión con la célula o molécula diana. 
Midiendo muestras en las que se hayan producido estas 
uniones, podemos estudiar las propiedades de las 
hibridaciones, lo que es muy importante para el segundo 
paso de este tipo de aplicaciones, puesto que para la 
separación se suelen emplear regiones con alto gradiente 
de campo magnético y queremos que las ligaduras se 
mantengan para que en dicha zona se concentren los 
complejos nanopartícula-células diana y no se rompan, lo 
que sólo acumularía nanopartículas.  

Se ha demostrado la utilidad de diagramas FORC (First 
order reversal curve) para caracterizar interacciones en 
sistemas de partículas magnéticas pequeñas [9] u otras 
aplicaciones similares [10], siendo de igual utilidad en 
este caso y permitiendo el AGM mencionado realizar 
medidas de gran precisión en este sentido. 

Además, en este tipo de experimentos suele ser muy útil 
que el tamaño de las partículas sea muy pequeño para 
reducir la probabilidad de que el material magnético 
interfiera demasiado con futuras medidas sobre las células 
separadas. Por lo tanto, las ventajas que se presentaron en 
la subsección anterior sobre el tiempo de medida siguen 
siendo vigentes en estas aplicaciones.  

3.3. Modularidad en otras aplicaciones biomédicas 

Otra de las ventajas que presenta el dispositivo que 
presentamos es que dispone de los recursos suficientes 
para cambiar las características de los experimentos a 
realizar, obteniéndose así nuevos datos en nuestras 
investigaciones.  

El ejemplo más intuitivo que podemos mencionar es el 
uso de nanopartículas en experimentos de hipertermia. 
Como mencionan distintos autores [11], la frecuencia y la 
potencia del campo magnético usado para generar el 
calentamiento está limitado por la respuesta fisiológica a 
campos magnéticos de alta frecuencia. Se suele concretar 
que el rango apropiado de frecuencias y amplitudes que se 

pueden utilizar en estas aplicaciones ronda los 0,05-1,2 
MHz y de 0 a 15 kA m-1. Pero podríamos plantearnos qué 
ocurriría si en vez de introducir una excitación sinusoidal 
la señal de entrada fuese pulsada. Como se ha 
mencionado en el párrafo anterior, el AGM que estamos 
usando permite realizar experimentos de este estilo y 
hacer pruebas realmente novedosas en la caracterización 
de las uniones de nanopartículas con tejidos biológicos.  

4. Resultados preliminares: ejemplos 
El magnetómetro ha sido puesto en operación cuarenta 
días antes de la finalización de este documento, por lo que 
solo es posible presentar trabajos preliminares que 
apuntan la capacidad del instrumento, pero que todavía no 
la muestran del todo. De hecho, una de las primeras 
actividades que se están llevando a cabo es la adaptación 
de su portamuestras para la medida de fluidos en 
condiciones óptimas ya que el sistema fue diseñado para 
muestras sólidas. La necesidad de medidas magnéticas en 
biofluidos es relativamente reciente y no hay todavía 
demasiada experiencia acumulada.  
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Figura 2.  Medidas convencionales (en seco) de NMP’s de 

Níquel 

20nm
 

Figura 3.  Nanopartículas de Níquel crecidas por pulverización 
catódica (Imagen procesada con WSxM, Nanotec Electrónica 

S.L.) 

En primer lugar, en la figura 2 se muestra un ciclo de 
histéresis de material en forma de polvo. Se trata de 
nanopartículas magnéticas crecidas dentro del grupo de 
investigación mediante una técnica de pulverizado 
atómico de un blanco de alta pureza y posterior 
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agregación de los átomos para formar partículas, todo ello 
en atmósfera inerte de baja presión. Las nanopartículas 
mostradas son de Níquel con un tamaño medio en torno a 
12nm (ver figura 3). 

En segundo lugar presentamos resultados de la medida de 
la magnetización de muestras de cultivos de glioblastoma 
humano en donde han sido infundidas nanopartículas 
comerciales PMAV-250 y PMAV-100 de Kisker®: 
magnetita de 250 y 100 nanómetros de diámetro 
respectivamente, recubiertas de dextrano y suspendidas en 
agua. En la figura 4 se presenta una comparación entre las 
medidas de muestras con nanopartículas, sin 
nanopartículas y el portamuestras sin muestra.  
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Figura 4.  Cultivos de glioblastomas humanos  con NPM’s (∅  
250nm, 200 μg/ml): el magnetismo residual del portamuestras 

es inferior al de las NPM’s. 
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Figura 5. Resultados normalizados (∅  250nm) 

Puede observarse como la señal del portamuestras es 
prácticamente idéntica a la del cultivo celular sin infusión 
de nanopartículas, lo que demuestra que éste no presenta 
contribución alguna al momento magnético. Por tanto, el 
ciclo del cultivo infundido tiene contribución del 
portamuestras y de las nanopartículas en exclusiva.  

En la figura 5 se han normalizado las señales obtenidas 
para el portamuestras sin nada y para muestras con 
cultivos con nanopartículas en concentraciones de 50 

µg/ml y 200 µg/ml. Aquí no se buscaba apreciar 
diferencias de nivel, sino de comportamiento. En efecto, 
la forma del ciclo de histéresis es casi idéntica en las 
medidas en las que están presentes las nanopartículas y 
distinta cuando no están, revelando que el material 
magnético origen de uno y otro es distinto. También se 
revela que la concentración de nanopartículas no modifica 
su susceptibilidad.  

5. Conclusiones 
El magnetómetro de gradiente de campo magnético 
alternante puede caracterizar el comportamiento 
magnético de muestras biológicas, incluidos fluidos. Los 
procedimientos para la obtención de toda la información 
relevante del sistema fluido más nanopartículas 
magnéticas es un trabajo todavía por realizar ya que, en 
buena medida, depende de las características mecánicas y 
reológicas de los fluidos matriz. 
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Resumen 
En este trabajo se analiza la influencia de la resolución 
temporal de una serie dinámica de imágenes marcadas en la 
cuantificación del movimiento del miocardio. Para ello se ha 
diseñado una secuencia SPAMM (Spatial Modulation of 
Magnetization) para resonancia magnética con la que se puede 
adquirir la serie de imágenes con resolución temporal simple o 
doble. Las imágenes obtenidas se utilizan para cuantificar el 
movimiento del miocardio utilizando una técnica automática de 
flujo de fase armónico (HPF) y se comparan estos resultados 
con los obtenidos colocando marcas sobre el miocardio y 
siguiendo su evolución manualmente. El error que se comete 
utilizando las técnicas de flujo armónico es un 17% mayor 
respecto al resultado manual en las series de resolución 
temporal doble. 

Abstract 
It is difficult to acquire tagged cardiac MR images with a high 
temporal and spatial resolution using clinical MR scanners. 
However, if such images are used for quantifying scores based 
on motion, it is essential a resolution as high as possible. This 
paper explores the influence of the temporal resolution of a 
tagged series on the quantification of myocardial dynamic 
parameters. To such purpose we have designed a SPAMM 
(Spatial Modulation of Magnetization) sequence allowing 
acquisition of sequences at simple and double temporal 
resolution. Sequences are processed to compute myocardial 
motion by an automatic technique based on the tracking of the 
harmonic phase of tagged images (the Harmonic Phase Flow, 
HPF). The results have been compared to manual tracking of 
myocardial tags. The error in displacement fields for double 
resolution sequences reduces 17%. 

1. Introduction 
Several global indicators such as cardiac output, 
ventricular volume or ejection fraction have been widely 
used in clinical routine to evaluate heart function [1]. 
Nevertheless, these indicators are not able to accurately 
localize injured zones. Regional parameters, such as 
strains or perfusion, have arisen as more precise 
indicators for cardiac function assessment [2]. Regional 
parameters require estimation of the motion that the 
myocardial tissue undergoes along the cardiac cycle. 

Although there are, currently, many medical imaging 
modalities (echo-cardiography, magnetic resonance) 

allowing assessment of the overall heart function, they are 
not well suited for extraction of tissue motion within the 
myocardial walls. Tagged MR (TMR) [3, 4] is the 
reference imaging modality for intramural tissue motion 
visualization. This technique prints a grid-like pattern of 
saturated magnetization over the myocardium, which, as 
it evolves by the underlying motion of tissue, allows 
visualization of intramural deformation. 

A main limitation of current clinical MR scanners is that 
they do not provide TMR images with, both, a high 
temporal and spatial resolution. An accurate computation 
of scores based on the motion extracted from the 
processing of TMR sequences requires a given 
(minimum) resolution.  

In this paper we explore the impact of the temporal 
resolution on the accuracy of the displacement field 
estimated from TMR sequences. In this manner we also 
evaluate the capability of the acquired sequences for 
providing series of images valuable for a quantitative 
analysis of dynamic scores (like strain or ventricular 
torsion). 

We have prepared a standard scanner for TMR series 
acquisition at simple and double resolution. The tissue 
deformation (computed with the Harmonic Phase Flow, 
HPF, in our case) extracted for each simple sequence, S1 
and S2, provides two vector fields, Vi (for i=1, 2) 
sampled at the cardiac phases each frame was acquired. 
The vector field connecting such phases, V, is obtained by 
applying HPF to the interleaved series. To assess the 
influence of the temporal resolution, we calculate the 
displacement field for S1, S2 and the interleaved images 
with HFP and compare the results with the displacement 
obtained tracking manually placed points on the 
myocardium. 

We can conclude that if we are to use the image series for 
quantification, the results will improve in roughly 20% if 
the temporal resolution doubles. 

2. Material and Methods 
The displacement fields were calculated for four cases. 
The images used in all cases were the medial slice from a 
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short axis view. The manual tracking results were 
obtained by using the tpsDig (SUNY at Stony Brook) 
software. Six points were placed on the myocardium, 
approximately on the centre of each AHA segment (fig 
1.). The same points displacements were extracted from 
the matrices computed with the Harmonic Phase Flow. 

 
Figure 1 .Manually placed points following the AHA segments  

The quadratic error provides our quality measure for 
quantifying the influence of temporal resolution. It is 
calculated considering the manually obtained 
displacements as the golden standard. 

2.1. Double Acquisition of TMR Sequences 

Our images are acquired in a Philips Intera 1.5 T scanner 
(Philips Medical Systems, The Netherlands), with a 
SPAMM prepared Turbo Field Echo sequence. The 
Standard temporal resolution is 13 phases for 80 bpm and 
the acquisition time is 1’12”. This sequence has been 
prepared by the authors, it is synchronized with both the 
electrocardiogram and the respiration, and the images are 
acquired while the patient is breathing freely. 

The sequence main parameters are: matrix = 192*192 
(phase*frequency), 4 NSA, rectangular FOV = 100%, 
acquisition percentage = 100%, TE = 1.9 ms, TR = 
shortest (5.5 ms for 80 bpm), flip angle = 13º,  turbo 
factor = 8, slice thickness = 8 mm, orthogonal grid lines 
spacing = 8 mm, respiratory synchronization = gating. 

To double this temporal resolution a second series of 
images is acquired, but introducing a time shift between 
the first frame and the triggering signal. The time shift 
corresponds to half of the spacing time between two 
consecutive frames. We interleave these two acquisitions 
S1 and S2, and obtain a new series that doubles the 
temporal resolution of the individual ones, halving the 
temporal gap between frames. 

2.2. Harmonic Phase Flow Motion Tracking 

There are many techniques (such as FindTags [5] in 
spatial domain or HARP [6] in Fourier space) addressing 
computation of LV motion from TMR images. In this 
paper we use the Harmonic Phase Flow (HPF) method 
developed by the authors in [7] because it overcomes 
some of the problems of the above standard techniques: 

• It tracks motion at advance stages of the systolic 
cycle (like HARP). 

• It provides continuous vector fields on the image 
domain. 

• It handles local deformation of tissue. 

 
Figure 2. Given an incoming tagged frame a), two Gabor filter 
banks are applied to it, leading to a couple of complex images. 
The wraped version of their phase is shown in b) and d), while 
their amplitudes in c) and e). 

Let denote a TMR sequence (fig.2 a)) and 
Vt(x,y) the vector field matching frames at times t and 
t+1. The HPF estimation of such vector proceeds in two 
stages: extraction of a representation space capturing local 
deformations and feature tracking within a variational 
framework. 

The representation space is two dimensional (see fig.2 b) 
and d)) and is obtained by assigning to each point the 
maximum response of two Gabor filter banks (one for 
each tag direction). The Gabor filters are centered around 
the main frequency of tags and tuned for each myocardial 
cut (base and apex). The complex images in the 
representation space will be noted by (It

1, It
2) and their 

phase and amplitude by Φk and Λk, respectively. On one 
hand, it can be shown [6] that Φk (fig.2 b) and d)) is a 
material property of the tissue that remains constant along 
the cardiac cycle. Since the brightness constancy 
constrain is met, classical optical flow [8] can be applied 
two track both phases. On the other hand, Λk (fig.2 b) and 
d)) provides a measure of the reliability of the phase 
values detected by the Gabor filter banks. 

The variational framework we propose regularizes the 
deformation field at areas where Λk drops. The searched 
vector field, Vt(x,y) = (Ut(x,y) , Vt(x,y)) should minimize 
the energy: 

 
(1) 

where the matching and the regularizing terms are defined 
as: 

 
for Φkx, Φky, Φkt, the partial derivatives of the k-essim 
phase Φk and the weighting functions αk’s given by the 
amplitudes: 

1 2 
3 

4 
5 
6 
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The solution to the Euler Lagrange equations associated 
to the functional (1) is obtained by solving the gradient 
descent scheme: 

(2) 

where ‹·,·› denotes the scalar product ,  and ∆ stand 
for the gradient and Laplacian operators and g = diag 
(α2

1,α2
2). 

The solution to eq. (2) gives our Harmonic Phase Flow. In 
[7] we prove that it reaches sub-pixel precision in 
experimental data. Two instances, for basal and apical 
views, of its performance are shown in figure 3. 
 

 
Figure 3. The resultant Harmonic Phase Flow over two 
analyzed tagged frames, belonging to base a) and apex b). 
 

3. Results 
The table below shows the mean quadratic error between 
the HFP and the manually obtained displacements for 
each point and for the double (Mean 2 Res) and simple 
(Mean 1 Res) temporal resolution series. The mean is 
calculated using the four sets of images available. The 
points are numbered as in figure 1. 

Point # Mean 2 Res Mean 1 Res Ratio D/S 

1 1,16 1,22 0,96 

2 1,25 1,06 1,18 

3 0,50 0,84 0,59 

4 1,09 1,92 0,57 

5 0,80 0,97 0,82 

6 1,24 1,18 1,05 

 

For points number 2 and 6 the error between the manual 
and HFP displacements is slightly larger for the double 
temporal resolution series. For points number 1, 3, 4 and 
5 the error is less for the double resolution series. 

The quadratic error takes very different values for the 
diverse segments. Calculating the mean for the quadratic 
errors for all the segments, we obtain that it is 17% 
smaller for the interleaved sequence than for S1 or S2 
when processed independently. 

Point # Mean 2 Res Mean 1 Res Ratio D/S 

all 1,00 1,20 0,83 

 

4. Discussion and conclusions 
We can conclude that it is important to optimize the MR 
acquisition sequences in order to obtain the maximum 
temporal resolution possible for the scanner, if such 
images are to be used for calculating parameters. In this 
work we have compared the influence of the temporal 
resolution for calculating the displacement of some points 
along a cardiac cycle time. We considered the manually 
tracked points as the gold standard and compared their 
displacements with the ones calculated using the HPF 
method. 
The overall result is that the displacements calculated 
using a double temporal resolution series are 17% better 
than using a single temporal resolution one. We want to 
mark the difference between the error for points 2 and 6, 
which are placed symmetrically on the upper part of the 
short axis view, and the rest of the points. We can see that 
the segments move in a different fashion and it affects the 
parameters quantified from them. We think it is worth to 
assess the influence of the temporal resolution evaluating 
other parameters like circumferential or radial strain and 
analyze the results segment by segment. 
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Abstract
Liver segmentation from CT images is a basic step in volume-
try and surgery planning. Recently, we proposed a segmentation
procedure based on the Chan Vese level set model. In this pa-
per we develope an acceleration of the segmentation, solving the
ROF restoration model with a multigrid numerical implementa-
tion. Results of the segmentation are compared with the manual
segmentation performed by an expert.

1. Introduction and Motivation
Liver surgery planning requires accurate volumetric mea-
sures of the organ. Planning is generally based on comput-
erized tomography (CT) and more recently on Magnetic
Resonance Imaging (MRI). The main step for volumetry
is the segmentation of the organ, which is generally car-
ried out manually using a software platform. Nevertheless,
manual delineation of the liver is time-consuming and can
lack repeatability among users, leading to the need of au-
tomatic segmentation techniques. The automatic segmen-
tation of the liver is quite challenging due to several struc-
tural reasons, among with, the fact that the Hounsfield units
corresponding to the liver are the same as those of neigh-
bouring organs, so the use of simple gray level segmenta-
tion methods give inaccurate results. Also, the shape and
size of the liver can vary a lot between patients, making
it difficult to impose a priori conditions on pure statistical
based models.

Several semiautomatic methods have been proposed and
tested, based mainly on the interactive editing of the
dataset by the user. Some methods use the segmentation
of other structures in the image as a reference for the liver
[1]. Soler et al. use a statistical shape model, trained from
previous scans, which is deformed onto the new image [2].
Pan et al. proposed a method based on level sets with a new
dynamic force [3]. The model must be stopped by the user
and interactively corrected.

Recently, level set methods have evolved from being edge-
based to including statistical information about the region
to segment [4]. Garamendi et al. [5] proposed in 2007 a
method with good quality results. The method is a novel
approach based on the active contours without edges pro-

posed by Chan and Vese. This method stops automatically,
requieres no a priori information about de shape of the liv-
er and it is robust with respect to the form. In 2008, Platero
et al. [6] segmented the liver from MRI images using the
Chan-Vese model with initial contour from a Canny edges
detector applied over a non-linear filtered image.

The level set methods such as Chan-Vese have initial pa-
rameters that control the final characteristics of the seg-
mentation, like smoothness or length, so a fast resolution of
the model is needed in order to allow to tune the segmenta-
tion in real time. Typically, the associated Partial Differen-
tial Equation (PDE) is solved following a gradient descent
method until the steady state of the equation is reached but
this is computationally expensive. In [7], the authors stud-
ied the acceleration of the convergence to the steady state
using multigrid techniques over a convexified version of
the Chan-Vese model [8]. Multigrid methods are general-
ly accepted as being the fastest numerical methods for the
solution of elliptic partial differential equtaions [9]. Good
results had been obtained with a standard multigrid method
for special values of the model parameters and initial seeds
of the iterative solver, nevertheless, the method shown un-
stable results for certain range of values of the model pa-
rameters.

In this work, we follow the idea of Chambolle [10] that
links the Chan-Vese segmentation model with the Rudin,
Osher and Fatemi (ROF) image restoration model in or-
der to present an algorithm to segment the liver solving
the ROF equation numerically by means of a multigrid
scheme. Solving the ROF equation instead of the Chan-
Vese equation adds more stability to the numerical reso-
lution via multigrid allowing to set up the desired initial
parameters.

This paper is organized as follows, in section 2 the math-
ematicals models and the algorithm involved in the mod-
el problem are described in detail. Section 3 shows some
results on clinical datasets. Conclusions are presented in
section 4.
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2. Material and Methods
2.1. ROF Model

Let Ω ⊂ IR2 be an open, bounded domain (usually a rect-
angle) where (x, y) ∈ Ω denotes pixel location. Image de-
noising is the process of reconstructing an unknown im-
age I(x, y) from an observed image I0(x, y) assuming that
I(x, y) has been corrupted by an additive noise η(x, y):

I0(x, y) = I(x, y) + η(x, y)

.

In [12], Rudin, Osher and Fatemi propose to minimize the
following energy functional

J(I) =
∫

Ω

|∇I|dxdy + λrof

∫

Ω

(I − I0)2dxdy (1)

where λrof is a parameter which controls the trade off be-
tween the Total Variation term (depending on the gradient
of the reconstructed image I) and the fidelity data term.

Following calculus of variations, the minimum of the ener-
gy functional (1) corresponds to the solution of the Euler-
Lagrange equation:

−∇ ·
( ∇I

|∇I|
)

+ 2λrof (I − I0) = 0

Since J(I) is not differenciable at 0, a regularized version
is necessary, resulting in the following equation:

−∇ ·
( ∇I

|∇I|+ ε

)
+ 2λrof (I − I0) = 0 (2)

where 0 < ε << 1. As usual in image processing, the equa-
tion is complemented with homogeneous Neumann bound-
ary conditions.

2.2. Chan-Vese Model

The Chan-Vese model for binary segmentation is based
on the minimization of an energy functional expressed in
terms of a level set formulation. Let ω ⊂ Ω be an open,
positive measured sub-region of the original domain (even-
tually not connected). If the curve C represents the bound-
ary of such a segmentation ω then, in the level set formu-
lation, the (free) moving boundary C is the zero level set
of a Lipschitz function φ : Ω → IR, that is: C = {(x, y) ∈
Ω : φ(x, y) = 0}, C = ∂ω where ω = {(x, y) ∈ Ω :
φ(x, y) > 0}, Ω\ω = {(x, y) ∈ Ω : φ(x, y) < 0}. The
level set function φ can be characterized as a minimum of
the following energy functional:

Ecv(cin, cout, φ) =
∫

Ω

|∇H(φ)|dxdy+

+ λcv

∫

Ω

H(φ)(I0 − cin)2dxdy +

+ λcv

∫

Ω

(1−H(φ))(I0 − cout)2dxdy (3)

where cin and cout represents the mean value inside and
outside the segmented region and λcv is a parameter which
can be considered as weight factor which controls the
trade off between smoothness and the fidelity data terms.
The function H(x) represents the Heaviside functio, i.e.:
H(x) = 1 if x ≥ 0 and H(x) = 0 otherwise, and it allows
to express the length of C by

|C| = Length(φ = 0) =
∫

Ω

|∇H(φ)|dxdy

Following the calculus of variations, the minima of the
energy (3) correspond to solutions of the Euler-Lagrange
equation:

0 = δε(φ)
[
∇ ·

( ∇φ

|∇φ|
)
− λcv(I0 − cin)+

+ λcv(I0 − cout)
]

(4)

where δε(x) is a regularized version of the Dirac delta
function [4].

As before, the equation is complemented with homoge-
neous Neumann boundary conditions.

2.3. Connection Between Chan-Vese and ROF Model

The key idea that links the Chan-Vese segmentation mod-
el to the ROF image restoration model is the assumption
that the restored image I that we want to get by means of
ROF is a piecewise constant function with constants cin

and cout, i.e., the solution I of (2) can be written in the
form:

I(cin, cout, φ) = H(φ)cin + (1−H(φ)) cout (5)

With this assumption, we can write the functional (1) re-
placing I by (5):

J(I) = J(cin, cout, φ) =∫

Ω

|∇ [H(φ)cin + (1−H(φ))cout] |dxdy +

+ λrof

∫

Ω

[H(φ)cin + (1−H(φ))cout − I0]
2
dxdy

Operating this leads to

J(cin, cout, φ) =
∫

Ω

|cin − cout||∇H(φ)|dxdy+

+ λrof

∫

Ω

H(φ)(I0 − cin)2dxdy +

+ λrof

∫

Ω

(1−H(φ))(I0 − cout)2dxdy

which is the Chan-Vese functional (3) with λcv = λrof

|c1−c2| .
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Minimizing ROF energy (1) do not leads to a two piece-
wise constant solution I so, once the ROF solution is cal-
culated, a thresholding step is neccesary in order to find a
minimum of the original energy functional (3) [10, 8].

2.4. Numerical Implementation

Iterative solvers of equation systems, such as Gauss-Seidel,
have a good initial convergence rate. However, after few it-
erations the convergence slows down significantly. Multi-
grid algorithms, take this idea and combine it with a hier-
archical model of equation systems that come from differ-
ents levels of detail in the problem discretisation. The main
idea of multigrid methods is to aproximate first a solution
in given level of discretisation and then to estimate the er-
ror of the solution in a coarser level to correct finally the
aproximated solution.

Suppose that the non-linear system A(x) = b has arisen
from the discretization of the ROF equation (2). We can
obtain a approximate solution, x̃, with a few iterations. It is
posible to estimate the error e of the solution x̃ and correct
the solution in the form x = x̃+e. We calculate e from the
residual error

r = b−A(x̃)

As A is a non-linear operator, we can find e solving the
equation system (Full Approximate Scheme)

A(z) = r + A(x̃) (6)

where e = z − x̃. Solving this equation requires the same
complexity as solving A(x) = b, but we can solve (6) at
a coarser discretisation level, where the problem is much
smaller and will be easier to solve [11]. Once we have e
at the coarser level, we calculate ê interpolating e from the
coarser level to the finest level and we do the correction
x = x̃ + ê.

The multigrid method takes this idea of approximate-
correction and yields it to several levels of discretisation.

2.5. Liver Segmentation Algorithm

The global procedure for liver segmentation is implement-
ed using a multistage approach, consisting of three tightly
interleaved stages:

1. Preprocessing step: The original CT data has 4096
gray levels so a windowing step (dependent on the
mean and the standard deviation calculated from a se-
lected region of the liver) is applied in order to select
a gray level window around the intensity of liver gray
level.

2. Segmentation step:

Equation (2) is solved using a multigrid scheme.

A minimizer of Chan-Vese is calculated from a
supervised threshold of the ROF solution.

3. Postprocessing step: Small bubbles are automatical-
ly removed with morphological filters and the biggest
object of the segmentation (the liver) is preserved.

3. Experimental Results and Discussion
The algorithm has been tested on several data sets series
acquired at Fundación Hospital de Alcorcon in Madrid to
take into account different signal to noise ratios and dif-
ferents shapes of the liver. All images were acquired in a
General Electric LightSpeed CT scanner. The data sets size
is 512x512x40 with a spatial resolution of 0.74x0.74 mm
and with a slice thickness of 5 mm in all studies. In order
to validate the segmentation by our algorithm, the result
was compared against manually segmented images from
an expert radiologist.

Figura 1. Segmentations of the liver from differents data sets. Left
column, manual segmentation. Right column semi-automatic seg-
mentation. All images are displayed within the range from −100
to 200 HU.

The model parameters λrof and ε are set to 4.5 and 6,1035·
10−7 respectively and the maximun final residual is below
9 · 10−3 in all experiments. The multigrid used to solve
equation (2) is composed of a F cycle with 2 and 3 pre and
post smoothing iterations respectively. The smoother is a
non-linear Gauss-Seidel linewise ω-relaxation with ω =
1,3. The transfers operators are:

Full-weighting for fine-to-coarse interpolation of the
residual.
Inyection for fine-to-coarse interpolation of the solu-
tion.
Linear interpolation for coarse-to-fine interpolation of
the error.

Figure 1 shows three slices from different livers and the
manual and semi-automatic segmentation (left and right
columns respectively). A 3D reconstruction from the seg-
mented mask, loaded in the ITK-Snap tool is shown in Fig-
ure 2.

Previous work has shown that the Chan-Vese Model can
be succesfully applied to segment the liver in CT images
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Figura 2. 3D reconstruction of the segmented liver from 28 slices.

[5] but the final result is strongly dependent of the λcv pa-
rameter which controls the curve’s length. Thus, a fast res-
olution of the model is necessary in order to choose prop-
erly the parameter value providing the final segmentation.
Looking for a speed-up of the numerical algorithm, a res-
olution with multigrid methods is studied in [7], but, due
to the non-convex nature of the Chan-Vese minimization
problem (3) there are multiple local minimizers and a con-
vexified version proposed in [8] is considered. This gave
good results, but with the drawback that a small range of
λcv values and high ε values have to be used in order to
provide convergence.

Chambolle suggested in [10] that the Chan-Vese segmenta-
tion model can be recast in the form of the ROF restoration
model with a thresholding step. The ROF problem is con-
vex and the equation (2) has one unique solution adding
stability and robustness to multigrid scheme. For this rea-
son and due to the fact the solution of the ROF model (af-
ter thresholding) is, by construction, a minimizer of Chan-
Vese model, it is better to solve the ROF equation (2) when
multigrid schemes are implemented in the numerical reso-
lution.

4. Conclusions and Further Work
We have proposed a new semi-automatic method for liver
segmentation in CT images wich requires no a priori infor-
mation. The method is based on finding a minimizer of the
Chan-Vese segmentation model, by solving the ROF im-
age restoration model instead. This allows a more efficient
algorithm and assures the convergence of the multigrid
scheme, but a subsequent manual thresholding is needed.
It is necessary to automatize this step in order to find a so-
lution that minimizes the energy functional and segments
the liver properly.
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Resumen 
El paquete IBASPM es una herramienta de segmentación 
automática de estructuras de la sustancia gris en imágenes de 
resonancia magnética cerebral. Más concretamente, la técnica 
de segmentación que utiliza se enmarca dentro de las basadas 
en atlas. Éstas consisten básicamente en mapear la información 
de un atlas en la imagen a segmentar. Los recursos necesarios 
para realizar la segmentación (patrón de referencia situado en 
un espacio estereotáxico y su atlas anatómico asociado) se 
construyen empleando imágenes cerebrales de sujetos sanos.El 
objetivo de este trabajo es evaluar la exactitud y precisión de la 
herramienta IBASPM para la segmentación del núcleo caudado 
en pacientes con anormalidades cerebrales que afectan al 
tamaño, forma y posición de dicha estructura. 
 

1. Introducción 
La segmentación de estructuras cerebrales es un paso 
necesario en los análisis morfométricos de enfermedades 
psiquiátricas y neurológicas. Se han desarrollado 
recientemente diversos métodos automáticos para la 
segmentación de regiones de interés en imágenes de 
resonancia magnética (RM) cerebral, como la detección 
de contornos o regiones, patrones deformables o 
contornos activos [1]. El paquete IBASPM (“Individual  
Brain Atlas using Statistical Parametric Software”, Centro 
de Neurociencia Cubano) [2] se enmarca dentro de las 
técnicas de segmentación basadas en atlas, siendo una 
herramienta de fácil instalación en el entorno de 
procesado de imágenes SPM, cuyo uso está muy 
extendido dentro de la comunidad de investigadores de 
neuroimagen ya que permite abordar estudios estadísticos 
sobre el cerebro completo, desde el punto de vista 
morfológico y funcional. 

El proceso de la segmentación de estructuras cerebrales 
de la sustancia gris que realiza IBASPM comienza con el 
registro de la imagen de RM cerebral del sujeto objeto de 
estudio (imagen original) a un patrón de referencia que 
tiene asociado un atlas anatómico de las estructuras de la 
sustancia gris. A continuación, se aplica la transformación 
inversa a dicho atlas con el propósito de que el atlas 
quede en concordancia espacial con la imagen original 
(espacio no normalizado). De esta forma, es posible 

realizar cuantificación morfométrica. Por último, se 
traslada la información del atlas a una máscara de la 
sustancia gris de la imagen original generada mediante la 
herramienta de segmentación de SPM. 

La herramienta IBASPM permite seleccionar el patrón con 
el que realizar el registro así como el atlas, incluyendo 
además la opción de crear nuevos atlas (más específicos) 
mediante la selección de las estructuras más probables en 
cerebros previamente etiquetados [3].  

El Centro de Neurociencia Cubano realizó la validación 
de su herramienta de segmentación con datos reales de 
cerebros normales mediante medidas volumétricas de las 
estructuras [2]. En su artículo no se menciona el patrón y 
el atlas empleado, siendo seguramente los que se 
seleccionan por defecto: patrón basado en cerebros 
normales (patrón del proyecto ICBM 152 T1, espacio 
MNI, “Montreal Neurological Institute”) al que está 
asociado un atlas creado a partir de un único sujeto 
normal (varón joven, atlas MNI AAL [4], 116 estructuras). 
Dicha validación mostraba diferentes resultados 
dependiendo de la estructura. Por ejemplo, el hipocampo 
derecho con IBASPM presentaba 3.8 ± 0.5 cm3 
acercándose bastante a la referencia 4.0 ± 0.6 cm3, 
mientras que en el caso del  surco precentral derecha la 
diferencia era superior (IBASPM, 8.9 ± 1.2 cm3; 
referencia, 16.8 ± 2.6 cm3).  

Otra validación de IBASPM para la segmentación del 
hipocampo, utilizando el patrón y el atlas por defecto, 
permitió detectar atrofia entre pacientes con depresión y 
controles [5]. Sin embargo, se  cuestionaba la validez de 
las medidas volumétricas, al compararlas con las de la 
segmentación manual. 

Uno de los mayores problemas de la segmentación 
automática recae en que el registro de imágenes 
cerebrales que presentan marcadas desviaciones 
anatómicas de la normalidad respecto al patrón construido 
con sujetos normales puede no ser lo suficientemente 
exacto [6]. Además, el atlas por defecto corresponde a un 
único sujeto, presentando mayor detalle anatómico pero 
menor información sobre la variabilidad poblacional.  

 En el caso de cerebros con alteraciones anatómicas 
debidas a la enfermedad, no existen estudios que evalúen 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

360



 

la herramienta de segmentación IBASPM eligiendo otros 
atlas y es posible que los resultados cambien en cerebros 
patológicos. La importancia de la selección del atlas se ha 
evaluado en [7] donde se disponía de hasta diez distintos 
patrón-atlas. Los resultados mostraban estimaciones 
volumétricas más fiables cuando existía la posibilidad de 
elegir el patrón-atlas más adecuado anatómicamente para 
cada sujeto en lugar de limitarse a utilizar un único 
patrón-atlas, incluso tratándose de sujetos sanos.   

El objetivo de este trabajo es evaluar la exactitud y 
precisión de la herramienta IBASPM para la segmentación 
del núcleo caudado (ver Figura 1) en pacientes con 
anormalidades cerebrales incluyendo tamaño, forma y 
posición de dicha estructura. Para analizar la influencia 
del atlas empleado en IBASPM, se comparó la 
segmentación automática proporcionada por esta 
herramienta con la segmentación manual en una muestra 
de pacientes con Esquizofrenia y sujetos normales o 
controles. Esta comparación se realizó utilizando cuatro 
atlas diferentes: el atlas MNI AAL; un atlas específico 
utilizando todos los sujetos, pacientes y controles; y un 
atlas específico de cada grupo (pacientes y controles).  

 

 

 

Figura 1.  Núcleo Caudado. 

 

2. Material y Métodos 

2.1. IBASPM 

La herramienta de segmentación IBASPM emplea rutinas 
de SPM para realizar la normalización (registro) y la 
segmentación de la materia gris. El estudio se realizó bajo 
SPM2 y, exceptuando la selección del atlas, se utilizaron 
los parámetros que vienen por defecto tanto en SPM como 
en IBASPM. 

2.2. Sujetos 

La muestra incluía 20 sujetos con Esquizofrenia (13 
hombres) y 18 voluntarios sanos o controles (10 
hombres). La edad media era de 33.7 años (desviación 
estándar, 9.4) y 36.5 (desviación estándar, 12.3) para los 
controles y para los pacientes, respectivamente. Se 
diagnosticó la enfermedad con el criterio DSM-IV, 
confirmándose con una entrevista semiestructurada. 
Además, los pacientes se encontraban en un estadio de la 
enfermedad en el que era muy probable que presentaran 

alteraciones estructurales. En Reig et al [6] se dan más 
detalles acerca de esta muestra. 

2.3. Adquisición de las imágenes de RM 

El protocolo utilizado consistió en una secuencia eco de 
gradiente 3D potenciada en T1 adquirida en un equipo 
Gyroscan de Philips (1.5 Tesla) con los siguientes 
parámetros: tamaño de matriz 256x256, tamaño de píxel 
0.9x0.9 mm, tamaño de corte 1.1 mm, ángulo de giro 30º 
y tiempo de eco 4.6 ms. Las secuencias potenciadas en T1 
permiten diferenciar claramente la sustancia blanca de la 
sustancia gris, siendo más adecuadas para la 
segmentación de la sustancia gris. 

2.4. Segmentación Manual 

Un único experto perteneciente al Laboratorio de Imagen 
Médica del Hospital General Universitario Gregorio 
marañón realizó la segmentación manual del núcleo 
caudado en las imágenes de RM cerebrales siguiendo el 
protocolo descrito en Arango et al [8]. Este enfoque no 
tiene en cuenta el error intra e inter-observador de la 
segmentación manual para facilitar las comparaciones.  
No obstante, esta segmentación ya se ha validado en otros 
trabajos [6], [8]. 

2.5. Evaluación 

Las segmentaciones manual y automática se compararon 
utilizando la tasa de solapamiento y medidas 
volumétricas. Esta tasa se define como la proporción entre 
el número de vóxeles incluidos en ambas segmentaciones 
y el número total de vóxeles segmentados. Cuando las dos 
segmentaciones coinciden totalmente, la tasa de 
solapamiento es del 100%. Respecto a la volumetría, se 
considera como valor de referencia (gold standard) los 
resultados de la segmentación manual. Utilizando ambas 
medidas se puede averiguar si bajas tasas de solapamiento 
son debidas a desplazamientos de las máscaras (en cuyo 
caso los volúmenes de las dos segmentaciones son muy 
parecidos).  
 

3. Resultados 
En la Tabla 1 se detalla la tasa de solapamiento entre la 
segmentación manual y automática utilizando cuatro atlas 
de referencia distintos. En general, los resultados, tanto de 
los pacientes como de los controles, muestran una baja 
tasa de solapamiento (menor del 80%). Respecto al atlas 
utilizado, se obtiene un error ligeramente mayor con el 
atlas estándar MNI AAL que con los atlas más específicos. 
Además, existe una gran variabilidad de la tasa de 
solapamiento, siendo superior en los pacientes.  Este 
comportamiento también se puede observar en la         
Figura 2, donde se representa la tasa de solapamiento para 
cada sujeto del estudio y atlas utilizado.   

En la Figura 3 y en la Figura 4 se muestran la imagen de 
RM cerebral, las máscaras de solapamiento y no 
solapamiento de las segmentaciones manual y automática 
obtenidas para un paciente y un control, respectivamente. 
Se observa el buen ajuste de las máscaras a los 
ventrículos. 
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 Atlas 

        
IBASPM 

 Todos los 
Sujetos 

 Sólo       
Pacientes 

 Sólo       
Controles 

 Media DS  Media DS  Media DS  Media DS 

Pacientes 
(LCAUD) 

      
0.36   

      
0.17 

      
0.38  

     
0.18 

       
0.38   

      
0.17 

       
0.39 

     
0.18

Controles 
(LCAUD) 

     
0.53 

      
0.09 

       
0.56 

     
0.08 

       
0.55   

      
0.08 

       
0.58 

     
0.08

Pacientes 
(RCAUD) 

      
0.48 

     
0.21 

       
0.51   

    
0.20 

      
0.51   

      
0.20 

       
0.52 

     
0.21

Controles 
(RCAUD) 

     
0.67 

     
0.04 

      
0.70   

     
0.04 

       
0.70   

      
0.04 

      
0.71 

    
0.03

Tabla 1.  Tasa de solapamiento entre la segmentación manual 
y automática del núcleo caudado izquierdo (LCAUD) y 
derecho (RCAUD) en pacientes y controles, utilizando 

cuatro atlas diferentes: media y desviación estándar (DS). 

 

 

Figura 2.  Tasa de solapamiento para cada sujeto del estudio y 
atlas utilizado (núcleo caudado izquierdo). 

 

 
      VISTA SAGITAL           VISTA CORONAL             VISTA AXIAL          

Figura 3.  Ejemplo de las máscaras de solapamiento y no 
solapamiento en el caso de un paciente que presenta 

hipertrofia del ventrículo lateral (paciente 1, atlas MNI 
AAL). Núcleo caudado derecho: en azul claro, la 

segmentación automática (sólo vóxeles no solapados); en 
rojo, solapamiento entre ambas segmentaciones y en 

morado oscuro, la segmentación manual (sólo vóxeles no 
solapados). Núcleo caudado izquierdo: en azul oscuro, 
segmentación automática; en verde, solapamiento y en 

morado claro, segmentación manual. Las imágenes siguen 
la convención radiológica: izquierda en la imagen es la 

derecha del sujeto. 

 

 
      VISTA SAGITAL           VISTA CORONAL             VISTA AXIAL          

Figura 4.  Ejemplo de las máscaras de solapamiento y no 
solapamiento (control 1, sujeto 21, atlas MNI AAL). Se 
aplica la misma elección  de colores que en la Figura 3. 

 

La comparación de datos de volumetría de las 
segmentaciones manual y automática está detallada en la 
Tabla 2. Los volúmenes obtenidos con la segmentación 
automática se acercan más a los valores ofrecidos por la 
segmentación manual (referencia) que la tasa de 
solapamiento (referencia, 100%). Un caso extremo ocurre 
al utilizar  el atlas construido con todos los sujetos, donde 
el volumen medio del núcleo caudado derecho en los 
controles es  3.43 cc y con la segmentación manual,    
3.44 cc. Al igual que con la tasa de solapamiento, se 
obtienen resultados con menor error en media, con los 
atlas más específicos que con el atlas suministrado por la 
herramienta. La variabilidad de la volumetría es mayor en 
los pacientes que en los controles respecto a los resultados 
de la segmentación manual. Sin embargo, utilizar el atlas 
MNI AAL proporciona una variabilidad más cercana a la 
de la referencia. 

 

 

  Segmentación Automática 

 Seg.      
Manual 

       
IBASPM 

 Todos los 
Sujetos 

 Sólo      
Pacientes

Sólo      
Controles

 Media DS Media DS  Media DS  Media DS Media SD

Pacientes
(LCAUD)

     
3.14 

 
0.79

     
2.11

 
0.99 

       
2.44 

 
1.30 

       
2.38

 
1.26

     
2.29 

 
1.05

Controles
(LCAUD)

    
3.26 

 
0.55

     
2.43

 
0.48 

     
2.78 

 
0.51 

       
2.70

 
0.51

     
2.67 

 
0.50

Patientes
(RCAUD)

    
3.11 

 
0.82

    
2.52

 
0.94 

       
2.99 

 
1.31 

       
2.94

 
1.26

     
2.80 

 
1.07

Controles
(RCAUD)

    
3.44 

  
0.58

    
2.97

  
0.51 

       
3.43 

 
0.59 

       
3.38

 
0.54

     
3.29 

 
0.54

Tabla 2. Volumen en cc del núcleo caudado izquierdo 
(LCAUD) y derecho (RCAUD) de la máscara de 

segmentación manual y automática utilizando cuatro atlas 
diferentes: media y desviación estándar (DS). 
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4. Conclusiones 
La evaluación realizada  ha mostrado que, en general, la 
exactitud que proporciona IBASPM no es lo 
suficientemente buena como para sustituir al técnico 
experimentado en la tarea de segmentación del núcleo 
caudado, aunque sí podría serlo para fijar una máscara 
inicial sobre la que  retocar manualmente después. 

Respecto a la influencia del grupo de sujetos bajo estudio, 
los resultados tanto de la tasa de solapamiento como del 
volumen son peores en el grupo de pacientes que en el de 
controles. Esta disparidad podría sesgar futuros estudios 
morfométricos  intergrupo. Un punto crítico en las 
técnicas de segmentación y posible causa de esta 
diferencia es el patrón de referencia al que se registran las 
imágenes a segmentar y su atlas asociado. Como ocurre 
con el de IBASPM, se suelen construir con imágenes de 
sujetos normales por lo que no recogen información sobre 
la variabilidad intergrupo. 

El atlas utilizado también es otro factor a tener en cuenta. 
La tasa de solapamiento se ve ligeramente afectada por 
este factor. Sin embargo, el volumen medio es más 
cercano al de referencia con atlas más específicos 
mientras que con el atlas MNI AAL la desviación estándar 
se acerca más a la de referencia. Habría que cuestionarse 
la importancia de crear atlas más específicos que no 
aportan diferencias significativas, incrementándose el 
tiempo de ejecución de la segmentación. 

Por otra parte, coincidencia en la volumetría no implica 
alta tasa de solapamiento ya que puede haber cierto  
desplazamiento entre ambas segmentaciones como ocurre 
en este trabajo. No son necesarias altas tasas de 
solapamiento si los estudios son volumétricos, pero son 
de gran importancia si se estudian otros parámetros que 
dependen de la región del cerebro como sería el caso de 
imágenes PET.  
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Resumen 
La perfusión del hígado puede ser cuantificada mediante el 
análisis farmacocinético de imágenes de resonancia magnética 
con contraste. Para realizar este análisis es necesario conocer 
las curvas de captación de los vasos sanguíneos y del tejido, 
para lo cual se deben segmentar correctamente aquellas 
regiones de la imagen que correspondan a arterias, venas, 
tejido normal y tejido patológico. El objetivo de este trabajo es 
evaluar la viabilidad de las técnicas de separación ciega de 
fuentes (Blind Source Separation, BSS), basadas en el análisis 
de componentes independientes (Independent Component 
Analysis, ICA), para identificar y separar las diferentes 
componentes hemodinámicas presentes en las imágenes de 
resonancia magnética de hígado adquiridas; con el fin de 
extraer automáticamente las curvas de intensidad de señal-
tiempo del tumor, parénquima hepático, arteria hepática y vena 
porta, necesarias para realizar un análisis farmacocinético. Los 
resultados demuestran que se pueden segmentar perfectamente 
el tumor, el parénquima, las arterias y las venas, y permiten 
concluir que las técnicas BSS pueden ser utilizadas para 
aumentar la precisión del análisis farmacocinético del hígado. 

1. Introducción 
Los estudios de perfusión de resonancia magnética (RM) 
de hígado han ganado un papel importante en el 
diagnóstico y caracterización de las lesiones hepáticas 
gracias a los avances en la técnica, que han permitido 
disminuir el tiempo de adquisición de las imágenes, y la 
utilización de nuevas secuencias y medios de contraste, 
que han mejorado la información sobre la vascularización 
del hígado. Uno de los mayores retos de la RM abdominal 
ha sido adquirir imágenes de un tejido con movimiento 
causado por la respiración. Inicialmente se obtenían 
imágenes spin eco en T1 y T2 con secuencias que 
adquirían datos en un periodo de tiempo prolongado. En 
los equipos actuales, las técnicas rápidas, tales como eco 
de gradiente multicorte potenciada en T1 con destrucción 
de la magnetización transversal residual (sGE), con 
tiempos de repetición más cortos, pueden adquirir una 
secuencia en un periodo de apnea [1]. 

Otro aspecto importante en las imágenes de RM del 
hígado es la utilización de contrastes intravenosos, los 
cuales provocan una marcada elevación de la señal en 

imágenes potenciadas en T1. Esta técnica se utiliza para 
evaluar lesiones hepáticas focales en base a su 
vascularización, la cual puede ser distinguida del 
parénquima hepático normal adyacente [2]. El hígado es 
el único órgano que tiene un aporte sanguíneo doble, 
recibiendo el 70-80% de flujo aferente de la vena porta y 
el 20-30 % de la arteria hepática. Los tumores hepáticos 
desarrollan aporte sanguíneo selectivo venoso portal o 
arterial hepático, según las características especificas del 
tumor. El carcinoma hepatocelular (CHC) es la lesión de 
origen maligno más común y es el quinto cáncer más 
frecuente en el mundo [3]. Su alta tasa de mortalidad 
refleja su grave pronóstico y se presenta generalmente en 
pacientes con cirrosis [4]. 

Los estudios mediante modelado farmacocinético 
permiten cuantificar, a partir de secuencias dinámicas de 
perfusión de RM, los parámetros que caracterizan el 
hígado en base a su permeabilidad vascular, lo que los 
convierte en una herramienta de gran interés para detectar 
estados de angiogénesis y cuantificar su evolución con la 
enfermedad y el tratamiento [5], [6]. Para realizar el 
análisis farmacocinético de los estudios de perfusión de 
hígado, es necesario suministrarle al modelo las funciones 
de entrada arterial y venosa y las curvas de captación del 
tejido, tanto del parénquima hepático como del CHC. 

La Separación Ciega de Fuentes (“Blind Source 
Separation”, BSS) consiste en la recuperación de un 
conjunto de señales que no han podido ser observadas 
directamente, a partir de otro conjunto de señales 
obtenidas como mezclas de las fuentes. El Análisis de 
Componentes Independientes (“Independent Component 
Analysis”, ICA) es la forma más extendida de solucionar 
el problema BSS. Consiste en recuperar un conjunto de 
señales fuente a partir de la observación de mezclas 
lineales de las mismas [7]. Nada se conoce de las señales 
fuentes o de la estructura de la mezcla, la única hipótesis 
es la independencia estadística entre las fuentes [8], [9]. 

El objetivo de este trabajo es evaluar la aplicabilidad de 
las técnicas BSS basadas en ICA, en la segmentación 
automática del parénquima hepático y el CHC, para poder 
obtener las curvas intensidad-tiempo de ambas regiones; 
así como, en la segmentación de las arterias y las venas en 
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las imágenes de RM de perfusión de hígado, para obtener 
de forma automática la función de entrada arterial y 
venosa, necesarias para el modelado farmacocinético. 

2. Materiales y método 

2.1. Sujetos de estudio y adquisición 

Se estudiaron seis pacientes con diagnóstico de CHC. Las 
imágenes fueron adquiridas utilizando un equipo de 
Resonancia Magnética (RM) de 1.5 T (Philips Medical 
Systems, Best, The Netherlands). Cada adquisición 
dinámica utilizó una secuencia eco de gradiente 
multicorte potenciada en T1 con destrucción de la 
magnetización transversal residual (sEG). Los parámetros 
de adquisición fueron: TR = 87,1 ms, TE = 1,13 ms, 
ángulo de excitación = 60º, matriz de adquisición = 
512x512, grosor de corte = 6 mm,  tamaño de píxel 
reconstruido = 0,74 x 0,74 mm, número de cortes = 20, 
número de dinámicos por corte = 40. A los pacientes se 
les inyectó 0,2 ml/kg de un contraste paramagnético (Gd-
DTPA-BMA, Omniscan, GE Healthcare, UK) en bolo a 4 
ml/s, con 40 ml de suero salino para empuje y lavado. 

Antes de aplicar ICA, las imágenes de RM del hígado 
fueron corregistradas utilizando un algoritmo de 
corregistración no lineal (SPM, University Collage 
London, UK). 

2.2. Segmentación de las imágenes de RM  

Para obtener las curvas necesarias para el análisis 
farmacocinético, se extrajeron primero las curvas 
intensidad de señal-tiempo mediante un algoritmo ICA. 
Este algoritmo es un método estadístico diseñado para 
identificar patrones temporal o espacialmente 
independientes. Se puede asumir, como así lo corroboran 
los resultados obtenidos, que en las imágenes de perfusión 
estudiadas los tejidos que presentan un diferente 
comportamiento hemodinámico están distribuidos de 
forma espacialmente independiente y, por lo tanto, 
pueden ser distinguidos mediante ICA. Además, este 
método de separación suministra un mapa del grado de 
influencia que cada componente independiente tiene sobre 
la señal resultante, lo que permitirá comprobar la 
coherencia espacial de la segmentación. El algoritmo ICA 
utilizado fue FastICA [10], por su rápida convergencia y 
por haber demostrado gran robustez en numerosas 
aplicaciones biomédicas [11]. 

Matemáticamente, si la matriz  S=[s1, s2 ,…, sN]T ∈  ℜN 
representa las N señales fuente y la matriz  X=[x1, x2,…, 
xM]T ∈ ℜM denota la matriz de las M salidas de los 
sensores, es decir, la matriz observación, el modelo ICA 
para mezclas instantáneas lineales se define: 

 X = A·S    (1) 

donde A ∈ ℜM×N  es la matriz de mezcla desconocida. El 
objetivo es estimar S y A, a partir del conocimiento 
exclusivo de X. 

Normalmente, para solucionar el problema ICA para 
mezclas lineales instantáneas, el objetivo es encontrar la 
siguiente transformación lineal: 

S = W·X   (2) 

donde W es la matriz que debe determinarse para obtener 
la transformación requerida. 

Para obtener la matriz observación, las 40 imágenes de 
RM de cada corte en el que se había diagnosticado 
previamente la presencia del CHC fueron transformadas 
en una matriz. Las 40 filas de dicha matriz representan las 
señales observadas, es decir, cada una de las 40 imágenes 
temporales de perfusión y cada columna representa la 
intensidad de la señal para cada píxel a lo largo de las 40 
imágenes temporales. Tras aplicar el algoritmo FastICA a 
la matriz observación, se obtuvieron la matriz de mezcla 
(A) y la matriz con las componentes independientes de 
salida (S). Las curvas intensidad de señal-tiempo de las 
componentes independientes de salida se obtuvieron 
representando las columnas de la matriz de mezcla. 

A continuación, las componentes independientes de salida 
fueron analizadas y, se decidió, a partir de sus curvas 
intensidad de señal-tiempo, cuáles eran las que 
representaban una estimación de las curvas de captación 
típicas del CHC (captación inicial rápida y tendencia final 
mantenida o descendente) [12], del parénquima hepático 
(captación lenta y sostenida), de las arterias (zona basal, 
pico pronunciado, recirculación y lavado) y de las venas 
(pendiente inicial rápida, aunque de menor amplitud y 
retardada con respecto a la componente arterial, y lavado). 
Por último, una vez seleccionadas las 4 componentes 
independientes correspondientes al comportamiento 
hemodinámico de cada uno de los 4 tejidos (CHC, 
parénquima, arterial y venoso), se llevó a cabo una 
reconstrucción de las imágenes del corte bajo estudio 
utilizando exclusivamente dichas componentes por 
separado. 

2.3. Análisis farmacocinético 

El modelo extendido de Tofts, cuando se tienen dos 
funciones de entrada (arterial y venosa), como sucede en 
el hígado, se plantea como la siguiente integral de 
convolución para dos compartimentos [13]: 

 

(3) 

 
donde Ct representa la concentración de contraste en el 
espacio extravascular extracelular (EES), Ca la 
concentración de contraste en la arteria, Cv la 
concentración de contraste en la vena y                     
Ktrans= Ktrans1 + Ktrans2. 

A partir de esta ecuación se pueden obtener los 
parámetros farmacocinéticos mediante un ajuste de 
mínimos cuadrados entre la curva de entrada y la curva de 
salida del píxel. Los parámetros calculados fueron: 

• Constantes de permeabilidad arterial (Ktrans1, 
ml/min/100ml) y venosa (Ktrans2, ml/min/100ml). En 
el tejido tumoral, su agresividad aumenta al aumentar 
Ktrans; un tratamiento efectivo reducirá su valor. 

• Ratio de extracción (kep, ml/min/100ml): refleja el 
retorno de contraste entre el EES y el vaso. 
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Figura 1.  Imagen del estudio de perfusión de hígado correspondiente al corte 11 del  paciente número 1 (A). Las curvas intensidad de 
señal- tiempo y los mapas coloreados, de las componentes independientes que representan, en dicho corte, una estimación de las 

arterias, el tumor, el tejido hepático y las venas, se muestran respectivamente en B, C, D, E y F. 

 

• Fracción de volumen de espacio extravascular 
extracelular (υe, %): es un indicador de la densidad 
celular del tejido y de su volumen intersticial. 

• Fracción de volumen vascular (υp, %): es una medida 
de la contribución vascular del tejido, que se puede 
utilizar para caracterizar el grado de 
neovascularización o capilarización de una lesión 
neoplásica. 

2.4. Análisis de las imágenes 

Para calcular los parámetros, se analizaron, aplicando el 
modelo farmacocinético descrito, dos regiones de interés 
en cada uno de los pacientes, CHC y parénquima 
hepático, seleccionadas automáticamente a partir de la 
segmentación de las imágenes de RM llevada a cabo 
mediante ICA. En el análisis se utilizaron como funciones 
de entrada arterial, venosa y del tejido, las curvas 
correspondientes a las componentes seleccionadas 
mediante ICA. En todos los estudios se analizaron píxel a 
píxel todos los cortes donde el CHC era visible. Dado que 
el modelo funciona con valores de concentración en el 
tiempo y los valores obtenidos mediante ICA en las 
imágenes de RM están expresados en intensidad de señal, 
se convirtieron previamente las curvas de intensidad a 
curvas de concentración [5]. Finalmente se calcularon los 
valores medios de los parámetros farmacocinéticos para 
cada uno de los análisis. 

Se analizaron las diferencias entre las medias de los 
parámetros obtenidos mediante un análisis de varianza 

(ANOVA) de un factor, seguido de un test de contraste 
post-hoc de comparación múltiple (Student-Newman-
Keuls). Se consideró como estadísticamente significativo 
un valor de p<0,05; los resultados de los parámetros 
farmacocinéticos, se expresan como la media ± 
desviación típica. 

3. Resultados 
En todos los cortes analizados mediante ICA se 
obtuvieron, como componentes independientes, 
estimaciones de las curvas intensidad de señal-tiempo 
correspondientes al comportamiento hemodinámico del 
CHC, parénquima hepático, arterias y vena porta. Las 
imágenes coloreadas reconstruidas a partir de dichas 
componentes independientes eran perfectamente 
coherentes con las imágenes anatómicas. La Figura 1 
presenta, a modo de ejemplo, la segmentación obtenida en 
el corte 11 del paciente 1. 

Los resultados del análisis farmacocinético muestran que 
para el parénquima hepático y el CHC, Ktrans1 (93.2±29.8, 
34.3±20.8, p=0.002) y Ktrans2 (33.1±28.8, 71.9±28.0, 
p=0.02), presentan diferencias estadísticamente 
significativas, siendo mayor la permeabilidad arterial para 
el CHC que para el parénquima y menor la permeabilidad 
venosa. No se observaron diferencias significativas para 
kep (357.6±105.9, 280.9±108.8, p=0.431), ve (40.8±12.4, 
38.9±6.9, p=0.868) y vp (4.7±5.2, 0.7±0.6, p=0.062). 
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4. Discusión - Conclusiones 
ICA es un método estadístico diseñado para separar 
señales en componentes independientes y suministrar un 
mapa del grado de influencia que cada componente 
independiente tiene en la señal original, en este caso en la 
imagen original. Para cada componente independiente, 
ICA identifica automáticamente entre los vóxeles un 
patrón de señal, consistente y significativo, y asigna los 
vóxeles de manera ponderada con diferentes niveles de 
activación, para denotar el grado de asociación de esos 
vóxeles con el patrón de la señal. 

En las imágenes reconstruidas, en escala de colores, a 
partir de la componente independiente seleccionada como 
estimación de la actividad tumoral, puede observarse 
cómo sólo aparecen especialmente resaltados aquellos 
vóxeles dentro del tumor que están asociados de forma 
consistente con un patrón de señal que posee una 
captación inicial rápida y tendencia final descendente, lo 
cual permite apreciar perfectamente la heterogeneidad del 
tumor, Figura 2. 
Una limitación a tener en cuenta es la presencia de ruido 
en la estimación de las componentes seleccionadas, como 
resultado de una eficiencia mejorable por el algoritmo 
ICA o debido al ruido de las curvas producido por el 
movimiento. Un resultado de la presencia de ruido es la 
mezcla de las curvas de distintos tejidos en las 
componentes seleccionadas. En consecuencia, las 
imágenes reconstruidas a partir de cada una de las cuatro 
componentes independientes seleccionadas podrían 
contener interferencias de otros tejidos, además del tumor, 
parénquima hepático, arterias y vena porta. 

En todo caso, la aplicación de un algoritmo ICA ha 
permitido extraer automáticamente las curvas intensidad 
de señal-tiempo y las imágenes segmentadas de las 
componentes espaciales correspondientes a las fuentes 
que se pretendían estimar. A partir de dichas curvas y de 
la segmentación obtenida, se realizó un análisis 
farmacocinético, concluyéndose que el parénquima 
hepático y el CHC presentan diferencias estadísticamente 
significativas para la permeabilidad vascular, Ktrans, en 
todos los pacientes. 

La metodología propuesta se ha aplicado sobre un número 
limitado de casos pero, aunque es necesario ampliar el 
estudio a un mayor número de pacientes y también a otro 
tipo de tumores, se puede afirmar que ICA aporta un 
método automático y objetivo para identificar las curvas 
de intensidad de señal-tiempo del tumor, parénquima 
hepático, arteria hepática y vena porta, que deben 
suministrarse al modelado farmacocinético del carcinoma 
hepatocelular, incrementando de esta forma la exactitud y 
la reproducibilidad del análisis farmacocinético. 
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Resumen
En este trabajo se ha implementado un detector de radiación

gamma, diseñado para su posterior utilización en un tomógrafo
SPECT de animales de laboratorio. El prototipo ha sido
realizado utilizando una matriz de cristales de NaI(Tl)
compuesta por 30 30 elementos de 1.4 mm 1.4 mm 6
mm separados entre sí por reflector blanco de 0.2 mm de
grosor. Dicha matriz se acopló mediante grasa óptica a la
superficie de un tubo fotomultiplicador sensible a posición con
aproximadamente 46 mm2 de área activa. La información
direccional de los rayos detectados se basa en la utilización de
colimadores: uno paralelo de alta resolución y baja energía, y
un “pinhole” con diámetro de apertura de 0.75 mm. En el
presente artículo se presentan los resultados esperados a partir
de las simulaciones geométricas, así como resultados
experimentales obtenidos con el colimador paralelo: resolución
espacial intrínseca de ~1.65 mm, resolución de energía de 10.22
% y uniformidad integral extrínseca de 12.78 % en el centro
del campo de visión (CFOV).

1. Introducción
La tomografía computarizada por emisión de fotón

único o SPECT, es una técnica de imagen molecular que,
por sus características, ha sido rápidamente adaptada para
su uso en animales de laboratorio. Al igual que otras
técnicas de imagen molecular, la SPECT está basada en
el principio del trazador y en su capacidad para la medida
de la distribución de concentraciones muy pequeñas de
compuesto. Los trazadores utilizados en SPECT tienen
una vida media relativamente larga, lo cual facilita su
disponibilidad. Además, el marcado de ligandos
endógenos es una práctica común en los departamentos de
medicina nuclear de muchos hospitales, siendo éstas
razones que hacen de la SPECT una técnica muy atractiva
para su utilización como herramienta de investigación
traslacional [1-2].

El detector que se presenta en este trabajo fue diseñado
para tener alta resolución, buscando el máximo
rendimiento posible a un coste razonable, ya que el
sistema que debe integrar estos detectores debe ser simple
y de bajo coste.

El presente documento está organizado de la siguiente
forma: En la Sección 2 se proporciona una visión general
del elemento detector, explicando sus características
técnicas y las características teóricas derivadas de su
configuración. En la sección 3 se describen las medidas
de rendimiento llevadas a cabo y en la Sección 4 se
resumen los resultados obtenidos discutiendo las
implicaciones de los mismos.

2. Materiales

2.1. Tubo fotomultiplicador

Se ha utilizado el modelo H8500 de la empresa
Hamamatsu Photonics. Se trata de un tubo
fotomultiplicador sensible a posición ampliamente
utilizado para este tipo de aplicaciones [3 - 10]. Este
elemento tiene dimensiones externas de 52 52 14.7
mm3 y un área activa efectiva de unos 46 46 mm2; El
fotocátodo es de bialkali; El efecto multiplicador se
consigue mediante 12 etapas de dínodos de canal metálico
que proporcionan una ganancia de aproximadamente 3 
106 . La matriz de 8 8 ánodos de salida se conecta a un
circuito divisor de carga simétrico, capaz de convertir las
64 señales de los ánodos del PMT en sólo 16 señales. De
esta forma, la información sobre la posición de
interacción de los fotones se distribuye en 8 filas y 8
columnas, reduciendo el número de canales a digitalizar
para la caracterización de los eventos.

2.2. Cristal de centelleo

Las características deseables de un cristal centellador
son alta eficiencia intrínseca de detección, buena
resolución de energía, y buena resolución espacial. Dada
la no existencia de un cristal centellador que tenga todas
estas características, los parámetros a evaluar a la hora de
decidirse por una configuración u otra son los siguientes:

Composición química del cristal: Un elevado número
atómico y una alta densidad del material son
importantes para una buena eficiencia de detección,
mientras que la cantidad de fotones luminosos
emitidos por cada keV de radiación incidente, es
importante para una buena resolución de energía y
resolución espacial. En la tabla 1 se muestran las
principales propiedades físicas de algunos de los
cristales centelladores utilizados para SPECT.

Cristal Número
Atómico ρ (g/cm3) τ(ns) λ (nm) Luz

emitida*
NaI(Tl) 50 3.67 200 415 100
CsI(Tl) 54 4.5 1000 550 45 (118**)
CsI(Na) 54 4.51 630 420 85

LaBr3:Ce 47 5.3 25 360 160

Tabla 1. [11] Características de los Cristales de Centelleo
comúnmente usados en aplicaciones SPECT. *Luz emitida relativa al
NaI(Tl).**Debido a que el fotopico de emisión del CsI(Tl) no se adapta
muy bien a la eficiencia cuántica del fotocátodo con bialkali, la emisión
de luz efectiva es solo del 45 % con respecto al NaI(Tl).
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Cristal continuo o pixelado: La utilización de cristales
pixelados [3-9], en contraposición al uso de un único
cristal continuo [12-14], es muy común en SPECT
para pequeños animales. Cada aproximación tiene sus
ventajas e inconvenientes. El cristal continuo es más
fácil de ensamblar y la resolución de energía es mejor
que en el cristal pixelado. Sin embargo, la resolución
espacial intrínseca y la eficiencia de detección
dependen del espesor del cristal, de forma que hay
que llegar a un compromiso entre ambas. En los
cristales pixelados, la resolución espacial intrínseca
depende del tamaño de los elementos que forman la
matriz de cristales y el efecto borde es
considerablemente menor que en el caso de utilizar
cristal continuo. No obstante, se produce una ligera
pérdida de eficiencia de detección debido al material
reflector que separa los elementos de la matriz.

Dimensiones del cristal: Por un lado, el grosor de los
elementos de la matriz debe ser suficiente para
asegurar que aproximadamente el 95 % de los fotones
incidentes para la energía objetivo interactuarán en el
cristal. Por otro lado, la superficie del cristal debe
determinarse teniendo en cuenta las restricciones de
fabricación de cada material, la capacidad del tubo
fotomultiplicador de distinguir entre dos cristales de
un determinado tamaño y la pérdida de eficiencia de
detección al disminuir el tamaño de los mismos.

Tras un estudio detallado, se eligió una matriz de
cristales NaI(Tl) de 30 30 elementos de 1.4 mm 1.4
mm 6 mm separados por reflector blanco de 0.2 mm de
grosor, fabricada por Saint Gobain Crystals. Esta
configuración proporciona buena resolución espacial y
sensibilidad, manteniendo los costes del sistema dentro de
lo razonable.

2.3. Colimador paralelo

El rendimiento de esta configuración de la gamma
cámara esta fuertemente afectado por la eficiencia
geométrica del colimador (g) y por la resolución espacial
debida al mismo (Rcoll). Los valores teóricos para estos
parámetros pueden calcularse utilizando las expresiones
aproximadas (1-2), detalladas en [15].
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2 2 2 2( / ) [ / ( ) ]
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g K d l d d te f f

R R Rinc o l ls y s

 

 

 

(1, 2, 3)

Los parámetros d y b son respectivamente, el diámetro
de los agujeros del colimador y la distancia de la fuente
de radiación a la superficie del mismo. El parámetro Leff

es la longitud efectiva del colimador y su valor es función
de la energía de los fotones que interaccionen con él, t es
el espesor de material absorbente entre agujeros
consecutivos y K es una constante que depende de la
forma de los agujeros del colimador. Para obtener la
resolución espacial del sistema (3) debemos tener en
cuenta la componente de la resolución espacial impuesta
por el colimador (Rcoll), y la resolución intrínseca del
detector, que viene determinada por el cristal centellador,

el tubo fotomultiplicador, y la electrónica de
posicionamiento.

Se ha fabricado un colimador paralelo en plomo de
agujeros cuadrados de 1 mm2, 25 mm de longitud y un
espesor septal de 0.2 mm. Con esta configuración, y a
partir de las ecuaciones (1,3) se espera una resolución
espacial del sistema en función de la distancia, dentro del
intervalo de 1.8 mm a 3.5 mm.

2.4. Colimador “pinhole”

La mayor ventaja de la utilización de este tipo de
colimador radica en la aplicación de un factor de
magnificación a la imagen adquirida, que mejora la
resolución intrínseca aparente del sistema, consiguiendo
una resolución global que viene determinada
principalmente por el diámetro del agujero. Los
parámetros de diseño del colimador que van a determinar
la resolución y sensibilidad del sistema se muestran en la
siguiente figura:

Figura 1 .Principales parámetros de diseño de un colimador pinhole.

Las variables b y l se corresponden con la distancia
desde la apertura del “pinhole” al objeto y a la superficie
del detector respectivamente. Los parámetros d y αse
corresponden con el diámetro de la apertura y su ángulo
de apertura respectivamente. Con estos factores, y a partir
de las expresiones aproximadas (4-6), es posible realizar
una estimación del rendimiento del sistema.
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El parámetro Def es el diámetro efectivo de la apertura
del colimador, y su valor es función de la energía de los
fotones incidentes y del coeficiente de atenuación del
material utilizado para su fabricación. Como puede
observarse en (5), la eficiencia geométrica depende en
este caso de θ, que tal y como aparece en la figura 1, se
refiere a la posición angular de la fuente con respecto al
plano de la superficie del colimador.

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

369



En nuestro caso, el colimador “pinhole” se ha diseñado
para estudios cerebrales de rata y ratón. Esta aplicación
fija algunos requisitos iniciales de diseño, como son: FOV
(campo de visión) de 25 y 45 mm para rata y ratón
respectivamente y ROR (radio de rotación) mínimo de 20
y 30 mm. Con estas indicaciones de diseño y teniendo en
cuenta el área útil del detector, se ha diseñado un
colimador “pinhole” con ángulo αde 60º y aperturas
intercambiables fabricadas de oro de 0.75 mm y 1 mm de
diámetro. La longitud l del mismo es de 42 mm,
obteniendo una magnificación aproximada de 1.7 cuando
el objeto se encuentra a 25 mm del colimador. Con esta
configuración, para estudios cerebrales de ratón se espera
una resolución del sistema aproximada de 1.67 mm.

3. Medidas de rendimiento
Se han realizado las primeras pruebas de rendimiento

del detector sin colimador y con el colimador paralelo de
alta resolución. Para ello, se ha montado el detector en un
“gantry” motorizado. Mediante la realización de un
programa de control de movimientos y adquisición de
datos, se implementó la posibilidad de realizar tanto
estudios tomográficos como secuencias de movimientos
programables de gran repetibilidad.

Figura 2. A la izquierda de la imagen aparece el detector montado con
el colimador paralelo acoplado. A la derecha aparece el bloque
compuesto por la matriz de cristales, el tubo fotomultiplicador, y la
electrónica de acondicionamiento.

3.1. Uniformidad y resolución de energía

Para la evaluación de estos parámetros se ha usado una
imagen de llenado de campo intrínseca del detector.
Dicha imagen se obtuvo utilizando una fuente puntual con
50 µCi de 99mTc situada a una distancia 5 veces mayor
que el FOV del detector.

Figura 3. Izquierda: Imagen de llenado de campo obtenida con una
fuente puntual de 99mTc situada a una distancia 5 veces mayor que el
FOV del detector. A partir de dicha imagen se obtienen LUTs (Look-Up
Tables) que permiten asignar los eventos detectados a cristales
específicos del detector. A la derecha se muestra la misma imagen de
llenado de campo una vez aplicada su propia LUT.

Los resultados obtenidos en los cálculos de uniformidad
integral y diferencial para el CFOV (campo de visión
central, que se corresponde con el 75 % del campo de
visión completo), se muestran en la tabla 2:

Uniformidad
Integral (CFOV)

Uniformidad
Diferencial en X

(CFOV)

Uniformidad
Diferencial en Y

(CFOV)
12.78 % 5.17 % 4.78 %

Tabla 2. Valores de uniformidad integral y diferencial para el CFOV
obtenidos después de alinear los espectros de energía de cada cristal
del detector a una referencia común.

Utilizando estas imágenes y con objeto de mejorar los
valores obtenidos en estudios posteriores, se generarán
dos archivos que sirven de base para el algoritmo de
corrección de no uniformidad implementado. El primero
de ellos es un mapa que contiene los valores de
desplazamiento a aplicar a cada píxel de la imagen de
llenado de campo, para alinear el fotopico de su espectro
de energía a una referencia común. Mediante la aplicación
de este mapa, las variaciones en la imagen debidas a la
disposición no homogénea de los fotopicos de cada cristal
quedan corregidas, implicando este proceso, una
corrección parcial de la no uniformidad en la imagen.
Posteriormente a la aplicación de este archivo a los datos
originales, se obtuvieron imágenes de llenado de campo
con diferentes ventanas de energía y a partir de cada una
de ellas se obtuvo un nuevo mapa de corrección, que en
este caso contiene la eficiencia relativa de cada cristal del
detector para la ventana de energía seleccionada. El mapa
generado en esta ocasión es capaz de corregir las
variaciones en la imagen debidas a la no homogeneidad
de ganancia de los diferentes fotocátodos del tubo.

Para medir la resolución de energía se aplicó a la imagen
de llenado de campo el archivo de corrección,
mencionado anteriormente, que alinea el fotopico del
espectro de cada píxel a una referencia común. Una vez
hecho esto, la resolución de energía del detector completo
que se obtuvo fue del 10.22 %.

Figura 4. Espectro de energía completo del detector, después de alinear
los espectros de energía de cada cristal del detector a una referencia
común. La Resolución de energía obtenida es del 10.22 %.

3.2. Resolución espacial

En esta prueba se ha evaluado la resolución espacial del
sistema en función de la distancia de la fuente al detector,
utilizando el colimador paralelo de alta resolución
descrito anteriormente. Para este estudio se utilizó un
capilar de 1 mm de diámetro relleno con 99mTc. Éste fue
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colocado en contacto con la superficie del colimador y
paralelo al mismo. Mediante el soporte motorizado y el
programa implementado para su control, se programaron
rutinas para alejar el detector en pasos de 5 mm. De esta
forma, se obtuvieron 11 imágenes del capilar a distancias
de 0 a 50 mm en intervalos de 5 mm.

Una vez aplicados los archivos de corrección de energía
y de uniformidad a las imágenes, utilizando una ventana
de energía del 20%, se midieron las FWHM (Full With
Half Maximum) en los perfiles de todas las filas de
píxeles de la imagen asumiendo el valor medio de estas
medidas como la resolución del sistema en dicha imagen.
A partir de dichos valores se obtuvo una resolución
intrínseca del detector de 1.65 mm y una resolución del
sistema completo de 2.46 mm cuando situamos la fuente
a 25 mm de distancia del detector.

Figura 5. (En Negro) Resolución espacial del sistema en función de la
distancia fuente-colimador medida con el colimador paralelo de alta
resolución. (En marrón) Resolución espacial del sistema estimada con
el colimador paralelo de alta resolución. (En verde) Resolución espacial
estimada con el colimador pinhole de 0.75 mm de diámetro de apertura.

4. Discusión y conclusiones
Este trabajo presenta el diseño e implementación una

gammacámara SPECT para pequeños animales de
laboratorio. Las pruebas de rendimiento preliminares del
detector presentan resultados acorde con los esperados,
reafirmando de este modo la viabilidad de su utilización
en el futuro prototipo de SPECT.

Quedan por caracterizar, para obtener una estimación
completa del rendimiento del sistema realizado,
parámetros como la linealidad espacial y la sensibilidad
del detector, además de las diferentes pruebas con el
colimador “pinhole” no presentadas en este trabajo debido
a la no finalización de su fabricación.
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Abstract: 
A prototype has been developed to study the somatosensory 
activation using functional magnetic resonance imaging 
technologies (fMRI) .The complete system is based on two 
pneumatic pressure valves that activate an applicator which is 
totally compatible with the magnetic resonance and 
magnetoencephalography, and is controlled by programmable 
software. The system provides stimulation on the tender points 
area with accuracy of 0.8cm2, and it allows to determine the 
pain threshold in persons with  different neuropathologies 
related with pain processes. It should be useful in the 
characterization and distinction of somatosensory, motor and 
pain areas. 

 

 

1. Introduction 
The location and characterization of the cerebral areas involved 
in the  process of  pain and their differentiation from other  
somatosensorial or motive stimuli is possible by means of the 
functional technologies for cerebral image (fMRI, RM-MEG), 
improving thus the knowledge and process of the information 
for some pathologies (Fibromialgia, Headaches etc). Though 
some of the most recent studies use the CO2 laser for the 
stimulation (1), our study is focused on the mechanoreceptors 
and nocioreceptors activation (2).  Till now the design of 
compatible stimulation equipments with these technologies has a 
limited characterization. Recent researches (2005) use 
pneumatic somatosensorial stimulators (3), with the aim of 
registering evoked motor potentials.  There are also people who, 
by means of magnetic resonance, evaluate the response to 
Fibromialgia patients by comparing them with controls (R.H. 
Gracely (2002)) (4). It is necessary to design new programmable 
devices based on pneumatic systems fully compatible with 
functional image technologies. This will allow us to characterize 
with a major precision (in the time domain as well as space 
domain) the eloquent cerebral areas responsible for these 
processes by means of programming pulses compatible with the 
sequences of captation of fMRI (5). 

 

 

 

2. Material and methods. 
This device is a complete system. All components have been 
designed, developed and assembled by the authors of this study 
in the GBT group. A first prototype has been developed for the 
cerebral processing of the pain which allows for 
asomatosensorial stimulation by means of gradients of 
pneumatic pressures. The materials used must be diamagnetic in 
order to make this device compatible with fRMI and MEG.. 
This is the reason why materials are non conductive plastic 
polymers, which are suitable to avoid the influence of magnetic 
fields. 

The stimulation system consists of three modules: 

 

1. A programmable software unit located in the control 
room of the RM or MEG, which allows the control of 
the thresholds of pain and the sequences of pulses. 
This software offers the possibility of making two 
different stimulations. First, we have the 
experimental stimulation, which consists in defining 
a threshold of pressure between 0 % and 100 %, 
defining also the number of pulses which we want to 
apply, as well as the maximum and minimum time 
intervals between consecutive pulses. The second 
stimulation modality is called “thresholds detection”, 
which consists in increasing the pressure slowly, until 
the subject notices pain. By using this modality we 
can characterize the pain threshold for each of the 
subjects. 

 

2. The second module is a mechanical subsystem able 
to generate the required pressure and   is located in 
the machine room of the magnetic resonance. It 
consists of a compressor and two control valves.   

3. The third module is a system that applies the pressure 
and it is placed inside the room for fRM or MEG, in 
physical contact with the patient. 
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Fig 1. Description of the three different modules of the 
somatosensorial stimulation system DISNESO 02. 

 

.A 3 Teslas GE RM's system has been used for this application. 
The system is located at the premises of the Fundación Cien in 
the Queen Sofia Hospital devoted to Alzheimer's study and 
university research. It consists of a closed coil magnetic 
resonance machine  

This study consists of a characterization and process of painful 
signals in healthy patients plus its later, comparison with 
patients with neurological disorders in the processing of the pain 
(fibromyalgia etc). The following protocol was used for the 
patients' selection and for the application of the sequences of 
somatosensorial stimulation. 

 

FASE DESCRIPCIÓN 

1 Test of   “tender points” of FD. 

2 Anatomic analysis 

3 Somatosensorial 60% 

4 Motor activation 

5 Sensitive stimulation  

6 Somatosensorial 80% 

 

The first phase consists of a medical examination on Tender 
Points to determine the validity of the controls. Afterwards a 
questionnaire is provided to the patient where he is informed 
about the voluntary character of this experiment as well as its 
environmental conditions and possible risks  

The second phase consists of an anatomical sequence (RM) that 
allows obtaining structural images of the brain. In the third 
phase a pulse train is applied on the epicondilo of the right arm 
by the stimulator device described before. The sequence of 
pulses in this phase reaches the 60 % of the maximum pressure. 

 

The whole sequence of stimulations to the patient lasts five 
minutes and twelve seconds, from which, the first twelve are of 
preparation. Once finished the preparation, it begins another 
sequence, in which there are alternately applied thirty seconds of 

rest, and thirty seconds of stimuli, (fifteen pulses of a second of 
duration and a second apart between two consecutive ones). The 
synchronization with the clock of the magnetic resonance is 
realized manually 

The phases fourth, fifth and sixth, are used for comparing motor 
response (6), somatosensorial at simple contact (7) and 
somatosensorial painful (7). 

In the fourth phase the patient is asked to move the right hand in 
order to being able to register the motor response. During this 
phase no sequence of pulses was sent from the stimulator 
device. 

In the fifth phase the stimulation is realized by contact in the 
ipsilateral zone of the hand, and the use of the stimulator device 
will not be necessary. Finally, in the sixth stimulation phase is 
realized consisting of the application of the same sequence of 
pulses described in the third phase, this time applying 80 % of 
the available pressure of the stimulator device (5 Kg/cm2) with 
the aim to produce "pain". 

In order to analyze the results, the images are elaborated by 
means of diffusion tensors (4,5), where gradients are applied in 
the different planes of the space, to obtain information about the 
proton diffusion according to every plane of the space. 

 

3. Results: 
The initial results allows to identify the activated zones due to 
the difference in processing  the three stimulation systems used, 
showing  therefore its usefulness for the differential studies of 
the pain, which allows to classify the intensity and the trains of 
pulses to be used. New studies are necessary to be applied in 
patients with other processing techniques for the magnetic 
cerebral MEG signals.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Fig 2. Image of the brain areas according to the different applied 
stimulation by using a reconstruction method based on diffusion 
tensors. (A) Elicit area using somatosensorial stimulation (B) 
Activation by motor activity (C) Activation obtained by painfull 
stimulation in the epicondilo area. 

C

B 

A 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

373



 

The rapid developments of imaging methods over the past years 
have led to a decrease in variability in the description of central 
pain responses between different studies and have led a 
definition of a central pain matrix with specialized subfunctions 
in man. In the near future we will see studies where the systems 
perspective allows for a better understanding of the functional 
areas of central pain (8). 
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Resumen
La ventilaci·on mec·anica es un m·etodo de soporte vital amplia-
mente utilizado en situaciones cl·ınicas de deterioro de la fun-
ci·on respiratoria. Este trabajo propone el estudio de par·ame-
tros para la predicci·on de extubaci·on de pacientes conectados
a ventilaci·on mec·anica. Se ha realizado un an·alisis tiempo-
frecuencia para estimar la evoluci·on temporal de par·ametros
cardio-respiratorios en 130 pacientes. Se han encontrado dife-
rencias estad·ısticamente significativas en par·ametros que permi-
ten clasificar pacientes que tuvieron ·exito y pacientes que fraca-
saron en el proceso de desconexi·on. Se ha propuesto una clasifi-
caci·on basada en la frecuencia respiratoria, en el ritmo card·ıaco
y en las componentes espectrales de la variabilidad del ritmo
card·ıaco, a trav·es de la cual es posible clasificar correctamen-
te m·as del 80 % de los casos.

1. Introducción
Uno de los problemas más desafiantes en las unidades de
cuidados intensivos es el proceso de desconexión de la ven-
tilación mecánica (destete, weaning) para la restauración
de la ventilación espontánea. Según las estadı́sticas, alre-
dedor del 40 % de los pacientes que llegan a cuidados in-
tensivos necesitan algún soporte de ventilación mecánica.
De ellos, el 90 % puede desconectarse del ventilador en
pocos dı́as, mientras que los demás necesitan más tiempo
para la desconexión.

La facilidad de separar un paciente de un ventilador
mecánico se relaciona de forma inversa con la duración de
la ventilación mecánica. Un perı́odo prolongado de soporte
ventilatorio puede generar complicaciones clı́nicas para el
paciente, además de los costes relacionados con el proce-
so de ventilación mecánica, entre otros [1]. Por otro lado,
un fracaso en la prueba de desconexión puede causar se-
rios problemas cardiorespiratorios. Cuando es retirada la
ventilación mecánica, hasta un 25 % de los pacientes pre-
cisan ser reconectados por el severo distress respiratorio
que sufren [2]. Existen varios estudios relacionados con el
estudio de la variabilidad del patrón respiratorio [3-6].

La variabilidad del ritmo cardı́aco (HRV) se usa como
método no invasivo para la evaluación de alteraciones del
sistema nervioso autónomo (SNA) [7]. De acuerdo con el
análisis espectral de la HRV, la banda de baja frecuen-
cia (LF) está relacionada con la modulación del sistema
simpático, aunque su interpretación es controvertida. La
banda de alta frecuencia (HF) está relacionada con la acti-
vidad del sistema parasimpático y se debe principalmente a
la arritmia sinusal respiratoria. La prueba de desconexión
de un paciente de un ventilador mecánico representa un
periodo de transición entre la ventilación mecánica y la es-
pontánea. Esto implica un cambio en la actividad del SNA
que se ve reflejado como un cambio en la HRV [8]. La ven-
tilación mecánica puede alterar la función cardiovascular.
Estos procesos de alteración se deben, entre otras causas,
a la interacción entre la actividad del músculo cardı́aco,
la función ventricular, la distribución del flujo sanguı́neo,
el tono del SNA, el volumen pulmonar y la presión in-
tratorácica. La respuesta final a la ventilación mecánica
depende de las condiciones cardiovasculares basales del
paciente [9]. Se han desarrollado diferentes métodos para
analizar la coordinación cardio-respiratoria [10-12].

En este trabajo, se han estudiado las interacciones cardio-
respiratorias de pacientes en proceso de extubación. El ob-
jetivo es comprobar si existen diferencias estadı́sticamente
significativas en la regulación del sistema autónomo entre
pacientes que tienen éxito, y que pueden recuperar la res-
piración espontánea, y pacientes que fracasan y que tienen
que ser reconectados al ventilador. Se ha propuesto además
un método de clasificación basado en la frecuencia res-
piratoria, el ritmo cardı́aco y las componentes espectrales
de la HRV. Para caracterizar estas interacciones, altamen-
te no estacionarias, se han empleado técnicas de análisis
Tiempo-Frecuencia (TF).
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2. Análisis de datos
Se han analizado señales electrocardiográficas (ECG) y
de flujo respiratorio en 130 pacientes sometidos a venti-
lación mecánica y en proceso de extubación (base de da-
tos WEANDB). Las señales fueron registradas en los los
Departamentos de Cuidados Intensivos del Hospital de la
Santa Creu i Sant Pau (Barcelona) y del Hospital de Getafe
(Getafe), siguiendo el protocolo aprobado por los corres-
pondientes comités éticos. Usando criterios clı́nicos basa-
dos en la prueba del tubo en T, los pacientes han sido cla-
sificados en dos grupos: grupo S, 91 pacientes cuya prue-
ba de tubo en T se superó con éxito siendo un proceso de
extubación satisfactorio, y grupo F, 39 pacientes que no
superaron la prueba y por tanto no pudieron ser extubados.

La señal de flujo respiratorio se obtuvo mediante un pneu-
motacógrafo conectado a un tubo endotraqueal. El pneu-
motacógrafo consiste en un monitor Datex-Ohmeda con
un transductor de reluctancia variable (Validyne Model
MP45-1-871). La señal ECG se obtuvo usando un moni-
tor SpaceLabs Medical. Ambas señales fueron registradas
a una frecuencia de muestreo de 250 Hz. Una vez proce-
sadas las señales cardı́aca y respiratoria, se obtuvieron las
series RR(k) y TTot(k), que representan la distancia tem-
poral entre latidos cardı́acos y los periodos respiratorios,
respectivamente.

3. Metodologı́a
3.1. Parámetros cardio-respiratorios

La señal ECG y la señal respiratoria se han procesado pa-
ra estimar la evolución temporal de los parámetros cardio-
respiratorios que se presentan en la Tabla 1.
La actividad respiratoria se ha evaluado a través de la fre-
cuencia respiratoria fR(n) y de su variabilidad f̌R(n). La
fR(n) se ha obtenido como el inverso de la serie temporal
del periodo respiratorio TTot(k), y remuestreando a 4 Hz.
La f̌R(n) se ha obtenido filtrando paso-alto la fR(n) con
una frecuencia de corte de 0,03 Hz.
Para el seguimiento de la actividad cardı́aca, se han cal-
culado el ritmo cardı́aco h(n), la HRV ȟ(n), y la evolu-
ción temporal de sus componentes espectrales. El ritmo
cardı́aco se ha obtenido a partir de las marcas de detec-
ción del complejo QRS, siguiendo un método basado en el
modelo IPFM (integral pulse frequency modualtion), que
considera la presencia de ectópicos, y remuestrando a 4
Hz.
La HRV se ha obtenido filtrando paso-alto h(n) con
una frecuencia de corte de 0,03 Hz. Para el análisis
tiempo-frecuencia de la HRV se ha usado la Distribu-
ción de Pseudo-Wigner Ville Suavizada (SPWVD) [14].
La SPWVD es una versión de la Distribución de Wigner-
Ville en la que se usan kernels independientes para la re-
ducción de los términos cruzados. En este caso, para el sua-
vizado temporal se ha escogido una ventana rectangular de
25 segundos y para el suavizado frecuencial se ha utilizado
una ventana exponencial con un factor de amortiguamiento
de 32−1 s−1 y una resolución en frecuencia de 512−1 Hz.
Para estimar la evolución de las componentes LF y HF de

fR(n) frecuencia respiratoria

f̌R(n) variabilidad de fR(n)

h(n) ritmo cardı́aco

fLF(n) frecuencia de la componente LF

fHF(n) frecuencia de la componente HF

ALF(n) = SWV(fLF, n) amplitud de la componente LF

AHF(n) = SWV(fHF, n) amplitud de la componente HF

ÂLF(n) = ALF(n)
ALF(n)+AHF(n)

amplitud normalizada

ÂHF(n) = 1 − ÂLF(n) amplitud normalizada

e(n) = fR(n)−fHF(n)
fR(n)

diferencia fR(n) y fHF(n)

Tabla 1. Par·ametros cardio-respiratorios

la HRV se ha descompuesto el espectro tiempo-frecuencia.
Dado que la componente HF de la HRV está relacionada
con el sistema parasimpático, y consecuentemente con la
respiración, se ha usado la fR(n) para afinar la estimación
de la HF [16]. El espectro tiempo-frecuencia se ha dividido
en dos bandas en cada instante temporal :

banda LF: [0,04 : fR(n) − 0,125] Hz
banda HF: [fR(n) − 0,125 : fR(n) + 0,125] Hz

Los máximos globales en estas bandas definen las frecuen-
cias fLF(n) y fHF(n), y las amplitudes ALF(n) y AHF(n),
de las componentes LF y HF. Las amplitudes normaliza-
das ÂLF(n) y ÂHF(n), que representan una estimación del
balance simpatovagal, se han incluido también en el estu-
dio. La normalización consiste en dividir la amplitud ins-
tantánea de una componente por la suma de las dos. En
condiciones fisiológicas normales fHF(n) refleja la arritmia
sinusal respiratoria, ası́ que una diferencia entre fR(n) y
fHF(n) podrı́a indicar un cierto desequilibrio en la sincro-
nización cardio-respiratoria (e(n)).

3.2. Análisis Estadı́stico

Los estadı́sticos presentados en la Tabla 2 se han calculado
para cada parámetro cardio-respiratorio, obteniéndose 90
variables por cada paciente. La prueba de Mann Whitney
se ha utilizado para encontrar diferencias significativas
en los estadı́sticos de los parámetros cardio-respiratorios
entre el grupo S y el grupo F. Los parámetros estadı́sticos,
y los correspondientes p-valores, se han calculado inicial-
mente considerando la señal completa. Posteriormente,
para conservar la información temporal, se ha utilizado
una ventana móvil de 5 minutos y se ha estimado, para
cada parámetro estadı́stico, el intervalo en el que aparecen
las diferencias más significativas entre los dos grupos. De
esta manera es posible encontrar diferencias locales que
podrı́an aparecer solamente durante una parte del proceso,
y no estimando los parámetros para todo el intervalo de
tiempo de la prueba.

Considerando estos parámetros se ha usado el análisis dis-
criminante de inclusión por pasos, basado en la minimiza-
ción de la lambda de Wilks, para la clasificación de los pa-
cientes. En este método se eligen automáticamente las va-
riables independientes (en este caso los estadı́sticos de los
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Figura 1. Evoluci·on temporal de las componentes LF y HF

parámetros cardio-respiratorios) que contribuyen de mane-
ra más significativa a la clasificación. Se ha realizado una
primera clasificación (DA-1) usando los estadı́sticos calcu-
lados durante toda la prueba, y una segunda clasificación
(DA-2) calculando los estadı́sticos en la ventana que, pa-
ra cada parámetro, permite maximizar las diferencias entre
los grupos.

ā Media aσ Desviación estándar
am Mediana aIq Rango intercuartı́l
a5 Quinto percentı́l a95 Percentı́l 95
aK Kurtosis aSk Coef de asimetrı́a
acv Coef de variación

Tabla 2. Estad·ısticos empleados en el an·alisis

4. Resultados
Para cada paciente se ha estimado la evolución temporal de
10 parámetros cardio-respiratorios (Tabla 1).
Como ejemplo de descomposición de un espectro TF, la
figura 1 presenta la evolución temporal de los parámetros
espectrales de la HRV de un paciente perteneciente al gru-
po F. La tendencia central y la dispersión de los parámetros
se han estimado usando 9 estadı́sticos (Tabla 2). En la fi-
gura 2 se muestra, a modo de ejemplo las medianas de la
fR(n) de todos los pacientes. Estos valores se han calcu-
lado en la ventana que maximiza las diferencias entre los
grupos S y F (centrada 8 minutos después del comienzo de
la prueba). Los pacientes que fracasan en la prueba (a la
derecha) tienen una f m

R (n) significativamente más alta que
los que tienen éxito (p ≈ 10−5).
En la Tabla 3 se presentan los p-valores (multiplicados por
1000) para todos los parámetros, calculados considerando
la duración total de la prueba (30 minutos). Se observan
diferencias significativas para: h(n), fR(n), f̌R(n), fLF(n),
fHF(n) y e(n). La evolución temporal de los p-valores se
ha obtenido aplicando la prueba de Mann Whitney en cada
paso de la ventana móvil. La Tabla 4 presenta, para ca-
da parámetro, los p-valores mı́nimos y la posición de la
ventana en la cual se han calculado. Para cada parámetro,
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(p ≈ 10−5)

los p-valores mı́nimos se encuentran en la lı́nea superior,
mientras que la posición del centro de la correspondiente
ventana móvil se presenta en la lı́nea de inferior. En los dos
análisis discriminantes (DA-1 y DA-2) las variables se han
elegido empleando los métodos de inclusión de variables
por pasos. En DA-1 la mejor clasificación se ha obtenido
con las variables f m

R , h̄, fm
LF, con 76,2 % de los pacientes co-

rrectamente clasificados. En DA-2 se han empleado siete
variables: f Iq

LF, eσ, hm, f Sk
HF,

¯̌
fR, eIq, AK

LF, con el 83,1 % de los
pacientes clasificados correctamente. La Tabla 5 presen-
ta la matriz de clasificación, obtenida mediante validación
cruzada, aplicando el método leave-one-out.

ā aσ am aIq a5 a95 aK aSk acv

h 3 ns 4 ns 2 18 ns ns ns
fR † ns † ns 4 † ns ns ns
f̌R ns ns ns ns ns ns ns 3 ns
fLF † † 2 † 20 1 16 ns ns
fHF † ns † ns 1 † ns ns ns
ALF ns ns ns ns ns ns ns ns ns
AHF ns ns ns ns ns ns ns ns ns
ÂLF ns ns ns ns ns ns ns ns ns
ÂHF ns ns ns ns ns ns ns ns ns
e ns 13 ns ns ns 43 ns ns ns

ns=p > 0,05; † = p < 0,001

Tabla 3. p-values (·103) calculados considerando la duraci·on to-
tal de la prueba

5. Discusión y conclusiones
El conocimiento de cuáles son los mejores indicadores
de éxito en la prueba de desconexión de la ventilación
mecánica es todavı́a un debate abierto. El objetivo de es-
te trabajo es evaluar si los parámetros cardı́acos y respi-
ratorios se puedan usar como indicadores de éxito en el
proceso de extubación. El estudio se ha realizado sobre
130 pacientes. Después de 30 minutos de respiración es-
pontánea, 91 pacientes fueron extubados (grupo S), mien-
tras que 39 fueron reconectados al soporte de ventilación
mecánica (grupo F). A partir de las señales ECG y flu-
jo respiratorio, y a través de técnicas de análisis tiempo-
frecuencia, se ha estimado la evolución temporal de varios
parámetros cardio-respiratorios (Tabla 1). La Distribución
Pseudo-Wigner Ville Suavizada se ha elegido por su al-
ta resolución conjunta tiempo-frecuencia y por la buena
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ā aσ am aIq a5 a95 aK aSK acv

h
1

ns
1

ns
† 7

ns ns ns24’ 25’ 27’ 16’

fR
† 15 † 34 † † 1 10 46
7’ 14’ 8’ 12’ 26’ 7’ 17’ 17’ 26’

f̌R
8 39 3 33 28 45 5 1 18
21’ 7’ 25’ 24’ 24 ’ 14’ 18’ 9’ 3’

fLF
† † † † 6 † 2 9 9
24’ 24’ 15’ 16’ 25’ 24’ 20’ 20’ 23’

fHF
† 46 †

ns
† †

ns
2 19

8’ 3’ 8’ 26’ 4’ 6’ 26’

ALF ns ns ns ns ns
44 16 6 1
25’ 16’ 17’ 20’

AHF ns ns ns ns ns ns
36 8 32
24’ 24’ 26’

ÂLF
27

ns
20 31 21 9 29 10 27

20’ 20’ 18’ 16’ 22’ 18’ 19’ 15’

ÂHF
27

ns
20 31 6 21 29 10 5

20’ 20’ 18’ 25’ 16’ 18’ 19’ 22’

e ns
1

ns
13 5 6

ns
49 15

26’ 12’ 26’ 26’ 17’ 17’
ns = p > 0,05; † = p < 0,001

Tabla 4. m·ınimos p-valores (·103) calculados en las ventanas
m·oviles (l·ınea superior), y posici·on de la ventana (l·ınea inferior,
en [minutos’])

[ %] S F global

DA-1 Ŝ 81,3 18,7
76,2

F̂ 35,9 64,1

DA-2 Ŝ 85,7 14,3
83,1

F̂ 23,1 76,9

Tabla 5. Matriz de clasificaci·on para DA-1 y DA-2

atenuación de los términos cruzados. Para afinar la esti-
mación de las componentes espectrales de la HRV se han
definido bandas de frecuencia tiempo-variantes a partir de
la información de la frecuencia respiratoria. La frecuencia
respiratoria, el ritmo cardı́aco y las frecuencias de las com-
ponentes LF y HF de la HRV de los dos grupos calculados
durante toda la prueba, presentan diferencias significativas.
El estudio de la evolución de los p-valores sugiere que no
todos los instantes de la prueba son igualmente útiles en
términos de decisión para la extubación. Para la mayorı́a
de los parámetros, los mı́nimos p-valores aparecen en la
segunda mitad de la prueba. Al comienzo de la prueba,
un sentimiento de ansiedad común a todos los pacientes
podrı́a esconder las diferencias entre los grupos. Las am-
plitudes de las componentes LF y HF de la HRV no re-
sultan globalmente relevantes, a menos que se normalicen
sobre la amplitud total. Las amplitudes normalizadas difie-
ren significativamente durante el ultimo tercio de la prue-
ba. El seguimiento de los parámetros cardio-respiratorios
durante la prueba de desconexión ha revelado que existen
diferencias significativas en los mecanismos de regulación
del SNA entre el grupo de éxito y el grupo de fracaso. El
análisis discriminante basado en estos parámetros ha per-
mitido clasificar correctamente más del 80 % de los pacien-
tes. Este trabajo se puede considerar como un primer paso
en la definición de patrones que permitan el reconocimien-
to automático de los sujetos que todavı́a no estén listos para
dejar el soporte de ventilación mecánica.
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[10] C. Schäfer, M.G. Rosenblum, J Kurths, H.H. Abel, “Heart-
beat synchronized with ventilation”, Nature, 1998, Vol.392,
pp. 239-240.

[11] M.B. Lotric, A. Stefanovska, ”Sinchronization and modu-
lation in the human cardiorespiratory system”, Phisica A.,
2000, Vol.283 pp.451-461.

[12] E. Toledo, S. Akselrod, I. Pinhas, D. Aravot, “Does synch-
ronization reflect a true interaction in the cardiorespiratory
system?”, Med. Eng. Phys., 2002, Vol.24 pp.45-52.

[13] J. Mateo and P. Laguna,“Analysis of heart rate variability in
the presence of ectopic beats using the heart timing signal”,
IEEE Trans. Biomed. Eng., 2003, vol 50, 334-343

[14] P. Novak and V. Novak,“Time-frequency mapping of the
heart rate, blood pressure and respiratory signals”, Med.
Biol. Eng. Comput, 1993, 31, 103-110.

[15] Mainardi L., Montano N., And Cerutti S, “Automatic de-
composition of Wigner distribution and its application to
heart rate variability”, Methods Inf. Med, 43; pp. 17-21,
(2004)

[16] R. Bailón, P. Laguna, L. Mainardi and L. Sörnmo, “Analysis
of heart rate variability using time-varying frequency bands
based on respiratory frequency”, Proc. of the EMBS-IEEE ,
2007, 6674-6677.

[17] N. Montano, T.G. Ruscone, A. Porta, F. Lombardi, M. Paga-
ni and A. Malliani, “Power spectrum analysis of heart rate
variability to assess the changes in sympathovagal balan-
ce during graded orthostatic tilt”, Circulation, 1994, vol 90,
1826-1831.

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

378



 

Análisis del proceso de weaning mediante la caracterización 
temporal y frecuencial del patrón respiratorio 

B.F. Giraldo1,4,5, J. Chaparro1,2
,  P. Caminal1,3,5, R. Jané1,4,5, S. Benito6 

1Departament ESAII, Universitat Politècnica de Catalunya UPC, Barcelona, España,  
{Beatriz.Giraldo, Pere.Caminal, Raimon.Jane} @upc.edu  

2Facultad de Ingeniería Electrónica, Escuela Colombiana de Ingeniería Julio Garavito, Bogota, Colombia, 
jchaparr@escuelaing.edu.co  

3Centre de Recerca en Enginyeria Biomèdica, UPC, Barcelona, España 
4Institut de Bioenginyeria de Catalunya (IBEC), Barecelona, España  

5CIBER de Bioingeniería, Biomateriales y Nanomedicina (CIBER-BBN), España, 
6Hospital de la Santa Creu i Sant Pau, Barcelona, España 

 

Resumen 
En este trabajo se estudia la variabilidad del patrón 
respiratorio en pacientes ingresados en Unidades de Cuidados 
Intensivos, asistidos mediante ventilación mecánica, en proceso 
de extubación. A partir  de la señal de flujo respiratorio se han 
obtenido las series temporales que caracterizan el patrón 
respiratorio. Los pacientes han sido clasificados en función de 
su respuesta a la extubación, en grupo de éxito (E), fracaso (F) 
y reintubados (R). Mediante un análisis de la autocorrelación se 
ha encontrado que los pacientes del grupo F tienden a presentar 
un comportamiento  más correlado. Igualmente, con el análisis 
espectral, a partir de la envolvente obtenida mediante modelos 
autorregresivos, se han encontrado diferencias en el orden del 
modelo para el grupo R respecto a los otros dos grupos. Así 
mismo el número de formantes en el grupo R es mayor que en 
los otros dos para las series temporales primarias. 

1. Introducción 
Una de las prácticas clínicas más desafiantes en una 
Unidad de Cuidados Intensivos UCI es el proceso de 
retirada de la ventilación mecánica. El inicio del proceso 
de desconexión del ventilador mecánico (weaning) 
conlleva una cierta incertidumbre por parte del personal 
médico, a pesar de que existen diferentes medidas clínicas 
cuantitativas que orientan el momento óptimo para  de 
iniciar el weaning [1, 2]. La facilidad de separar un 
paciente de un ventilador mecánico se relaciona de forma 
inversa con la duración de la ventilación asistida. Tanto 
los modos de ventilación como los métodos utilizados 
para decidir la desconexión de pacientes son motivos de 
diferentes estudios a nivel nacional e internacional. 
Cuando es retirada la ventilación mecánica, hasta un 25% 
de pacientes necesitan ser reconectados de nuevo [3]. En 
la práctica clínica, uno de los métodos utilizados para el 
proceso de desconexión del respirador es la prueba de 
tubo en T.  

El sistema respiratorio está controlado por múltiples 
parámetros, relacionados con el sistema nervioso central, 
así como por las estimulaciones a nivel químico que 
probablemente son determinantes en la variación ciclo a 
ciclo de la actividad y señal respiratoria [4]. Los 
quimiorreceptores presentan una constante de tiempo 
considerable que puede provocar desviaciones lentas del 

valor medio de los parámetros ventilatorios así como un 
aumento en la componente correlada. Otros estudios 
sugieren que las componentes oscilatorias pueden ser 
atribuidas a los quimiorreceptores periféricos del sistema 
nervioso [5, 6].  

El patrón respiratorio puede ser caracterizado a partir de 
la señal de flujo respiratorio mediante las series 
temporales: tiempo de inspiración (TI), tiempo de 
expiración (TE), duración del ciclo respiratorio (TTot), 
volumen tidal (VT), fracción inspiratoria (TI/TTot), flujo 
inspirado medio (VT/TI) y la relación frecuencia– 
volumen tidal (f/VT), siendo f la frecuencia respiratoria. 
El objetivo de este trabajo es el análisis de la variabilidad 
del patrón respiratorio en pacientes durante el proceso de 
weaning, a partir de las series temporales de la señal de 
flujo respiratorio, mediante un análisis estadístico, 
espectral y de autocorrelación simple, para determinar 
diferencias entre los pacientes que pueden mantener la 
respiración de forma espontánea y los pacientes que 
fracasan en este intento.  

2. Metodología 

2.1  Pacientes 

Se analizaron señales de flujo respiratorio de 153 
pacientes sometidos a ventilación mecánica y en proceso 
de extubación (base de datos WEANDB). Las señales 
provienen de pacientes de las Unidades de Cuidados 
Intensivos del Hospital de la Santa Creu i Sant Pau y del 
Hospital Universitario de Getafe, obtenidas de acuerdo 
con los protocolos aprobados por sus comités éticos. Para 
la desconexión de la ventilación mecánica, los pacientes 
fueron sometidos a la prueba de tubo en T durante 30 
minutos, y luego fueron clasificados en tres grupos: grupo 
E, 94 pacientes con éxito en la extubación y que 
mantuvieron la respiración espontánea pasadas 48 horas, 
grupo F, 38 pacientes que no superaron la prueba y fueron 
conectados de nuevo al ventilador, y grupo R, 21  
pacientes que superaron la prueba durante los 30 minutos, 
fueron desconectados del ventilador, pero antes de 48 
horas tuvieron que ser reintubados.  
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2.2  Medidas de la ventilación 

La señal de flujo respiratorio se obtuvo mediante un 
pneumotacógrafo (monitor Datex–Ohmeda con 
transductor de reluctancia variable Validyne) conectado a 
un tubo endotraqueal. Los pacientes fueron registrados 
durante 30 minutos, a una frecuencia de muestreo de  
250 Hz, La adquisición de los registros se hizo con una 
tarjeta National Instruments DAQCard 6024E. El 
protocolo de prueba de tubo en T consiste en desconectar 
al paciente del respirador y dejarlo respirar 
espontáneamente a través del tubo endotraqueal. Por cada 
señal registrada se obtuvieron las series temporales: 
Primarias - tiempo de inspiración (TI), tiempo de 
expiración (TE), duración del ciclo respiratorio (TTot), 
volumen tidal (VT), y relacionadas: fracción inspiratoria 
(TI /TTot), flujo inspirado medio (VT /TI), y la relación 
frecuencia – volumen tidal (f / VT).  

  2.3  Análisis de datos 

Análisis estadístico. Se ha estudiado la variabilidad entre 
el patrón respiratorio, a partir de las series temporales  TI, 
TE, TTot, VT, TI /TTot, VT /TI, f /VT, en los grupos de éxito 
(E), fracaso (F) y reintubados (R), mediante los 
estadísticos media, moda, desviación estándar, varianza, 
asimetría, curtosis, percentiles 5 y 95, y coeficiente de 
variación. Por cada serie y paciente se obtuvo la media ± 
desviación estándar. Se ha utilizado Mann-Whitney para 
analizar estadísticamente los resultados.  

Análisis de Autocorrelación. El análisis de 
autocorrelación permite determinar la relación que existe 
entre una respiración y otra a un determinado intervalo de 
tiempo. La cuantificación del término “memoria a corto 
plazo” se ha determinado a partir del número de retardos 
consecutivos, comenzando con un retardo de una 
respiración, cuyos coeficientes de autocorrelación fueron 
estadísticamente diferentes de cero para  p < 0.01. Para 
cada una de las series se tomó el valor de función de 
autocorrelación considerando un retardo de una 
respiración, así como los valores promedios para los 
primeros 200 coeficientes. La función de autocorrelación 
(rk) utilizada sigue la especificación de Box, Jenkins y 
Reinsel [7], y se corresponde con la relación (1), (2): 

o

k
k c

cr =  (1) 

donde 
 

L,2,1,0))((1
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=−−= −

−
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c kn
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es la autocovarianza estimada, k representa el k-esimo 
retardo, x  y N son el media y el tamaño de la serie 
respectivamente. 

Análisis Espectral.  Dada una serie x(n) su modelo 
autorregresivo está dado en la forma (3): 
 

)()(......)1()( 1 nepnxanxanx p =−++−+  (3) 

donde e(n) es una señal de ruido con media cero y 
varianza 2

εσ . Los coeficientes ai son los parámetros del 
modelo, y p el orden. A partir de este modelo la 
estimación espectral paramétrica se puede calcular de la 
forma (4): 
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El orden del modelo se estima de forma que permita 
seleccionar los picos más significativos del espectro. Se 
obtuvo el mejor modelo a partir del siguiente criterio (5)  
[8, 9]:   
 

ε<
−

= −

p

pp
p E

EE
dE 1   para  p = popt+1, …, popt+K 

(5) 

 
donde dEp es una aproximación a la derivada del error de 
predicción mínimo Ep, ε y K son constantes, y popt es el 
orden óptimo. Este criterio estima el orden óptimo cuando 
la aproximación de la derivada del error de predicción se 
mantiene por debajo de un umbral ε durante K valores 
consecutivos de p. Se determinó el intervalo del orden del 
modelo para el cual la envolvente espectral permitía 
identificar las frecuencias más significativas de las series. 
Se obtuvo un intervalo entre 20 y 50, para el cual se  
fijaron los valores de ε = 0.001 y K = 4. La figura 1 
presenta a manera de ejemplo el espectro correspondiente 
a la serie TTot de un paciente del grupo F,  considerando 
diferentes órdenes del modelo (5, 20 y 50). 
 

 
Figura 1.  Espectro de la serie TTot de un paciente del grupo F 
calculado mediante modelos AR(5), AR(20), AR(50) y 
periodrograma de 256 muestras. 

A partir de la envolvente espectral de las series, se 
estableció un grupo de frecuencias significativas que se 
determinaron caracterizando los formantes (máximos del 
espectro) mediante tres parámetros, propuesto en un 
trabajo previo del grupo [8]: la frecuencia F del formante, 
su amplitud M y su profundidad L, definida como la 
diferencia entre la amplitud M y la amplitud del mínimo 
lateral menos pronunciado. Con el propósito de eliminar 
picos espurios del espectro se tomaron los formantes cuya 
profundidad L superara los 3dB. La figura 2 presenta 
estas variables para la serie temporal del mismo paciente 
de la figura 1 y un modelo AR de orden 20. 
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3. Resultados 
Análisis estadístico  

De los estadísticos aplicados, presentaron diferencias 
significativas la media, moda, y los percentiles 5 y 95 
entre los grupos E y F para las series temporales de TTot, 
TE y TI (Tabla 1). La media, la moda y el percentil 5 
también presentaron deferencias significativas entre el 
grupo E y F para la serie de f/VT.  
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Figura 2.  Parámetros característicos de un formante de la 
envolvente espectral obtenida con u modelo AR(20) para  la 
serie TTot de un paciente del grupo F. 

 

  Media Moda Percentil 
5 

Percentil 
95 

TTot  <0.0001 <0.0001 0.0001 0.0007 
TI 0.0002 0.0001 0.0033 0.0037 
TE <0.0001 <0.0001 0.0003 0.0004 
VT ns ns ns ns 
TI/TTot ns ns ns ns 
VT/TI ns ns ns ns 

Se
ri

e 

f/VT 0.0217 0.0187 0.0254 ns 

Tabla 1. p-value para la media, moda, percentil 5 y percentil 
95 obtenidos entre los grupos de E y F en las series temporales 
que caracterizan el patrón respiratorio 

El coeficiente de asimetría presentó diferencias 
significativas únicamente para la series TI/TTot entre los 
grupos de E-F (p = 0.0017) y E-R (p = 0.0005). La 
evaluación de la curtosis no mostró ninguna diferencia 
significativa ni tendencia entre los grupos de estudio. El 
coeficiente de variación y la varianza presentaron una 
leve tendencia a ser mayores en el grupo E con respecto 
al grupo F en todas las series temporales que caracterizan 
el patrón respiratorio. 

Análisis de autocorrelación  

La función de autocorrelación (ACF) se caracterizó por el 
número de retardos que son estadísticamente 
significativos, el valor de la misma para un retardo de una 
respiración y su promedio sobre 200 retardos 
consecutivos. Estas tres variables fueron obtenidas y 
promediadas para los tres grupos de estudio y todas las 
series temporales. La figura 3a representa la relación entre 
el número de retardos significativos, la función ACF para 
un retardo de una respiración, y el promedio de los 
primeros 200 coeficientes, para todas las  series 
temporales, por cada grupo de pacientes E, F y R. Se  
calculó la distancia euclidiana de los parámetros 
respiratorios respecto al origen del plano XYZ, para cada 
grupo de pacientes E, F y R. De acuerdo con esta 

representación se observa que la distancia correspondiente 
a las variables del grupo E es menor que la de los grupos 
F y R. De esta manera se puede cuantificar el efecto 
memoria y la diferencia entre los grupos de estudio. A 
partir de las distancias obtenidas (figura 3b), se puede 
observar que la distancia entre estas variables es menor en 
el grupo de E con respecto a los grupos F y R.  

Análisis espectral  

Las características obtenidas de la envolvente espectral 
que permiten diferenciar los grupos son el número de 
formantes encontrados en todo el rango de frecuencias y 
el orden estimado por el criterio para calcular la 
estimación espectral. La magnitud M y la profundidad L 
no presentaron diferencias significativas entre los grupos. 
La figura 4 presenta el comportamiento del promedio del 
número de formantes encontrados en los grupos E, F y R. 
El grupo E presenta un número de formantes en promedio 
mayor a los encontrados en el grupo F para todas las 
series temporales que caracterizan el patrón respiratorio, 
sin embargo no se observan diferencias significativas. Los 
promedios del número de formantes encontrados en el 
grupo R para las series temporales TTot, TE, TI y VT es 
mayor en comparación con los promedios obtenidos para 
los grupos E y F.  

 
Figura 3.  Representación de a) la relación entre el número de  
retardos significativos, la función ACF para un retardo de una 
respiración, y el promedio de los primeros 200 coeficientes, 
para todas las  series temporales, por cada grupo de pacientes 
E, F y R. b) Distancias euclidianas de los parámetros 
respiratorios respecto al origen del plano XYZ, para cada grupo 
de pacientes E, F y R.  
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Figura 4.  Promedio del número de formantes en los grupos E, 
F y R para las series temporales que caracterizan el patrón 
respiratorio. 

La figura 5 presenta el orden del modelo autorregresivo 
estimado para el cálculo del espectro promediado en cada 
uno los tres grupos de estudio, para todas las series 
temporales.  

 
Figura 5.  Promedio los órdenes del modelo autorregresivo 
obtenido para la estimación espectral, para los grupos E, F y R, 
para las series temporales. 

4. Conclusiones 
La estimación de la media, la moda, el percentil 5 y 95 
permitó establecer diferencias significativas entre los 
grupos de E y F en las series temporales TTot, TE y TI. La 
media, moda  y percentil 5 también presentan diferencias 
significativas para la series f/VT, sin embargo, la 
desviación, el coeficiente de variación, la varianza sólo 
presentaron la tendencia a ser levemente mayor en el 
grupo E. La asimetría y curtosis no presentaron estas 
diferencias ni tendencias en ninguna de las series. 

Los resultados del cálculo de la función de 
autocorrelación en las series temporales muestran la 
tendencia a ser menores las tres variables con que fue 
caracterizada (número de retardos significativos, ACF (1) 
y promedio de los 200 primeros coeficientes) en el grupo 

de E en comparación con los de los grupos F y R. Esto 
muestra la tendencia de las series y variables que 
caracterizan el patrón respiratorio de pacientes con 
fracaso en el proceso de weaning a tener un 
comportamiento más correlado que aquellas que 
provienen de pacientes con éxito en el mismo. 

La caracterización de la envolvente espectral, obtenida de 
las series temporales mediante modelos autorregresivos, 
permite identificar un número mayor de componentes 
oscilatorios en las todas series temporales del grupo F en 
comparación con el grupo E. Esto permite suponer un 
comportamiento con un componente más determinístico 
en las series temporales de los pacientes con fracaso en el 
proceso de weaning. El orden de los  modelos estimados 
para la modelación de las series temporales y del espectro 
de las mismas permite apoyar este supuesto. 
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Resumen 
En el presente trabajo se llevó a cabo un estudio comparativo 
de tres métodos de estimación de la señal respiratoria a partir 
del electrocardiograma (ECG). Los métodos analizados están 
basados en: a) Área de la onda R, b) Variabilidad del ritmo 
cardíaco, y c) Amplitud del pico de la onda R. Para cada 
método, se calcularon los coeficientes de correlación cruzada y 
la coherencia espectral en el rango de frecuencias de 0 a 0.5 Hz 
entre las señales respiratorias derivadas del ECG y tres señales 
respiratorias reales (flujo oronasal y señales pletismográficas 
torácica y abdominal). Los resultados indican que los métodos 
EDR basados en el área de la onda R y en HRV están bien 
correlados y muestran una amplia coherencia espectral con las 
señales respiratorias reales que el otro método EDR basado en 
la amplitud del pico R. 

1. Introducción 
Las alteraciones en la respiración pueden causar serios 
problemas a nivel metabólico, físico, orgánico y en el 
sistema nervioso central [1]. Por lo tanto, la 
monitorización de la respiración permite el análisis y 
medición continuos de la dinámica respiratoria que 
pueden utilizarse para detectar diferentes enfermedades 
del sistema respiratorio y trastornos del sueño, tal como el 
Síndrome de Apnea del Sueño, patología respiratoria 
caracterizada por recurrentes episodios de apneas (cese 
del flujo aéreo de más de 10 segundos) durante el sueño. 

El método más adecuado para diagnosticar este tipo de 
alteraciones es la polisomnografía, el cual consiste en un 
estudio mutliparamétrico de diferentes señales biomédicas 
registradas durante todo el proceso del sueño del paciente. 
Sin embargo, es un estudio de alto costo que requiere de 
personal especializado y que el paciente se mantenga 
internado en el hospital por una o más noches. 

En este sentido, se han propuesto diferentes técnicas con 
la finalidad de estimar la señal respiratoria a través del 
electrocardiograma (ECG), que es un registro simple, no 
invasivo, y de bajo costo. Existen diversos métodos de 
estimación para obtener la señal Respiratoria Derivada del 
Electrocardiograma (EDR, por sus siglas en inglés) 
basados en: Área de la onda R [2], [3], Variabilidad del 
Ritmo Cardíaco (HRV) [4], Amplitud del pico R [5].  

En este trabajo se desarrolló un análisis comparativo del 
desempeño de tres métodos de estimación de la señal 
EDR. La validación de dichos métodos se llevó a cabo 

mediante el cálculo de dos parámetros que miden la 
similaridad entre las tres señales EDR y tres señales 
respiratorias reales (flujo oronasal, y señales 
plestimográficas abdominal y torácica): el máximo de la 
secuencia de correlación cruzada y el máximo de la 
función de coherencia en frecuencias menores a 0.5 Hz. 

2. Materiales y Métodos 

2.1. Señales 

Se utilizó la base de datos de libre distribución Apnea-
ECG Database, desarrollada para el concurso 
PhysioNet/Computers in Cardiology Challenge 2000 [6]. 
Esta base de datos contiene 70 registros de ECG, cada 
uno de aproximadamente 8 horas de duración, con 
anotaciones de apnea del sueño obtenidas del registro 
simultáneo de señales respiratorias, las cuales se incluyen 
para 8 de los pacientes. Para realizar la comparación entre 
los distintos métodos de estimación de la señal EDR y las 
señales respiratorias reales, en este trabajo se utilizaron 
estos 8 registros. Todas las señales están muestreadas a 
100 Hz. 

Las señales respiratorias incluyen los esfuerzos 
respiratorios abdominal y torácico registrados mediante 
pletismografía inductiva y el flujo oronasal medido 
usando termistores nasales y la saturación de oxígeno en 
sangre (SpO2), pero solamente las señales 
pletismográficas y la oronasal se utilizaron en este 
trabajo.  

La Figura 1 muestra una representación esquemática de 
las diversas etapas empleadas para obtener la señal EDR 
con los diferentes métodos y compararlas con las señales 
reales. 

2.2. Preprocesamiento 

Durante el ciclo respiratorio la señal ECG se ve 
influenciada por movimientos en los electrodos y cambios 
en la impedancia eléctrica del tórax debidos a los 
procesos de inhalación y exhalación. Este efecto se ve 
como una modulación del ECG por el sistema 
respiratorio. El preprocesamiento de la señal ECG esta 
basado en la metodología propuesta por Chazal [3]. 

1) Corrección de la línea de base: Se utilizaron dos filtros 
de mediana con el propósito de remover la deriva de 
línea. En primer lugar, el ECG fue procesado con un filtro 
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de mediana móvil de 200 ms, con el cual se suavizan los 
complejos QRS. Luego, se pasó la señal resultante a 
través de un filtro de mediana móvil de 600 ms, 
suavizando en este caso las ondas P y T. Esta última señal 
corresponde a la deriva de línea, la cual fue substraída de 
la señal ECG original.  

2) Detección de los picos R y corrección de los intervalos 
RR: A partir de las anotaciones de los complejos QRS, 
disponibles en la base de datos, se detectaron los picos R 
como la máxima amplitud del ECG en una ventana de 
300 ms centrada en el instante de ocurrencia de cada  
pico R. 

La serie de tiempo resultante se utilizó para obtener los 
intervalos RR como la diferencia de los instantes 
temporales de dos picos R consecutivos.  

Sin embargo, algunas anotaciones contenían anomalías 
debidas a errores en el detector o a latidos ectópicos. Los 
errores en la detección pueden ser falsos positivos cuando 
se detectan latidos falsos cuyo origen puede ser ruido u 
ondas T de gran amplitud, o falsos negativos cuando un 
latido real no era debidamente detectado por su baja 
amplitud o por verse enmascarado por el ruido [7]. Para 
corregir dichas anomalías se utilizó un algoritmo basado 
en las diferencias en la localización temporal de los 

latidos  

Para ello, se generó una estimación robusta de los 
intervalos RR aplicando un filtro de mediana de cinco 
intervalos. Luego se comparó cada intervalo RR con su 
correspondiente de la serie robusta encontrando las 
detecciones espurias de las marcas de QRS. Cuando la 
suma de dos intervalos consecutivos era menor a 1.2 
veces su correspondiente estimación robusta ambos 
intervalos eran fusionados. Por otro lado, cuando el 
intervalo RR era mayor a 1.8 veces su estimación robusta 
se suponía la existencia de latidos perdidos, en estos casos 
el intervalo era subdividido en tantos intervalos (del 
tamaño de la estimación robusta) como cabían en el 
intervalo bajo análisis. Seguidamente, se actualizó la serie 
temporal de los picos R y los picos R correspondientes a 
nuevas detecciones fueron hallados encontrando las 
amplitudes máximas dentro de una ventana de 100 ms 
centrada en los instantes de ocurrencia de los nuevos 
picos R encontrados. Finalmente, la serie temporal de los 
intervalos RR actualizada fue recalculada considerando 
estas últimas modificaciones. En la Fig. 2 se muestra 
ejemplos de corrección para un falso positivo (Fig. 2a) y 
un falso negativo (Fig. 2b). 

2.3. Extracción de característica 

Una vez finalizada la etapa de preprocesamiento, se 
calculan tres características directamente relacionadas con 
la actividad respiratoria: a) Amplitud de los picos R, b) 
Variabilidad del ritmo cardíaco y c) Área de las ondas R. 
La primera característica fue seleccionada debido a que la 
serie de tiempo de la amplitud del pico R se veía 
modulada por la respiración [8]. 

La variabilidad del ritmo cardíaco (HRV), obtenida 
directamente de la serie temporal de los intervalos RR, se 
ve influenciada por el sistema respiratorio en un proceso 
denominado Arritmia Sinusal Respiratoria, una secuencia 
casi imperceptible de disminución y aumento de la 
frecuencia cardíaca sincronizada con el ciclo respiratorio. 
[4], [9], [10]. 

Otra característica que recientemente se está utilizando 
para derivar la señal respiratoria a partir del ECG es el 
área de la onda R [2], [3], [8]. En este trabajo, dicha área 
se calculó como la suma de los valores absolutos de la 
onda R del ECG encerrada en una ventana fija de 100 ms 
centrada en el instante de ocurrencia de cada pico R, 
disponible en la serie temporal de picos R calculada [3].  
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Fig 2: Ejemplos de corrección de picos R. (a) Corrección de un falso 
positivo: la flecha indica una onda T detectada como complejo QRS en la 
base de datos, que no figura en la serie corregida. (b) Corrección de un 
falso negativo: la flecha indica un complejo QRS no detectado en las 
anotaciones originales, y que si figura en la serie corregida. 

 

       

    

        
        
        

Preprocesamiento                       

Detección de picos   
R y corrección de   
los intervalos RR               

Corrección   
  

de línea           
    

        
 

  EDR   s   
    

Extracción de  
Características   

Interpolación  
Spline  

    
    

Respiraci ón:   -  Oronasal  -  Abdominal
  -  Torácica  

    

    

    
    Comparación:      -       Correlaci   ón Cruzada   -       Coherencia       Espectral   
    

        
        
         

                  
        

        
ECG de la deriva  

Fig. 1. Diagrama en bloques utilizado para la calcular la señal EDR a partir del ECG y para la comparación con las señales respiratorias reales. 
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2.4. Interpolación Spline y estimación de la EDR 

Se utilizó interpolación spline cúbica para hacer las series 
temporales obtenidas con las tres características (amplitud 
del pico R, HRV y área de la onda R) similares a las 
señales respiratorias reales. Para ello, las series 
temporales fueron remuestreadas a 100 Hz, la misma 
frecuencia de muestreo de las señales respiratorias [10]. 

A continuación, las tres señales interpoladas fueron 
filtradas con un filtro pasa bajos FIR de 1500 coeficientes 
con una frecuencia de corte de 5 Hz. Las señales filtradas 
dan origen a las tres estimaciones EDR: una basada en el 
área de la onda R (EDR1), otra basada en la HRV (EDR2) 
y la última basada en la amplitud del pico R (EDR3). La 
Fig. 3 muestra un segmento de 6 ciclos respiratorios de 
las tres señales EDR y las tres señales respiratorias reales. 

2.5. Parámetros de Comparación 

En este análisis comparativo, se estimaron dos parámetros: 
correlación cruzada y coherencia espectral, para cuantificar 
la similitud temporal y espectral entre las tres señales EDR 
y las tres señales respiratorias reales. Dichos parámetros 
fueron estimados para cada intervalo de 1 minuto de señal, 
eliminando previamente la deriva de línea de las señales 
comparadas. Dichos parámetros son: 

1) Correlación Cruzada: Esta función valora la similitud 
temporal entre las señales comparadas. Fue calculada a 
intervalos de 1 minuto y el valor máximo absoluto fue 
anotado. Después de comparar las señales completas, se 
calcularon el promedio y la desviación estándar de estas 
anotaciones. Valores cercanos a 0 indican una baja o casi 
nula relación temporal entre las señales analizadas, y 
valores cercanos a 1 denotan una excelente 
correspondencia temporal [2], [5]. 

2) Coherencia Espectral: Esta función compara el 
contenido frecuencial entre las señales con valores entre 0 
y 1, que indican cuán bien se corresponde una señal con 
respecto a otra para cada una de las componentes 
frecuenciales [11]. 

Las señales fueron primero remuestreadas a 10 Hz para 
disminuir el tiempo de cómputo. En esta aplicación, la 
coherencia espectral se calculó utilizando el método de 
Welch con ventana de Hamming de longitud tal que se 
obtienen ocho secciones de igual longitud de ambas 
señales dentro del intervalo de comparación de 1 minuto, 
y un 50% de solapamiento entre segmentos. Ya que más 
del 95% de la energía de las señales respiratorias 
corresponde a las componentes frecuenciales menores a 
0.5 Hz, la coherencia espectral fue evaluada sólo en este 
rango frecuencial y el valor máximo obtenido fue 
registrado a intervalos de un minuto [5] [10]. 
Nuevamente, se calculó la media y desviación estándar de 
estas anotaciones. En la Fig. 4 se muestran las densidades 
espectrales de potencia (DEP) de las señales comparadas 
y la coherencia espectral resultante. 

3. Resultados 
En la Tabla I se resumen el valor medio y la desviación 
estándar de los parámetros calculados (correlación 
cruzada y coherencia espectral) para el grupo de 8 
pacientes de la base de datos. Cada EDR fue comparada  
con cada señal respiratoria real (pletismografías torácica 
(PT) y abdominal (PA) y flujo de aire oronasal (FAO)). 
Así también, las señales respiratorias fueron comparadas 
entre sí para disponer de un patrón de referencia a los 
resultados obtenidos. 

Comparando los tres métodos de estimación se puede 
observar que los valores de correlación cruzada son en 
términos generales mayores para EDR1 que para los otros 
métodos, sin embargo, los valores de coherencia son muy 
similares entre EDR1 y EDR2. Por otro lado, los valores 
correspondientes al método EDR3 son los más bajos de la 
tabla. 

En cuanto a las señales respiratorias reales, se puede ver 
que los parámetros de comparación para las señales de 
pletismografía inductiva (PT y PA), consideradas el gold 
standard en la medición de la respiración, dan valores 
mayores a los obtenidos con la otra señal respiratoria 
obtenida a partir del flujo de aire oronasal (FAO). 
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Fig. 3: Diferentes estimaciones EDR comparadas con las señales 
respiratorias reales. En orden descendente: señal EDR obtenida con: 
área de la onda R (EDR1), HRV (EDR2) y amplitud del pico R 
(EDR3), Pletismografía Torácica (PT), Pletismografía Abdominal 
(PA) y Flujo de Aire Oronasal (FAO). 
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Fig. 4: Comparación de la Densidad Espectral de Potencia (DEP)  y 
Coherencia resultante entre un segmento de la señal respiratoria de 
pletismografía inductiva en el tórax y la señal EDR estimada con el 
método basado en el área de la onda R. 
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Así mismo, se puede observar que tanto el método EDR1 
como EDR2 tienen un mejor desempeño que el método 
EDR3 y que ambos muestran una buena correspondencia 
con las señales reales, con un cierto retardo temporal, 
como se puede apreciar en la Fig. 3. 

4. Conclusiones 
En este trabajo se ha realizado un estudio comparativo del 
desempeño de diferentes métodos de estimación de la 
señal respiratoria (EDR) obtenida a partir del ECG. Para 
ello, las señales obtenidas a partir del área de la onda R 
(EDR1), variabilidad del ritmo cardíaco (EDR2) y 
amplitud de los picos R (EDR3), fueron comparadas 
contra tres señales respiratorias reales (flujo de aire 
oronasal y pletismográfícas abdominal y torácica) usando 
parámetros de similitud obtenidos a partir de las 
funciones de correlación cruzada y coherencia espectral. 

El método EDR1, calculado en función del área de la 
onda R, presenta mejores resultados tanto temporales 
como frecuenciales, ya que los parámetros de correlación 
cruzada y coherencia espectral son mayores que las 
señales EDR2 y EDR3, obtenidas con los otros dos 
métodos. Sin embargo, la señal EDR2 calculada en base a 
la variabilidad de los intervalos RR (o variabilidad del 
ritmo cardiaco), muestra una aproximación espectral 
similar a  EDR1. 

Ambas señales, EDR1 y EDR2 presentan un mejor 
desempeño tanto temporal como frecuencial, que EDR3, 
calculada en base a la amplitud de los picos R, 
probablemente, debido a que su método de estimación sea 
más sensible al ruido presente en la señal ECG. 

De este modo, se ha demostrado que las estimaciones 
EDR1 y EDR2 constituyen una buena aproximación de 
las señales respiratorias reales, aunque sus valores de 
correlación y coherencia son menores que los obtenidos 
con las señales respiratorias entre sí. Esto era previsible  
ya que las señales EDR son derivadas de la señal ECG, la 
cual provee información principalmente sobre la actividad 
eléctrica del corazón y solo da un conocimiento 
secundario sobre la actividad respiratoria. 

Finalmente, las señales obtenidas con éstos métodos 
pueden ser utilizadas para estudiar la frecuencia 
respiratoria y determinar la presencia de apneas en 
diferentes patologías respiratoiras, sin necesidad de 
recurrir a un estudio polisomnográfico. 
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TABLA I 

COMPARACIÓN DEL DESEMPEÑO DE LOS MÉTODOS EDR 

 EDR1 
Área onda R 

EDR2 
HRV 

EDR3 
Amp. pico R PT PA FAO 

Correlación 0.55 ± 0.13 0.50 ± 0.05 0.38 ± 0.07 1.00 ± 0.00 0.84 ± 0.11 0.78 ± 0.14 
PT 

Coherencia 0.71 ± 0.12 0.71 ± 0.10 0.53 ± 0.10 1.00 ± 0.00 0.94 ± 0.05 0.93 ± 0.06 
Correlación 0.56 ± 0.15 0.49 ± 0.06 0.36 ± 0.05 0.84 ± 0.11 1.00 ± 0.00 0.82 ± 0.07 

PA 
Coherencia 0.72 ± 0.13 0.72 ± 0.10 0.53 ± 0.09 0.94 ± 0.05 1.00 ± 0.00 0.95 ± 0.02 
Correlación 0.53 ± 0.13 0.44 ± 0.08 0.36 ± 0.06 0.78 ± 0.14 0.82 ± 0.07 1.00 ± 0.00 FAO 
Coherencia 0.71 ± 0.12 0.70 ± 0.10 0.53 ± 0.10 0.93 ± 0.06 0.95 ± 0.02 1.00 ± 0.00 

Valores promedio y desviación estándar de los parámetros correlación cruzada y coherencia espectral. Los valores fueron adquiridos del grupo de 8 
pacientes analizados. Señales respiratorias reales: PT = Pletismografía Torácica, PA = Pletismografía Abdominal, FAO = Flujo de Aire Oronasal. 
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Resumen 
Los pacientes con insuficiencia cardiaca crónica (CHF) y 
función ventricular pobre, muestran a menudo una respiración 
periódica (PB). Este trabajo propone identificar patrones de 
respiración periódica (PB) y no periódica (nPB), basados en el 
estudio de la envolvente de la señal de flujo respiratorio. Dicha 
envolvente se ajusta a un modelo autorregresivo (AR) cuyos 
coeficientes caracterizarán el patrón respiratorio de cada 
grupo. La precisión del modelo se evalúa mediante un 
clasificador lineal y uno no lineal aplicado a los coeficientes 
más significativos del modelo AR, con selección de 
características adaptativo empleando “Leave One Out 
crossvalidation”. Con la clasificación lineal se obtuvo un  
84.6 % de pacientes correctamente clasificados (8 PB y 18 
pacientes nPB), y con las “Support Vector Machines (SVM)” un   
92.7 %, con 87.5 % de sensibilidad y 94.4% de especificidad. 

1. Introducción 
Los pacientes con insuficiencia cardiaca crónica (CHF) 
desarrollan frecuentemente desordenes respiratorios 
caracterizados por  patrones de respiración oscilatoria y 
posible presencia de apneas o hipoapneas. Entre los 
patrones de respiración periódica (PB) se pueden 
diferenciar la respiración con apnea, denominada 
respiración Cheyne-Stokes (CSR), y la respiración sin 
apnea, denominada respiración periódica (PBnap) [1], [2]. 
Los pacientes con CHF a menudo desarrollan un patrón 
de respiración periódica (PB) durante el sueño o en 
vigilia, con una prevalencia del 70% según la clínica [5]. 
La respiración CSR se ha relacionado directamente con 
una mayor mortalidad en pacientes con CHF [3], [6]. En 
la literatura se encuentran varios estudios encaminados a 
determinar variables fisiológicas relevantes, que puedan 
tener una relación directa con los diferentes tipos de 
patrones respiratorios [7], [8]. 

La respiración normal tiene una frecuencia de 12 a 20 
respiraciones/minuto (0.2 a 0.33 Hz). Un patrón de 
respiración periódica se caracteriza por periodos de 25 y 
100 s (0.01-0.04 Hz) [9]. El origen de la periodicidad y 
apneas de estos patrones es un tema de discusión entre 
investigadores. A menudo, un mismo paciente puede 
presentar diferentes patrones de respiración, comenzando 

con una respiración normal,  para seguir con una PBnap 
suave hasta llegar a una CSR, dependiendo de su estado 
clínico (compensado o descompensado). Adicionalmente 
existen otros factores que pueden influir en estos patrones 
como son el estado de vigilia o sueño, la postura y la 
actividad fisiológica, la actividad mental,  etc. [9]. 
En un primer estudio se caracterizó la banda de frecuencia 
que contenía el pico de frecuencia principal, a partir de 
varios índices [10]. El objetivo del presente trabajo es 
estudiar la envolvente de la señal de flujo respiratorio, 
para extraer características que ayuden a identificar los 
patrones de respiración periódica (PBnap y CSR) y no 
periódica (nPB) a partir de la señal de flujo respiratorio.  

2. Metodología 

2.1. Pacientes 

La base de datos consta de 26 pacientes con insuficiencia 
cardiaca crónica (CHF), que provienen de pacientes del 
Servicio de Cardiología del hospital de Santa Creu i Sant 
Pau, y han sido obtenidas de acuerdo con el protocolo 
aprobado por el comité ético. Se obtuvo la señal de flujo  
respiratorio mediante un pneumotacógrafo (monitor 
Datex-Ohmeda con un Transductor de Reluctancia 
Variable de modelo Validyne MP45-1-871). 

Se registraron señales de flujo respiratorio durante 15 
minutos, con  los pacientes en estado de vigilia. Médicos 
especialistas clasificaron los pacientes en dos grupos, de 
acuerdo con el patrón respiratorio presentado: 8 pacientes 
con un patrón de respiración periódico (PB) y 18 con un 
patrón de respiración no periódico (nPB). Dentro del 
grupo PB, 3 pacientes presentaron un patrón de 
respiración Cheyne-Stokes (CSR) y los 5 restantes un 
patrón de respiración periódica sin apnea (PBnap). 

2.2. Pre-procesamiento de datos  

En las señales originales las muestras que exceden el 
valor medio ± varias desviaciones estándar (SD), son 
consideradas normalmente como outliers. Teniendo en 
cuenta que las muestras más próximas en tiempo 
presentan una mayor correlación que las muestras más 
distantes, la técnica de supresión de outliers propuesta en 
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este trabajo se basa en una ventana móvil que se desplaza 
a lo largo de la señal de flujo eliminando los valores 
espurios. Para cada segmento de la señal se ha definido un 
umbral (media ± 3SD), y las muestras que lo superan son 
sustituidas por el valor del umbral. Mediante un filtrado 
de suavizado polinómico se reduce el ruido de altas y 
medias frecuencias [11]. Éste método se basa en una 
aproximación polinómica por mínimos cuadrados de las 
muestras comprendidas en la ventana móvil.  El grado de 
suavizado está regulado por la longitud de la ventana 
móvil y el orden del polinomio. Un polinomio de mayor 
orden posibilita un mayor nivel de suavizado sin atenuar 
los valores extremos [11]. Para este estudio se ha definido 
un filtro polinómico es de orden 3, con una ventana móvil 
25 muestras.  

La señal se normaliza a la unidad de energía (1) y (2).  

∑= 2)(nxEnergy  (1) 

Energy
nxns )()( =  (2) 

donde x(n) es la señal de flujo original y s(n) es la señal 
de flujo normalizada. La señal está diezmada a 10 Hz, 
mediante un submuestreo de factor 25. 

2.3. Caracterización del flujo respiratorio 

La caracterización del patrón respiratorio se ha realizado 
mediante el estudio de la envolvente de la señal de flujo, 
dado que ésta puede reflejar la periodicidad de la señal. 
Con este fin, la señal de flujo respiratorio se modela a 
partir de la función (3).   

)cos()()( Φ+= nwnans m  (3) 

donde s(n) es una señal paso bajo positiva formada por  
una envolvente a(n), modulada por una función coseno, 
donde wm se corresponde con la frecuencia de modulación 
y Φ con la fase. 

La señal envolvente a(n) se puede extraer sin conocer a 
priori el valor de la frecuencia wm y la fase Φ a partir de 
una técnica basada en la transformada de Hilbert [12], que 
consiste en cancelar las frecuencias negativas y trasladar 
el espectro al origen. Las frecuencias negativas son 
anuladas a partir de la función (4).  

)()()()()()( jwjwjwjwjwjw
A

eSjeSeSejHeSeS +=+=  (4) 

donde H (ejw) es la transformada de Hilbert de la señal de 
flujo.  

Aplicando la transformada de Hilbert a s(n) se obtiene 
una versión de s(n) desfasada en 90 ° [16] (5). 
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(5) 

SA (n) es la versión de la envolvente a(n) desplazada en 
frecuencia (6).  

( ) njw
A

menans )(=  
(6) 

La envolvente positiva se define como (7):  

( ) ( ) )()( 22 nsnsnsna
A

+==  
(7) 

siendo  
( ) )()( nsnHns ∗=  (8) 

 Una vez extraída la envolvente de la señal de flujo 
respiratorio, y teniendo en cuenta que la densidad 
espectral de potencia de la envolvente del flujo a(n), se 
concentra a frecuencias más bajas que la de la señal 
original s(n), la envolvente se diezma a 0.2 Hz, mediante 
un submuestreo de factor 50. La figura 1 presenta un 
ejemplo de la señal de flujo y la señal envolvente de un 
paciente del grupo PB. 

 

Figura 1.  Señal de flujo original (a) y señal de flujo 
procesada y su envolvente (b) del paciente pc0001 del grupo 
PB (patrón de respiración periódico). 

Para caracterizar la periodicidad del patrón respiratorio, la 
envolvente positiva extraída, se ajusta a un modelo 
autorregresivo (AR) definido como (9): 

( ) ( ) ( ) ( )∑
=

+−⋅−=
p

k
nuknxkanx

1  
(9) 

donde u(n) es la función del ruido blanco, a(k) son los 
coeficientes autorregresivos, p es el orden de modelo y 
x(n) la señal de flujo.  

Los coeficientes autorregresivos y la varianza estimada 
del ruido blanco modelan el patrón respiratorio de cada 
paciente. La selección del orden del modelo es un 
compromiso entre la resolución frecuencial y los picos 
espurios. En este estudio se ha seleccionado un modelo 
autorregresivo de orden 4. 

2.4. Densidad espectral de potencia 

Un estudio de la envolvente en el dominio frecuencial 
puede reflejar con mayor claridad la posible periodicidad 
del patrón respiratorio. Teniendo en cuenta que el modelo 
AR caracteriza la envolvente de la señal de flujo, la 
densidad espectral de potencia (PSD) se calcula a partir 
de éste modelo. 

2.5. Análisis de polos y autocorrelación 

Se ha realizado un estudio de los polos del modelo AR 
para cada paciente con el objetivo de evaluar el 
comportamiento de los diferentes patrones de respiración.  

0 100 200 300 400 500 600 700 800 900

-2000

0

2000

Señal original - paciente 1 

A
m

pl
itu

d 
(m

l/s
) 

0 100 200 300 400 500 600 700 800 900
-0.01

0

0.01
Señal procesada y su envolvente 

Tiempo (s) 

A
m

pl
itu

d

Tiempo (s) 

(a)

(b)

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

388



 

Fijado el  orden del modelo AR en 4, se obtienen dos 
polos conjugados complejos por cada paciente. La 
posición de polos determina el pico de frecuencia 
principal. Los pacientes con la respiración periódica 
(CSR, PBnap), presentan una mayor magnitud y una 
frecuencia del polo principal más alta que los pacientes 
nPB.  

El análisis de autocorrelación aplicado a la señal 
envolvente del flujo es otro método para observar la 
periodicidad del modelo respiratorio, permite extraer la 
frecuencia de la señal envolvente. La autocorrelación de 
pacientes con patrón de respiración periódico (PB) 
presenta una cierta periodicidad que no se detecta en los 
pacientes con patrón de respiración no periódico nPB. Las 
figuras 2, 3 y 4 presentan la envolvente, la PSD, el 
diagrama de polos y la señal de autocorrelación 
correspondiente a un paciente de cada tipo de patrón: 
respiración Cheyne-Stokes (CSR), respiración periódica 
sin apnea (PBnap) y respiración no periódica (nPB), 
respectivamente. 
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Figura 2.  La envolvente del flujo respiratorio(a), la  PSD (b), 
los polos del modelo AR (c) y la señal de autocorrelación (d) de 
un paciente con respiración Cheyne-Stokes (CSR). 
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Figura 3.  La envolvente del flujo respiratorio (a), la  PSD 
(b), los polos del modelo AR (c) y la señal de autocorrelación 
(d) de un paciente con patrón de respiración periódico sin 
apnea (PBnap).  
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Figura 4.  La envolvente del flujo respiratorio (a), la  PSD (b), 
los polos del modelo AR (c) y la señal de autocorrelación (d) de 
un paciente con patrón de respiración no periódico (nPB). 

 

2.6. Frecuencia fundamental de la envolvente 
respiratoria 

Analizando el comportamiento frecuencial de los 
pacientes con respiración periódica (CSR, PBnap), se 
observa como la frecuencia fundamental de la envolvente 
que presentan los pacientes con respiración periódica sin 
apnea (PBnap) es más baja que la de los pacientes con 
respiración Cheyne-Stokes (CSR). Los pacientes CSR 
(figura 2) muestran un pico frecuencial desplazado a la 
derecha (b), unos polos más cercanos al círculo unidad 
(c), y una señal de autocorrelación más claramente 
periódica (d) que los pacientes PBnap (figura 3). La 
figura 5 representa la PSD de los diferentes grupos de 
pacientes CSR, PBnap y nPB respectivamente, donde se 
puede observar las tendencias de la posición del pico 
frecuencial  en cada grupo de pacientes.  
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Figura 5.  Representación de la densidad espectral de potencia 
(PSD) para (a) 3 pacientes con respiración Cheyne-Stokes 
(CSR), (b) 5 pacientes con patrón de respiración periódico sin 
apnea (PBnap), y (c) 18 pacientes con patrón de respiración no 
periódico (nPB). 
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3. Resultados 
El método propuesto en este trabajo para identificar el 
patrón respiratorio de pacientes con CHF, se basa en el 
estudio de la envolvente de la señal de flujo respiratorio. 
El patrón respiratorio de cada paciente se puede 
caracterizar a través de los coeficientes autorregresivos y 
la varianza de ruido blanco que modelan la envolvente, la 
PSD de la envolvente, la posición de sus polos y/o su 
función de autocorrelación. 

A partir de los coeficientes AR y la varianza de ruido 
blanco (a4, a3, a2, a1, e) que modelan la envolvente, se 
ha realizado una clasificación lineal y no lineal para 
identificar pacientes con patrón respiratorio periódico 
(CSR, PBnap) y pacientes con patrón respiratorio no 
periódico (nPB). La técnica de “Leave One Out 
Crossvalidation” se ha aplicado en cada test debido al 
número limitado de pacientes.  

Para la clasificación lineal mediante el análisis estadístico 
Man-Whitney, se han seleccionado las características más 
significativas. A partir de un análisis discriminante se ha 
obtenido una función aplicada a sus principales 
características (a1, a2, a4), que ha clasificado 
correctamente el 84.6 % de los pacientes.  

La clasificación no lineal se ha implementado mediante 
las Support Vector Machines (SVM). Optimizadas las 
SVM, se han  seleccionado las características más 
relevantes mediante un algoritmo de forward selection. A 
partir de estas características más relevantes (a1, a3, a4), 
se ha obtenido un 92.7 % de pacientes correctamente 
clasificados, con una sensibilidad del 87.5 % y una 
especificidad del 94.4%. 

4. Conclusión 
El objetivo principal del presente trabajo ha sido estudiar 
el patrón respiratorio de pacientes con insuficiencia 
cardiaca crónica (CHF) a partir de la señal de flujo 
respiratorio, para identificar  patrones de respiración 
periódica (CSR y PBnap) y no periódica (nPB). El 
método propuesto para analizar el patrón respiratorio se 
basa en la extracción de la envolvente de señal de flujo 
respiratorio mediante la transformada de Hilbert. La 
envolvente de la señal se ha caracterizado mediante un 
modelo autorregresivo, y se ha estudiado la PSD, el 
diagrama de polos y la señal de autocorrelación que esta 
presenta, para cada paciente y grupo de pacientes. 

Se ha realizado una clasificación de los pacientes a partir 
de un análisis discriminante para el caso lineal y de las 
SVM para el caso no lineal, aplicado a los coeficientes 
autorregresivos y la varianza del error del ruido blanco 
estimada (a4, a3, a2, a1, e). Un algoritmo de selección de 
características adaptativo se ha aplicado como paso previo 
a la clasificación. 

Con la técnica lineal, éste método presenta un porcentaje 
de clasificación global del 84,6 %, con las características 
más significativas (a1, a2, a4). Con la técnica no lineal, el 
porcentaje de pacientes correctamente clasificados es del 
92.7%, aplicando el mejor subconjunto de características 
(a1, a3, a4). Estos resultados permiten considerar el 

análisis de la señal envolvente del flujo respiratorio como 
una técnica prometedora para caracterizar los diferentes 
patrones de respiración que presentan los pacientes CHF. 
Sin embargo este método deberá ser validado con un 
mayor número de pacientes. 
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Resumen
La adecuada caracterización de la fibrilación auricular (FA) des-
de los registros electrocardiográficos (ECG) de superficie requie-
re la cancelación de la actividad ventricular (AV), es decir, del
complejo QRS y onda T (QRST). Para registros de una sola deri-
vación, la principal alternativa para conseguir esta cancelación
es la técnica basada en la sustracción del complejo promedio
(SCP), pero este método tiene el inconveniente de ser muy sen-
sible a las variaciones entre latidos. Hasta el momento, se han
propuesto complejas variantes del método SCP para solucionar
este problema, sin embargo, todavı́a no se ha realizado ningún
estudio sobre el conjunto de complejos más adecuado para la
obtención de la plantilla QRST de cancelación más precisa para
cada ECG bajo análisis. Por ello, en este trabajo se presenta un
exhaustivo análisis sobre la precisión en la cancelación cuando
se seleccionan diferentes conjuntos de complejos para obtener la
plantilla ventricular. Los resultados obtenidos mostraron que los
complejos más similares, en términos de correlación, a aquel que
se debe cancelar obtienen una plantilla de cancelación más pre-
cisa que los complejos anteriores y posteriores al mismo, dando
lugar a una cancelación ventricular más efectiva. Además, estos
resultados también reflejaron que cuanto mayor es el número de
latidos empleados, la plantilla obtenida es más precisa, aunque
no se recomienda el empleo de un número superior a 30, puesto
que la mejora conseguida será reducida.

1. Introducción
Los registros electrocardiográficos (ECGs) de superficie
proveen un camino no invasivo para estudiar la fibrilación
auricular (FA), la cual es la arritmia cardiaca más frecuen-
temente encontrada en la práctica clı́nica diaria, afectando
al 1 % de la población global [1] y a 1 de cada 10 personas
mayores de 80 años [2]. Su uso puede introducir mejoras
como la posibilidad de registrar largos periodos de tiem-
po mediante sistemas Holter de 24 ó 48 horas, o la reduc-
ción al mı́nimo del coste de la obtención de las señales,
ası́ como del riesgo de la colocación de los electrodos [3].
Además, los ECGs permiten estudiar de forma global la
actividad eléctrica de las aurı́culas y de los ventrı́culos.
Sin embargo, el estudio detallado de la actividad auricu-
lar (AA) requiere la cancelación previa de las componen-
tes asociadas a la actividad eléctrica ventricular, es decir,

el complejo QRS y la onda T (QRST) [4]. Desafortunada-
mente, la eliminación de la actividad ventricular (AV) en
el ECG no resulta una tarea sencilla por varias razones. En
primer lugar, la AA presenta una amplitud mucho más pe-
queña que la AV, y en segundo lugar, el contenido espec-
tral de ambas se encuentra fuertemente solapado, lo cual
hace inviable su separación mediante el uso de las técnicas
clásicas de filtrado lineal [5].

Hasta el momento, se han presentado varios métodos pa-
ra extraer la AA, obteniendo una mayor precisión aquellos
que aprovechan la información existente en las múltiples
derivaciones del ECG, tal como el método basado en la
separación ciega de fuentes [5] o el método basado en la
cancelación espacio-temporal de los complejos QRST [6].
Sin embargo, estos métodos no se pueden emplear cuan-
do se dispone de ECGs de 1 ó 2 derivaciones como es en
el caso de registros Holter, siendo la única alternativa la
cancelación de los complejos QRST mediante el método
de la sustracción del complejo promedio (SCP) [7]. Esta
técnica se caracteriza por tener una precisión limitada, ya
que es muy sensible a las variaciones de la morfologı́a de
los latidos, las cuales pueden provocar residuos ventricu-
lares en la AA que pueden ser importantes dada su baja
amplitud [7]. Además, este problema se agudiza cuando el
registro disponible es muy corto y el número de complejos
es reducido, tal como ocurre en la atención primaria [8].

Sin embargo, aunque se han presentado muy diferentes
variantes del método SCP para resolver sus limitacio-
nes [6, 7, 8], todavı́a no se ha presentado un estudio so-
bre el conjunto de complejos más adecuado para obtener
la señal de AA de mayor calidad con dicho método. Por
ello, en este trabajo se presenta por primera vez un profun-
do análisis sobre la precisión de la cancelación de la AV
cuando se emplean diferentes conjuntos de complejos para
obtener la plantilla ventricular, indicándose las recomen-
daciones más relevantes sobre el número óptimo de com-
plejos a elegir, ası́ como su localización dentro del ECG
bajo análisis.

2. Materiales
En el estudio se empleó una base de datos compuesta de
25 señales de FA simuladas y 50 ECGs reales con FA pa-
roxı́stica (aquella que termina espontáneamente). Todas las
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señales tuvieron un minuto de duración, una frecuencia
de muestreo de 128 Hz y una resolución de 12 bits. Las
señales simuladas permitieron comparar la AA original,
conocida a priori, con la obtenida en cada uno de los casos
estudiados. Estos registros se generaron a partir de señales
de AA y AV obtenidas de forma independiente. Ası́, la AA
propia de un registro de FA se añadió al ECG de un pa-
ciente sano al que previamente se le habı́an cancelado las
ondas P [7]. La AA fue extraı́da de registros de 12 deriva-
ciones con FA persistente (aquella que requiere una inter-
vención externa para su terminación) mediante el método
basado en la separación ciega de fuentes [5]. Por otro lado,
las señales reales se emplearon para analizar los conjun-
tos de complejos estudiados sobre escenarios reales. Estas
señales se extrajeron de un sistema Holter de 24 horas con
las derivaciones V1 y VII , aunque en el estudio solamente
se empleó la derivación V1 puesto que en trabajos previos
se ha demostrado que esta derivación es la que contiene
mayor AA [3].

Para facilitar el análisis posterior, los ECGs reales fueron
previamente preprocesados. Ası́, se eliminó la deriva de la
lı́nea base mediante la aplicación de un filtrado paso al-
to bidireccional con frecuencia de corte de 0.5 Hz [9], el
ruido de alta frecuencia mediante un filtrado paso bajo bi-
direccional IIR de Chebyshev de orden 8 y frecuencia de
corte de 70 Hz [10], y la interferencia de la red eléctrica
mediante un filtrado notch adaptativo, el cual no modifica
el contenido espectral del ECG [11]. Finalmente, tanto los
registros simulados como los reales se remuestrearon a una
frecuencia de 1 kHz para poder determinar con suficiente
precisión la localización de los picos R, tal como aconsejan
Bollmann et. al. [12].

3. Métodos
3.1. Evaluación de la cancelación

La cancelación obtenida con cada uno de los conjuntos de
complejos seleccionados para obtener la plantilla ventri-
cular, cuando se analizaron las señales simuladas, se eva-
luó comparando la AA obtenida con la original en términos
de la correlación cruzada [7] y del error cuadrático medio
normalizado [8]. La correlación cruzada (ρ) es un ı́ndice
que mide la similitud entre dos señales, asignándoles un 1
cuando son exactamente iguales y un 0 cuando son com-
pletamente incorreladas. Su definición es:

ρ =
E[xAAx̂AA]

σσ̂
, (1)

siendo E[·] el operador esperanza matemática, y σ y σ̂ la
desviación tı́pica de la AA original (xAA) y de la estima-
da (x̂AA), respectivamente. Por otro lado, la definición del
error cuadrático medio normalizado (nmse) es:

nmse =

√√√√∑Q
i=1

(
xAA(i) − x̂AA(i)

)2∑Q
i=1 xAA(i)2

, (2)

siendo Q el número de muestras de la AA. Este parámetro
se normalizó al valor eficaz de la señal de AA estimada de
forma que puede variar entre 0 y 1. Ası́, valores elevados

indican diferencias notables entre la señal de AA original
y la estimada, y por el contrario, valores próximos a cero
indican que ambas señales son muy similares entre sı́.

En el caso de los ECGs reales, la AA original es desco-
nocida a priori, por lo que, los dos ı́ndices descritos no se
pueden emplear para caracterizar la cancelación obtenida
con los conjuntos de complejos seleccionados. En este ca-
so, la ausencia de residuos ventriculares es el principal in-
dicador de una buena cancelación de la AV [8]. Por ello, se
propone un nuevo ı́ndice para estimar dicho residuo ven-
tricular en la AA obtenida, el cual tiene en cuenta tanto el
área como la amplitud de la AA en el intervalo QRS. Ası́,
para el complejo i-ésimo, el residuo ventricular (RV) se
puede definir como:

RVi =
1

1
Q

∑Q
i=1 x2

AA

√√√√ ri+H∑
k=ri−H

x̂2
AA · (3)

· máx
k=ri−H,...,ri+H

(
|x̂AA|

)
,

siendo 2 ·H el número de muestras correspondientes al in-
tervalo QRS. Es necesario resaltar que este ı́ndice está nor-
malizado al valor eficaz de la AA estimada para obtener
valores comparables independientemente del nivel de am-
plitud de la AA. Por otro lado, para evaluar cómo se pre-
serva la forma de onda auricular en aquellos intervalos de
AA que no se deberı́an ver afectados por la cancelación, se
define el ı́ndice de similitud (S) [13]. Este ı́ndice calcula la
correlación cruzada entre cada segmento libre de residuo
ventricular de la AA obtenida y el mismo segmento en el
ECG original.

3.2. Selección de los complejos más adecuados

La plantilla ventricular para la cancelación de cada com-
plejo del ECG se obtuvo a partir de una técnica basada en
la descomposición en valores singulares (SVD) del con-
junto de complejos seleccionados para tal fin [14]. Se se-
leccionó esta técnica debido a que es menos sensible a las
variaciones morfológicas de los complejos QRST que el
método SPC básico y, por tanto, permite obtener una AA
de mayor calidad [14]. Mediante este método se obtuvo la
señal de AA mediante dos conjuntos de complejos dife-
rentes evaluándose el funcionamiento de cada uno de ellos
mediante los ı́ndices descritos anteriormente. Ası́, en pri-
mer lugar, cada complejo QRST se canceló mediante una
plantilla obtenida a partir de sus N/2 complejos preceden-
tes y N/2 posteriores. En caso de que no hubiese suficien-
tes latidos antes del que se tiene que cancelar, los necesa-
rios hasta completar un número igual a N/2 se selecciona-
ron a continuación de los N/2 posteriores. En el caso con-
trario, los complejos necesarios se seleccionaron antes de
los N/2 precedentes. En segundo lugar, se emplearon los
N complejos más parecidos, en términos de la correlación
cruzada, a aquel que se tiene que cancelar para obtener la
plantilla ventricular. Ambas señales de AA se obtuvieron
para valores de N entre 2 y 60. La selección de este último
valor fue motivada por el hecho de que la tasa ventricu-
lar más pequeña que presentó una de las señales fue de 61
látidos por minuto.
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4. Resultados
La Figura 1 muestra los valores medios del ı́ndice de corre-
lación cruzada, el error cadrático medio normalizado, el
residuo ventricular y la similitud de segmentos auricula-
res obtenidos cuando se analizaron las señales simuladas
empleando las dos estrategias comentadas para obtener la
cancelación ventricular. Por otro lado, los valores del resi-
duo ventricular y de la similitud de segmentos auriculares
obtenidos al analizar las señales reales se presentan en la
Figura 2. Puede observarse que las curvas obtenidas con
las señales reales son muy similares a las obtenidas con los
registros simulados, por lo que, se puede considerar que
tanto los ı́ndices propuestos como los resultados obtenidos
son robustos y fiables.

En ambas figuras se puede observar como se obtienen me-
jores resultados cuando se eligen los N complejos más
parecidos al que hay que cancelar en cada momento que
cuando se emplean los N latidos vecinos. Además, tam-
bién se aprecia que al aumentar el número de complejos N
aumenta el grado de similitud entre la señal de AA estima-
da y la real, ya que aumenta la correlación cruzada y dis-
minuye el error cuadrático medio entre ambas, ası́ como el
residuo ventricular y la similitud de los segmentos auricu-
lares. El aumento del residuo ventricular y el limitado au-
mento de la mejora presentado por la correlación, el error
cuadrático medio y la similitud de segmentos auriculares
cuando aumenta el valor de N indica que no es recomen-
dable utilizar un número de complejos muy elevado.

5. Conclusiones
Los resultados obtenidos permiten indicar algunas reco-
mendaciones interesantes para obtener la AA de mayor ca-
lidad desde registros de ECG cuando se emplea un método
basado en la cancelación del complejo promedio. Ası́ se
puede destacar: (1) para generar la plantilla de cancelación
se deben seleccionar los complejos más parecidos, en base
a la correlación cruzada, a cada latido que se tiene que can-
celar, puesto que los precedentes y los posteriores obtienen
una cancelación de peor calidad. (2) Cuando se analizan
registros cortos (< 20 latidos) de una sola derivación se
deben emplear todos los latidos para generar la plantilla de
cancelación, puesto que la AA extraı́da se parecerá más a la
real, la similitud de los segmentos auriculares será mayor,
y el residuo ventricular será considerablemente reducido.
Por el contrario, (3) cuando se analizan registros largos (>
20 latidos) de una sola derivación, el número de complejos
a elegir debe estar entre 20 y 30, puesto que un número
mayor provocarı́a un mayor residuo ventricular, una mejo-
ra reducida en la similitud de segmentos auriculares y una
probabilidad más elevada de incluir complejos ectópicos
en la generación de la plantilla ventricular.
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Figura 1. Resultados obtenidos con las señales simuladas. (a) Coeficiente de correlación cruzada, (b) error cuadrático medio normalizado,
(c) residuo ventricular y (d) similitud de segmentos auriculares.

Figura 2. Resultados obtenidos con las señales reales. (a) Residuo ventricular y (b) similitud de segmentos auriculares.
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Resumen
Este artı́culo muestra uno de los métodos alternativos que se han
desarrollado, en la detección precoz del glaucoma ocular, uti-
lizando para ello la caracterización de registros obtenidos me-
diante mfERG (electrorretinografı́a multifocal). Las técnicas de
procesado digital de señal empleadas son Wavelets, poco utiliza-
da en este campo actualmente, estudio de la morfologı́a de la
señal, mediante patrones de identidad, y Redes Neuronales para
la clasificación de las caracterı́sticas obtenidas de la señal. Tam-
bién se determinan posibles vı́as de investigación futuras, como
el estudio de la orientación en la evolución de la enfermedad.

1. Introducción
Actualmente el glaucoma se considera una enfermedad o-
cular de elevado riesgo, ya que un alto porcentaje de la
población sufre sus consecuencias. El método propuesto se
ha desarrollado para el estudio y análisis del OAG (glau-
coma de ángulo abierto), que es el más común en la so-
ciedad. El OAG se mantiene oculto durante la evolución
de la enfermedad, hasta que el paciente pierde gran parte
de la visión. Un sujeto enfermo se verá afectado por el lla-
mado efecto túnel, ya que desencadena la apoptosis celu-
lar con pérdida de la estructura de sostén neuronal, y pos-
teriormente funcional del nervio óptico, de esta forma la
ceguera se presenta por áreas y ”pı́xeles”del campo visual.
La complejidad de la enfermedad y la ocultación de la mis-
ma, hace esencial la detección precoz y eficiente, ya que en
un estado de OAG leve el tratamiento médico aplicado es
menos agresivo y más efectivo. Una detección eficaz pre-
senta una alta relevancia, ya que un análisis defectuoso de
las pruebas realizadas podrı́a tener consecuencias desafor-
tunadas, desde la detección excesiva de anomalı́as, con la
correspondiente saturación de los servicios clı́nicos, hasta
el análisis altamente permisivo que conlleve graves conse-
cuencias en la salud de los pacientes.

Las técnicas tradicionales para el análisis clı́nico funcional
de la retina, se basan en métodos indirectos (medición de la

tensión ocular, inspección visual del fondo del ojo, etc), de-
ficientes cuando se pretende obtener información objetiva
en el funcionamiento de los fotorreceptores retinianos, ele-
mento esencial en la percepción de la energı́a lumı́nica. Ac-
tualmente existe una técnica novedosa que permite obtener
dicha información de forma rápida y reproducible sobre el
funcionamiento de la retina, conocida como mfERG [1]. El
mfERG explora funcionalmente la sensibilidad lumı́nica
de las células retinianas, ası́ como la distribución espacial
de dicha sensibilidad.

Estos motivos hacen necesario el desarrollo de un método,
que analizando la información de la retina obtenida me-
diante el mfERG, sea capaz de detectar de forma precoz
las lesiones oculares derivadas del OAG. Esta ha sido la
motivación por la cual se ha desarrollado el método de de-
tección precoz de OAG presentado en este artı́culo.

2. Descripción del Método
Esta sección describe el procedimiento utilizado por el
método, para poder realizar el análisis y la detección pre-
coz del OAG eficazmente. El procedimiento recorre todas
las fases de estudio del OAG del paciente, desde que se ini-
cia, en la obtención de la respuesta retiniana del paciente, y
finaliza con el resultado diagnóstico. Cabe destacar la im-
portancia de cada una de las fases y el orden de ejecución
de las mismas, para la obtención de un resultado óptimo.
El método propuesto consta de las siguientes fases:

Obtención de la respuesta retiniana mediante mfERG.
Estudio de lesiones severas mediante Wavelets.
Exploración de lesiones leves mediante Análisis
Morfológico.
Clasificación de los parámetros adquiridos, mediante
Redes Neuronales.

2.1. Obtención de la Respuesta Retiniana

La prueba realizada a los pacientes para obtener la respues-
ta de la retina es el mfERG, y para ello se ha utilizado
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el Sistema Multifocal VERIS 5.1 (Electro-Diagnostic
Imaging, San Mateo, USA). El estı́mulo consistió en una
secuencia-m [2] aplicada a un grupo de 103 hexágonos,
visualizados en un monitor de 21”, cubriendo unos 45o

de diámetro sobre la retina. La luminancia local de cada
uno de los hexágonos fue de 100 cd/m2 y menor de 1.5
cd/m2 en los estados de encendido y apagado, respecti-
vamente, determinados por la secuencia pseudo aleatoria.
La frecuencia de cuadro del monitor fue de 75 Hz, y la
secuencia-m se modificó, de modo que entre cada paso de
la misma se introdujeron 4 frames con el siguiente orden:
flash-oscuro-flash-oscuro. En los frames tipo flash todos
los hexágonos se iluminan con una luminancia máxima de
200 cd/m2 y en los oscuros con menos de 1.5 cd/m2. La
luminancia de fondo del resto de la superficie del moni-
tor que rodea los hexágonos se mantuvo siempre constante
a 100 cd/m2. Este protocolo de estimulación está espe-
cialmente adaptado para obtener respuestas de las célu-
las ganglionares retinianas y sus axones. Está basado en
el efecto de las respuestas focales (M) sobre el siguiente
estı́mulo global (F), el cual genera una amplificación de las
señales provenientes de las células ganglionares. En sı́nte-
sis, el protocolo (M-F-O-F-O) consta de cinco pasos. En
el primer paso (M), cada hexágono sigue una estimulación
luminosa (100 cd/m2) determinada por una secuencia-m
binaria pseudoaleatoria. En el segundo paso, toda el área
es iluminada (200 cd/m2) (F), seguida por una secuen-
cia de oscuridad (O) (<1.5 cd/m2), seguida de otra de
iluminación global (200 cd/m2) (F) y de oscuridad (O)
(<1.5 cd/m2). Esta estimulación nos va a proporcionar una
relación señal ruido aceptable y supone un tiempo de regis-
tro razonablemente corto (9 minutos).

Una vez obtenida la respuesta al estı́mulo por los 103
hexágonos, se realiza una reagrupación y promediado de
los mismos en 56 sectores, como se muestra en la Figura
1. El motivo de esta reagrupación es simplificar el análi-
sis, ası́ como mejorar la relación señal ruido, y para ello se
optó por utilizar una topografı́a de 56 sectores aproximada
a la que se estudia en la campimetrı́a automatizada, que es
el ”gold-standar” en la clı́nica para valorar el campo visual.

Figura 1. Mapa de estimulación promediado a 56 sectores.

2.2. Estudio de lesiones severas mediante análisis de
Transformada Wavelet

El análisis de los defectos retinianos en un paciente, cuenta
con dos grupos globales de lesiones: lesiones severas y le-
siones leves. Una vez que se han obtenido los registros de

la respuesta retiniana mediante mfERG, se debe proceder
en un primer análisis a la detección de los casos de lesión
severa en la retina. La caracterı́stica principal de este análi-
sis, es la obtención de los parámetros derivados del análisis
tiempo-frecuencia de la señal. Como el registro obtenido
del mfERG es una señal no estacionaria, el uso de técnicas
de análisis espectral como la DFT (Transformada Discre-
ta de Fourier) no es adecuado, debido a la aleatoriedad de
la señal y la pérdida de resolución espectral y temporal de
la misma, por este motivo se utilizó en un primer momen-
to la STFT (Transformada de Fourier de corto plazo). A
través de la STFT (1) se fragmenta la señal original en seg-
mentos de corta duración (para realizar un análisis en un
corto periodo de tiempo de la señal) y cada uno de estos
segmentos se procesa de forma separada. Este análisis se
basa en el supuesto de que, si los segmentos son suficien-
temente pequeños se puede asumir la estacionariedad en
esas tramas de la señal a efectos prácticos. La STFT se de-
fine como:

XSTFT (ejΩ, n) =
∞∑

m=−∞
x[n−m] • w[m]e−jΩm (1)

La ventana elegida w[m] es una ventana de Blackman,
cuya función es extraer una porción finita de la señal
x[n] tal que las caracterı́sticas sean aproximadamente esta-
cionarias. El resultado de la utilización del método STFT
no es muy satisfactorio, ya que se pierden determinados
matices temporales, debido al alto grado de variabilidad de
la señal, y además sólo nos permite una única escala de
resolución temporal en diferentes frecuencias. Este es el
principal motivo de la implicación del método de análisis
DWT (Transformada Wavelet Discreta) en el estudio de ca-
sos severos de OAG [3]. Otro de los factores determinantes
de la utilización de DWT con respecto a STFT es que nos
permite una mayor resolución a distintas frecuencias, ya
que se parte de una señal derivada del mfERG para cada
uno de los 56 sectores promediados, con 343 muestras por
sector, y 190ms de duración cada uno.

La DWT compara la señal original con patrones Wavelets,
los cuales son obtenidos a partir de la Wavelet madre, de
ahı́ se obtienen los coeficientes (2) para ser interpretados y
escalarmente manipulados, se pretende volver a obtener la
señal original a partir de estos coeficientes C.

C(j, k) =
∑
n∈Z

f [n]ψj,k[n] (2)

El análisis DWT agrupa la información temporal y fre-
cuencial de la señal de entrada f [n] ofrecida por el
mfERG, de esta forma se consiguen los coeficientes de
Aproximación {A1, A2, ..., An} derivados de la informa-
ción de baja frecuencia en cada uno de los niveles de
descomposición de la señal, y los coeficientes de Detalle
{D1, D2, ..., Dn} derivados de la información de alta fre-
cuencia reflejada en cada uno de los niveles de descompo-
sición de la señal.
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Tras realizar numerosas pruebas con diferentes familias
Wavelets, se han obtenido de forma subjetiva las mejores
relaciones entre los marcadores que diferencian un sector
sano de uno enfermo, empleando la familia bior3.1, y un
nivel de descomposición de quinto orden. El análisis DWT
se aplicó en dos ventanas temporales para realizar el estu-
dio en dos ámbitos de la señal, en primer lugar se realizó en
la ventana comprendida entre 10-190ms, la cual incluirı́a
la respuesta completa de la retina en cada sector, y en un
segundo análisis se estudió la ventana temporal de señal
comprendida entre 60-90ms, con lo que apreciarı́amos la
respuesta en la IC (componente inducida), a cada uno de
los 56 sectores de forma individual. El estudio se centra en
el análisis de A2 y D4, ya que son la aproximación y el
detalle en los cuales los marcadores de señal presentan un
patrón caracterı́stico de discriminación [3].

2.3. Estudio de lesiones leves mediante Análisis
Morfológico

Los registros obtenidos, no presentan un patrón uniforme
sobre los sectores sanos o enfermos de la retina del pa-
ciente. Debido a la gran variabilidad de la señal, existen
diversos patrones sanos y enfermos, por este motivo cuan-
do un sector presenta una lesión severa, su detección es
más plausible, debido a la falta de energı́a en la señal y su
variabilidad reducida. El análisis incrementa su dificultad
de forma exponencial, cuando se pretende detectar sectores
con lesiones leves, o sectores aislados que desarrollan la
enfermedad. Para poder detectar ese tipo de lesiones se ha
realizado un estudio morfológico de la señal en el inter-
valo de tiempo comprendido en la IC, más concretamente
acotado entre P1 y P2, como se muestra en la figura 2.

Figura 2. Morfologı́a de la señal de un sector derivado del
mfERG

Existen caracterı́sticas comunes en sectores sanos y enfer-
mos de forma individual, llamados patrones de identidad
[4]. Los patrones de los sectores sanos, debe contener una
respuesta de señal rápida, con poca variabilidad en alta fre-
cuencia, y en un intervalo de tiempo lo más corto posible
(figura 2). Esta conducta refleja el comportamiento de las
células de la retina, que al encontrarse sanas responden de
forma rápida y eficaz ante los estı́mulos del mfERG. Por
el contrario, la conducta derivada de un sector enfermo,
presenta variaciones en alta frecuencia, no define de forma
clara las crestas ni los valles de la señal, y su respuesta es
tardı́a y lenta (figura 2). Debido a las caracterı́sticas de la

señal en el intervalo citado, este análisis estudia el compor-
tamiento de los siguientes parámetros:

Localización de los puntos P1, N1, y P2.

Distancia comprendida entre P1 y P2.

Ancho de muestras en N1.

Pendiente en el intervalo N1 − P2.

Oscilaciones de señal en el intervalo N1 − P2.

Estos parámetros se obtienen mediante enventanados,
derivadas locales, localización de máximos y mı́nimos, y
cuantificación muestral entre los puntos localizados.

2.4. Clasificación de los parámetros analizados,
mediante Redes Neuronales

Al realizar el análisis de la señal ofrecida por el mfERG,
y obtenidos los patrones caracterı́sticos de cada sector, se
debe realizar una clasificación en tres grupos de sectores:

Sectores sanos.

Sectores con lesiones leves.

Sectores con lesiones severas.

Para realizar la clasificación de los tres tipos de sectores,
se utiliza una red neuronal de base radial (RBN). RBN
está compuesta por dos capas: una primera capa con S1

neuronas que cuentan con una función de transferencia
de base radial (4), y una segunda capa de salida de base
lineal(3) con S2 neuronas. Las funciones utilizadas presen-
tan x como vector de entrada, y w como matriz de pesos.

ui(W,X) =
n∑

j=1

wijxj (3)

ui(W,X) =

√√√√ n∑
j=1

(xj − wij)2 (4)

RBN define una relación no lineal entre las variables de
entrada-salida de la red, propagando hacia la salida las
muestras recibidas a la entrada[5]. Al inicio la red no con-
tiene neuronas en la capa de base radial, y repite los si-
guientes pasos hasta converger:

1. Simulación de la red.

2. Detección del vector de entrada con el mayor error.

3. Incremento de una neurona de base radial en la capa
de entrada, con el mismo peso del vector de entrada.

4. Reconfiguración de los pesos de la capa lineal para
minimizar el error.

Tras diversas pruebas subjetivas, en función de la sensibi-
lidad y la especificidad que se pretende obtener, los pará-
metros a través de los cuales se ha diseñado la red neuronal
son: un error cuadrático medio del 5 %, con una desviación
estándar de la función radial de 1.0, utilizando 15 neuronas
como máximo, 50 ciclos de entrenamiento, 15 parámetros
de entrada, y tres clases de salida.
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3. Discusión
Las pruebas se han realizado con una base de datos de
53 registros completos, compuesta de pacientes sanos y
enfermos, con una referencia obtenida de 11 registros de
control completamente sanos, a través de los cuales se ha
adquirido un patrón de identidad sano. El estudio se re-
alizó en dos fases, primero actuando mediante el análisis
de sectores independientes, y segundo a través de el análi-
sis de pacientes completos. Los análisis realizados se han
desarrollado con diferentes parámetros de actuación, de-
pendientes de la posición del sector en la retina. Con los
resultados obtenidos podemos afirmar que el estudio in-
dividualizado de cada zona de sectores, aporta una mejor
resolución espacial. Al utilizar DWT para detectar lesiones
severas, se aprecia que en el intervalo 10-190ms de D4,
los sectores sanos presentan un mayor flanco negativo en
torno a 70ms, mientras que los sectores afectados por el
OAG lo muestra en torno a 45ms. Si el mayor flanco ne-
gativo apareciera en torno a 45ms, el sector se caracteriza
como enfermo, en caso contrario se afirma que no presenta
lesión severa, pero puede presentar una lesión leve. En el
análisis de la respuesta en A2 correspondiente a la descom-
posición Wavelet entre 60-90ms, se aprecia que en sectores
sanos aparece un valle en torno a 73ms, pero en sectores
con lesión severa el valle aparece retrasado. Los sectores
detectados como sanos mediante Wavelets se introducen al
análisis morfológico, para comprobar si contienen lesiones
leves, que el análisis Wavelets no ha podido apreciar.

En la tabla 1 aparecen los resultados obtenidos, usando am-
bos marcadores por separado, de verdaderos y falsos sanos
y enfermos sobre un conjunto de 56 sectores de diferentes
individuos sanos y 56 sectores con OAG.

Marca. Verdad. Verdad. Falsos Falsos
sanos enfermos sanos enfermos

D4 55 48 8 1
A2 54 51 5 2

Tabla 1. Resultado estudio Wavelet.

El estudio morfológico se realizó en dos tipos de bases de
datos, primero sobre el registro completo de 10 pacientes
diferentes, y posteriormente sobre 40 registros comple-
tos, de los 10 pacientes anteriores en instantes de tiempo
diferentes. Con este procedimiento se obtiene una media
aproximada de 4 registros completos por paciente. Tras el
análisis se puede afirmar que el ancho de muestras en N1 es
menor en sectores sanos que en enfermos, el retardo de P2
respecto a P1 es menor en sectores sanos que en enfermos,
la amplitud de P2 debe ser positiva, la señal glaucomatosa
presenta una mayor sensibilidad en P2, que en N1, y en P1
respectivamente (aceptando una variación del 2 %.).

También se puede observar que la enfermedad presenta una
evolución en el deterioro de los sectores sanos, con lesión
leve, y lesión severa (figura 3). La evolución que se apre-
cia en P2 (mostrada en la figura 2 de izquierda a derecha),
pasa de tener una morfologı́a de sector sano que presenta
una cresta muy significativa en P2 de variación rápida con
respecto a N1, a una morfologı́a de meseta con alteraciones

Figura 3. Evolución de morfologı́a de la onda P2.

de alta frecuencia en P2 (caso leve), y por último a una
morfologı́a de meseta plana en P2 (caso severo). Los re-
sultados estadı́sticos obtenidos del estudio de las bases de
datos anteriormente citadas son:

Base Verdad. Verd. Falsos Falsos
Pacientes sanos fermos sanos enfermos
10 80 % 90 % 10 % 20 %
40 85 % 93 % 7 % 15 %

Tabla 2. Resultado estudio morfológico.

4. Conclusiones
El método propuesto realiza un análisis con un resultado
excelente en pacientes que presentan OAG en un estado
avanzado de la enfermedad. También obtiene unos resulta-
dos favorables en la detección de lesiones leves, ya que los
defectos confirmados por otras técnicas son corroborados,
y además ofrece un mayor grupo de sectores que deben
tenerse en cuenta por el médico en su diagnóstico.
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Resumen 

En la actualidad, las bases de datos clínicas contienen un gran 

volumen de información temporal que no está siendo 

suficientemente aprovechada y puede resultar fundamental para 

el óptimo cuidado de los pacientes. En este trabajo se describe 

un nuevo algoritmo que permite la asociación temporal del 

comportamiento de las variables que describen la evolución de 

los pacientes y la posterior obtención de reglas de interés 

clínico. Dicho interés es evaluado mediante el uso de diferentes 

métricas de demostrada utilidad en la extracción de 

conocimiento en bases de datos clínicas. Se presentan además 

los resultados obtenidos al aplicar este algoritmo a datos 

clínicos de pacientes con VIH/SIDA con objeto de detectar 

patrones de comportamiento de las variables que dan lugar a un 

fallo del tratamiento antirretroviral.  

1. Introducción 

Un nuevo informe presentado por ONUSIDA y la OMS 

expone que en 2007 33,2 millones de personas vivían con 

el VIH, otros 2,5 millones de personas se infectaron y 2,1 

millones de personas fallecieron como consecuencia del 

SIDA [1]. Las previsiones para la situación de la 

epidemia en el futuro no son nada optimistas, presentando 

al VIH/SIDA en el 2030 como la tercera causa de muerte 

y la primera en DALYs (Disability Adjusted Life Years o 

años de salud perdidos) [2]. 

No cabe duda de que la aparición del tratamiento 

antirretroviral de alta eficacia en 1996 ha logrado frenar 

en muchos casos el avance de la infección y reducir con 

ello la mortalidad. Sin embargo, la CVRS (Calidad de 

Vida Relacionada con la Salud) en personas infectadas 

por VIH sigue siendo menor que la de la población 

general [3], incluso menor que la de personas con otras 

enfermedades como el cáncer o la depresión [4]. Esta 

calidad de vida se ve disminuida por la complejidad del 

tratamiento que en muchos casos debe ser interrumpido 

por su incapacidad de controlar el nivel de virus en sangre 

o por los efectos adversos asociados al mismo. 

Un análisis profundo del proceso de la infección por VIH 

y de las causas por las que falla el tratamiento 

administrado, nos llevaría a la obtención de conocimiento 

oculto hasta ahora y potencialmente útil a la hora de tratar 

a los pacientes. Para realizar dicho análisis contamos con 

los datos generados en las visitas que realizan las 

personas infectadas al hospital como parte del cercano 

seguimiento al que son sometidas. Algunos hospitales 

tienen tal cantidad de datos registrados que el 

procesamiento de los mismos resulta extremadamente 

complejo.  

En este escenario aparece la extracción de conocimiento 

en bases de datos, metodología que ha demostrado su 

utilidad en el campo médico al utilizarse como método 

alternativo en la generación de hipótesis de investigación 

médica [5]. En el campo del VIH/SIDA son utilizadas de 

forma habitual en el análisis de la generación de 

resistencias a los fármacos antirretrovirales [6]. Podemos 

encontrar análisis de bases de datos de VIH mediante la 

adaptación de algoritmos estándar y su posterior 

aplicación a variables clínicas previamente seleccionadas 

y procesadas [7]. Se han desarrollado también 

metodologías que asocian temporalmente las mutaciones 

producidas en el gen del virus, los fármacos 

administrados a los pacientes y la evolución de los 

mismos [8]. Se demuestra así que la extracción de 

conocimiento en bases de datos puede utilizarse para 

descubrir patrones de comportamiento útiles en áreas 

específicas de investigación. 

Este trabajo de investigación describe una metodología 

para la extracción de conocimiento en datos registrados en 

una base de datos clínica de VIH/SIDA. De forma más 

específica, el objetivo es detectar patrones, combinaciones 

de eventos que preceden a un fallo del tratamiento 

antirretroviral, diferenciando además cuando éste se 

produce por ineficacia, es decir, cuando la medicación no 

consigue controlar el nivel de carga viral en sangre o por 

toxicidad o efectos secundarios de los fármacos. 

2. Materiales y métodos 

El proceso de extracción de conocimiento utilizado consta 

de diferentes etapas. En una primera fase se realiza la 

selección, integración y preparación de las variables 

clínicas de estudio. Se obtienen después los patrones de 

interés y se establece la relación temporal entre los 

mismos, analizando qué combinaciones de patrones 

preceden a otro que se ha fijado como consecuente. En 
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este punto disponemos de una colección de reglas 

temporales complejas, entendiendo como complejidad el 

hecho de que el antecedente pueda estar formado por 

diferentes combinaciones de patrones. En la última etapa 

se extraen de esa colección las reglas que pueden ser 

consideradas de interés clínico haciendo uso de tres 

métricas de evaluación diferentes. 

2.1. Preprocesado 

El algoritmo diseñado se centra en los resultados de las 

analíticas de seguimiento que se realizan a las personas 

infectadas por VIH cada tres meses, aunque el 

procedimiento es generalizable a cualquier variable de 

características similares: aquellas que informan de una 

posible patología cuando su valor supera o es inferior a 

los límites de un intervalo de referencia concreto. Una vez 

extraídas las variables clínicas de interés de las diversas 

bases de datos e integradas en una nueva fuente de datos, 

se procede a codificar los valores en diferentes estados 

según sea la relación de éstos con su correspondiente 

intervalo de confianza. El límite inferior y superior de 

dichos intervalos así como otros posibles umbrales, son 

parámetros de diseño del algoritmo y serán establecidos 

por médicos especialistas. 

2.2. Generación de reglas temporales 

La obtención de los patrones considerados de interés por 

el usuario y el análisis de la relación temporal entre ellos 

utiliza el marco teórico conocido como “abstracciones 

temporales basadas en conocimiento (knowledge-based 

temporal abstractions)” [9].  

De forma intuitiva, un patrón es un comportamiento o 

propiedad que puede distinguirse en una colección de 

datos. En datos temporales se suele asociar con el 

intervalo de tiempo en el que dicho comportamiento 

aparece. Cada uno de estos intervalos es lo que el marco 

teórico utilizado define como abstracción temporal básica. 

En nuestro caso nos centraremos en abstracciones 

temporales de tendencia, que son aquellas que representan 

patrones ascendentes, descendentes y estacionarios en 

series temporales de datos y todas las posibles 

combinaciones de los mismos. La primera tarea a realizar 

será agrupar la secuencia temporal de datos codificados 

resultantes de la fase de preprocesado en episodios o 

intervalos en los que se aprecie el comportamiento 

considerado de interés por el usuario. La figura siguiente 

(Figura 1) muestra un ejemplo de obtención de 

abstracciones temporales de tendencia a partir de una 

serie temporal de datos. 

 

Figura 1.  Representación de abstracciones temporales básicas 

de tendencia 

En este trabajo se considera que se ha producido un 

evento ascendente cuando el valor de una variable ha 

cambiado de un estado a otro superior en un intervalo de 

tiempo inferior al máximo que se haya establecido como 

parámetro. Este valor máximo (INT_MAX) es otro de los 

parámetros de diseño del algoritmo y dependerá del 

ámbito de aplicación, es decir, de la variabilidad de los 

datos que se están manejando. Un valor elevado 

proporciona mayor número de episodios pero aumenta el 

riesgo de falsos positivos, es decir, de relacionar datos 

independientes entre sí. Un valor demasiado pequeño 

puede hacer que se pasen por alto algunas dependencias 

entre episodios. Como resultado de este paso 

obtendremos un conjunto de abstracciones temporales 

básicas en las que cada una de las variables incluidas en el 

estudio presenta él o los patrones de interés establecidos 

por el usuario. 

El siguiente paso genera abstracciones temporales 

complejas haciendo uso del operador PRECEDES [10] 

que sintetiza 6 de los 13 operadores temporales definidos 

en el álgebra de Allen. Estos 6 operadores son: EQUALS 

BEFORE, FINISHES, OVERLAPS, MEETS y STARTS 

(Tabla 1).  

EQUALS BEFORE FINISHES 

|--A--|        |--A--|    |---A---| 

|--C--|                   |--C--|      |-C-| 

OVERLAPS MEETS STARTS 

|--A--|           |--A--|           |--A--| 

          |--C--|             |--C--|     |--C-----| 

Tabla 1. Operadores que sintetiza PRECEDES 

La distancia existente entre el antecedente y el 

consecuente se denomina GAP. Debemos establecer un 

valor máximo de GAP para poder considerar que dos 

episodios están relacionados. Este valor será un 

importante parámetro de diseño del algoritmo. 

PRECEDES analiza la relación temporal existente en las 

abstracciones temporales básicas y genera reglas de 

precedencia temporal en las que el antecedente puede 

estar formado por patrones tan complejos como el usuario 

defina. 

2.3. Extracción de reglas: métricas de evaluación 

El elevado número de reglas temporales que resultan de la 

etapa anterior hace necesaria la incorporación de métricas 

de evaluación con el objetivo de extraer las que sean más 

interesantes para los clínicos especialistas. Existe gran 

variedad de métricas que pueden utilizarse y la elección 

de una u otra dependerá del ámbito de estudio y del 

interés concreto del usuario final. Este trabajo utiliza tres 

de ellas: support, uncovered negative y accuracy. La 

definición original de estas métricas parte de la matriz de 

confusión, una herramienta de visualización de análisis 

predictivo formada por dos filas y dos columnas en la 

cual se representan el número de falsos positivos, falsos 

negativos, verdaderos positivos y verdaderos negativos. 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

400



 

Hechos Predicción 

 Positivos Negativos Suma 

Positivos NTP NFN NTP+NFN 

Negativos NFP NTN NFP+NTN 

Suma NTP+NFP NFN+NTN N 

Tabla 2. Matriz de confusión que divide las muestras en 

verdaderos/falsos positivos y negativos 

Puesto que las métricas se van a emplear para medir el 

interés de reglas (A  C), se hace necesario transformar 

la matriz de confusión anterior en otra que relacione las 

muestras con la aparición y no aparición de los episodios 

que forman el antecedente y el consecuente de cada regla.  

Hechos Predicción 

 A ~A Suma 

C NA C N~A C NC 

~C NA ~C N~A ~C N~C 

Suma NA N~A N 

Tabla 3. Matriz de confusión que divide las muestras en 

aparición y no aparición de antecedente y consecuente 

A partir de estas dos tablas las métricas quedan definidas 

con las siguientes expresiones: 

 

Tanto accuracy como uncovered negative han demostrado 

ser de gran utilidad a la hora de estimar el interés real de 

los especialistas clínicos [11]. El support es la métrica 

más común en procesos de extracción basados en el 

algoritmo original Apriori [12] y nos da una idea de la 

frecuencia con la que aparecen de forma conjunta el 

antecedente y el consecuente en el total de elementos a 

estudiar. En cambio, y tal y como se desprende de las 

ecuaciones, uncovered negative evalúa las muestras en las 

que no se da ni el antecedente ni el consecuente. El hecho 

de que el interés de los expertos se aproxime más a los 

resultados obtenidos mediante el uso de accuracy y 

uncovered negative en vez de support puede ser debido a 

que las reglas que éstas evalúan más favorablemente 

presentan menor riesgo. 

3. Resultados 

Los datos a analizar han sido proporcionados por el 

Servicio de Enfermedades Infecciosas del Hospital Clínic 

de Barcelona. Disponemos de la base de datos del propio 

servicio y de los resultados de las analíticas generales 

realizadas a los pacientes en los controles de seguimiento 

que tienen lugar cada 3 meses en el caso de los pacientes 

en situación estable. Los primeros datos fueron recogidos 

en septiembre de 1984 y se han incluido en el estudio 

todos aquellos anteriores a noviembre de 2007.  

Se han seleccionado un total de 15 variables clínicas 

(Tabla 4). Tanto las variables incluidas en el estudio 

como los intervalos de referencia y demás parámetros de 

diseño han sido establecidos por los médicos especialistas 

del Hospital Clínic.  

Glucosa ASAT Colesterol HDL 

Urea - BUN GGT Trigliceridos 

Acido Urico Bilirrubina total Amilasa 

Creatinina Colesterol total Lipasa 

ALAT Colesterol LDL Fosfata Alcalina 

Tabla 4. Variables clínicas incluidas en el estudio 

Este trabajo analiza ascensos en las variables que 

preceden a un fallo de tratamiento diferenciando cuando 

éste se produce por ineficacia o por toxicidad. Se han 

tenido en cuenta aquellos eventos producidos en los 6 

meses anteriores al fallo. Como resultado se han obtenido 

dos conjuntos diferentes de reglas temporales a las que se 

ha evaluado utilizando las 3 métricas ya descritas. La 

siguiente tabla (Tabla 5) muestra algunos ejemplos de 

estas reglas. 

A1 A2 A3 Accuracy Un.Neg. Support 

Glucosa 
Colesterol 

total 
Triglic. 0,21393 0,21307 0,000863 

Ácido 
Úrico 

Bilirrubina Lipasa 0,27601 0,276 1,37E-05 

ALAT ASAT  0,14059 0,1343 0,006283 

Tabla 5. Ejemplo de reglas temporales extraídas 

La Figura 2 nos permite evaluar la frecuencia de aparición 

de cada una de las 15 variables en las reglas que preceden 

un fallo de tratamiento. Si nos centramos en las 50 reglas 

con mayor valor de accuracy obtenemos los siguientes 

resultados. 

Urea - BUN
Trigliceridos
Lipasa
Glucosa

GGT - Gamma glutaril
transferasa

Fosfata Alcalina
Creatinina
Colesterol total
Colesterol LDL
Colesterol HDL
Bilirrubina total

ASAT - Aspartat
aminotransferasa

Amilasa

ALAT - Alanin
aminotransferasa

Acido Urico
Fallos_tto_ineficacia

Urea - BUN
Trigliceridos
Lipasa
Glucosa

GGT - Gamma glutaril
transferasa

Fosfata Alcalina
Creatinina
Colesterol total
Colesterol LDL
Colesterol HDL
Bilirrubina total

ASAT - Aspartat
aminotransferasa

Amilasa

ALAT - Alanin
aminotransferasa

Acido Urico
Fallos_tto_toxicidad

Urea - BUN
Trigliceridos
Lipasa
Glucosa

GGT - Gamma glutaril
transferasa

Fosfata Alcalina
Creatinina
Colesterol total
Colesterol LDL
Colesterol HDL
Bilirrubina total

ASAT - Aspartat
aminotransferasa

Amilasa

ALAT - Alanin
aminotransferasa

Acido Urico
Fallos_tto_toxicidad

Urea - BUN
Trigliceridos
Lipasa
Glucosa

GGT - Gamma glutaril
transferasa

Fosfata Alcalina
Creatinina
Colesterol total
Colesterol LDL
Colesterol HDL
Bilirrubina total

ASAT - Aspartat
aminotransferasa

Amilasa

ALAT - Alanin
aminotransferasa

Acido Urico
Fallos_tto_toxicidad

Urea - BUN
Trigliceridos
Lipasa
Glucosa

GGT - Gamma glutaril
transferasa

Fosfata Alcalina
Creatinina
Colesterol total
Colesterol LDL
Colesterol HDL
Bilirrubina total

ASAT - Aspartat
aminotransferasa

Amilasa

ALAT - Alanin
aminotransferasa

Acido Urico
Fallos_tto_toxicidad

 

Figura 2. Frecuencia de aparición de variables precediendo a 

un fallo de tratamiento por ineficacia y toxicidad 

Podemos hacer una comparación similar entre el primero 

de los gráficos y las 50 reglas con mayor support que 

preceden a un fallo por ineficacia (Figura 3).  

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

401



 

Urea - BUN
Trigliceridos
Lipasa
Glucosa

GGT - Gamma glutaril
transferasa
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Creatinina
Colesterol total
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aminotransferasa

Amilasa

ALAT - Alanin
aminotransferasa
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Fallos_tto_ineficacia_support
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Lipasa
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Colesterol total
Bilirrubina total

ASAT - Aspartat
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Amilasa
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Acido Urico
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Figura 3. Frecuencia de aparición de variables precediendo a 

un fallo de tratamiento por ineficacia 

4. Discusión 

Los resultados obtenidos han sido analizados por los 

especialistas del Hospital Clínic. Algunas de las variables 

pueden asociarse, como la lipasa y la amilasa, marcadores 

del funcionamiento del páncreas, el GGT y la bilirrubina, 

del hígado o las grasas, representadas por el colesterol y 

los triglicéridos. Uniendo estas variables se obtienen tres 

grandes sectores relacionados directamente con el fallo de 

tratamiento tanto en el caso de fallo por ineficacia como 

por toxicidad. Esto se corresponde con la realidad, donde 

los marcadores del hígado y las grasas son los principales 

a la hora de realizar un cambio de tratamiento. La lipasa y 

amilasa, aunque también obligan a cambiar el tratamiento 

cuando presentan valores elevados, aparecen con menos 

frecuencia sobre todo en los últimos años de la epidemia. 

Podemos ver también una mayor influencia del ácido 

úrico, el colesterol y el GGT en el caso de fallos por 

toxicidad. 

En el último gráfico se observan dos diferencias 

fundamentales. La primera es el aumento de la glucosa 

como precedente de un fallo de tratamiento y la segunda 

la aparición de dos marcadores íntimamente relacionados 

como son el ASAT y el ALAT, que nos indican el 

aumento de las transaminasas. Aunque hoy en día aparece 

con menos frecuencia, el aumento de glucosa solía ser un 

motivo frecuente de cambio de tratamiento en los 

primeros años de la epidemia. Tal y como dijimos 

anteriormente el ascenso del GGT y la bilirrubina obligan 

a realizar un cambio de tratamiento. La subida del ALAT 

y ASAT acompañando a éstos indican que el hígado ha 

sido seriamente afectado. 

5. Conclusiones y trabajo futuro 

La elección de un tratamiento antirretroviral óptimo es de 

vital importancia en la mejora de la calidad de vida de las 

personas que viven con VIH/SIDA. La detección de las 

causas por las cuales se producen fallos en el tratamiento 

pueden ayudar a los especialistas a personalizar y mejorar 

el cuidado de los personas infectadas. Este trabajo 

presenta el diseño de una metodología que permite el 

análisis temporal de los datos generados en el 

seguimiento de los pacientes. Los resultados obtenidos en 

este primer análisis han sido evaluados positivamente por 

especialistas clínicos, que también han mostrado su 

interés en la realización de estudios que permitan 

comparar patrones que preceden a fallos de tratamiento en 

los tres períodos principales de la epidemia: antes de la 

aparición de los tratamientos de alta eficacia (1980-1997), 

con tratamientos eficaces pero muy tóxicos (1998-2002) y 

con los tratamientos actuales (2003-2008). También han 

sugerido ampliar el tiempo de análisis al año anterior a la 

aparición del fallo e incorporar información sobre los 

fármacos administrados. 
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Resumen 

En este trabajo se presenta el diseño y desarrollo de dos 

servicios, uno para la gestión de guías clínicas y otro que, 

apoyándose en el primero, proporciona un mecanismo de 

evaluación de guías clínicas basado en la herramienta AGREE. 

Las guías se almacenan y manejan en formato XML y están 

basadas en la ontología definida en EON, con algunas 

extensiones que ha sido necesario realizar para cumplir los 

requisitos impuestos a los servicios. 

Las guías clínicas se tratan en esta investigación no únicamente 

desde la perspectiva de que son documentos que permiten 

consultar el protocolo de actuación para una patología 

concreta, sino considerando todo el potencial que éstas tienen 

para ayudar a conseguir una atención y seguimiento más 

personalizado al ciudadano. Se comienza el trabajo exponiendo 

el papel que las guías clínicas podrían desempeñar en la 

medicina del futuro, para después presentar la investigación y 

desarrollo realizados en el marco del presente trabajo. 

1. Introducción 

Una guía de práctica clínica (GPC) es un conjunto de 
instrucciones, directrices, afirmaciones y/o 
recomendaciones, desarrolladas de forma sistemática y 
basadas en la mejor evidencia disponible, cuyo propósito 
es ayudar tanto al personal sanitario como al paciente a 
tomar decisiones sobre la asistencia sanitaria; 
identificando la mejor práctica médica en relación a unas 
circunstancias clínicas específicas [1]. 

Para conseguir los objetivos de calidad que el uso de GPC 
promete es necesario considerar no sólo los métodos para 
el desarrollo de guías sino también los mecanismos de 
evaluación y validación de las mismas y las estrategias 
para su implantación y uso práctico. 

En este último sentido, codificar las GPC en un formato 
computacionalmente interpretable, e integrarlas en 
aplicaciones que ayuden al profesional en distintas tareas, 
facilitará la aceptación e incorporación de las GPC en la 
práctica clínica diaria y hará crecer el impacto de las 
mismas en el comportamiento de los clínicos [2,3]. 

La implementación de aplicaciones que se apoyan, en 
mayor o menor medida, en la computación de GPC está 
creciendo y se está extendiendo a distintas áreas. Una de 
las líneas que más se está potenciando es el desarrollo de 
sistemas de apoyo a la toma de decisiones y al 
seguimiento del paciente que incorporen la gestión de 
GPC en formato electrónico. Estos sistemas deben 

considerar aspectos relacionados con la representación 
formal, adquisición, verificación y ejecución de las GPC. 

Para el desarrollo de estos sistemas aplicados al 
tratamiento de un paciente concreto la integración con la 
historia clínica electrónica del paciente (EPR, Electronic 
Patient Record) facilita la personalización de las 
recomendaciones de una GPC, así como del seguimiento 
de los protocolos establecidos en la misma, a un paciente 
concreto. 

Pero para conseguir esta integración entre sistemas de 
apoyo a la toma de decisiones, gestión electrónica de 
GPC, sistemas de EPR y otros sistemas de la organización 
sanitaria (HIS, PACS, RIS, etc…) es fundamental evitar 
el uso de modelos específicos de la institución y 
promover la adopción modelos de datos y códigos 
normalizados, así como de middlewares que faciliten la 
integración de componentes desarrollados para distintas 
tareas. En cuanto a la codificación de GPC el uso de 
lenguajes formales normalizados es fundamental. 

El uso de una GPC debe estar suficientemente avalado y 
para ello es necesario tener mecanismos adecuados de 
evaluación. El presente trabajo se centra en una 
evaluación postimplantación teórica [1]. Tras la difusión 
de una GPC se realiza una valoración sobre el documento, 
que intenta reflejar si se cumplen los principios de la 
medicina basada en la evidencia. Para ello se utilizará la 
escala AGREE (Appraisal of Guidelines for REsearch & 
Evaluation). 

2. Material y Métodos 

2.1. EON 

En el proyecto EON [4], de la Universidad de Standford, 
se pretende desarrollar una arquitectura formada por un 
conjunto de componentes software e interfaces que 
puedan ser reutilizados por desarrolladores para construir 
sistemas robustos de ayuda a la toma de decisiones y 
basados en la atención sanitaria dirigida por GPC. 

Entre los elementos desarrollados en el proyecto 
encontramos una ontología genérica y extensible para 
modelar el conocimiento almacenado en guías clínicas y 
protocolos. Esta es la ontología seleccionada para 
modelar las GPC en el trabajo que aquí se presenta. 

Esta selección se ha realizado tras un estudio comparativo 
entre distintos lenguajes de representación de guías 
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clínicas (EON, Arden, GLIF, PROforma, Asbru…), que 
se resume en la tabla 1. 

Las características fundamentales que han llevado a esta 
elección han sido: 

• Permite representar todo el conocimiento relativo a 
las GPC, es la única propuesta cuyo conjunto de 
primitivas es extensible, una de sus mayores 
bondades de cara a futuras ampliaciones. Se facilita 
así realizar las actualizaciones necesarias en el 
modelo para ampliar el dominio o hacerlo compatible 
con el resto de ontologías implicadas en la 
organización sanitaria. 

• Favorece la complejidad y diferentes niveles de 
abstracción gracias a un mecanismo de anidación de 
GPC. 

• Contiene mecanismos eficientes para la descripción 
de objetivos e intenciones en las GPC. 

• Modela de forma separada los tipos de conocimiento 
definiendo un modelo de GPC, uno de datos del 
paciente y otro específico del dominio sanitario. 

• EON está modelado con Protégé, y los modelos están 
disponibles a través de su web, lo que facilita la 
representación y gestión de nuevas guías. 

• Existen experiencias previas en las que se han 
desarrollado motores de ejecución de GPC y también 
sistemas de toma de decisiones para guías 
representadas en EON. 

• Aunque EON sólo adopta un subconjunto de las 
sofisticadas estructuras de Asbru para razonamiento 
temporal su mecanismo de extensión permitirá que se 
incorpore todo el conocimiento necesario que no esté 
recogido en las primitivas originales. 

El modelo de GPC en EON define entidades de la GPC 
como secuencias de pasos estructurados en el tiempo. Se 
permite la gestión del comportamiento del paciente 
basándose en decisiones y acciones que provocan 
cambios en el estado del paciente. 

En EON también se define un modelo de datos del 
paciente que incluye clases y atributos que describen 
características demográficas y clínicas. Por último EON 
posee un modelo de especialidad médica que representa la 
los conceptos más relevantes del dominio sanitario. 

2.2. AGREE 

El objetivo del Instrumento AGREE (Appraisal of 
Guidelines for REsearch & Evaluation), que ha sido 
desarrollado merced al proyecto BIOMED de la UE [5], 
es ofrecer un marco para la evaluación de la calidad de las 
GPC. Puede considerarse un mecanismo de evaluación 
exógeno dado que valora la guía en cuanto a su origen, 
forma, metodología de elaboración y fiabilidad, pero no 
en lo que se refiere al impacto de la aplicación de la 
misma sobre los resultados en los pacientes. 

El Instrumento AGREE se considera reflejo del estado 
actual del conocimiento en este campo dado que ha sido 
elaborado mediante discusiones entre investigadores de 
varios países, con amplia experiencia y conocimiento 
sobre GPC. 

Los usuarios diana del instrumento AGREE son: 

• Los gestores y políticos sanitarios para ayudarles a 
decidir qué guías pueden recomendarse para su uso 
en la práctica. En tales casos el instrumento debería 
formar parte de un proceso de evaluación formal. 

• Los autores de guías, para que sigan una metodología 
de elaboración estructurada y rigurosa y como 
herramienta de autoevaluación que asegure la calidad 
de sus guías. 

• Los proveedores de la atención sanitaria que deseen 
llevar a cabo su propia evaluación antes de adoptar 
las recomendaciones. 

• Los educadores y profesores para que puedan mejorar 
las habilidades de lectura crítica de los profesionales 
sanitarios. 

AGREE consiste en un test de 23 preguntas organizadas 
en seis apartados, cada uno de los cuales pretende captar 
una dimensión separada de la calidad de la guía. Los 
parámetros evaluados son: 

• Perspectiva y propósito: se valora con 3 items y se 
interesa por las metas, las preguntas clínicas 
específicas y la población diana. 

• Participación de los usuarios futuros: se centra en el 
grado en que la guía representa los puntos de vistas 
de sus pretendidos usuarios y se valora con 4 items. 

• Rigor del desarrollo: incorpora 7 items y se ocupa del 
proceso aplicado para reunir y sintetizar las 
evidencias, de los métodos para formular las 
recomendaciones y para actualizarlas. 

 
Arden GLIF 

PRO- 

forma 
Asbru EON 

Primitivas - X X X X 

Niveles de 

abstracción 
- X X X X 

Modelos de 

dominios 
- X - - X 

Permite 

cambios en el 

tiempo 
X X - - X 

Lenguaje 

propio 
X X X X - 

Herramientas 

adquisición de 

conocimiento 

- X X X X 

Herramientas  

testeo de GPC 
- - X - - 

Motores de 

ejecución 
- - X - X 

Tabla 1. Comparativa de lenguajes de representación 
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• Claridad y presentación: tiene 4 items y trata el 
lenguaje y formato de la guía. 

• Aplicabilidad: valora en 3 items las posibles 
implicaciones administrativas, de conducta y de coste 
derivadas de la aplicación de la guía. 

• Independencia editorial: en los 2 últimos items se 
analiza la independencia de las recomendaciones y el 
reconocimiento de los posibles conflictos de interés 
en el grupo que ha desarrollado la guía. 

Dado que algunos de los parámetros aquí considerados no 
están incluidos en las primitivas de EON ha sido 
necesario extender la ontología para incluirlas. El servicio 
presentado en este trabajo facilita tanto la tarea de 
responder al cuestionario como la de, posteriormente, 
gestionar los resultados obtenidos. 

2.3. EN 12967 

El Comité Europeo de Normalización (CEN), y más 
concretamente el TC 251, ha desarrollado la norma EN 
12967 [6,7,8] (Health informatics – Service architecture), 
disponible desde octubre de 2007, donde se describe una 
metodología para el diseño de arquitecturas de sistemas 
distribuidos en entornos sanitarios. 

La EN 12967 impone que para la normalización de 
sistemas abiertos y distribuidos en el entorno sanitario 
éstos deben estar modelados según el estándar ODP 
(Open Distributed Processing) [9,10]. De este modo está 
estructurada en tres partes que se corresponden con las 3 
primeras vistas definidas en ODP: 

• Parte 1: Punto de vista de empresa 

• Parte 2: Punto de vista de información 

• Parte 3: Punto de vista computacional 

El objetivo es dar una guía para la descripción, 
planificación y desarrollo de nuevos sistemas, así como 
para la integración de sistemas ya existentes, basada en 
una arquitectura que integre los datos comunes y la lógica 
de negocio de forma independiente a las aplicaciones 
individuales y permitiendo la accesibilidad a toda la 
información del sistema a través de servicios. Esta 
arquitectura estará soportada por alguna plataforma que 
proveerá de las necesidades de comunicación y 
coordinación de componentes, extendiendo la misma para 
soportar los requisitos particulares del dominio sanitario. 
De manera que cuanto más avanzados sean los servicios 
ofrecidos por la tecnología subyacente menores serán los 
esfuerzos a realizar en la arquitectura del dominio 
sanitario. 

La figura 1 muestra el lugar que HISA ocuparía dentro de 
una arquitectura de sistemas sanitarios. Esta norma debe 
aportar soluciones a los requisitos propios del dominio 
sanitario que no estén cubiertos por la arquitectura de 
integración, o middleware, elegida por la organización. 
En nuestro trabajo ha sido necesario ampliar las tres vistas 
de la norma. La vista de empresa debe incorporar las 
tareas relativas a la gestión, evaluación y explotación de 
GPC que no se incluían, la vista de información ha sido 
extendida con los conceptos de la ontología de GPC que 
no se encontraban reflejados en la misma [11], por último, 

la vista computacional incluye nuevos servicios referentes 
al manejo de GPC. 

 

Figura 1. Papel de HISA en la arquitectura sanitaria 

3. Diseño y desarrollo de los Servicios 

Este trabajo se enmarca en el proyecto IDEATIO 
(TIN2006-15460-C04-03). El objetivo es facilitar la 
integración de servicios que estén relacionados con la 
gestión y explotación de GPC en el conjunto de los 
sistemas de TIC de una organización sanitaria. El modelo 
de integración es el impuesto por la EN 12967. Los 
avances aquí presentados se centran en el diseño y 
desarrollo de dos servicios concretos, el primero para la 
gestión elemental de guías en formato XML y el segundo 
para la evaluación de GPC según el instrumento AGREE.  

Los dos servicios utilizan las GPC en formato XML, 
conformes a un esquema XML que refleja el modelo 
EON y las extensiones que ha sido necesario realizar. Las 
guías, y otros documentos XML, están almacenados en 
bases de datos nativas XML, más concretamente se ha 
utilizado Xindice, del grupo apache [12]. Esta 
herramienta de software libre y abierto incluye una API 
que se ha utilizado para la codificación de ambos 
servicios. 

Para dar más flexibilidad a los servicios la configuración 
básica de los mismos, así como las etiquetas y 
expresiones Xpath [13] que se utilizarán para procesar los 
documentos XML, se encuentran almacenadas en un 
documento de configuración, de manera que los servicios 
pueden adaptarse a otros lenguajes, distintos de EON, de 
forma fácil. 

Se han desarrollado también sendas interfaces de usuario 
para probar y validar estos servicios básicos. Las 
interfaces están basadas en tecnología de Servlets y JSP. 

3.1. Servicio para la gestión de guías 

Este servicio se ha diseñado como un servicio básico, que 
será reutilizado para conseguir prestaciones más 
complejas. Con él se puede realizar una gestión simple de 
GPC que se encuentren en formato XML. Principalmente 
permite el almacenamiento de GPC, la búsqueda, 
localización y consulta de las GPC aplicables a un 
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paciente concreto, a partir de unos criterios de búsqueda 
establecidos por el facultativo, así como la selección de 
la/s guía/s adecuadas. 

Las GPC se almacenarán en una base de datos Xindice. 
Aunque el servicio no incluye prestaciones para la edición 
de la guía, sí se verifica la conformidad con EON gracias 
a la validación, previa a la inserción, con un esquema que 
modela la estructura correcta del documento. 

En lo referente a los métodos de búsqueda, localización y 
selección de GPC están basados en la API de Xindice y 
siguen los criterios que fueron indicados por los clínicos 
del grupo de investigación. Éstos señalaron qué 
parámetros eran los comúnmente utilizados para realizar 
la selección de la/s GPC apropiada/s a un paciente 
determinado. 

Para terminar, respecto a la consulta de la guía clínica, 
una de las ventajas del servicio es que no sólo se permite 
la consulta de la guía completa sino también el acceso a 
elementos específicos de la guía, sin tener que manejar el 
documento completo, de manera que se facilita la 
localización del elemento que el facultativo esté buscando 
en un momento concreto. 

3.2. Servicio para la evaluación de guías 

El servicio básico para evaluación de guías facilita, por un 
lado, responder al test proporcionado por el Instrumento 
AGREE y por otro generar y gestionar documentos XML 
que reflejen las respuestas a dicho test. 

Las guías estarán en formato XML y almacenadas en 
XIndice, de manera que este servicio se apoya en las 
prestaciones ofrecidas por el anteriormente presentado. 
Para facilitar la evaluación de una guía se accede al 
campo, o los campos, de la guía al que se refiere el test de 
forma automática y se devuelve el valor de dichos 
campos. Es de destacar que varias de las preguntas del 
test se refieren a información que no aparece reflejada en 
el modelo EON, por ello ha sido necesario extenderlo. Ya 
se ha señalado anteriormente que esta posibilidad era una 
de las grandes ventajas que proporciona EON. 

Las puntuaciones de cada cuestión del test se van 
guardando en un documento XML, que también se 
almacenará en XIndice, y que será conforme a un 
esquema XML que se ha desarrollado en el proyecto. Esto 
permitirá la posterior gestión de estas respuestas 
permitiendo tareas como la elaboración de estadísticas 
sobre los resultados obtenidos por la guía, la visualización 
de resultados, la clasificación de guías según su calidad 
basada en los criterios de AGREE, etc… 

4. Discusión 

En este trabajo se realiza una revisión de algunos 
conceptos fundamentales relacionados con las GPC. Se 
introduce el concepto de GPC, la importancia de su uso 
desde el punto de vista clínico y los avances derivados de 
una gestión computerizada de las mismas. Dichos avances 
tendrán un impacto clínico relevante si existe una  
profunda integración entre los sistemas de gestión de 
GPC y otros sistemas de la organización sanitaria, que 

permita la explotación adecuada del conocimiento clínico 
global almacenado en el conjunto de la organización. 

El trabajo aquí presentado está centrado en dos servicios 
muy básicos, aunque fundamentales, sin embargo la 
metodología seguida es extensible a otros servicios más 
complejos y supone el punto de partida para lograr una 
integración adecuada de los componentes relacionados 
con la gestión y explotación de GPC. 
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Resumen 
La clasificación y gradación de tumores cerebrales es un paso 
fundamental para aplicar el tratamiento óptimo en cada caso. 
Gracias a la  imagen por resonancia magnética, este proceso 
puede realizarse empleando información recogida directamente 
sobre la propia imagen, además de los datos obtenidos 
mediante técnicas complementarias. Estas distintas técnicas 
arrojan resultados divergentes en la literatura científica. El 
objetivo de este trabajo es realizar un clasificador óptimo para 
intentar identificar aquellas variables que permiten realizar 
mejor la discriminación de  distintos tipos de  tumores. Se 
presentan resultados preliminares empleando un clasificador 
basado en una regresión logística y otro basado en algoritmos 
genéticos. 

1. Introducción 

Los gliomas y las metástasis son los tumores cerebrales 
más frecuentes (de un 45% a un 50% en el primer caso, 
del 30% al 35% en el segundo [1]). La diferenciación 
exacta y la gradación de tumores cerebrales malignos son 
esenciales para un tratamiento eficaz y para mejorar el 
pronóstico. Existen múltiples estudios que analizan las 
mejores técnicas para efectuar esta clasificación 
utilizando imágenes de resonancia magnética. 
Principalmente se establece una división entre: 

1. Clasificar utilizando datos de la propia imagen: 
sangrado, necrosis, edemas, neovascularización, 
heterogeneidad, definición de bordes, etc [2]. 

2. Clasificar empleando datos obtenidos mediante 
estudios de difusión, perfusión, espectroscopía o 
una combinación de varias de las técnicas 
anteriores [1, 3-5]. 

En el primer caso, las variables son cualitativas y se 
establecen mediante observación directa de la imagen. En 
el estudio citado [2], por ejemplo, la presencia o no de 
edema se evaluó como baja (0), moderada (1), severa (2), 
y el sangrado como no (0), ambiguo (1), sí (2). En base a 
estos parámetros es posible realizar una clasificación de 
los tumores. Sin embargo, algunos estudios afirman que 
esta técnica puede ser a veces insuficiente para diferenciar 
y gradar eficazmente tumores cerebrales malignos, porque 
las partes resaltadas mediante contraste pueden no 
siempre reflejar la parte más agresiva de un tumor [6], al 
no proporcionar información cuantitativa sobre la 
microvasculatura. Este resaltado de la imagen puede 
ocurrir principalmente a causa de la disrupción de la 
barrera hematoencefálica más que por la proliferación 
vascular tumoral [7]. 

La imagen por difusión (DWI, diffusion-weighted 
imaging) puede ayudar a modelar las características del 
tumor evaluando la diferencia en el movimiento 
molecular dependiente de la temperatura (movimiento 
browniano) de las moléculas de agua entre tejidos 
normales y tumorales. Este movimiento molecular del 
agua en el tejido tumoral puede cambiar como resultado 
de alteraciones estructurales causadas por destrucción de 
la arquitectura neuronal, de incremento en el número de 
células tumorales, que causa una minimización del 
espacio intersticial, y de edema angiogénico. El cambio 
en los coeficientes de difusión aparentes (ADC, apparent 
diffusion coefficients) mide la suma de la interacción entre 
estos factores y puede variar como resultado de la 
heterogeneidad del tumor, de la progresión de éste o de su 
tratamiento. 

La perfusión por resonancia magnética se basa en la 
inyección de un contraste (generalmente con gadolinio) 
durante la adquisición de una secuencia de imágenes. La 
secuencia registra el paso del contraste a través del 
parénquima cerebral y permite estudiar la evolución de 
cada curva de concentración de contraste con el tiempo de 
forma que se puede cuantificar qué cantidad de sangre ha 
pasado por una determinada región, cuánto tiempo ha 
tardado en pasar y el flujo total. La relación en el valor 
medido de volumen sanguíneo cerebral (CBV, cerebral 
blood volume) entre la sustancia blanca sana y el tejido 
tumoral proporciona una medida de la agresividad del 
tumor [9]. También puede ofrecer información acerca de 
los nuevos vasos formados dentro del tumor, aunque no 
del proceso de formación de los mismos, puesto que los 
mapas de CBV sólo son sensibles a la parte perfundida de 
la formación capilar y miden únicamente los capilares 
funcionales. 

La espectroscopía de protón in vivo permite detectar 
varias sustancias químicas (metabolitos) en función de su 
frecuencia de resonancia. Es ampliamente utilizada en el 
diagnóstico de tumores, ya que permite clasificar el grado 
tumoral en función de la relación de concentraciones de 
éstos.  

La clasificación de los distintos tumores mediante estas 
diferentes técnicas proporciona distintos resultados en la 
literatura científica. Mientras algunos artículos aseguran 
que la información obtenida directamente de la imagen es 
suficiente para una separación de los distintos grados [2, 
3], otros afirman que es necesaria más información 
(perfusión, difusión, espectroscopía) [4, 9].  
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Los algoritmos genéticos son una de las técnicas que 
pueden emplearse para implementar estos clasificadores. 
Esta técnica es una optimización de la búsqueda ciega de 
soluciones que adapta la teoría de la evolución. 

Así, partiendo de una población que contiene una cierta 
diversidad de soluciones iniciales posibles y aplicando los 
mecanismos de selección de los mejor adaptados al 
problema, las soluciones menos acertadas para el 
problema irán muriendo sin haberse reproducido, 
mientras las más adecuadas se reproducen y se introducen 
soluciones nuevas mediante el mecanismo de la mutación. 
Este último mecanismo es, además, esencial para evitar 
una convergencia prematura en esta clase de técnicas de 
búsqueda [10]. 

Esta aproximación se ha explorado en la extracción de 
características [9,10] y en el diagnóstico de tumores [11]. 

En este trabajo se ha examinado, junto con clasificadores 
más tradicionales, la opción de emplear aquellos basados 
en algoritmos genéticos para la clasificación de tumores 
según su agresividad. 

2. Material y métodos 

2.1. Datos obtenidos 

Se tienen datos recopilados de 135 pacientes con algún 
tipo de tumor cerebral. Los estudios han sido 
diagnosticados previamente por un radiólogo. La 
clasificación de los distintos casos puede realizarse 
atendiendo a varios criterios, fundamentalmente a la 
gradación de su agresividad. Existen dos escalas 
fundamentales: 

• Grado: 

o Alto. 

o Bajo. 

• Grado (entendido según la clasificación de la 
Organización Mundial de la Salud): 

o Grado 1. 

o Grado 2. 

o Grado 3. 

o Grado 4. 

El grado bajo engloba a los grados 1 y 2 de la OMS, y el 
grado alto engloba los grados 3 y 4. Ésta será la división 
principal que utilizaremos, al ser la más importante desde 
el punto de vista clínico. 

Además, no todos los tumores tienen las mismas 
dificultades en su clasificación. Los meningiomas, por 
ejemplo, son tumores extraaxiales que son fácilmente 
identificables por un radiólogo. La importancia de la 
clasificación en el problema presentado radica en 
distinguir entre tumores intraaxiales de alto y bajo grado. 

Se pretende clasificar los distintos tipos de tumores 
extraaxiales atendiendo a la clasificación de alto o bajo 
grado, empleando dos conjuntos distintos de variables: 
por una parte, aquéllas extraídas de la imagen y, por otra, 

aquéllas obtenidas de estudios de perfusión, difusión y 
espectroscopía. La condición de situación intraaxial se 
encuentra codificada en una de las variables, de acuerdo 
al criterio del radiólogo que realizó el informe 
correspondiente. 

De las variables que podrían utilizarse para la realización 
de un clasificador, existen por una parte variables 
cualitativas que simplemente informan sobre la ocurrencia 
o no de una condición, se leen directamente de la imagen 
y toman un valor de 1 ó 0 Estas variables son: 

• Captación. 

• Necrosis. 

• Neovascularización. 

• Sangrado. 

• Calcificaciones. 

• Edema. 

El otro conjunto de variables se compone de aquéllas 
cuantitativas, que corresponden a los valores extraídos de 
los estudios de perfusión, difusión o espectroscopía. En 
este estudio se emplearán las siguientes: 

• Cho/Cr (ratio colina/creatina). 

• Naa/Cr (ratio N-acetilaspartato/creatina). 

• ADCs normalizados. 

• 
_

tumor

tejido sano

rCBV

rCBV
 

Dado que se pretende distinguir el grado de los tumores 
intraaxiales, se realizó una primera selección para tratar 
únicamente estos casos. De los 113 casos resultantes, se 
vio que: 

• Los 113 tienen medidas todas las variables 
relativas a datos extraídos de la imagen. 

• Únicamente 63 tienen todas las demás variables 
medidas. 

2.2. Desarrollo del clasificador clásico 

Para la elaboración de los clasificadores, todos los datos 
fueron tabulados y convenientemente etiquetados en el 
paquete de estadística SPSS v.13. Se realizó un análisis 
previo de los datos y se comprobó que los sucesos no son 
equiprobables: los tumores de bajo grado aparecen el 
21,2% en la muestra utilizada. 

Se estudió el desarrollo de dos tipos de clasificadores 
diferentes para resolver el problema. Por una parte, se 
utilizó un clasificador lineal de Fisher, y por otra, se 
empleó una regresión logística, resultando en un 
clasificador modelado mediante la siguiente ecuación 
matemática  

0 1( )

1

1 B B X
Y

e− +=
+
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Para realizar el clasificador utilizando las variables que 
codificaban los datos de la imagen se utilizaron los 113 
casos originales para generar el clasificador y 21 casos 
adicionales obtenidos posteriormente por el servicio de 
radiología, que tenían medida los datos extraídos de la 
imagen, para la prueba posterior. Para los datos 
provenientes de estudios adicionales, dado que sólo se 
disponía originalmente de 63 casos que registraban todas 
las variables necesarias, hubo que emplear 48 casos para 
generar el clasificador y 15 para realizar pruebas. 

Se realizó en SPSS una regresión binaria logística con el 
objetivo de obtener un clasificador para la variable 
codificadora del grado. El proceso se ejecutó en dos 
ocasiones, una para cada conjunto de variables de 
clasificación. El algoritmo empleado utilizó una lógica de 
inclusión de variables por pasos, con p = 0.05 para la 
inclusión y p = 0.1 para la exclusión, y un intervalo de 
confianza en el resultado del 95%. Se obtuvo una 
regresión de acuerdo a la siguiente ecuación para los 
datos de imagen: 

( 1,522 2,588* 1,79* )

1
( )

1 CAPTACION NECROSIS
P tumor alto

e− − + += =
+

 

Para los datos de estudios adicionales: 

( 1,855 0,982* )

1
( )

1 rCBV
P tumor alto

e− − += =
+

 

Se procedió de forma análoga para generar un clasificador 
de Fisher. Las variables fueron introducidas en SPSS para 
generar un discriminante de Fisher, con un método de 
entrada de variables por pasos, utilizando la lambda de 
Wilks como método de entrada y empleando unos valores 
del estadístico F de 3.84 para la inclusión de la variable y 
de 2.71 para la extracción. El clasificador de Fisher 
proporciona dos funciones lineales cuyos valores de 
salida se comparan: aquélla que obtiene el mayor valor es 
la que clasifica la clase dada. Para los datos de la imagen, 
las funciones quedan de la siguiente forma: 

0,361* 4,732* 2,474

2,949* 11,343* 6,928

Gradobajo NECROSIS CAPTACION

Gradoalto NECROSIS CAPTACION

= + −
= + −

 

Para los valores de estudios adicionales: 

13* 0,204* 11,672

9,96* 0,509* 7,503

Gradobajo ADC rCBV

Grado alto ADC rCBV

= + −
= + −

 

2.3. Clasificador basado en algoritmos genéticos 

Se modeló el proceso evolutivo de una población de 
discriminantes lineales con los que, posteriormente, se 
elaboró un clasificador. 

Tras realizar diversas pruebas con poblaciones de entre 
100 y 10000 individuos, se decidió fijar una población 
constante de 1000, por proporcionar este número una 
variedad inicial suficiente para obtener resultados 
preliminares satisfactorios sin ralentizar el sistema. Así se 
consideró adecuado que, en cada generación, los 
individuos muriesen, con lo que las características de un 
cromosoma que no consiguiese reproducirse muriesen 
con él. 

Los cromosomas que constituían la población eran 
funciones discriminantes que clasificarían, con mayor o 
menor acierto, los tumores como de grado alto (2) o bajo 
(1). Estos cromosomas estaban formados por coeficientes 
análogos a los que se obtendrían del clasificador lineal, y 
que definían la relevancia de cada una de las variables 
independientes para la clasificación de la agresividad de 
los tumores. Así, cada coeficiente era un gen que ocupaba 
un lugar específico dentro del cromosoma. Además, el 
número de genes debía ser constante: las mutaciones no 
aumentaban el número de genes de un cromosoma. 

Los mecanismos implementados fueron la reproducción 
sexual (ver la Tabla 1 para un ejemplo) y la mutación. 
Para cada discriminante hijo, se aplicó una probabilidad 
de mutación muy alta (0,1, si bien aún por debajo de la 
que se ha llegado a recomendar en la literatura [10]) con 
el objetivo de introducir una mayor variedad genética que 
redujese la tendencia a una convergencia prematura. 

Progenitor 1 

Gen 1 Gen 2 Gen 3 Gen 4 

4,67432 0,84321 0,68111 -6,7801 

Progenitor 2 
Gen 1 Gen 2 Gen 3 Gen 4 
5,23420 -20,3941 10,8347 -0,34234 

Hijo 
Gen 1 Gen 2 Gen 3 Gen 4 
4,67432 -20,3941 0,68111 -0,34234 

Tabla 1. Ejemplo de reproducción sexual de dos discriminantes 
lineales. 

Por otro lado, la medida de la adecuación de cada 
individuo se realizó mediante la clasificación de los 113 
casos originales, descritos anteriormente, y la 
comparación del resultado de la clasificación con el grado 
observado de cada uno. Así, al inicio de cada generación 
se tenía una matriz de resultados obtenida de aplicar cada 
algoritmo –un vector de N coeficientes (donde N es el 
número de características consideradas), además de la 
constante del discriminante lineal- a la matriz de datos de 
las muestras. 

La adecuación se obtuvo como un porcentaje de aciertos 
sobre número total de casos y a cada individuo se le 
asignó una probabilidad de reproducción en función de su 
porcentaje de aciertos. 

3. Resultados 

3.1. Clasificador clásico 

Para comprobar la eficacia de los clasificadores se 
programaron en IDL y se introdujeron los datos relativos 
a captación y necrosis para cada tumor analizado. El 
resultado de la ejecución de los clasificadores obtenidos 
para los datos obtenidos de la imagen se puede ver en la 
Tabla 2: 
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 Tumores grado 
alto (bien/total) 

Tumores grado 
bajo (bien/total) 

Regresión 
logística 

19/19 1/2 

Fisher 19/19 1/2 

Tabla 2. Clasificación de tumores empleando datos de imagen. 

 
Tumores grado 
alto (bien/total) 

Tumores grado 
bajo (bien/total) 

Regresión 
logística 

9/10 5/5 

Fisher 8/10 5/5 

Tabla 3. Clasificación de tumores empleando datos 
adicionales. 

3.2. Clasificador basado en algoritmos genéticos 

Para el clasificador basado en algoritmos genéticos, se 
realizaron pruebas con seis características (captación, 
necrosis, sangrado, calcificación, neovascularización, 
relativas a la imagen, y ADC normalizado) y con tres 
(captación, necrosis y sangrado). Se realizaron distintas 
pruebas variando la probabilidad de mutación y el número 
de generaciones. 

La Tabla 4 muestra dos resultados para dos conjuntos de 
opciones distintos: 

A: 1000 individuos de 7 genes (correspondientes a 6 
características), con una probabilidad inicial de mutar 
de 0,01 a lo largo de 3000 generaciones. 

B: 1000 individuos de cuatro genes (correspondientes a 
las tres características más significativas según las 
pruebas con seis); probabilidad inicial de mutar de 0,1 
a lo largo de 200 generaciones. 

En la Figura 1 puede observarse la evolución durante el 
entrenamiento de los algoritmos genéticos. 

 

Figura 1. Evolución en 200 generaciones, población 
constante de 1000 cromosomas y probabilidad de mutación de 
0,1. 

 

 Tumores grado 
alto (bien/total) 

Tumores grado 
bajo (bien/total) 

Conjunto A 12/14 3/6 

Conjunto B 14/14 4/6 

Tabla 4. Clasificación de tumores empleando algoritmos 
genéticos. 

4. Discusión y conclusiones 

En cualquier caso, a la vista de los resultados obtenidos 
con 3 características de imagen y con 6 características -
una de ellas de difusión-, se puede concluir que es posible 
realizar una adecuada gradación del tumor, 
independientemente del tipo de clasificador que se utilice, 
con los datos que se obtienen de la imagen, sin estudios 
adicionales. Este es un resultado llamativo, a luz de los 
innumerables métodos de clasificación basados en imagen 
que se están proponiendo en la literatura. 
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Resumen 
En el presente documento se describe la integración realizada 
entre el laboratorio de Inmunología del Hospital Universitario 
de Son Dureta, y dos repositorios, uno para el hospital de Son 
Dureta y otro corporativo para el sistema público de salud 
balear, en el que se almacenan todas las peticiones/resultados 
de los diferentes laboratorios que componen el sistema sanitario 
autonómico. 
Además se toma constancia de la importancia de este sistema de 
almacenamiento electrónico, el cuál posibilita que no solo los 
datos clínicos de las peticiones/resultados de las distintas 
pruebas que se realizan en un laboratorio queden almacenados 
si no que también almacenan información de otros sistemas, 
manteniendo la información unificada. 
Finalmente se pretende destacar la importancia de 
homogeneizar en un estándar corporativo los datos de 
diferentes fuentes/laboratorios, para evitar incongruencias en la 
información, debidas a la heterogeneidad inherente de las 
aplicaciones que proveen dichos datos. 

1. Introducción 

La historia de salud electrónica de un paciente, entendida 
como el conjunto de información médica que se va 
generando a lo largo de la vida de un ciudadano, 
normalmente se encuentra dispersa entre la multitud de 
fuentes de información que existen en los sistemas de 
salud autonómicos. Esta información está formada por 
diferentes documentos como por ejemplo informes 
médicos, información radiológica, pruebas realizadas, etc. 
y en muchos casos con formatos, físicos y lógicos, 
diferentes.  

La informatización de los sistemas de salud, mediante 
aplicaciones que generen este tipo de datos, ha 
posibilitado que la información esté disponible en formato 
electrónico, no obstante por lo general no es accesible de 
una forma universal y unificada. Con el objeto de hacer 
accesible esta información en dichas condiciones, en la 
Comunidad Autónoma de las Islas Baleares se está 
desarrollando el proyecto de Historia de Salud Electrónica 
(HSAL) del IB-Salut. Entre los objetivos concretos de 
este proyecto se hallan: 

• Permitir el acceso tanto de los ciudadanos como de 
los profesionales sanitarios a la información básica, 
clínica y administrativa, del paciente. 

• Compartir entre la atención primaria y la atención 
especializada una visión integral del paciente 
(contactos, tratamientos, etc.), facilitando la 
continuidad asistencial en su tratamiento. 

• Permitir el acceso de los profesionales a sus 
aplicaciones habituales a través de un portal con paso 
de contexto entre las mismas. Este portal también 
servirá como punto de acceso a futuras aplicaciones 
corporativas. 

• Integrar la información asistencial proveniente de las 
entidades concertadas. 

En esta integración se pretende almacenar toda la 
información que generan los diferentes laboratorios de los 
hospitales/centros de salud del sistema público de salud 
de nuestra Comunidad en repositorios locales ubicados en 
los hospitales, así como en un repositorio central que haga 
posible la consulta de estos datos por todas las entidades 
que forman parte de la organización pública sanitaria de 
las islas.  

Es en este escenario donde se enmarca la integración del 
laboratorio de Inmunología del Hospital Universitario de 
Son Dureta (HUSD) presentada en este artículo. Ver 
figura 0. 

 

Figura 0. Escenario Integración Laboratorio Inmunología 

Este escenario enmarca el proyecto de HSAL, el cual se 
compone de diferentes subproyectos para tener la historia 
de salud electrónica de los ciudadanos de las Islas 
Baleares, uno de estos subproyectos es el de Historia de 
Salud de laboratorios (HSAL-LAB), donde se recogerán 
todos los análisis realizados por los laboratorios del 
sistema público de salud balear, finalmente cada 
laboratorio tiene su integración correspondiente, en este 
caso práctico se recoge el proyecto de integración del 
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laboratorio de Inmunología de Son Dureta (HSAL-LAB-
SD-INMUNO) 

2. Descripción del escenario 

La figura 1 esquematiza la arquitectura de 
comunicaciones del laboratorio de Inmunología y su 
integración con el repositorio central del IB-Salut. 
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Figura 1. Arquitectura de comunicaciones de la integración 

En esta figura, por una parte, se encuentra la aplicación 
propia del laboratorio de Inmunología, consistente en una 
aplicación informática propietaria del proveedor IZASA. 
[1] 

Esta aplicación llamada Modulab, es un sistema de 
Gestión Integral de Laboratorios, la cual utiliza el 
estándar de mensajería ASTM E 1381-91 [2] para la 
comunicación de resultados, mediante mensajes ORU 
(Unsolicited Observation Message), y la aceptación de  
peticiones mediante mensajes ORM (General Order 
Message). Así pues, para integrar los mensajes generados 
por esta aplicación con el repositorio local HTB Oracle 
5.1 y el repositorio central es necesario transformar estos 
mensajes en un formato HL7v3 ad-hoc para la integración 
con el repositorio local y seguidamente adecuarlo al 
estándar corporativo HL7v2.5 de transporte. 

La comunicación interna entre los diferentes sistemas del 
HUSD involucrados en esta integración se realiza a través 
de un motor de integración a nivel local, concretamente se 
utiliza el Rhapsody Integration Engine de Orion Health. A 
nivel corporativo, para comunicar los diferentes sistemas 
del IB-Salut, también se utiliza un motor de integración 
Rhapsody.   

El primer mapeo llevado a cabo en el motor de 
integración local, realiza la conversión de los ASTM E 
1381-91 de Modulab a mensajes HL7v3 HTB Oracle 5.1 
utilizados por el repositorio local de SD. Para hacer este 
mapeo se ha realizado un análisis y se ha resuelto toda 
una serie de problemáticas. Por ejemplo en el mensaje 
ORU (mensaje de resultados), segmento O (Test Order 
Record), campo 5 (Universal Test ID), se indicaban de 
forma distinta, orden, título o perfil, además sin un 
identificador que permitiera relacionarlas con los 
segmentos R (Request Information Record), que viajaban 

en el mismo mensaje, estos proporcionaban los resultados 
de dicha orden, título o perfil. 

Una vez realizado el análisis de la mensajería se justificó 
qué tratamiento se le tenía que dar a la información 
contenida en la mensajería ASTM para ser incluida 
mediante un mapeo en la mensajería HL7v3. 
Paralelamente se estableció una serie de recomendaciones 
para su posterior portabilidad al estándar corporativo 
HL7v2.5 de transporte, utilizado en las comunicaciones 
entre hospitales/laboratorios del sistema público de salud 
balear. 

El mensaje HL7v3 al cual se mapea la información desde 
el mensaje de resultados ASTM, para la comunicación de 
resultados al repositorio HTB local de Son Dureta fue un 
POXX_MT111000HT01 [3] ad-hoc, este no se encuentra 
disponible en ningún ballot de HL7v3 puesto que es una 
solución a medida hecha por Oracle. Este mensaje está 
compuesto por tres capas, cuyo modelo está basado en el 
estándar HL7v3 y que cualquier mensaje basado en este 
protocolo debe cumplir: 

• MCCI_MT000100HT02.Message 

• MCAI_MT000001HT02.ControlActEvent 

• POXX_MT111000HT01.SpecimenObservationEvent 

El segundo mapeo diseñado, realiza la conversión de 
HL7v3 HTB Oracle 5.1 al estándar HL7v2.5 corporativo 
de transporte, de forma que se homogeneizarán los datos 
que son transportados hacia el HTB Oracle 5.3 central. 

La utilización del estándar corporativo permite a todos los 
hospitales trabajar con un estándar sencillo a nivel de 
transporte, solucionando en gran medida la problemática 
de cargar excesivamente a los diferentes grupos técnicos 
de trabajo de las entidades/organizaciones/hospitales a la 
hora de definir mensajes. Otro de los motivos es que no 
todos los hospitales/laboratorios tienen las mismas 
especificaciones al realizar su integración específica, 
puesto que cada laboratorio utiliza aplicaciones y 
proveedores diferentes.  

Así pues, se valoró que la complejidad que aportaba 
HL7v3 en el transporte de los datos no era necesaria y la 
opción escogida, la utilización de mensajería HL7v2.5 
(cadenas de caracteres ASCII), se consideró del todo 
suficiente.  

Finalmente al llegar al nodo central o corporativo se 
realiza un tercer mapeo de HL7v2.5 a HL7v3, en la ruta 
que va del motor de integración corporativo al HTB 
Oracle corporativo, dado que HTB Oracle utiliza los 
mensajes en HL7v3 ad-hoc.  

La integración del laboratorio de Inmunología está 
enmarcada en la etapa inicial del proyecto HSE del IB-
Salut, así mismo también se pretende integrar más 
laboratorios tanto del propio HUSD como otros del IB-
Salut. En la figura 2, se observan los laboratorios que 
participan en esta etapa inicial de HSE. 
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Figura 2. Laboratorios que participan en el piloto de HSAL del 
IB-Salut 

3. Definición de la mensajería 

Actualmente, para homogeneizar la intercomunicación en 
la capa de transporte de los diferentes sistemas de 
información del IB-Salut, se dispone de un estándar de 
mensajería corporativo [4] ya utilizado en otras 
integraciones [5]. En la integración descrita previamente 
en este artículo, se ha definido una serie de mensajes 
relacionados con las peticiones/resultados de laboratorio 
que han sido incluidos en dicho estándar corporativo. 

Los mensajes propuestos fueron elegidos después de un 
análisis detallado de mensajería proveniente de diferentes 
laboratorios/hospitales, concretamente las fuentes 
estudiadas fueron, del Hospital Son Llàtzer, los 
laboratorios de: Anatomía Patológica, Hematología y la 
Unidad de Microbiología y, del Hospital de Son Dureta, 
los laboratorios de: Anatomía Patológica, Microbiología, 
Inmunología, Análisis Clínico y Hematología. El 
conjunto de mensajes analizados incluía tanto mensajería 
ASTM como HL7v2.3.1. 

Se optó por utilizar el estándar HL7v2.5, tanto por su 
sencillez, frente a las estructuras XML de la versión 
HL7v3, como por satisfacer plenamente las necesidades 
de comunicación de los diferentes laboratorios. 

Los mensajes seleccionados después del análisis previo 
fueron los siguientes: 

El mensaje OML Laboratory Order Message (Tabla 1), 
utilizado para la comunicación de peticiones de 
laboratorio, ya que dispone de funciones específicas para 
notificar información relativa a especímenes y 
contenedores, que no se puede notificar con un mensaje 
ORM ordinario utilizado en versiones HL7v2.X [6], 
anteriores a las HL7v2.5 [7]. Si bien se plantea una 
estructura reducida del mismo ajustada a las necesidades 
actuales. Este mensaje es generado con motivo de, una 
nueva petición, cancelación, o actualización. 

Dentro de los sistemas del IB-Salut, este mensaje es 
utilizado por ejemplo para el envío de peticiones de 
laboratorio de los diferentes hospitales hacia el repositorio 
de información sanitaria corporativo (HTB Corporativo), 
mediante el Motor de integración Corporativo. El mensaje 
contendrá toda la información relativa a dicha petición, 
así como el origen y destino. 

 

OML^O21 Laboratory Order Message 

MSH Message Header 

PID Patient Identification 

[PV1] Patient Visit 

{  

ORC Common Order 

{  

OBR Observation Request 

[{NTE}] Notes and Comments 

[{DG1}] Diagnosis 

}  

}  

Tabla 1. Laboratory Order Message 

El mensaje OUL Unsolicited Laboratory Observation 
Message (Tabla 2) es usado para la comunicación de 
resultados de laboratorio, ya que al igual que el OML 
dispone de funciones específicas para notificar 
información relativa a especimenes y contenedores, que 
no se puede notificar con un mensaje ORU ordinario 
(utilizado en versiones anteriores HL7v2.X) [7]. También 
se ha optado por utilizar una estructura reducida del 
mismo ajustada a las actuales necesidades de transporte 
del IB-Salut. (El mensaje es generado, por lo general, 
automáticamente en el momento que se obtienen los 
resultados de una analítica, solicitada previamente). 
Dentro de los sistemas del IB-Salut, este mensaje será 
utilizado por ejemplo para el envío de resultados de 
laboratorio de los diferentes hospitales hacía el HTB 
Corporativo, a través del Motor de Integración 
Corporativo, conteniendo, además de toda la información 
relativa a los resultados, su origen y destino. 

OUL^R21 
Unsolicited Laboratory 
Observation Message 

MSH Message Header 

PID Patient Identification 

[PV1] Patient Visit 

{  

ORC Common Order 

{  

OBR Observation Request 

[{NTE}] Notes and Comments 

[{DG1}] Diagnosis 

}  

}  

Tabla 2. Unsolicited Laboratory Observation Message 
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Finalmente, el mensaje ACK General Acknowledgment 
(Tabla 3) es utilizado para informar al emisor sobre la 
recepción del mensaje OML u OUL. 

ACK General Acknowledgment 

MSH Message Header 

MSA Message Acknowledgment 
Segment 

[ERR] Error Segment 

Tabla 3. General Acknowledgment 

4. Rutas motor de integración local para el 
laboratorio de Inmunología 

Como se ha comentado anteriormente, la 
intercomunicación de los sistemas involucrados se ha 
realizado a través del motor de integración. Así, sobre el 
motor de integración local de HUSD se han creado las 
rutas que se describen en este apartado. 

4.1. Ruta laboratorio Inmunología 

En la figura 3 se puede observar la ruta encargada de 
adecuar la información de Modulab para su posterior 
mapeo y envío. La aplicación Modulab almacena los 
mensajes en un directorio por ftp, Dir-In-Modulab, como 
un archivo histórico, el cual sufre un proceso de De-
batching, consistente en fragmentar la información en los 
diferentes mensajes resultado. A continuación, se le 
realiza un procesado llamado checking data in message, 
que consiste en comprobar que el mensaje está 
conformado de forma correcta. Finalmente, si los 
mensajes tienen un formato incorrecto se guardan en unos 
directorios determinados y si no, son enviados a la 
siguiente ruta (ver figura 4). 

 

 

Figura 3. Ruta laboratorio Inmunología 

4.2. Ruta mapeo laboratorio Inmunología 

En la figura 4 se muestra la ruta encargada del mapeo y 
envío de los mensajes. En esta ruta se inserta al mensaje 
un número de secuencia incremental al último añadido en 
la base de datos HTB Oracle, inserting db sequence, el 
mapeo Inmuno-ASTM a HL7v3, que como se ha 
comentado anteriormente consiste en pasar de un formato 

de mensaje ASTM E 1381-91 a HL7v3 HTB Oracle 5.1 y 
finalmente el resultado se guarda en un directorio y se 
envía mediante TCP al HTB de HUSD. Además todos 
estos mensajes como anteriormente se ha comentado se 
mapean a la versión corporativa HL7v2.5 y se reenvía del 
motor de integración local al corporativo donde se vuelve 
a mapear esta vez para el HTB corporativo. 

 

 

Figura 4. Ruta mapeo Inmunología 
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Resumen 

El síndrome de Noonan es una enfermedad congénita que 

provoca el desarrollo morfológico anómalo de diversas partes 

del cuerpo. La forma habitual de diagnóstico es el análisis 

genético. Para evitarlo, en los últimos años, se han propuesto 

técnicas de análisis morfométrico del rostro, en dos o tres 

dimensiones. En este trabajo se desarrollan tres técnicas de 

clasificación usando medidas normalizadas tomadas por 

pediatras sobre fotografías 2D para estudiar su posible uso 

como herramienta diagnóstica. Como tratamiento previo a la 

clasificación, se implementaron técnicas de extracción de 

características y reducción de la dimensionalidad, y a 

continuación se estudiaron tres clasificadores diferentes: uno 

basado en funciones de Fisher, uno de tipo k-vecinos y otro 

basado en técnicas de relajación. Si bien los resultados no son 

concluyentes por el bajo número de casos estudiados (13 

pacientes y 13 controles), las medidas que mayor información 

aportan para la clasificación concuerdan con los síntomas 

típicos del síndrome, y en todos los casos el clasificador por 

relajación fue el que mejor tasa de clasificación alcanzó 

(p=0.22 ± 0.272 para una fiabilidad del 95%). 

1. Introducción 

El síndrome de Noonan es una enfermedad genética 

congénita que causa un desarrollo anormal de múltiples 

partes del cuerpo. Su origen se encuentra en algunas 

anomalías en los genes KRAS y PTPN11, y se caracteriza 

por una amplia gama de síntomas y características físicas 

que pueden variar ampliamente en rango y gravedad 

según los casos. Esta enfermedad, que se presenta en uno 

de cada 1000 a 2500 niños, fue descubierta en 1963 por 

Noonan y Ehmke en pacientes con estenosis valvular 

pulmonar, asociada a baja estatura, hipertelorismo y 

retardo mental moderado, entre otras alteraciones. Su 

principal logro fue distinguirla del síndrome de Turner, ya 

que en ambos casos los pacientes presentan unas 

membranas características en el cuello y una morfología 

del tórax atípica, lo cual puede dar lugar a confusión en el 

diagnóstico. Los síntomas característicos de la 

enfermedad son los siguientes: 

-aspecto típico de la cara con filtrum (surco vertical en 

el centro del labio superior) marcado  

-hipertelorismo (aumento de la separación de los ojos)   

-nariz ancha 

-micrognatia (mandíbula anormalmente pequeña)  

-orejas displásicas (displasia es el desarrollo anómalo 

de tejidos u órganos), de implantación baja y rotadas  

-párpados gruesos  

-epicantus (dobleces adicionales de la piel en las 

esquinas internas de los ojos)  

-exoftalmos (protrusión anormal del globo del ojo) y 

ptosis palpebral (párpados caídos) 

Dada la diversidad tanto de los posibles síntomas como de 

su grado de aparición, un examen de fenotipo puede no 

ser concluyente, y se suele recurrir a la evaluación 

genética, sobre todo para descartar el síndrome de Turner. 

Para automatizarlo, en la literatura se han propuesto 

diversas técnicas de análisis antropomórfico de imágenes 

tanto bidimensionales como tridimensionales [1-5] que 

permitirán una futura descripción más precisa de las 

anomalías morfológicas asociadas con la enfermedad y un 

futuro diagnóstico basado en imagen. Cabe destacar que 

la mayoría de los estudios realizados han empleado 

imágenes de la cara de los sujetos, puesto que muchas de 

las anomalías morfológicas se expresan en esta zona del 

cuerpo, y además se simplifica notablemente el problema. 

Para realizar un análisis morfométrico se toman ciertos 

puntos de referencia (landmarks) y típicamente se miden 

las distancias entre ellos, de modo que sea posible 

comparar medidas de manera estandarizada entre distintos 

individuos; aunque es posible medir también ángulos o 

ratios entre medidas. Tanto la posición de dichos 

marcadores como la manera de transformar y analizar 

dichas medidas varían de unos autores a otros. 

Siguiendo esta línea de investigación basada en la 

morfometría, en el presente trabajo se desarrolló un 

clasificador para distinguir entre niños sanos y niños con 

síndrome de Noonan a partir de medidas de distancias 

tomadas en fotografías de sus caras.  
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Figura 1. A la izquierda uno de los niños sanos y a la 

derecha una niña con síndrome de Noonan. 

2. Material y métodos 

2.1. Datos disponibles 

Los datos de que se dispone para la realización del 

presente trabajo son medidas tomadas sobre fotografías 

tanto en blanco y negro como en color de 13 niños sanos 

(controles) y 13 con síndrome de Noonan, como los 

ejemplos de la Figura 1. Todos los casos de niños con el 

síndrome habían sido previamente diagnosticados 

clínicamente, de modo que emplearemos una parte de las 

medidas disponibles para realizar el clasificador y el resto 

como muestras de validación; pero en ningún caso se 

emplearán los resultados de este trabajo con fines 

diagnósticos. La mayoría de las fotografías fueron 

obtenidas de Internet. 

En cada fotografía se tomaron 17 puntos de referencia en 

la parte izquierda (en adelante denominados LX, donde X 

será el número del punto), 17 en la derecha (en adelante 

RX) y 7 puntos en el eje vertical central (en adelante SX), 

como se muestra en la Figura 2. 

 

Figura 2. Puntos de referencia tomados en las fotografías. 

Estos puntos fueron elegidos y colocados por una 

especialista en imagen y un pediatra del Hospital General 

Universitario Gregorio Marañón. Cabe destacar que 

algunos puntos, normalmente situados en las orejas, no 

podían marcarse en las fotografías porque estaban tapados 

por el pelo o porque la cara estaba ligeramente girada, por 

lo que faltan algunas medidas en varios sujetos. 

2.2. Preprocesado de los datos: registro a dos puntos 

Dadas las distintas posiciones en que pueden encontrarse 

los pacientes en el momento de tomar la fotografía y los 

distintos tamaños del rostro y sus partes existentes, antes 

del análisis de las posiciones de los puntos de referencia 

se requiere un preprocesado que permita obtener medidas 

respecto a unos ejes de referencia comunes para todos los 

pacientes y en la misma escala. 

Para el análisis morfométrico facial, uno de los métodos 

más sencillos es el llamado registro a dos puntos (two-

point registration) [6], que consiste en transformar todas 

las coordenadas de los puntos de referencia de tal manera 

que el eje X coincida con el eje vertical central de la cara 

y los puntos 1 y 7 de color verde (S1 y S7) de la Figura 2 

sean los puntos [0,0] y [1,0] del nuevo sistema de 

coordenadas respectivamente. Si consideramos los 

triángulos formados por cada uno de los puntos con S1 y 

S7, sus vértices tendrán las siguientes coordenadas 

respecto a una esquina de la fotografía: 

 

1 1 1

2 2 2

3 3 3

1 ,

7 ,

/ ,

S p x y

S p x y

RX LX p x y

     
     

= =     
          

 

 

Restamos a los tres vectores las coordenadas del punto S1 

para que éste sea el origen de nuestro nuevo sistema de 

coordenadas: 

 

1 1 1 1 1

2 2 1 2 1 2 2

3 3 1 3 1 3 3

' 0 0

' ' '

' ' '

p x x y y

p x x y y x y

p x x y y x y

− −     
     

= − − =     
     − −     

 

 

Ahora realizamos una rotación de modo que el vector que 

une S1 y S7 sea nuestro nuevo eje de abscisas: 

 

1

2 2 2 2

3 3 3 3 3

'' 0 0 0 0
cos sin

'' '' 0 ' '
sin cos

'' '' '' ' '

p
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Por último escalamos las coordenadas de modo que, en el 

nuevo sistema, una unidad sea la distancia entre S1 y S7: 

1

2

3 3 3 3 3

2 2

''' 0 0 0 0

''' 1 0 1 0

''' ''' ''' '' ''

'' ''

p

p

p x y x y

x x

 
           = =             
  

 

S7 

S1 

RX/LX 
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Así, en el nuevo sistema de coordenadas los puntos S1 y 

S7 son el [0,0] y [0,1] respectivamente, y el resto de los 

puntos están expresados con respecto a ellos. 

2.3. Extracción de características y clasificación 

Tras el preproceso de los datos, se disponía de un vector 

de características adecuado para abordar el problema de 

clasificación desde un punto de vista estadístico. Para 

esto, se utilizaron diferentes técnicas de extracción de 

características y reducción de dimensionalidad, asociadas 

a diferentes técnicas de clasificación, y seleccionadas en 

función de la naturaleza de los datos obtenidos tras el 

proceso anterior. En concreto, se realizó un análisis 

discriminante lineal (LDA), asociado a un clasificador 

basado en funciones de Fisher y dos análisis de 

componentes, junto con técnicas de clasificación no 

paramétricas, basados en la medida de distancia entre la 

muestra a clasificar y el subconjunto más cercano del 

grupo de muestras de entrenamiento. 

Como paso previo al análisis discriminante, se realizó una 

selección de variables siguiendo un método de inclusión-

exclusión por pasos. Como medida de la bondad de una 

variable a la hora de mejorar la separación entre grupos, 

se seleccionó la Lambda de Wilks. 

La implementación práctica de los análisis de las 

componentes se llevó a cabo utilizando diferentes 

herramientas incluidas en el paquete de cálculo estadístico 

SPSS [7], así como programas desarrollados en IDL. En 

concreto, el método de selección de variables y el cálculo 

del discriminante de Fisher, se llevó a cabo usando SPSS, 

mientras que el proceso de clasificación usando funciones 

canónicas de Fisher fue implementado en IDL. 

Por otra parte, además del análisis discriminante lineal, se 

emplearon dos técnicas diferentes de análisis de 

componentes, análisis de componentes principales (PCA) 

mediante SPSS y análisis de componentes independientes 

(ICA) [8], en Matlab. Entre todos los algoritmos de 

análisis de componentes independientes existentes en la 

literatura, se usó FastICA, desarrollado por Aapo 

Hyvarinen en 1999 [9]. En [10] se puede descargar 

gratuitamente un paquete Matlab que implementa el 

algoritmo iterativo. Antes de aplicar ICA, se suelen 

eliminar las posibles correlaciones entre variables, por lo 

que hemos utilizado los datos resultantes de aplicar PCA 

como entrada para ICA. 

Para la clasificación de las muestras de los tres conjuntos 

de datos generados (selección de variables, PCA, y PCA e 

ICA), se implementaron dos algoritmos de clasificación 

distintos. Ambos son no paramétricos. Uno de ellos es de 

tipo k-vecinos y el segundo pertenece al grupo de 

métodos de  relajación, y es conocido como red RCE 

(Reduced Coulomb Energy) [8, 11]. En este último, cada 

dato de entrenamiento tiene asociada una hiperesfera con 

un radio máximo tal que no contenga ningún otro dato de 

entrenamiento de otra clase. La clasificación se realiza en 

función del mayor número de regiones solapadas 

existentes de determinada clase para cada dato nuevo. 

Ambos clasificadores fueron implementados en IDL. 

3. Resultados 

Debido a la dificultad de la localización de algunos 

puntos en las imágenes de entrada, el análisis ha sido 

realizado sobre dos conjuntos de datos diferentes. El 

primero de ellos, Conjunto 1, contiene sólo aquellos 

puntos de referencia que han sido medidos para todos los 

sujetos (33 puntos). El segundo, Conjunto 2, contiene 

todos los puntos marcados, pese a que no se encuentren 

disponibles en algunos de los sujetos (41 puntos). Así, el 

primer conjunto constituye un espacio de características 

sin valores perdidos, evitando lo problemas asociados a 

éstos así como aquellos asociados a la escasa precisión en 

la medida de los mismos. Para el procesado del segundo 

conjunto, debido al escaso número de casos disponibles, 

fue necesario ajustar los valores perdidos a la media del 

grupo. 

Se realizó el análisis de ambos conjuntos de datos debido 

a que los puntos perdidos se encuentran en la zona de las 

orejas. Como se explicó en la introducción esta zona 

muestra alteraciones morfológicas en pacientes con 

síndrome de Noonan, por lo que se espera aporten 

información para la diferenciación de grupos. 

Para la posterior validación de los clasificadores 

obtenidos, se dividió de forma aleatoria el conjunto de 

datos en dos grupos, uno de entrenamiento y otro de 

prueba. De los 26 casos disponibles en algunas pruebas se 

emplearon 8 para validar y en otras 9 de los casos 

(aproximadamente un 30% para validar). 

A continuación presentamos los resultados obtenidos  

3.1. Inclusión-exclusión por pasos 

Para la selección previa de las variables estadísticamente 

representativas que se usarán para clasificar los diferentes 

en cada uno de los dos grupos (sanos y Noonan), se 

realizó un proceso de inclusión-exclusión por pasos, con 

las siguientes características. 

− Medida de bondad: Lambda de Wilks. 

− Criterio de inclusión-exclusión: Estadístico F. 

o F to enter: 3.40. 

o F to remove: 2.28 

Los resultados para cada caso se muestran en las tabla 1. 

Conjunto Datos Nº de puntos 

representativos 

Localización 

3 en ojos 

2 en nariz 

1 (33 puntos) 7 

2 en boca 

5 en ojos 

1 en oreja 

2 (41 puntos) 7 

1 en boca 

Tabla 1. Resultados del proceso de inclusión-exclusión 

La localización de los puntos coincide con los resultados 

esperados a la vista de los síntomas típicos del síndrome. 
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3.2. Análisis de componentes 

Se realizó un análisis de componentes principales usando 

las herramientas proporcionadas por SPSS sobre cada de 

los conjuntos de datos, obteniendo para cada uno una 

transformación del espacio de valores originales (puntos 

de referencia) para su representación en un sistema 

ortogonal n-dimensional. Los resultados están recogidos 

en la tabla 2. 

Conjunto Datos Dimensión final Varianza explicada 

1 (33 puntos) 9 94.4 % 

2 (41 puntos) 10 95.7 % 

Tabla 2. Resultados de PCA 

Además de PCA, se realizó un análisis ICA, sobre los 

datos transformados mediante PCA. 

3.3. Clasificación 

Los tres métodos de clasificación implementados se 

aplicaron a los diferentes conjuntos de datos obtenidos, 

usando varios de los casos como entrenamiento (14 ó 15 

casos, dependiendo de la prueba) y el resto de ellos (8 ó 9 

respectivamente) como validación de los parámetros de 

clasificación obtenidos tras el entrenamiento. Para todos 

los casos se calculó su probabilidad de error en un 

intervalo de confianza del 95%. Las siguientes tablas 

muestran los resultados obtenidos en la validación. 

Conj. Datos Fallos p ± ES 

1 (33 ptos.) 4/8 0.5 ± 0.346 

2 (44 ptos.) 3/9 0.67 ± 0.307 

Tabla 3. Resultados del clasificador de Fisher. 

Conj. Datos Preproceso k Fallos p 

PCA 1 2/9 0.22 ± 0.272 

PCA 3 4/9 0.44 ± 0.325 

PCA 5 4/9 0.44 ± 0.325 

PCA + ICA 1 2/9 0.22 ± 0.272 

PCA + ICA 3 4/9 0.44 ± 0.325 

1 (33 ptos.) 

PCA + ICA 5 4/9 0.44 ± 0.325 

PCA 1 2/8 0.25 ± 0.300  

PCA 3 3/8 0.38 ± 0.335 

PCA 5 3/8 0.38 ± 0.335 

PCA + ICA 1 2/8 0.25 ± 0.300 

PCA + ICA 3 2/8 0.25 ± 0.300 

2 (41 ptos.) 

PCA + ICA 5 3/8 0.38 ± 0.335 

Tabla 4. Resultados del clasificador de k-vecinos. 

Conj. Datos Preproceso Fallos p 

inc-exc 2/9 0.22 ± 0.272 1 (33 ptos.) 

PCA 2/9 0.22 ± 0.272 

2 (44 ptos.) inc-exc 2/9 0.22 ± 0.272 

 PCA 2/9 0.22 ± 0.272 

Tabla 5. Resultados del clasificador RCE. 

3.4. Discusión 

El escaso número de casos con los que se contaba junto 

con el alto número de parámetros, hace complicado 

extraer conclusiones sobre la bondad de las diferentes 

técnicas utilizadas. 

Los resultados obtenidos mediante las funciones de Fisher 

no son satisfactorios dado que fallan en un gran número 

de ocasiones. 

El clasificador de k-vecinos funciona mejor que el de 

Fisher, tras el adecuado preproceso de los datos. El uso de 

ICA no mejora en absoluto los resultados, por lo que no 

parece útil para este trabajo. Asimismo, al aumentar el 

número de vecinos, los resultados empeoran, lo que da a 

entender que las clases están solapadas pese al preproceso 

aplicado.  

Por otra parte, el clasificador RCE es que logró la mejor 

tasa de clasificación para todos los casos, por lo que 

parece la mejor opción para el proceso de clasificación. 
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Resumen 
El desarrollo de un diagnóstico es una de las tareas más 
complejas en la actuación médica y las aplicaciones que se 
utilizan para proporcionar una ayuda al diagnóstico incorporan 
todo tipo de técnicas para mejorar su precisión. Este artículo 
muestra el desarrollo de un clasificador neurodifuso para el 
diagnóstico médico de disfunciones urológicas. Este sistema 
híbrido neurodifuso, basado en redes neuronales artificiales y 
lógica difusa, pretende facilitar la tarea de los especialistas en 
este campo, ofreciendo un análisis y diagnósticos automáticos 
para sistemas complejos multivariables. El propósito del mismo 
es distinguir entre pacientes sanos y con disfunción. La 
experimentación se ha realizado utilizando una base de datos de 
más de 300 pacientes con disfunciones en el tracto urinario 
inferior. 

1. Introducción 
El diagnóstico médico es una de las tareas más 
complicadas que llevan a cabo los especialistas a pesar de 
contar con diversas herramientas de obtención y análisis 
de datos. Los expertos se enfrentan con frecuencia a 
situaciones no descritas en la bibliografía o descritas de 
forma confusa; el conocimiento del origen de las 
disfunciones detectadas depende en buena parte de su 
experiencia y de las investigaciones que constantemente 
se realizan. Concretamente en urología, son numerosas las 
disfunciones cuyo diagnóstico exacto es complicado 
como consecuencia de la interacción con el sistema 
neuronal y del limitado conocimiento que se tiene del 
funcionamiento de este último. Además, para diagnosticar 
disfunciones del tracto urinario inferior (TUI) existen 
varias técnicas que implican diferentes grados de invasión 
del paciente [1]. Utilizando un sistema de ayuda al 
diagnóstico se podría reducir el número de pruebas, 
mejorando, por un lado, la atención al paciente y, por otro 
lado, reduciendo el coste asociado a las pruebas 
urodinámicas. 

La gama de técnicas usadas en sistemas de ayuda al 
diagnóstico basadas en inteligencia artificial es muy 
amplia, cubriendo desde la estadística tradicional y los 
sistemas expertos basados en reglas a campos más 
emergentes tales como los algoritmos genéticos, las redes 
neuronales artificiales (RNA) o la lógica difusa (LD). En 
el trabajo que aquí se presenta, se trabaja con estos dos 
últimos. 

El principal motivo de aunar dos sistemas como las RNA 
y los sistemas difusos (SD) en lo conocido como sistemas 

neuro-difusos se debe al deseo de combinar la capacidad 
de aprendizaje de las RNA con el poder de interpretación 
lingüística de los sistemas de inferencia difusa.  

Los sistemas difusos son más convenientes en muchos 
casos porque su comportamiento puede ser explicado 
mediante reglas difusas y, de esta forma, su 
implementación puede ajustarse modificando estas reglas. 
Sin embargo, la adquisición del conocimiento es difícil, y, 
además, el universo de discurso de cada variable necesita 
dividirse en intervalos, por lo que las aplicaciones de los 
sistemas difusos se restringen a problemas en los cuales el 
conocimiento está disponible en un número de variables 
de entrada pequeño. Para superar el problema de la 
adquisición del conocimiento, las RNA son extendidas 
para extraer automáticamente las reglas difusas de los 
datos numéricos. 

La utilización de los algoritmos basados en LD se ha 
venido desarrollando con éxito en muchos campos [2], 
[3].  A pesar de ello, aún existe una expectativa por 
algunos de sus métodos como la selección de la función 
de pertenencia (membership function) aún muy ligada al 
método de prueba y error. Para eliminar esta desventaja se 
están desarrollando algunos métodos recientes para 
utilizar la habilidad de aprendizaje de las RNA [4], [5]. 

El modelo ANFIS (Adaptive-Network-Based Fuzzy 
Inference System) fue desarrollado por Jang en 1993 [6], 
y es funcionalmente equivalente a los sistemas de 
inferencia difusos. Es un método que permite crear la base 
de reglas de un sistema difuso, utilizando el algoritmo de 
entrenamiento de retropropagación a partir de la 
recopilación de datos de un proceso. Su arquitectura es 
equivalente al mecanismo de inferencia Takagi-Sugeno 
(TSK) [7]. 

En este artículo se propone la realización de un sistema de 
diagnóstico de disfunciones del tracto urinario inferior 
mediante sistemas neurodifusos. El artículo está 
organizado de la siguiente forma: primero se describe la 
arquitectura del modelo neuro-difuso. A continuación se 
exponen el mecanismo de aprendizaje utilizado. 
Posteriormente, se efectúa la experimentación del sistema 
y el análisis de los resultados. Finalmente procederemos a 
exponer las conclusiones. 

2. Arquitectura del modelo ANFIS 
En este modelo de un sistema híbrido neuro-difuso, la red 
neuronal artificial implementa un sistema difuso con su 
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mecanismo de razonamiento, donde las reglas de 
inferencia son del tipo TSK. El modelo ANFIS es un 
sistema adaptativo que facilita el aprendizaje y la 
adaptación [8]. Para un sistema de inferencia TSK de 
primer orden, un conjunto de reglas difusas SI-
ENTONCES es el siguiente: 

Si x es A y y es B entonces z=f(x,y) 

Donde (A y B) son conjuntos difusos, (x, y) son variables 
difusas, y f es una función de x e y que aproxima el valor 
de z (figura 1). Dicha función es usualmente una 
combinación lineal de las variables de entrada, cuyos 
coeficientes son estimados usando mínimos cuadrados. 

X Y

A1
B1

X Y

A2
B2

X Y

W1

W2

2211

21

2211 fwfw
ww

fwfwf +=
+
+

=

1111 ryqxpf ++=

1222 ryqxpf ++=

 
Figura 1. Modelo difuso Sugeno de primer orden. 

Cada capa de la red neuronal realiza un proceso 
específico en la inferencia de la salida del sistema. La red 
neuronal híbrida que representa este tipo de inferencia es 
una red adaptable con 5 capas, donde cada capa 
representa una operación del mecanismo de inferencia 
difusa. Este tipo de red se muestra en la figura 2. 

A1

A2

B1

B2

x

x

x

y

y

y

Π

Π

⊗

⊗

∑

Capa 1 Capa 2 Capa 3
Capa 4

Capa 5

 
Figura 2. Arquitectura ANFIS genérica. 

Las cinco capas de la estructura de la red ANFIS se 
explican a continuación: 

• Capa 1. Los nodos de esta capa son adaptativos, y las 
entradas en esta capa corresponden a las entradas x e 
y. La salida del nodo es el grado de pertenencia para 
el cual la variable de entrada satisface el término 
lingüístico asociado a este nodo. Esta capa calcula el 
valor de la función de pertenencia: 

( ) 12( ) 1 (( ) / ) bx x c aμ
−

= + −  (1) 

• Capa 2. Cada nodo de esta capa es no adaptativo y 
cada uno calcula el grado de activación de la regla 
asociada a dicho nodo. Ambos nodos están 
representados con una Π en la figura 2, por el hecho 
de que éstos pueden representar cualquier t-norma 
para modelar la operación lógica AND. Los nodos de 
esta capa son conocidos como nodos de reglas. 

• Capa 3. Los nodos de esta capa son no adaptativos. Y 
cada nodo está representado por una x en la figura 2, 

para indicar la normalización de los grados de 
activación. La salida del nodo es el grado de 
activación normalizado (con respecto a la suma de 
los grados de activación) de la regla i. 

1

, 1, 2...i
i N

j
j

ww i n
w

=

= =

∑
 (2) 

• Capa 4. Cada nodo de esta capa es adaptativo y la 
salida de los nodos corresponde al producto entre el 
grado de activación normalizado por la salida 
individual de cada regla. 

( ), 1,2...i i i i i iw z w p x q y r i n= + + =  (3) 

• Capa 5. El único nodo de esta capa es no adaptativo y 
calcula la salida total del sistema (agregación) como 
la suma de todas las entradas individuales de este 
nodo. 

i ii
z w f= ∑  (4) 

Frecuentemente los parámetros de los nodos de la capa 1 
se denominan parámetros de las premisas, y los 
parámetros de los nodos de la capa 4 se denominan 
parámetros de los consecuentes, ya que se corresponden 
con las premisas y los consecuentes de las reglas SI-
ENTONCES del modelo de inferencia TSK. 

3. Aprendizaje en el modelo ANFIS 
El modelo ANFIS tiene dos conjuntos de parámetros que 
deben ser entrenados: los parámetros del antecedente 
(constantes que caracterizan las funciones de pertenencia) 
y los parámetros del consecuente (parámetros lineales de 
la salida del modelo de inferencia). El paradigma de 
aprendizaje del modelo ANFIS emplea algoritmos de 
gradiente descendiente para optimizar los parámetros del 
antecedente y el algoritmo de mínimos cuadrados para 
determinar los parámetros lineales del consecuente. 
Debido a esta combinación se lo conoce como regla de 
aprendizaje híbrida. 

Para aplicar el aprendizaje híbrido en grupo, en cada 
época de entrenamiento debe ejecutarse un paso hacia 
adelante y un paso hacia atrás. En el paso hacia adelante, 
los parámetros de las funciones de pertenencia son 
inicializados y se presenta un vector de entrada-salida, se 
calculan las salidas del nodo para cada capa de la red y 
entonces los parámetros del consecuente son calculados 
usando el método de mínimos cuadrados. Una vez 
identificados los parámetros del consecuente, el error se 
calcula como la diferencia entre la salida de la red y la 
salida deseada presentada en los pares de entrenamiento. 
Una de las medidas más usadas para el error de 
entrenamiento es el error cuadrático medio, (RMS – Root 
Mean Square), definida como: 

2

1

( )
N

k k
k

MRS d z
=

= −∑  (5) 

Los dk corresponden a los patrones de entrenamiento 
proporcionados (salidas deseadas) y zk es la 
correspondiente salida de la red. En el paso hacia atrás, 
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las señales de error son propagadas desde la salida, en 
dirección de las entradas; el vector gradiente es 
acumulado para cada dato de entrenamiento. Al final del 
paso hacia atrás para todos los datos de entrenamiento, los 
parámetros en la capa 1 (parámetros de las funciones de 
pertenencia) son actualizados por el método descendente 
en una magnitud Δα igual a: 

Eα η
α
∂

Δ = −
∂

 (6) 

Donde η es la taza de aprendizaje, que puede ser 
expresada como: 

2E
xα

ρη =
∂⎛ ⎞

⎜ ⎟∂⎝ ⎠
∑

 (7) 

Donde ρ es el tamaño del paso (la longitud de cada 
transición a lo largo de la dirección del gradiente en el 
espacio de parámetros). Esto significa que la tarea de 
aprendizaje es variable y se ajusta automáticamente [6]. 

4. Experimentación 
Para validar el sistema desarrollado y la capacidad de 
clasificación del modelo ANFIS se ha utilizado 
información de diagnóstico de pacientes con diversos 
problemas urológicos. En concreto, en este estudio, se ha 
llevado a cabo una exploración urológica exhaustiva 
(consistente en 20 pruebas diagnósticas) a 300 pacientes 
con disfunciones del TUI. Las 20 variables de entrada al 
modelo se corresponden a estas 20 pruebas (tabla 1) que 
son esenciales para el diagnóstico de las enfermedades de 
TUI. Las pruebas diagnósticas a las que se hace referencia 
pueden dividirse en las cinco clases o apartados que 
muestra la tabla 1.  

Las variables de entrada (categorizadas en 5 grupos o 
clases, como muestra la tabla 1) se normalizan para su 
entrada en el sistema ANFIS usando los siguientes 
criterios: 

• Las variables numéricas tales como edad, volumen de 
orina y tiempo de la micción son normalizadas entre 
el intervalo (0, 1). Por ejemplo, las edades de los 
pacientes pueden expandirse de 0 a 100 años. Sin 
embargo, en la práctica el paciente de mayor edad es 
de 86 años, con lo que la edad de un paciente de 86 
años se puede normalizar al valor de 86/86=1 
considerando que un paciente de 63 años puede ser 
normalizado al valor de 63/86=0.73.  

• Las variables únicamente con dos valores  
independientes se normalizan con los valores binarios 
(0, 1). Tenemos solamente la representación del tono 
anal donde 1 indica normal y 0 denota relajación.  

• Las variables con tres valores  independientes, tales 
como sensibilidad perineal y perianal se normalizan 
usando los valores ternarios (- 1, 0, 1). Por ejemplo, 
la presión abdominal toma -1 para la ausencia, 0 
representa el estado débil y 1 representa el estado 
normal. 

Información general 
Edad (0, 1) 

Exploración física neurologica 
Sensibilidad perineal y perianal (-1, 0, 1)   |   Tono anal (0, 1) 

Control voluntario del esfinter anal (-1, 0, 1) 

Flujometría libre 
Volumen de orina (0, 1) Residuo postmiccional (0, 1) 

Flujo medio (0, 1) Tiempo de micción (0, 1) 

Flujo maximo (0, 1)  

Cistomanometría 
Capacidad vesical (0, 1) Presión detrusor al llenado  (0,1)  

Primera sensación (0, 1) 

Test presión detrusor/flujo miccional 
Contracción detrusor (-1, 0, 1) Prensa abdominal (-1, 0, 1) 

Volumen de orina miccionado (0,1) Residuo postmiccional (0, 1) 

Presión máxima del detrusor (0, 1) Flujo máximo (0, 1) 

Flujo medio (0, 1) Tiempo de micción (0, 1) 

Tabla 1. Campos de la base de datos urológica y sus valores 
normalizados en el intervalo indicado en paréntesis. 

Para la experimentación se ha utilizado el entorno Matlab 
(The MathWorks, Inc) para implementar el modelo 
ANFIS diseñado. El conjunto total de los 300 registros se 
ha dividido en 6 subconjuntos, 5 para el entrenamiento y 
uno para la validación. De esta forma se ha repetido la 
experimentación 6 veces para que cada uno de los 
subconjuntos forme parte una vez como conjunto de 
validación, creando la mayor independencia respecto a los 
datos en un procedimiento de evaluación denominado 
validación cruzada [9]. En la figura 3 se puede observar la 
estructura del modelo ANFIS generada por el entorno 
MATLAB. Esta arquitectura genera 64 reglas difusas. 
Esta es una de las ventajas que ofrece esta alternativa 
combinada neurofuzzy; la de las reglas explicativas 
mediante razonamiento difuso. 

 
Figura 3. Modelo ANFIS generado en Matlab ©.  

Se puede ver el detalle de alguna de estas reglas de 
decisión difusas en la figura 4, en donde se puede apreciar 
los valores de entrada (in10, in11, … , in15), cada una de 
ellos con sus funciones de pertenencia en forma de 
campana y relacionadas con la salida (out1)  entre valores 
0 y 1 (objetivo sano y enfermo, respectivamente). 
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Figura 4. Determinación difusa de la salida (diagnóstico 0 ó 1) 

en función de los valores de entrada. 

Por la cantidad de variables de entrada (20) y por el 
elevado número de reglas difusas (64) sólo es posible 
mostrar alguna de las reglas como la de la figura 4 que 
permite analizar la importancia de cada variable de 
entrada a la hora de clasificar. Además de la aclaración 
gráfica que esta herramienta proporciona, el sistema se 
dispone de funciones como evalfis(Param)=salida, que 
proporcionan un valor en función de los parámetros de 
entrada (Param son todas las variables de entrada 
proporcionados, es decir, como si de un puro diagnóstico 
urológico se tratara. 

A continuación se procede a la fase de entrenamiento del 
ANFIS a partir de los datos de entrada (240 registros en 
nuestro caso que corresponden a los 5 subconjuntos que 
forman el conjunto de entrenamiento). Esta es la ventaja 
del uso de RNA y su habilidad de aprendizaje 
orientándolo a un mayor poder de generalización basado 
en los nuevos datos y así no crear una fuerte dependencia 
del conjunto de datos de entrenamiento, evitando el sobre 
entrenamiento que suele ser algo habitual en las RNA. La 
gráfica de la figura 5 muestra las curvas de entrenamiento 
(línea oscura) y validación del sistema (línea clara). 

 
Figura 5. Fase de entrenamiento del sistema ANFIS. 

Tras aplicar el modelo ANFIS entrenado al conjunto de 
datos se han obtenido buenos resultados, consiguiendo 
una tasa de acierto de un 89,12%. Esta tasa de 
clasificación es muy similar a la conseguida con otros 
métodos, y en trabajos anteriores [10], [11], [12], también 
basados en inteligencia artificial como el perceptron 
multicapa (89,30%) o los mapas autoorganizativos (82%) 
proporcionando la ventaja sobre las RNA de las reglas de 
razonamiento mediante LD. 

5. Conclusiones 
En este artículo se ha desarrollado un sistema de ayuda al 
diagnóstico de disfunciones del TUI basado en el modelo 
ANFIS. Con este sistema hemos obtenido un grado de 
precisión en la clasificación de disfunciones cercano al 

90%. Al tratarse de un sistema híbrido se han podido 
aprovechar las ventajas de cada uno de los dos métodos; 
capacidad de aprendizaje de las RNA con el poder de 
interpretación lingüística de los sistemas de inferencia 
difusa. 

Algunas de las líneas futuras que se desean seguir en el 
grupo de investigación, asociadas al desarrollo de 
sistemas de ayuda al diagnóstico son: 

• Reducir la dimensionalidad estudiando la importancia 
de los diferentes parámetros de entrada reduciendo el 
número de reglas para conseguir abordar el problema 
de forma más sencilla dividiendo un problema de 
mayor envergadura en subproblemas menores. 

• Extender el modelo neurodifuso implementado a 
otros problemas de salud, con características 
similares. 
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Resumen 
Muchos métodos de análisis de variabilidad del ritmo cardíaco 
requieren que la serie RR analizada sea estacionaria y, por 
tanto, que sea estable en media y varianza. No obstante, hasta el 
momento no se han propuesto cuantificadores de dicha 
estabilidad. En este trabajo, se presentan dos estadísticos que 
cuantifican de forma objetiva la estabilidad de la media y la 
varianza en series temporales para ser aplicados a series RR, 
tanto en condiciones de reposo como durante el ejercicio físico 
de intensidad moderada. Tras corrección de la tendencia lineal, 
las series RR son más estables en media cuando los sujetos en 
reposo respiran de forma periódica que cuando la hacen 
libremente. Por otro lado, los estadísticos permiten el 
reconocimiento de series estables en media y varianza dentro de 
registros prolongados claramente no estacionarios. 
 

1. Introducción 
Varios métodos de análisis de variabilidad del ritmo 
cardíaco (por ejemplo, el análisis espectral basado en FFT 
o en ajuste a modelos autorregresivos) asumen que la 
serie temporal bajo estudio es estacionaria [1],[2]. 
Aunque en un buen número de estudios se hace hincapié 
en la necesidad de que la serie RR sea moderadamente 
estacionaria, no se han aplicado tests estadísticos que 
refuercen la hipótesis de estacionariedad de la señal 
estudiada. Dos condiciones necesarias para la 
estacionariedad de un proceso ergódico son la estabilidad 
de la media y la de la varianza. Aunque en Econometría 
se han empleado muy frecuentemente métodos para 
cuantificar ambas estabilidades [3],[4], éstos no se han 
aplicado aún a analizar series RR. El propósito de este 
trabajo es proponer dos estadísticos que cuantifican el 
grado de estabilidad en media y varianza de la señal que 
pueden ser de gran utilidad para caracterizar o clasificar 
series RR tanto estacionarias como no estacionarias. De 
ambos estadísticos se derivan inmediatamente pruebas 
para la estabilidad de la media y de la varianza que, en 
este trabajo, se aplican a series RR de sujetos en reposo 
(donde cabría esperar estabilidad de ambos parámetros) y 
en series RR de sujetos realizando ejercicio físico de 
intensidad moderada (donde los tests pueden ser 

empleados para reconocer segmentos no estacionarios 
asociados a cambios en la intensidad del esfuerzo). 

2. Materiales y métodos 
2.1. Test de estabilidad de la media  

Este test fue propuesto en [3] para caracterizar la 
estabilidad de la media. Sea μRR la media de la serie RR. 
Se define la suma parcial de los residuos del proceso 
como: 
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siendo N el número de muestras disponible de la serie RR. 
Se define la varianza a largo plazo como: 
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donde l   es la longitud de una ventana y se ha escogido 
como  
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En [3] se propone como estimador consistente de la 
estabilidad de la media al estadístico LM (Lagrange 
Multiplier):  
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LM es un cuantificador de la estabilidad de la media 
siendo más próximo a cero cuanto mayor estabilidad tiene 
la media. En concreto si LM<0,463 [3] puede afirmarse 
con un nivel de confianza del 95% que la serie temporal 
no tiene deriva en la media. 
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2.2. Test de homocedasticidad  

Este test, descrito en [4], permite juzgar si la serie 
temporal estudiada presenta una varianza estable en el 
tiempo. Siguiendo la misma nomenclatura que en el 
anterior apartado, se propone la siguiente serie temporal 
obtenida a partir de la serie RR: 
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Para una serie temporal sin cambios en su varianza, D(n) 
debería ser próxima a 0. En aquellas series con cambios 
súbitos de varianza, D(n) se aparta bruscamente de 0. El 
test propuesto en [4] se basa en el valor máximo de D(n) a 
lo largo del registro y adjunta valores críticos para juzgar 
si la serie ha sufrido un cambio en su varianza bajo la 
hipótesis de independencia de las muestras. En series RR 
esta última hipótesis raramente se da. Es por ello que en 
lugar de emplear el valor máximo de D(n) hemos 
empleado como estadístico el valor medio de D(n) y 
hemos comparado este valor con el valor medio de dicho 
estadístico desordenando las muestras de la serie RR. 
Definimos el estadístico Dm como: 

( )

( )
.

N
n

)i(RR

)i(RR
·

N
D

N

n
N

i
RR

n

i
RR

m ∑
∑

∑
=

=

=

⎟
⎟
⎟
⎟

⎠

⎞

⎜
⎜
⎜
⎜

⎝

⎛

−
−

−
=

1

1

2

1

2

1

μ

μ  (6) 

Este estadístico tendrá un valor próximo a cero en series 
sin cambios en la varianza mientras que su valor absoluto 
será tanto mayor cuando menor sea la estabilidad de la 
varianza. Para comparar el valor obtenido con los que se 
esperaría de una serie sin cambios en varianza se sigue el 
siguiente procedimiento: 

i) Cálculo de Dm con la serie RR original. 

ii) Evaluación del estadístico en 1000 reordenaciones de 
la serie RR siendo DmR(i) el resultado para la i-ésima 
reordenación. Se ha observado que la distribución de DmR 
es, con buena aproximación, normal (test de Lilliefor con 
nivel de confianza del 95%). 

iii) Estimación de la media y la desviación estándar de las 
1000 DmR obtenidas (μD y σD). 

iv) Cálculo del factor de cobertura definido como: 

.
D

k
D

mD

σ
μ −

=     (7) 

Cuanto mayor sea k menor es la probabilidad de que la 
serie temporal tenga varianza estable. Si k<1,96 puede 
considerarse que la serie temporal tiene varianza estable 
con un nivel de confianza del 95% [2]. 

2.3. Preprocesado de la serie RR 

En todas las series RR empleadas en este trabajo se ha 
realizado el siguiente preprocesado. En primer lugar se 
han corregido todos los artefactos presentes [5]. En 
segundo lugar, considerando que es práctica común 

atenuar el efecto de deriva de la media en la serie RR, se 
ha procedido a comparar los resultados de los tests sin 
eliminar la media, eliminando la tendencia lineal y 
empleando un filtro de eliminación de tendencia 
(smoothness-priors detrending con λ=300) [6]. 

2.4. Medidas en sujetos en reposo 

Se realizaron dos registros de variabilidad del ritmo 
cardíaco en 90 voluntarios de 5 minutos de duración cada 
uno. Ambos registros se realizaron con el sujeto en 
posición supina y en estado de reposo. En el primer 
registro el sujeto respiraba libremente, mientras que en el 
segundo respiraba periódicamente a 12 ciclos/minuto. El 
segundo registro fue adquirido en la misma sesión y a 
continuación del primero, tras comprobar la 
sincronización de la respiración con el ritmo esperado. 
Las series fueron adquiridas con el sistema POLAR 
RS800 empleando la banda torácica. La resolución de la 
serie RR obtenida es de 1 ms. Por cada serie se 
obtuvieron los estadísticos LM y Dm con los tres tipos de 
tratamiento de tendencia (sin eliminar, eliminando 
tendencia lineal y eliminando tendencia con smoothness-
priors detrending). Asimismo se tuvo en cuenta si la serie 
era estable en media o en varianza considerando un nivel 
de confianza del 95%, para después poder estimar el 
porcentaje de las series que son estables, tanto en 
respiración libre como en respiración periódica. Los 
cambios en los dos estadísticos asociados al tipo de 
respiración fueron comprobados mediante un test de 
Wilcoxon. 

2.5. Medidas en sujetos durante ejercicio de intensidad 
moderada 

Se midieron 16 voluntarios sanos. En cada uno de ellos se 
realizó un único registro continuo de unos 20 minutos de 
duración dividido en cuatro bloques de 5 minutos. 
Durante el primer bloque el sujeto permaneció estático en 
bipedestación erecta. Durante el segundo bloque el sujeto 
anduvo libremente en terreno llano a intensidad constante. 
Durante el tercer bloque el sujeto corrió a un ritmo 
moderado (por debajo de su umbral anaeróbico). En los 
últimos 5 minutos el sujeto volvió a la posición estática 
en bipedestación erecta. Los registros se realizaron con un 
POLAR S810i (banda torácica, resolución de la serie RR 
de 1 ms). Para el análisis de la evolución de la estabilidad 
de la media y la varianza a lo largo del registro se escogió 
una ventana de 300 intervalos RR consecutivos y se fue 
deslizando a lo largo del registro retardando el inicio del 
registro en un único intervalo respecto a la anterior 
ventana. En cada ventana se obtuvieron los mismos 
índices que en las medidas en reposo. 

3. Resultados 
La tabla 1 muestra los resultados de los estadísticos para 
los 90 sujetos en reposo. Como se observa, sin 
eliminación de tendencia no hay diferencias significativas 
en la estabilidad de la media en función del tipo de 
respiración, libre o periódica. No obstante, tras realizar 
una corrección de tendencia, la estabilidad mejora (como 
es razonable) y resulta ser más estable para sujetos con 
respiración periódica. Por otro lado, no hay diferencias 
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significativas en la estabilidad de la varianza, que resulta 
poco afectada por las correcciones de tendencia. Sólo el 
20% de los registros pueden considerarse estables en 
media con respiración libre para un nivel de confianza del 
95% y sin realizar corrección de tendencia. En respiración 
periódica este porcentaje aumenta al 46%. Tras corrección 
lineal de la tendencia estos porcentajes aumentan al 64% 
y 84%, respectivamente. La corrección por smoothness-
priors ocasiona que todos los registros sean estables en 
media. Respecto a la estabilidad de la varianza, 
aproximadamente el 60% de los registros son estables con 
respiración libre, mientras que el 50% lo son con 
respiración periódica. El hecho que haya más 
inestabilidad en respiración periódica podría achacarse a 
que el ritmo respiratorio era el mismo para todos los 
sujetos y algunos comentaron que era un tanto acelerado. 

 

Estadístico Respiración 
libre 

Respiración
periódica 

p (Test de 
Wilcoxon) 

LM (1) 1,66±1,82 1,62±2,16 n.s. 

LM (2) 0,41±0,38 0,25±0,29 <0,001 

LM (3) 0,05±0,04 0,02±0,02 <0,001 

Dm  (1) 0,02±0,05 0,02±0,06 n.s. 

Dm  (2) 0,01±0,05 0,02±0,06 n.s. 

Dm  (3) 0,01±0,05 0,02±0,06 n.s. 

Tabla 1. Resultados de estadísticos en registros en reposo. (1) 
Serie RR sin eliminación de tendencia, (2) con eliminación de 
tendencia lineal y (3) con eliminación mediante smoothness-

priors (n.s.:  p>0,05) 

La figura 1 muestra los registros más estables en media y 
varianza (sin realizar corrección de tendencia) y los 
menos estables. Respecto a los registros durante el 
ejercicio moderado, sólo un 2,7% de las series RR 
contempladas son, en media, estables tanto en media 
como en varianza sin realizar corrección de tendencia. La 
corrección lineal de tendencia aumenta este porcentaje 
hasta el 12,6%, mientras que la corrección por 
smoothness-priors lo eleva al 41% (en este caso, todas 
son estables en media pero no en varianza). Respecto a la 
estabilidad en media, el LM medio calculado es de 5,9 sin 
corrección de tendencia, 1,21 con corrección lineal y 0,11 
tras una corrección por smoothness-priors. En 
comparación con los registros en reposo (tabla 1), estos 
valores son claramente superiores debido a la no 
estacionariedad de los registros. Respecto a Dm, éste tiene 
un valor próximo a 0,11 en media, también mucho mayor 
que en condiciones de reposo. La figura 2 muestra cómo 
evolucionan LM y Dm en un caso concreto y ejemplifican 
la aplicación de sendos estadísticos. Las líneas en 300, 
600 y 900 segundos muestran las transiciones entre los 
diferentes estados del sujeto (estático, andando, corriendo 
y estático). Si se tratara de buscar un segmento de la serie 
RR estable en media y varianza dentro de estos estados 
nos decantaríamos por aquellos en los cuales LM y Dm 
fueran mínimos. Obsérvese que LM suele ser muy 
elevado en las transiciones entre estados indicando el 
cambio en el ritmo medio asociado al cambiar la 

intensidad del ejercicio. Sólo se ha mostrado Dm sin 
eliminación de tendencia ya que los resultados para los 
dos métodos de eliminación de tendencia son muy 
similares a los ya mostrados. 
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Figura 1: Ejemplos de registros estables e inestables en reposo, 

(a) registro en reposo con mayor estabilidad de la media 
(LM=40·10-2), (b) con menor estabilidad de la media 

(LM=95·10-1), (c) con mayor estabilidad de la varianza 
(Dm=70·10-4) y (d) con menor estabilidad de la varianza 

(Dm=25·10-2). 
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Figura 2: Ejemplo de estudio en registros de ejercicio donde se 
han marcado los diferentes estados del sujeto,, (a) serie RR bajo 

estudio, (b) evolución de LM: LM(1) sin eliminación de 
tendencia, LM(2) con eliminación de tendencia lineal, LM(3) 

con eliminación mediante smoothness-priors, (c)  evolución de 
Dm sin eliminación de tendencia. 

Los resultados presentados corresponden a registros con 
una duración de cinco minutos (reposo) o 300 intervalos 
RR consecutivos (ejercicio). Evidentemente, la elección 
de una duración mayor o menor modificarán 
necesariamente los valores de los estadísticos. En futuras 
investigaciones se pretende aplicar los estadísticos para el 
estudio de atletas durante ejercicio con la intención de 
discriminar entre sujetos entrenados y sobrentrenados así 
como para el estudio de sujetos bajo situaciones de estrés. 

.  

 

 

 

4. Conclusiones 
Se propone el uso de dos estadísticos (ampliamente 
empleados en análisis de series económicas) en el análisis 
de series RR para poder cuantificar de forma objetiva la 
estabilidad de la media y la varianza de la serie. En 
concreto, se observa que tras corrección de tendencia, las 
series RR son más estables en media cuando los sujetos 
en reposo respiran de forma periódica que cuando 
respiran libremente. Por otro lado, los estadísticos 
permiten el reconocimiento de series estables en media y 
varianza dentro de registros prolongados claramente no 
estacionarios.  

Estos estadísticos pueden emplearse como un índice más 
de análisis de la variabilidad del  ritmo cardíaco, o bien 
pueden emplearse para la búsqueda de segmentos RR que 
requieran estabilidad tanto en media como en varianza 
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Resumen 
Las enfermedades cardiovasculares constituyen desde hace 
algunos años la primera causa de muerte en Cuba. Entre ellas, 
la cardiopatía isquémica ocupa el primer lugar, por lo que, 
cada vez cobra mayor valor el desarrollo de las investigaciones 
científicas sobre el tema. Como resultados de la atención a los 
pacientes que padecen esta enfermedad se generan grandes 
volúmenes de información anualmente. El análisis exhaustivo de 
dicha información tiene un gran valor de cara a las 
investigaciones científicas en cardiología. En el presente 
trabajo se expone un ejemplo de aplicación de la minería de 
datos para el apoyo a la toma de decisiones e investigaciones 
científicas, a partir del estudio de las coronariografías  
realizadas a pacientes con cardiopatía isquémica, en un servicio 
de hemodinámica.  

1. Introducción 
En la actualidad es un hecho el crecimiento acelerado del 
tamaño y la cantidad de bases de datos que almacenan 
información valiosa. Sin embargo, la capacidad de 
almacenar datos sobrepasa la habilidad de analizarlos y 
extraer conocimiento útil a partir de estos. Existe un 
conjunto de herramientas y técnicas que soportan la 
extracción de conocimiento útil a partir de los datos 
disponibles, y que se agrupan bajo el calificativo de 
“minería de datos” o “data mining”. Se conocen varias 
definiciones de Minería de Datos (MD): Usama Fayyad, 
define la MD como un proceso no trivial de identificación 
válida, novedosa, potencialmente útil y entendible de 
patrones comprensibles que se encuentran ocultos en los 
datos [1]; Sangüesa y Molina, la definen como la 
integración de un conjunto de áreas que tienen como 
propósito la identificación de conocimiento obtenido a 
partir de las bases de datos, que aporten un sesgo hacia la 
toma de decisiones [2]. En esencia, la MD es el 
mecanismo de análisis consistente en la búsqueda y 
extracción de información valiosa en grandes volúmenes 
de datos. 

La minería de datos revela patrones o asociaciones que 
generalmente eran desconocidos, por lo que algunos 
autores le llaman también Descubrimiento de 
Conocimiento en las Bases de Datos o Knowledge 
Discovery in Databases (KDD); sin embargo, muchos  
otros autores se refieren al proceso de minería de datos 
como una etapa, como la aplicación de algoritmos para 

extraer patrones de los datos, y nombran KDD al proceso 
completo (identificación del problema, preprocesamiento, 
minería de datos, postprocesamiento) [1]. La tecnología 
de MD posee valiosas cualidades:  

• Predicción automatizada de tendencias y 
comportamientos. 

• Descubrimiento automatizado de modelos 
previamente desconocidos. 

• Procesamiento más rápido.  
La MD resulta muy útil en situaciones donde el volumen 
de datos es muy grande o complejo por la cantidad de 
variables que se manipulan, o donde los especialistas no 
están disponibles para el análisis de los datos y la 
extracción de conocimiento.  

2. Aplicaciones de la Minería de Datos  
Existen numerosos dominios donde la MD puede ser 
aplicada, en principio en todas las áreas o actividades que 
generen datos. Desde la década de los años 90, del pasado 
siglo, se vienen aplicado intensamente técnicas de minería 
de datos con diversos fines: apoyo a la toma de decisiones 
(banca, finanzas, seguros, comercio, marketing, deporte, 
educación, transporte, etc.), gestión de procesos 
industriales (compuestos químicos, mezclas, 
componentes, etc.), investigación científica (medicina, 
genética, astronomía, meteorología, psicología, etc.), 
soporte al diseño de bases de datos y mejora de la calidad 
de los datos, entre otros. 

Específicamente la aplicación de la MD al campo de la 
medicina se centra básicamente en:  

• Obtener reglas de decisión para ajustar tratamientos y 
diagnósticos. 

• Realizar análisis de parámetros médicos para 
suajuste. 

• Identificar terapias médicas o procedimientos 
satisfactorios para diferentes enfermedades. 

• Detectar interdependencia de síntomas y clasificar las 
patologías. 

• Estudiar los factores de riesgo en distintas patologías. 
• Agrupar pacientes para una atención más inteligente 

y personalizada según las características de su grupo. 
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En este trabajo se expone un ejemplo de aplicación de la 
minería de datos para el apoyo a la toma de decisiones en 
un servicio de hemodinámica, a partir del estudio de las 
coronariografías  realizadas a pacientes con cardiopatía 
isquémica.  

3. Cardiopatía Isquémica 
La cardiopatía isquémica es la enfermedad que resulta de 
la incapacidad de las arterias coronarias para suministrar 
el oxígeno necesario a un determinado territorio del 
músculo cardiaco [3]. La isquemia miocárdica puede 
manifestarse en forma brusca o aguda (infarto del 
miocardio, angina inestable o muerte súbita), o como un 
padecimiento crónico o angina de pecho estable. 

La causa más frecuente de la alteración de las coronarias 
es la arterioesclerosis (endurecimiento y engrosamiento 
anormal de las arterias, que tienden a obstruirse), o más 
específicamente la aterosclerosis, que es un tipo de 
arterioesclerosis que se produce por el depósito de 
sustancias en el interior del vaso sanguíneo, lo que reduce 
la “luz de la arteria”, es decir, disminuye el caudal de 
sangre que la arteria puede transportar. Así, la cantidad de 
oxígeno que llega al corazón es insuficiente y se 
manifiesta la enfermedad coronaria. Los principales 
factores de riesgo coronario son: hipercolesterolemia, 
hipertensión arterial, consumo de tabaco, diabetes 
mellitus y obesidad [3]. 

Las enfermedades cardiovasculares constituyen desde 
hace algunos años la primera causa de muerte en Cuba. 
Entre ellas, la cardiopatía isquémica es la responsable de 
más del 70% de estos fallecimientos, y por sí sola, de casi 
el 25% de la tasa de mortalidad [4]. Para diagnosticar la 
cardiopatía isquémica los médicos especialistas pueden 
auxiliarse de una serie de técnicas o pruebas: 
interrogatorio, examen físico, radiografía de tórax, 
electrocardiograma, ecocardiograma, prueba de esfuerzo 
y angiografía coronaria o coronariografía [3]. Se dice que 
el diagnóstico definitivo de la cardiopatía isquémica se 
establece con esta última prueba, no obstante, se debe 
reconocer que se trata de un estudio invasivo.  

La coronariografía es el procedimiento, que se realiza 
usualmente en un servicio de hemodinámica, consistente 
en la visualización a rayos X de las arterias coronarias, 
previa inyección de un contraste radiológico a través de 
una sonda que se introduce desde una arteria de la pierna 
o el brazo hasta el inicio de las arterias coronarias, a la 
salida del corazón. De esta forma, se conoce el estado 
exacto de las arterias coronarias en los pacientes con 
angina de pecho o infarto en los que se sospechan 
lesiones severas, o como proceder previo a la realización 
de una angioplastia o una cirugía de by-pass .  

4. Estudio Experimental 
El presente estudio experimental se deriva de la ejecución 
de un proyecto para el desarrollo de la versión 2.0 del 
sistema Angycor (software para el control de 
procedimientos en un servicio de hemodinámica). La 
versión 1.0 del sistema Angycor [5] se encuentra en 
explotación en el cardio-centro del hospital CIMEQ 

(Centro de Investigaciones Médico-Quirúrgicas) de Cuba, 
desde el año 1998. Esta versión permite poblar un banco 
de datos donde se almacena información asociada a 
cuatro de los diferentes tipos de procedimientos que se 
pueden realizar en un servicio de hemodinámica: 
coronariografía, angioplastia coronaria, estudio 
hemodinámico y valvuloplastia. El banco de datos del 
Angycor, en el cardio-centro del hospital CIMEQ, 
almacena más de 6000 procedimientos realizados hasta la 
fecha. 

Los médicos especialistas del hospital CIMEQ reconocen 
el gran valor que tiene, para el desarrollo de 
investigaciones en la especialidad de cardiología, la 
información registrada en el sistema Angycor durante 9 
años de trabajo. Sin embargo, el análisis que se realiza 
actualmente de dicha información es limitado, debido al 
volumen de los datos almacenados y al poco tiempo del 
que disponen los médicos especialistas. Con el propósito 
de valorar la conveniencia de incorporar en la versión 2.0 
del Angycor, o en versiones sucesivas, la funcionalidad 
de analizar mediante técnicas de minería de datos la 
información almacenada, se decidió efectuar un estudio 
experimental. 

En este apartado se describe el estudio experimental 
realizado cuyo objetivo general es analizar, mediante 
técnicas de minería de datos, la información registrada en 
la base de datos del sistema Angycor, relativa a las 
coronariografías realizadas en el cardio-centro del 
CIMEQ durante 9 años de trabajo (1998-2006). De este 
objetivo general se derivaron los siguientes objetivos 
específicos: 

• Determinar un  modelo de clasificación de las 
coronariografías, tomando “Complicaciones” como 
variable objetivo (esta variable admite dos posibles 
valores o clases: ‘Sí’ o ‘No’). 

• Determinar las reglas de asociación más relevantes 
que existen entre todas las variables analizadas. 

El estudio experimental realizado abarcó las siguientes 
fases: preparación de los datos, resolución o minería de 
datos y análisis de los resultados. Para la aplicación de las 
técnicas de minería de datos se utilizó la versión 3.5.5 de 
la herramienta Weka [6][7]. 

4.1. Preparación de los datos 

En la versión 1.0 del sistema Angycor se registra, para 
cada coronariografía realizada, un total de 54 variables. 
Sin embargo, después de estudiar las características de los 
datos registrados y de consultar a los médicos 
especialistas, se decidió considerar en este estudio 
experimental, solamente doce de las variables registradas. 
Estas variables fueron: fecha de realización de la 
coronariografía, edad del paciente, sexo, hospital o 
provincia que remite al paciente, diagnóstico clínico 
preoperatorio, cantidad de infartos anteriores, factores de 
riesgo (hipercolesterolémico, hipertenso, fumador, 
diabético), técnica empleada en la coronariografía y tipo 
de complicación. 

Una vez seleccionadas las variables se prosiguió a realizar 
una serie de transformaciones necesarias para la 
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obtención de los datos derivados requeridos en el análisis, 
conformando de esta forma el conjunto de entrenamiento 
a utilizar. Este conjunto, constituido por un total de 2445 
registros o instancias de coronariografías y 13 variables o 
atributos, se almacenó en un fichero con formato ARFF 
(Attribute-Relation File Format: formato de fichero 
patrón de la herramienta Weka). 

4.2. Algoritmos aplicados 

Las técnicas de minería de datos que se aplicaron en el 
estudio experimental, de acuerdo a los objetivos 
específicos definidos, fueron: clasificación (algoritmo 
J48, implementado en Weka) y asociación (algoritmo 
Apriori, implementado en Weka). A continuación se 
describen ambos algoritmos. 

El algoritmo J48 implementado en Weka [7] es una 
versión del clásico algoritmo de árboles de decisión C4.5 
propuesto por Quilan [8]. Los árboles de decisión entran 
dentro de los métodos de clasificación supervisada, es 
decir, se tiene una variable dependiente o clase, y el 
objetivo del clasificador es determinar el valor de dicha 
clase para casos nuevos.  

El proceso de construcción del árbol comienza por el 
nodo raíz, el que tiene asociados todos los ejemplos o 
casos de entrenamiento. Lo primero es seleccionar la 
variable o atributo a partir de la cual se va a dividir la 
muestra de entrenamiento original (nodo raíz), buscando 
que en los subconjuntos generados haya una mínima 
variabilidad respecto a la clase. Este proceso es recursivo, 
es decir, una vez que se haya determinado la variable con 
la que se obtiene la mayor homogeneidad respecto a la 
clase en los nodos hijos, se vuelve a realizar el análisis 
para cada uno de los nodos hijos. Aunque en el límite este 
proceso se detendría cuando todos los nodos hojas 
contuvieran casos de una misma clase, no siempre se 
desea llegar a este extremo, para lo cual se implementan 
métodos de pre-poda y post-poda de los árboles . 

El algoritmo J48 amplía las funcionalidades del C4.5, 
tales como permitir la realización del proceso de post-
poda del árbol mediante un método basado en  la 
reducción del error (reducedErrorPruning) o que las 
divisiones sobre las variables discretas sean siempre 
binarias (binarySplits) [6][7]. Algunas propiedades 
concretas de la implementación son las siguientes [6][7]: 

• Admite atributos simbólicos y numéricos, aunque la 
clase debe ser simbólica. 

• Se permiten ejemplos con valores desconocidos.  
• El criterio de división está basado en la entropía y la 

ganancia de información.  
Por su parte, Apriori es un algoritmo de aprendizaje de 
reglas de asociación muy simple y popular, que permite 
identificar las posibles correlaciones o interdependencias 
entre distintas acciones o sucesos; pudiendo reconocer 
cómo la ocurrencia de un suceso o acción puede inducir o 
generar la aparición de otros [9]. Las reglas de asociación 
son una manera de expresar patrones de datos de una base 
de datos. Estos patrones pueden servir para conocer el 
comportamiento general del problema que genera la base 

de datos, y de esta manera, disponer de información que 
pueda asistir en la toma de decisiones. Una regla de 
asociación es una proposición probabilística sobre la 
ocurrencia de ciertos estados en una base de datos. A 
diferencia de las reglas de clasificación, en la parte 
derecha de las reglas de asociación puede aparecer 
cualquier atributo, y además puede aparecer más de un 
atributo .  

Para evaluar la calidad de una regla de asociación, se 
suelen emplear dos medidas: soporte (o cobertura) y 
confianza . El soporte de una regla se define como el 
número de instancias que la regla predice correctamente 
(I). Por otra parte, la confianza mide el porcentaje de 
veces que la regla se cumple cuando se puede aplicar, es 
decir, cuando se cumple su antedecente (II).  

 soporte( A  B) = P(A ∩ B)                                         (I) 

confianza( A  B) = P(B | A) = P(A ∩ B)                    (II) 

                                                        P(A)                     

El funcionamiento del algoritmo Apriori [7][9] se basa en 
la búsqueda de los conjuntos de items que cumplen con 
determinado umbral de soporte. Para ello, en primer lugar 
se construyen los conjuntos formados por sólo un ítem, 
que superan el soporte mínimo. Posteriormente, estos 
conjuntos se utilizan para construir los conjuntos de dos 
items, y así sucesivamente hasta que se llegue a un 
tamaño en el que no existan conjuntos de ítems con el 
soporte requerido. Una vez que se han seleccionado los 
conjuntos de items que cumplen con el soporte mínimo, el 
siguiente paso consiste en generar, a partir de estos 
conjuntos, las reglas de asociación que tengan un nivel de 
confianza mínimo. Del conjunto de reglas generadas, las 
que resultan más interesantes son aquellas que tienen su 
valor de soporte más alto.  

La versión del algoritmo Apriori que implementa la 
herramienta WEKA es ligeramente distinta al explicado 
anteriormente. Así, el algoritmo no obtiene de una vez 
todos los conjuntos de items frecuentes que cumplen con 
el valor de umbral, sino que va iterando y cada vez se 
obtienen los de un tamaño determinado, y con estos va 
generando reglas . Además, para mejorar la eficiencia del 
algoritmo en la búsqueda de los conjuntos de items 
frecuentes, elimina los atributos que tengan sus valores 
desconocidos en todos los ejemplos. Por otra parte, el 
algoritmo Apriori de Weka permite seleccionar las reglas 
atendiendo a diferentes métricas no únicamente  la 
confianza [6][7]. 

4.3. Resultados de la minería de datos 

Con el propósito de estudiar la composición de los datos 
almacenados, previo a la aplicación de los algoritmos de 
minería de datos, se realizó un análisis descriptivo del 
conjunto de entrenamiento. Para ello, se utilizaron los 
recursos de visualización de la herramienta Weka. Como 
resultado se llegaron a conclusiones muy interesantes, por 
ejemplo:  

• La variable “diagnóstico clínico preoperatorio” 
admite 52 posibles valores, de estos, apenas 2 son los 
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que predominan en el conjunto de entrenamiento 
(Tabla 1). 

Diagnóstico clínico preoperatorio Total Porcentaje 

Angina de esfuerzo 1288 52.4% 

Angina de empeoramiento 
progresiva 

494 20.2% 

Otros 663 27.4% 
Total 2445 100% 

Tabla 1. Distribución de la variable “diagnóstico clínico 
preoperatorio”. 

• De los pacientes a los que se le realizaron 
coronariografías en este período (1998-2006): 
• El 76% es del sexo masculino, siendo similar, en 

ambos sexos, la proporción de coronariografías 
que presentaron complicaciones respecto al total.  

• El 59% tiene entre 46 y 60 años de edad. Se 
observa una marcada diferencia entre estos 
pacientes y los que tienen entre 61 y 70 años de 
edad, en cuanto a la proporción de las 
coronariografías que presentaron complicaciones 
respecto al total, siendo mayor en los pacientes 
cuya edad está en el rango de los 61 a los 70 años.  

Después de estudiar las características del conjunto de 
entrenamiento se prosiguió a ejecutar los algoritmos de 
minería de datos: J48 y Apriori. A continuación, se 
describen los resultados alcanzados en cada caso. 

El algoritmo J48 devuelve el modelo de clasificación a 
través de un árbol de decisión. Los resultados más 
precisos y de mayor calidad se obtuvieron con un factor 
de confianza (parámetro del algoritmo J48 usado para la 
poda del árbol) de 50%, lográndose una clasificación 
correcta en el 88.2% de las instancias.  

A partir del árbol de decisión se identificaron reglas de 
clasificación muy interesantes, como por ejemplo:  

• Se realizaron 398 coronariografías (16.3%) a 
pacientes no hipertensos que habían tenido al 
menos un  infarto previamente, y no presentaron 
ninguna complicación. 

• Se realizaron 95 coronariografías (3.9%) a 
pacientes hipertensos, cuya edad estaba en el rango 
de los 61 a los 70 años, que habían tenido al menos 
un  infarto previamente y cuyo diagnóstico 
preoperatorio fue “Angina de esfuerzo”, y sí 
presentaron algún tipo de complicación en la 
operación. 

Por otra parte, para la ejecución del algoritmo Apriori se 
eliminó la variable objetivo del conjunto de 
entrenamiento y se indicó como factor de confianza 
mínimo el 90%. Como resultado de su ejecución se 
obtuvieron reglas de asociación que permitieron llegar a 
conclusiones muy interesantes, entre estas: 

• En el 94% de las coronariografías realizadas a 
pacientes no hipertensos, estos tampoco eran 

diabéticos, lo que se verifica en el 35% de las 
coronariografías analizadas (864 de 2445). 

• En el 91% de las coronariografías realizadas a 
pacientes no hipertensos, estos tampoco eran 
hipercolesterolémicos, lo que se verifica en el 34% 
de las coronariografías analizadas (832 de 2445). 

Las reglas de clasificación y asociación identificadas no 
sólo permiten describir la muestra estudiada sino que 
posibilitan predecir el comportamiento de nuevos casos. 

5. Conclusiones 
En este trabajo se ha desarrollado un estudio 
experimental, mediante la aplicación de técnicas de 
minería de datos, para el análisis de las coronariografías  
realizadas, a pacientes con cardiopatía isquémica, en un 
servicio de hemodinámica durante 9 años de trabajo. 
Como resultado, se confirmó la hipótesis inicial de que la 
minería de datos facilita las investigaciones científicas 
sobre el tema en la especialidad de cardiología. Se obtuvo 
un modelo de clasificación (reglas de decisión) de las 
coronariografías, identificando las características que 
afectan el comportamiento de la variable complicaciones 
en este tipo de proceder quirúrgico. Además, se 
identificaron asociaciones importantes entre los factores 
de riego presentes en los pacientes con esta patología. 
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Resumen 
Este trabajo presenta una estación de trabajo para registro 
tridimensional y fusión de imágenes orientada a la ayuda en la 
planificación y monitorización de terapias de radiación externa. 
El concepto de radioterapia adaptativa propone la realización 
de una planificación del tratamiento en cada una de las sesiones 
a las que acude el paciente, lo que  supondría un decremento 
importante en la radiación que afecta a los tejidos sanos 
circundantes al tumor y por tanto, una mejora significativa en la 
evolución de estos pacientes. Para reducir el tiempo que 
conlleva la delineación manual de los volúmenes de interés en 
la realización de una nueva planificación en cada sesión, la 
herramienta en la que se debe basar la radioterapia adaptativa 
es el registro tridimensional deformable de estudios CT para 
radioterapia. El prototipo que se presenta en este artículo 
permite el registro de imágenes DICOM mediante algoritmos no 
rígidos, su visualización, la comparación cualitativa de los 
resultados mediante fusión de imágenes, selección de regiones 
de interés en las imágenes y el almacenamiento de resultados en 
formato DICOM, visualizables por cualquier otro lector. El 
empleo de esta estación de trabajo, en combinación con 
algoritmos de reconstrucción tridimensional y segmentación 
automática desarrollados dentro del grupo, supone una gran 
ayuda en los procesos previos de la planificación radioterápica. 

1. Introducción 
El cáncer es un término muy amplio, abarca más de 200 
tipos de tumores. Se trata de la segunda causa de muerte 
más frecuente, por detrás de las enfermedades 
cardiovasculares [1]. Los tipos de cáncer más comunes en 
hombres son el cáncer de pulmón seguido del cáncer de 
próstata, colón y recto. Y en mujeres, el cáncer de 
pulmón, de mama, de colón y recto.  

Para la aplicación de la radiación externa se pueden 
emplear diversas técnicas, entre las que cabe destacar la 
radioterapia tridimensional ajustada (3D-CRT) y 
radioterapia de intensidad modulada (IMRT) (ver Fig. 1). 
Estas técnicas permiten la aplicación de mayores dosis de 
radiación en el tejido canceroso reduciendo la dosis en los 
tejidos sanos circundantes, ajustando las curvas de 
isodosis.  

Antes de empezar con el tratamiento propiamente dicho, 
es preciso realizar una planificación del mismo. En el 
paso inicial de la planificación se programan los 
volúmenes a tratar para estimar la distribución de la dosis 
de radiación en los mismos, aplicando unos amplios 
márgenes de seguridad para intentar corregir las posibles 
deformaciones y traslaciones que puedan sufrir los 

órganos de la región dónde se encuentre el tumor (ver Fig. 
2). 

IMRT: ajusta el 
volumen de dosis 
máxima

3D-CRT: ajustada, pero 
con la limitación de 
bordes rectos

IMRT: ajusta el 
volumen de dosis 
máxima

3D-CRT: ajustada, pero 
con la limitación de 
bordes rectos

 

Figura 1. Técnicas de radioterapia y curvas de isodosis 
obtenidas 

Actualmente, el proceso de delineación de los contornos 
de interés, proceso inicial de la planificación, se realiza 
manualmente, con lo que conlleva una gran cantidad de 
tiempo de trabajo por parte del especialista. 

La radioterapia adaptativa supone la replanificación de las 
dosis aplicadas en cada una de las sesiones, de tal forma 
que los márgenes de seguridad puedan adaptarse mucho 
mejor a la situación de los volúmenes a tratar en el 
momento del tratamiento. Sin embargo, el tiempo 
necesario actualmente para la realización de cada 
planificación hace prohibitiva esta técnica si no se hace 
uso de ayudas en el tratamiento de imágenes, tanto en la 
forma de algoritmos automáticos de registro como de 
delineación o segmentación. 

 

Figura 2. Imagen CT con los órganos de riesgo contorneados y 
los márgenes de seguridad marcados. 
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En el estado del arte se han encontrado diversas 
estaciones de trabajo muy versátiles como 3D Slicer [2] o 
MedicalStudio [3], orientadas a la planificación 
quirúrgica, que ofrecen multitud de opciones de 
procesamiento de imágenes médicas. Sin embargo, se ha 
optado por la realización de este prototipo como base para 
base para la creación de una aplicación clínica orientada a 
la radioterapia mediante la integración de algoritmos de 
procesamiento de imagen médica (reconstrucción 
tridimensional y delineación automática) propios del 
grupo de investigación [4]. 

El objetivo de este artículo es el diseño de un prototipo 
para una estación de trabajo que permite no sólo la 
comparación entre distintos métodos de registro no-rígido 
sino también el seguimiento, visualización, comparación, 
selección de determinadas regiones de interés, fusión y 
registro de imágenes para el seguimiento longitudinal de 
tratamientos en pacientes y la comparación entre 
individuos. Este prototipo es una versión inicial que, en 
conjunción con los algoritmos de reconstrucción 
tridimensional y segmentación automática, ofrecerá una 
gran ayuda en los procesos iniciales de planificación. 

2. Material y métodos. 
Para el diseño del prototipo se han empleado algoritmos 
disponibles en la librería de tratamiento de imágenes 
médicas ITK [5] desarrollada en C/C++  mientras que la 
interfaz de usuario se ha realizado en Fluid/FLTK, que 
permite un diseño muy gráfico e intuitivo de una interfaz 
gráfica de usuario. 

2.1. Registro de imágenes 

El registro de imágenes consiste en la obtención de una 
determinada transformación geométrica que permite 
poner en concordancia espacial dos imágenes: la imagen 
referencia (imagen de sesión) y la imagen modelo 
(imagen de planificación) [6]. 

Debido a que hay estructuras anatómicas en las zonas de 
interés que no sufren grandes traslaciones pero si padecen 
enormes deformaciones, se ha utilizado la combinación 
de técnicas de registro rígido y registro deformable. 
Mediante el registro rígido se alinean las estructuras 
óseas, de tal forma que los resultados obtenidos al aplicar 
después el registro deformable mejoran. El objetivo 
principal del registro deformable es la generación de un 
mapa de desplazamientos obtenido a partir de las 
relaciones locales entre las dos imágenes a registrar. 

En la estación de trabajo se han usado tres métodos de 
registro deformable automáticos disponibles en la librería 
ITK y ampliamente utilizados y validados: Free Form 
Deformation (FFD), Demons y Finite Element Model 
(FEM). De tal forma que el usuario puede elegir entre 
cualquiera de los tres. 

• 

• 

• 

El FFD [7] deforma el objeto modificando el espacio 
en el que se encuentra en lugar de modificar el objeto 
directamente. Se modela la deformación del objeto 
mediante la definición de una malla tridimensional 
uniforme de puntos de control. Estos se desplazarán 

con el fin de optimizar una métrica de similitud, 
proporcionando de esta manera una parametrización 
de la transformación.  
El algoritmo Demons [8] supone que los bordes de un 
objeto situado en la imagen referencia puede ser 
simulado como una membrana semipermeable con 
demons distribuidos a lo largo del contorno y que la 
imagen móvil es una red deformable cuyos vértices 
se modelan como partículas internas o externas. Cada 
demons actúa localmente situando el modelo 
deformable de partículas perpendicular al contorno, y 
la dirección en la que actúan depende de si la 
partícula es interna o externa. 
El algoritmo FEM[9] trata de encontrar soluciones de 
ecuaciones diferenciales parciales tomando en cuenta 
las deformaciones elásticas que se producen en la 
imagen fuente con respecto a la imagen referencia. 

2.2. Secuencia de procesos 

Las imágenes que se emplean para la realización de la 
planificación son generalmente imágenes de tomografía 
computerizada o imágenes de resonancia magnética.. En 
nuestro caso se han utilizado series de 40 cortes de 
tomografía computerizada, de 512 x 512 píxeles cada 
uno, con unas dimensiones de vóxel de 0.936x0.936x3 
cm. 

Siendo el tiempo de cálculo uno de los principales 
requisitos que debe cumplir la herramienta, se ha 
implementado un registro multirresolución, aumentando 
al mismo tiempo la efectividad, robustez y rapidez de 
nuestra aplicación. Para ello se divide la imagen 
volumétrica en diversas imágenes con distintos niveles de 
resolución.  

El proceso general que se lleva a cabo para el 
alineamiento final de las imágenes está compuesto de 
diversas fases (ver Fig. 4): 

1. Segmentación de estructuras óseas: en las imágenes 
de CT esta segmentación se puede llevar a cabo 
simplemente mediante una correcta umbralización. 
Este proceso es transparente al usuario y se realiza en 
todos los casos. 

         

Figura 3. Segmentación mediante umbralización. 

2. Registro rígido de las estructuras óseas de las dos 
imágenes: la transformación obtenida se aplicará a las 
imágenes originales del CT obteniendo un marco de 
referencia común en los dos casos. Como en el punto 
anterior, este proceso es transparente al usuario y se 
realiza en todos los casos. 
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3. Multirresolución: creación de las pirámides de 
imágenes en los dos casos. En este punto es el 
usuario el que tiene la libertad de elegir el número de 
niveles de multirresolución que necesite, teniendo en 
cuenta el algoritmo de registro que vaya a usar y el 
tiempo de cómputo disponible. 

4. Registro no-rígido de las estructuras elásticas: en 
imágenes de tórax, abdomen y/o pelvis las 
deformaciones pueden ser muy significativas, por lo 
que no todos los algoritmos de registro serán capaces 
de modelarlas. Por esta razón se han seleccionado 
tres algoritmos diferentes, de manera que el usuario 
pueda seleccionar el más adecuado en cada caso. 

Multi

resolución

Registro

deformable

Registro

rígido

Segmen-
tación

Imagen 

Planificación

Imagen 

sesión
Multi

resolución

Registro

deformable

Registro

rígido

Segmen-
tación

Imagen 

Planificación

Imagen 

sesión

 

Figura 4. Esquema de procesamiento. 

La transformación global generada en este proceso puede 
ser aplicada a las imágenes de la planificación original de 
manera que, en combinación con algoritmos de 
reconstrucción tridimensional y delineación automática, 
se obtenga una primera aproximación que sirva de ayuda 
a la planificación de la sesión diaria, o incluso una 
aproximación de la dosis real que ha recibido cada punto 
anatómico para la monitorización del tratamiento. 

       

Figura 5. Imagen diferencia antes y después del proceso de 
registro 

3. Diseño de la aplicación 
En este apartado se pretende describir someramente la 
aplicación y al mismo tiempo resaltar algunas de sus 
limitaciones y trabajos futuros a realizar. 

3.1. Formato de imagen 

En la actualidad este prototipo trabaja con imágenes 
DICOM, permitiendo cargar todos los cortes de un 
estudio tomográfico mediante la selección de su 
directorio. Al mismo tiempo, la imagen registrada se 
puede almacenar en formato DICOM, permitiendo la 
visualización de los resultados en cualquier otro lector de 
archivos.  

3.2. Visualización 

En la pantalla principal (ver Fig. 6) se muestran todas las 
utilidades de visualización, permitiendo ver los cortes 
axiales, sagitales o coronales (según elección) de la 
imagen referencia, la imagen modelo y la imagen 
registrada. Para la evaluación visual subjetiva del 
resultado del registro está disponible un modo de 
visualización que permite fusionar la imagen referencia 
con la imagen registrada, de tal modo que las diferencias 
entre ambas queden resaltadas en tonos de color, 
significativamente diferente de las regiones comunes que 
se representan en tonos de gris. 

3.3. Ventana de registro 

En esta ventana lo que se permite es la selección del 
algoritmo de registro deseado y la modificación de sus 
parámetros más significativos, de manera que se puedan 
probar distintas opciones según el caso individual. 
También se permite la modificación de los niveles de 
multirresolución necesarios. 

3.4. Selección de región de interés 

Esta herramienta permite seleccionar sobre la imagen 
referencia una región de interés rectangular sobre la que 
centrar el registro, que se aplica sobre todos los cortes de 
la imagen referencia y de la imagen modelo registrada 
rígidamente, de manera que el tamaño de la imagen se 
reduce, reduciendo al mismo tiempo considerablemente el 
tiempo de ejecución (secciones 4 y 5 en la Fig. 6). 

3.5. Evaluación clínica 

Las implementaciones utilizadas de los algoritmos 
seleccionados han sido ampliamente testados y validados 
[10]. 

La usabilidad de la interfaz gráfica ha sido validada por 
expertos en radiofísica del Hospital de La Princesa, y se 
encuentra actualmente en fase de integración en el 
proceso clínico. 

3.6. Mejoras y trabajos futuros 

El prototipo que ha presentado es una etapa inicial que 
requiere mejoras para su uso óptimo en la rutina clínica: 

Módulo de evaluación: se debe ofrecer una nueva 
ventana que represente distintas métricas de 
evaluación cuantitativa y tiempo de cálculo para la 
comparación de los algoritmos. 

• 

• 

• 

Lectura de otros formatos: actualmente sólo se 
pueden leer imágenes DICOM, pero es necesario 
poder trabajar con las imágenes con los contornos de 
los órganos de interés, a ser posible en formato 
DICOM-RT. 
Integración de algoritmos de reconstrucción 
tridimensional y de delineación automática creados 
por los autores, que permitirán la delineación 
automática de las estructuras de interés. 
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Figura 6. Interfaz gráfica de la aplicación 

4. Conclusiones 
La radioterapia adaptativa supone una mejora 
significativa en el tratamiento y seguimiento de pacientes 
con este tipo de patologías, por lo que el desarrollo de una 
herramienta que permita realizar sesiones de planificación 
de forma automática y rápida es importante. 

Para automatizar el proceso de delineación de volúmenes 
de riesgo, de manera que disminuya el tiempo de 
planificación de cada sesión, son necesarios métodos de 
registro no-rígido y métodos de delineación automática 

En este artículo, se muestra una estación de trabajo de 
registro no-rígido, que permite la selección entre tres 
algoritmos diferentes, la visualización y navegación en 
directorios DICOM, la comparación entre las distintas 
modalidades de registro implementadas y la selección de 
regiones de interés en las imágenes.  
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Resumen 
Dado que la exposición excesiva a la radiación puede ocasionar 
efectos no deseados en un tejido biológico, en terapia óptica se 
hace necesario desarrollar métodos de medida de temperatura 
específicos. El control de la temperatura de un tejido irradiado 
es de capital importancia en técnicas de tratamiento como la 
termoterapia, la hipertermia y la terapia fotodinámica. Aunque 
existen técnicas para la medida de temperatura en otros campos 
científicos con grandes prestaciones, la necesidad de contacto y 
el hecho de ser invasivas no las hace en general idóneas para su 
aplicación en un entorno biomédico. En este trabajo se propone 
una técnica de medida de temperatura mínimamente invasiva, 
basada en la emisión fluorescente,  para monitorizar procesos 
en tratamiento de tejidos biológicos mediante terapia láser. El 
sensor puede integrarse en un endoscopio y la selección del 
material idóneo permite alcanzar valores de exactitud de 
décimas de ºC en el rango de medida.  

1. Introducción 
Durante la aplicación de terapias ópticas es muy 
importante controlar de forma mínimamente invasiva la 
temperatura [1]. Las técnicas más tradicionales de medida 
de temperatura basadas en termopares, semiconductores y 
termistores son las que han demostrado mayor exactitud 
en la medida, especialmente los semiconductores, pero su 
carácter invasivo hace desaconsejable su aplicación en 
terapia óptica [2]. Las sondas de medida de temperatura o 
termómetros basados en radiación, son los únicos que 
permiten medidas sin contacto, y su carácter no invasivo 
sería de gran utilidad, pero su falta de exactitud, sobre 
todo cuando se integran en endoscopios, hace que se 
descarte su empleo en terapia óptica [2]. Existe por lo 
tanto la  necesidad de proponer y seleccionar nuevas 
técnicas de medida de temperatura que necesiten de un 
contacto mínimo, no interfieran con el tejido a medir, y se 
puedan implementar con facilidad sobre una fibra óptica e 
introducir por uno de los canales de un endoscopio. 

En este trabajo se propone la técnica y se selecciona el 
material idóneo para la implementación de un sensor de 
temperatura basado en fluorescencia en aplicaciones 
específicas de terapia óptica. En primer lugar se introduce 
el daño térmico y se tratan los conceptos básicos que 
relacionan la temperatura y el tiempo de exposición que 
provocan daño en el tejido para poder justificar la 
selección del sensor de temperatura óptimo. A 
continuación se analiza la técnica basada en el análisis de 
la emisión fluorescente para el cálculo de la temperatura. 

Se establecen los principios físicos de la fluorescencia y 
los parámetros de caracterización que relacionan dicho 
proceso con la medida de la temperatura. Finalmente se 
realiza un estudio comparado de los diferentes materiales 
fluorescentes en el rango de temperatura de medida de 
interés con el fin de seleccionar el más adecuado para 
implantarlo en un sensor de fibra óptica. 

2. El  daño térmico en terapia óptica 
El comportamiento característico de los modelos de daño 
térmico es a grandes rasgos, el siguiente [3]: por debajo 
de un umbral de temperatura, la tasa de acumulación de 
daño es prácticamente despreciable; esta tasa se 
incrementa fuertemente una vez que se sobrepasa este 
umbral de temperatura y los daños ocasionados 
comienzan a ser irreversibles; de ahí la importancia de 
controlar de modo preciso la temperatura inducida en el 
tejido. Dependiendo de la aplicación terapéutica estos 
umbrales varían considerablemente ya que algunos de 
ellos buscan deliberadamente la destrucción de tejidos 
mientras que otros se limitan a aumentar la temperatura 
de zonas concretas. 

Para tejidos in vivo se suele hacer un estudio de la 
temperatura necesaria para alcanzar la fibrosis muscular. 
Esta metodología ha sido utilizada por gran número de 
autores para calcular la energía de activación  de las 
células utilizando el análisis de Arrhenius [3, 4]. Por 
encima del punto de ruptura de la gráfica de Arrhenius,  la 
tasa de células que mueren se duplica para cada grado de 
incremento de la temperatura. Si nos encontramos a 
temperaturas por debajo del punto de ruptura, la tasa de 
muerte de células decrece en un factor de 4 a 6 por cada 
grado que decrece la temperatura. Por ejemplo, para 
valores de temperatura de entre 44-47ºC los tejidos 
humanos presentan una energía de activación de 182,2 
kcal/mol, mientras que si se incrementa la temperatura 
hasta el rango de 47-60ºC se reduce a 95,78 kcal/mol. 
Utilizando estos datos se puede modelar la tasa de daño 
térmico aplicando el modelo de Arrhenius [3, 4]. A partir 
de aproximadamente 47ºC, punto de cambio de su energía 
de activación, el incremento de la tasa de daño es 
considerable. La medida de la temperatura es por lo tanto 
clave para el control de la terapia óptica, con lo que se ha 
de evitar que el tejido sobrepase cierta temperatura si no 
se desea causar daños irreversibles, y para aquellas 
aplicaciones que pretendan destruir tejido, como la 
hipertermia, se ha de controlar igualmente para 
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determinar el tiempo de exposición y no rebasar ciertos 
límites. Estas aplicaciones tienen un rango de trabajo 
limitado, aproximadamente entre 40 y 60ºC, por lo que 
los sensores de temperatura disponibles para su medida 
han de dar buenas prestaciones en ese rango de 
temperatura. La hipertermia fotoinducida, terapia óptica 
que busca la destrucción del tejido, eleva la temperatura 
del tejido hasta alcanzar los umbrales del daño 
irreversible (en torno a 55-60ºC) y necesita en todo 
momento un seguimiento de la temperatura de la 
superficie del tejido para evitar excesos de exposición y 
daños no deseados en tejidos adyacentes. Este control de 
la temperatura debe ser tan preciso como sea posible, 
aunque puede soportar una incertidumbre de cálculo de 
hasta aproximadamente 0.5 ºC, margen dado por la 
determinación del umbral de daño irreversible en función 
del tiempo [4]. 

3. Los mecanismos de la fluorescencia 
La fluorescencia se origina cuando un electrón salta a un 
nivel energético superior singlete, sufre una conversión 
interna y, al retornar a su estado fundamental, lo hace 
radiando a una longitud de onda visible. De este modo el 
retorno a su estado fundamental genera la emisión de un 
fotón. Las tasas de emisión fluorescente están alrededor 
de 108 s-1 [5, 6]. Otro fenómeno que se puede producir es 
que el estado excitado sufra una conversión de su spin 
hacia el primer estado triplete (cruce entre sistemas) desde 
el que el retorno hacia el estado fundamental esté 
prohibido. En estas condiciones el retorno se hace más 
lento y las tasas de emisión fosforescente crecen hasta 
valores de microsegundos o incluso segundos [6]. 

Los procesos que suceden en el intervalo de tiempo entre 
la excitación/absorción y la emisión fluorescente suelen  
representarse por el diagrama de Jablonski, ver Figura 1. 
Dicho diagrama se emplea para representar diversos 
procesos moleculares que ocurren a partir de estados 
moleculares excitados y la emisión fluorescente es uno de 
ellos. En la Figura 1 se puede observar la excitación hυA, 
el salto al nivel superior, junto a la conversión interna que 
lo hace caer a niveles energéticos inferiores desde los que 
vuelven al estado fundamental emitiendo un fotón hυF. En 
el caso del cruce intersistémico el retorno al estado 
fundamental se realiza desde un estado energético triplete 
produciéndose una emisión más lenta al ser una transición 
prohibida hυP [6]. 

3.1. Vida media Fluorescente y Eficiencia Cuántica 

La vida media fluorescente y la eficiencia cuántica son 
probablemente los aspectos más importantes en la 
caracterización de los medios que presentan fluorescencia 
o fluoróforos. La eficiencia cuántica Q es la relación entre 
los fotones emitidos y fotones absorbidos y está definida 
por la ecuación [6] 
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Figura 1.  Diagrama de Jablonski. 

donde, Γ es la tasa de emisión del fluoróforo y knr es la 
tasa de caída no radiativa al estado fundamental.  
Por otro lado, el tiempo de vida medio fluorescente τ 
determina el tiempo de que el fluoróforo dispone para 
interactuar o difundirse en su entorno, y por tanto, el 
tiempo en el que está presente la emisión fluorescente. 
Para el cálculo del tiempo de vida del estado excitado se 
observa el tiempo que necesita la molécula para retornar 
del nivel energético superior al nivel fundamental. Un 
valor genérico de esta vida media puede estar alrededor 
de 10 ns y se define como [6]: 
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3.2. Dependencia de los tiempos de vida medios con 
la temperatura 

La desactivación de la intensidad de la fluorescencia, o 
quenching, puede deberse a multitud de factores. El 
quenching por colisión ocurre cuando el fluoróforo 
situado en un estado excitado se desactiva al contactar 
con otra molécula en solución (quencher). El fluoróforo 
retorna al estado fundamental, al interaccionar con la 
molécula que provoca la desactivación, sin emitir un 
fotón y sin sufrir ninguna alteración química. Esto se 
traduce en una disminución de la intensidad fluorescente 
al reducirse la cantidad de fluoróforos en estados 
excitados que puedan emitir radiactivamente. Esta 
disminución se emplea para la medida o detección de 
diversos procesos dinámicos que hacen variar el tiempo 
de vida fluorescente como puede ser la temperatura. La 
espectroscopia basada en el tiempo de vida fluorescente 
se utiliza para la medida de fenómenos físico-químicos 
con carácter transitorio. La independencia de la intensidad 
del haz de luz con respecto a la concentración y su 
flexibilidad en la medida hacen de su cálculo una técnica 
apropiada para la termometría basada en fibra óptica. Se 
ha observado que la curva de decaimiento de la intensidad 
fluorescente tiene un comportamiento exponencial 
descendente con el tiempo que es sensible a la 
temperatura. 

Un termómetro de fibra óptica utiliza la dependencia de 
los tiempos de vida fluorescente con la temperatura para 
obtener una medida de la misma. Este tipo de 
termómetros presenta una serie de ventajas respecto a 
otros. Una de ellas es su inmunidad eléctrica y 
electromagnética debido a su no conductividad eléctrica. 
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Otra de las ventajas es que el reducido tamaño de las 
sondas, el grosor de una fibra óptica, y su baja atenuación 
permite realizar medidas a distancia y en lugares de difícil 
acceso donde otro tipo de sondas no tendría cabida. Esto 
los hace candidatos para situaciones en las que no se tiene 
acceso directo a la superficie a medir y se requiere de una 
técnica relativamente no invasiva de medida. 

4. Cálculo de la temperatura a partir del 
tiempo de vida fluorescente 

En este caso la técnica más utilizada para la medida de 
temperatura, consiste en excitar la sustancia fluorescente 
con una haz de luz de alta intensidad (por ejemplo, un haz 
de láser) y generar una emisión fluorescente que 
previamente se ha parametrizado. Para una correcta 
calibración del sistema se ha de conocer el valor de τ en 
el rango de temperatura de trabajo de la manera más 
precisa posible. Para una correcta medida de la 
temperatura se precisa de una sustancia fluorescente muy 
sensible a la temperatura, una curva de calibración del 
tiempo fluorescente lo más exacta posible y un sistema de 
medida de tiempos con un margen de error lo más 
pequeño posible [6].  

Para la caracterización de los materiales fluorescentes hay 
que tener en cuenta el rango de temperatura, la frecuencia 
de excitación-emisión óptica y la exactitud alcanzada. Si 
se utiliza el tiempo de vida fluorescente para determinar 
la temperatura, cuanto mayor sea el coeficiente térmico 
del tiempo de vida mayor será la resolución disponible y, 
por tanto, mayores posibilidades de incrementar su 
exactitud. Así, materiales con un tiempo de vida 
fluorescente elevado son los idóneos y los candidatos para 
su implantación. Entre este tipo de materiales se 
encuentran cristales dopados con Cr3+ como el Cr:Al2O3 
(rubí), el Cr:YAlO3 o el Cr:MgAl2O4. Estos materiales 
poseen tiempos de vida fluorescente elevados, emisión 
fluorescente en el espectro visible y una elevada 
temperatura de fusión. Presentan una emisión fluorescente 
elevada si la longitud de onda de excitación está alrededor 
de 520 nm emitiendo entre los 680 nm y los 750 nm, 
espectro para el que la variedad de fotodetectores es muy 
amplia [7].  

5. Selección del material sensor 
Una vez definidos los principios básicos del sistema de 
medida propuesto se procede a la selección del material 
sensor idóneo. Para ello en primer lugar se ha de calibrar 
su tiempo de vida fluorescente τ en el rango de 
temperaturas de medida de modo que se pueda establecer 
una relación tiempo-temperatura. Estudios experimentales 
han conseguido determinar su tiempo de vida fluorescente 
entre 35 y 60ºC [7]: 

 
2 3

2 4

3

6 71 0 010

19 93 0 037

63 45 0 075

: ( ) . .

: . .

: . .

Cr Al O Rubí T

Cr MgAl O T

Cr YAlO T

τ

τ

τ

→ = −

→ = −

→ = −

 (3a, b, c) 

Estas expresiones establecen una relación lineal con la 
temperatura a partir de la medida del tiempo de vida 

fluorescente, y el material con mayor sensibilidad térmica 
será a priori el más idóneo. La intensidad de emisión 
fluorescente I decae de forma exponencial en función del 
tiempo de vida fluorescente que varía con la temperatura 
de la forma [8]: 

 0

1 2

'exp( ) exp( )o

t t
I I I

τ τ
= − + −  (4) 

donde, τ1 es el tiempo de vida fluorescente e I0 su 
intensidad inicial, τ2 es un tiempo de vida que depende de 
factores como dopados y emisiones fosforescentes que en 
la mayor parte de los casos puede ser despreciado e I’0 es 
su intensidad inicial. Una mayor sensibilidad térmica se 
traduce en un rango de tiempos mayor entre temperaturas 
y por lo tanto en una resolución mayor del sensor. 

Sin embargo, estos datos no son plenamente 
representativos si no se tiene en cuenta el sistema de 
medida temporal necesario. La exactitud de la medida 
depende del nivel de precisión de la aproximación 
analítica del modelo y de la exactitud de la medida de 
tiempos. Para ello se ha desarrollado un software en 
Matlab® que permite calcular las prestaciones del sensor 
para los diversos materiales. Una vez se tiene 
perfectamente calibrado el material fluorescente, la fuente 
de error proviene de los dispositivos de medida temporal. 
Por ejemplo, para un dispositivo de medida que sea capaz 
de alcanzar una resolución de 0.001 ms, y una 
incertidumbre de medida de 0.001 ms se pueden obtener 
unos resultados excelentes. En la figura 2 se muestra una 
comparativa de la distribución del error de la medida en el 
rango de temperatura comprendido entre 35 y 60ºC para 
cada uno de los materiales. 

 

Figura 2. Error máximo cometido en la medida de temperatura 

Como puede verse en la figura 2, los resultados obtenidos 
a partir del YAlO3 son superiores al resto. Las 
simulaciones obtienen un valor medio de error de 
±0.024ºC para el YAlO3, ±0.175ºC para el Al2O3 y 
±0.056ºC para el MgAl2O4. Con estas condiciones de 
medida cualquiera  de ellos podría servir como material 
sensor. Sin embargo, cuando las prestaciones de la 
medida temporal decrecen estos resultados varían 
sustancialmente. En la tabla 1 se presenta el nivel de 
exactitud de la medida a partir de los niveles de exactitud 
de la medida temporal, la resolución térmica y temporal 
de la medida que se han obtenido en el modelo del 
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sistema sensor simulado para los materiales 
seleccionados. El Cr:YAlO3 es el que ofrece mejores 
resultados, así para un margen de error temporal de 100 
µs puede alcanzar  una exactitud de medida de ±0,024 ºC.  

Material 
Resol. 

Temporal 
(mseg) 

Resol. 
Térmica 

(ºC) 

Exactitud 
Medida 
Tiempo 
(mseg) 

Exactitud 
Medida 

Temperatura 
(ºC) 

0.001 0.01 ± 0.001 ± 0.024 

0.01 0.01 ± 0.01 ± 0.225 Cr:YAlO3 

0.1 0.01 ± 0.1 ± 2.249 

0.001 0.01 ± 0.001 ± 0.175 

0.01 0.01 ± 0.01 ± 0.457 Cr:MgAl2O4 

0.1 0.01 ± 0.1 ± 4.539 

0.001 0.01 ± 0.001 ± 0.056 

0.01 0.01 ± 0.01 ± 1.683 Cr:Al2O3 

0.1 0.01 ± 0.1 ± 16.992 

Tabla 1. Comparativa de resultados para los distintos 
parámetros de medida 

En la Figura 3 se presenta una evolución de las medidas 
obtenidas con los tres materiales respecto a la  medida 
real para una exactitud de medida temporal de ± 0,001 
ms. La evolución lineal del error cometido se debe a que 
la calibración del tiempo de vida también es lineal y la 
influencia del error temporal en la medida influye del 
mismo modo en todo su rango de funcionamiento. La 
Figura 4 muestra las medidas obtenidas frente a la 
temperatura real para los diferentes materiales y una 
exactitud temporal de 0.020333 ms. 

 

Figura 3.  Incertidumbre de error en la medida de la 
temperatura en función de la medida temporal (Matlab®). 

6. Conclusiones 
En este trabajo ha quedado demostrada la importancia de 
establecer un sistema de medida de temperatura durante la 
terapia óptica. Los efectos provocados por la incidencia 
de un haz de luz sobre un tejido se traducen en un 
aumento de la temperatura que ha de ser controlado para 
evitar daños no deseados. Este aumento debe estar en el 
rango 40ºC a 60ºC y su control ha de hacerse con una 
exactitud por debajo de 0.5ºC. Los termómetros basados 

en el análisis de emisión fluorescente necesitan de 
contacto mínimo para la medida y su interferencia con el 
tejido es prácticamente nula. Dado el diámetro de una  

 

Figura 4.  Medidas de temperatura para varios materiales 
modeladas mediante Matlab®. 

fibra óptica su integración en el canal de trabajo de un 
endoscopio sería relativamente sencilla. Los resultados 
obtenidos empleando Cr:YAlO3 en el extremo de la fibra 
óptica puede dar lugar a termómetros capaces de alcanzar 
valores de exactitud de ± 0,1 ºC con sistemas de medida 
temporal de prestaciones medias. Si los sistemas de 
medida temporal alcanzan valores de error del orden de 
microsegundos, situación ésta posible, se podrían obtener 
niveles de exactitud de décimas de ºC. 
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Resumen 
Los recursos humanos especializados en el desarrollo y la 
gestión de tecnologías en salud aplicados a los ámbitos de 
acción de la ingeniería biomédica requieren de una formación 
responsable por parte de las universidades. Asimismo, las 
instituciones que brindan soporte distinto a la formación, 
requieren de un adecuado desempeño de actividades, ya que 
éstas últimas también influyen en el desarrollo de la 
Ingeniería Biomédica. El presente trabajo describe en orden 
cronológico las actividades realizadas por diferentes 
universidades e instituciones públicas y privadas en los 
diferentes ámbitos que han influenciado en el desarrollo 
actual de la ingeniería biomédica en el Perú. 

1. Introducción  
Las actividades vinculadas a la Ingeniería Biomédica (IB) 
en Perú surgen en los años 1975 con creación de la 
Asociación Peruana de Ingeniería Biomédica (APIB). Sin 
embrago, es a partir de 1998 que alguna universidades e 
instituciones de Perú comienza a realizar actividades en 
IB. Por ejemplo: En los años 1994 y 1995 se tiene la 
visita del Dr. Máximo Valentinuzzi (UNT) a la Pontificia 
Universidad Católica del Perú (PUCP). El año 1998, se 
inicia la Maestría en IB de la PUCP. El mismo año, la 
Universidad Particular Cayetano Heredia crea la 
“Licenciatura en Equipos Médicos”, en la actualidad no 
esta vigente. El año 2000, el Instituto Especializado de 
Salud del Niño solicita al autor crear la primera Unidad 
de Ingeniería Clínica, aprobándose e iniciándose su 
funcionamiento en Marzo del 2000; en la actualidad se 
encuentra en funcionamiento [1]. El año 2004, la Escuela 
Académica de Post grado de la Facultad de Ingeniería 
Electrónica y Eléctrica de la Universidad Nacional Mayor 
de San Marcos (UNMSM), encarga al autor crear la 
primera Diplomatura en Ingeniería Clínica (nivel post 
grado), aprobándose en Diciembre del 2004 e iniciándose 
su funcionamiento en Septiembre del 2005. El año 2004, 
la PUCP decide crear el Instituto de Ingeniería Clínica y 
Gestión de tecnología, actualmente se encuentra en 
funcionamiento, y una unidad de Gestión de tecnología en 
un hospital de Lima (actualmente no esta en 
funcionamiento). El año 2005 la Universidad Tecnología 
del Perú a través del Centro de Investigación y Desarrollo 
en Ingeniería, autoriza al autor para crear el Grupo de 
Investigación en Ingeniería Biomédica, grupo que hasta la 
actualidad viene funcionando. 

2. Metodología  
Para el presente trabajo, se realizo un seguimiento desde 
el año 1995 a la fecha de las diferentes actividades 
vinculadas a la IB que han realizado y están realizando 
diferentes instituciones públicas y privadas del Perú en 
varios ámbitos. A continuación se describe la situación 
actual en cada uno de los ámbitos  siguientes: 

2.1. Ámbito Académico nivel pre grado y post grado 

• Recursos físicos y Material Bibliográfico: 
En pre grado la mayoría de las universidades cuenta con 
adecuados: ambientes físicos, laboratorios con hardware y 
software, para el inicio de la enseñanza de la IB. En post 
grado los laboratorios no poseen adecuado hardware y 
software especializados para que los alumnos de post 
grado desarrollen sus trabajos en IB. En las Facultades de 
Ingeniería Electrónica hay carencia de material 
bibliográfico especializado, la mayoría es adquirida vía 
Internet, solamente una sola universidad (PUCP) invierte 
anualmente cierto presupuesto para la adquisición del 
material bibliográfico, pero esta inversión no cubre la 
cantidad bibliográfica que se requiere por alumno. 

•  Plana docente y Cursos pre grado: 
En pre grado conformada por ingenieros electrónicos 
titulados que han adquirido experiencia en el 
mantenimiento de equipos médicos. Existen pocos 
profesionales que han realizados estudios de post grado 
en IB en el exterior. En post grado conformada por algún 
profesional con estudios de post grado (no necesariamente 
en IB) de la propia universidad, el resto de la plana 
docente se completada con profesionales externos de otra 
universidad u empresa. A partir del año 1996, diversas 
universidades de la capital (Lima) y del interior de 
nuestro país fueron creando cursos electivos o programas 
(licenciatura) vinculados a la IB (ver tablas 3, 4, 5, 6). 

• Trabajos prácticos, proyectos, tesis pre grado y 
Publicaciones:  

En pre grado desde 1996 a la fecha, son escasos los  
trabajos prácticos que se desarrollan en los cursos 
electivos que ofrecen las universidades. La escasez de 
producción de tesis es notoria. Caso contrario ocurre con 
los proyectos, ya que cada año una que otra universidad 
esta generando algún proyecto. En post grado derivado de 
la maestría de la PUCP, hasta el año 2002 solamente 
existían tres (03) tesis aprobadas.  En pre grado la 
mayoría de publicaciones son derivadas de la generación 
de los proyectos, y publicadas en el Congreso Anual que 
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nuestro país realiza, este congreso se denomina 
“Congreso Internacional de Ingeniería Eléctrica, 
Electrónica y Sistemas - INTERCON”, en el cual existe el 
área solamente el área temática de Bioingeniería, 
contrariamente esto no ocurre en los en Congresos 
Internacionales especializados en la IB. En post grado, 
tanto la PUCP y la UNMSM han comenzado a realizar 
publicaciones a partir del año 2004 en Congresos 
Internacionales de IB, según anuarios consultados de 
estos congresos. 

• Grupos pre grado y Diplomado – Maestría, Costos: 
Desde 1996, específicamente en las Facultades de 
Ingeniería Electrónica se han venido creando grupos en 
IB, básicamente debido a la propia iniciativa de los 
alumnos de pre grado, que tienen el interés de relacionar 
la ingeniería electrónica con la medicina a través de 
actividades de laboratorios, trabajos prácticos y proyectos 
que despierten su interés. El año 1998 se inicia la maestría 
en IB de la PUCP, actualmente se dicta. El 2000 la PUCP 
dicta una diplomatura de corta duración (2 meses) 
vinculado a la gestión de la tecnología, actualmente no se 
dicta. El 2003 la PUCP dicta un diplomado virtual de 
corta duración vinculado a la gestión de la tecnología, 
actualmente no se dicta. El 2005 se inicia la diplomatura 
en Ingeniería Clínica en la UNMSM, actualmente esta 
diplomatura cambio al nombre de Diplomatura en 
Ingeniería Electrónica aplicada a Equipos Médicos, 
tenemos conocimiento que se cerrará por carencia de 
alumnos. Las universidades públicas pueden manejar una 
mensualidad promedio de USD $100 dólares americanos 
(Diplomatura UNMSM), mientras que las privadas 
pueden manejar una mensualidad promedio de USD $350 
dólares americanos (Maestría PUCP). 

2.2. Ámbito Laboral 

Hasta la fecha en el Ministerio de Salud (MINSA) no 
existe unidad orgánica que se encargue de normar, 
planificar, regular, controlar, distribuir, supervisar, y 
evaluar actividades vinculantes a la IB. Existen un 
promedio de 300 empresas dedicadas a la 
comercialización de Bienes y Servicios en equipos 
médicos, y un promedio de 120 empresas químicas 
farmacéuticas, la mayoría concentrada en la capital. 
Algún personal profesional o técnico de estas empresas 
no cuentan con base o especialización en alguna área de la 
IB, la capacitación parcialmente es en fábrica. No existe 
en nuestro país una industria de instrumentos y equipos 
médicos. Existen esfuerzos personales de algunos 
profesionales que realizan un ensayo de algún prototipo 
tomando como referencia algún equipo médico que ya 
existe, básicamente para abaratar costos.  

2.3. Ámbito Apoyo y Promoción Interno (Nacionales) 

La función del Consejo Nacional en Ciencia y Tecnología 
es promocionar y financiar proyectos o trabajos de 
investigación previamente seleccionados, es un 
organismo dependiente del estado. Desde el 1997 
comenzó a financiar proyectos vinculados a la IB de 
acuerdo a su selección, actualmente no financia debido ha 
que el gobierno de turno tiene priorizado otras áreas. El 

Colegio de Ingenieros del Perú, aglomera diferentes 
profesionales a través de sus distintos capítulos, el 
capitulo de Ingeniería Electrónica es el que mas se 
identifica con los profesionales vinculados al 
mantenimiento de equipos médicos. Sin embargo, no 
realiza actividades vinculantes a la IB en forma 
permanente. La Asociación Peruana de Ingeniería 
Biomédica, actualmente no posee asociados, ni realiza 
actividad alguna, posee un presidente y un secretario 
solamente. Sin embargo, tiene presencia en los diferentes 
eventos internacionales, como por ejemplo: el CORAL 
(Consejo Regional de Ingeniería Biomédica  para 
América Latina). 

2.4. Ámbito Apoyo y Promoción Externo 
(Internacionales) 

Los organismos internacionales, tales como: OEA, ONU, 
OPS, BID, UNICEF cumplen un papel meramente 
informativo y consultivo, que poco han contribuido a 
cambiar y concientizar a los gobiernos de turno en la 
necesidad de incorporar políticas vinculadas a las 
actividades de la IB, contrariamente a lo que ocurre en los 
países de Centro América. Una descripción breve 
podemos realizar la actuación de la Organización 
Panamericana de la Salud (OPS) con sede en Lima, desde 
1995 a la fecha, ya que su personal  consultor no fomenta 
actividades vinculadas a la IB, el apoyo y promoción de 
estos consultores se vincula a las universidades privadas, 
no brindando oportunidades de apoyo a las universidades 
estatales para cualquier actividad que requiera. 

3. Resultados 
Para la presente publicación se consultaron las páginas 
Web de veinte  universidades las más destacadas de 
nuestro  país (12 universidades de régimen estatal y 08 
universidades de régimen privado). Encontrándose datos 
relevantes y relacionados a la Ingeniería Biomédica en los 
niveles pre grado (03 régimen estatal, 07 régimen 
privado) y post grado (01 régimen estatal, 01 régimen 
privado) respectivamente. También se investigo estos 
datos en universidades extranjeras de referencia en pre y 
post grado en Ingeniería Biomédica,  comprobándose el 
retraso que tiene nuestro país en la formación de RR. HH. 
A continuación se presentan cuadros de lo antes indicado: 

Nombre 

Universidad 
PUCP UNMSM 

Provincia Lima Lima 

Régimen Privada Estatal 

Facultad Ciencias e 
Ingeniería 

Ingeniería Electrónica y 
Eléctrica 

Año de creación 1998 2005 

Nombre 
Maestría en 
Ingeniería 
Biomédica 

Diplomado en Ingeniería 
Electrónica aplicada a 

Equipos Médicos 

Modalidad Presencial Presencial 

Duración (años) 2 1 

Docente/ post grado Si / Parcial Si / Parcial 

T. H. A. 400 510 
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H. C. N. 18:00 a 22:00 18:00 a 22:00 

H. T. /  H. P. C. Si / No Si / Si 

A. M. A. P. 6 8 

M. P. A. (USD $) 350 100 

P. C. N. / I. casual / 
casual NF 

Tabla 1. Universidades Diplomado – Maestría  - Post Grado 

Años 1998 1999 2000 2001 2002 

Ingresantes 10 8 5 5 6 

Egresados 1998 al  
2002 10 

Tesis aprobadas al 2002 3 

Tabla 2. Número de ingresantes, egresados, tesis periodo 
1998-2002 Maestría en Ingeniería Biomédica – PUCP 

Nombre 
Universidad 

Nacional 
Mayor de San 

Marcos 

Nacional 
Federico 
Villarreal 

San Antonio    
Abad 

Provincia Lima Lima Cusco 

Facultad 
Ingeniería 

Electrónica 

Ingeniería 

Electrónica 

Ingeniería 

Electrónica 

Año creación 1999 2002 1998 

Nombre del 
curso 

Instrumentación 

Biomédica 
Electromedicina Biomédica 

Modalidad Electivo Electivo Electivo 

Docente / Post 
grado Si / Si Si /No Si / No 

H. T. / H. L. 4H / No 3H/ No NF / NF 

A. x S. 12 12 NF 

G. T. P. Si NF NF 

G. P. Si NF NF 

P. C. N. / I. casual  /  casual NF casual  /  No 

Grupo I&D No NF No 

Tabla 3. Universidades Régimen Estatal – Curso de pre grado 

Nombre 
Universidad 

Tecnológica del 
Perú 

Católica de 
Santa María 

Peruana de 
Ciencias 

Aplicadas 

Provincia Lima Arequipa Lima 

Facultad 
Ingeniería 

Electrónica 

Ingeniería 

Electrónica 

Ingeniería 

Electrónica 

Año creación 2005 1998 2003 

Nombre del 
curso 

Instrumentación 
Biomédica Bioelectrónica Bioingeniería 

Modalidad Electivo Electivo Obligatorio 

Docente/ 
Post grado Si / Si NF Si / No 

H. T. / H. L. 3H /  7H NF 5H / No 

A. x S. 12 NF 20 

G. T. P. Si NF No 

G. P. Si NF Si 

P. C. N. / I. casual  /  casual NF casual / No 

Grupo I&D Si No No 

Nombre 
Universidad 

Pontificia 
Católica del 

Perú 

Ricardo 

Palma 
San Martín de 

Porras 

Provincia Lima Lima Lima 

Facultad Ciencias e 
Ingeniería 

Ingeniería 

Electrónica 
Ingeniería 
Electrónica 

Año creación 1996 2000 2002 

Nombre del 
curso 

Elementos de 
Ingeniería 
Biomédica 

Electrónica 
Medica y 
Señales 

Biológicas 

Instrumentación 
y Medidas 

Biomédicas 

Modalidad Electivo Electivo Electivo 

Docente / 
Post grado Si / Si Si / Si Si / No 

H. T. / H. L. 2H / 1.5H 3H / 2H 3H / No 

A. x S. 10 12 15 

G. T. P. No No No 

G. P. Si Si No 

P. C. N. / I. casual / casual casual  / No No / No 

Grupo I & D Si Si No 

Tabla 4. Universidades Régimen Privado – Curso de pre grado 

Donde: H.T./H.L.: Horas de Teoría/Horas de Laboratorio (por 
semana). A.xS.: Alumnos por Semestre. G.T.P.: Generación de 
Trabajos Prácticos. G.P.: Generación de Proyectos. P.C.N./I.: 
Publicaciones en Congresos Nacionales / Internacionales.   

Nombre Universidad Peruana Cayetano Heredia 

Año de creación 1998 

Nombre Licenciatura en Equipos Médicos 

Modalidad Presencial 

Duración (años) 3.5 

Docente / post grado Si / Parcial 

T. H. A. 110 

H. C. N. 18:00 a 22:00 

H. T. /  H. L. Si / No 
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P. A. M. A. P. 30 

M. P. A. (USD $) 40 

P. C. N. / I. No / No 

N. G. A. NF 

Tabla 5.  Universidad Régimen privado – Carrera  Pre Grado  

Donde: T.H.A.: Total de Horas al Año. H.N.C.: Horario de 
Clases Noche. H.P.C.: Horas de Práctica en Campo. 
P.A.M.A.P.: Promedio de Alumnos Matriculados al Año. 
M.P.A.: Mensualidad Promedio por Alumno. N.G.A.: Número 
de Graduados por Año. N.F.: No Figura en página Web. 

4. Discusión  
La situación descrita en las tablas 4, 5, 6 puede deberse a 
la falta de motivación del personal docente hacia el 
alumno, el no canalizar adecuadamente el potencia del 
alumno y de la IB. Si tenemos en cuenta el total de 
alumnos inscritos por semestres es aproximadamente 93 y 
al año son 186 alumnos inscritos, entonces ¿cuántos 
trabajos prácticos, proyectos y publicaciones podrían 
generarse? Luego las universidades que poseen más años 
de creación de estos cursos poseen mayor 
responsabilidad, por ejemplo ninguna de estas 
universidades hasta la fecha ha logrado que el curso tenga 
un carácter obligatorio. De la tabla 3 surge la discusión si 
es más conveniente insistir con la enseñanza de una serie 
de cursos vinculados a la IB o brindar una carrera de 
duración en años, mas aún si no se cuentan con los 
recursos que requiere el ámbito académico de pre grado 
[4, 5].  

De la tabla 1 podemos mencionar que ninguna de las 
universidades posee staff de docentes totalmente con post 
grado en ingeniería biomédica. Asimismo, la cantidad de 
horas anual dictadas (T. H. A.) esta por debajo de la 
cantidad de horas que los programas de post grados de 
universidades extranjeras dictan. Igualmente la 
mensualidad promedio por alumno fijada por cada 
universidad no se condice con la cantidad de horas 
dictadas, otro factor inadecuado es el horario en el cual se 
dictan estos programas. Por lo expuesto, ¿que excelencia 
académica pueden ofrecen estas universidades a los 
alumnos? En este sentido, también debemos preguntarnos 
¿cuál es la responsabilidad de las Universidades?, ¿por 
qué ofrecer estos programas?  

5. Conclusiones 
En las tablas 4, 5, 6 se puede apreciar que existe mayor 
apertura de cursos de pre grado vinculado a la IB en las 
universidades privadas con respecto a las universidades 
estatales. De otro lado, solamente dos universidades 
poseen el nombre estandarizado “Instrumentación 
Biomédica” para el curso, y en tres universidades 
solamente se imparten horas de laboratorio. El promedio 
de alumnos por semestre inscritos en los cursos es de 12. 
Tres universidades solamente poseen grupos de 
investigación y desarrollo. Así como tres de las nueve 
universidades solamente poseen alguna participación 

casual a través de publicaciones en congresos 
internacionales vinculados a la IB.  De la tabla 2 se 
desprende que la cantidad de egresados en la maestría es 
sumamente inferior a los ingresantes. También se nota 
una disminución de ingresantes por años, como escasez 
de producción tesis a este nivel. Asimismo, la 
participación de publicaciones en eventos internacionales 
es casual tal como se muestra en la tabla 1. Finalmente 
sugerimos que la creación de  cursos con nombre y 
contenidos adecuados, grupos de investigación y sobre 
todo programas de post grado en IB, no están exentos de 
la acreditación que tienen que tomarse en cuenta. De otro 
lado, se evidencia una falta de planificación de cualquier 
actividad en ingeniería biomédica que se desee realizar 
por parte de las instituciones mencionadas. Ninguna 
institución es ente referencial o marca el camino adecuado 
para que la IB se desarrolle en forma adecuada. 
Finalmente sugerimos que para estimar la creación 
programas, curso, y grupos, se tenga en cuenta la 
verdadera demanda y necesidades de nuestro país, así 
como los indicadores internacionales de los países que 
poseen liderazgo en IB. 

Referencias 
[1] L, Yábar et al, "Creación de la Primera Unidad de Ingeniería 

Clínica  en un Hospital del Perú", XIII Congreso Latino 
Americano de Ingeniería Biomédica. La Habana – Cuba. Mayo 
2001. 

[2] Martha Ortiz Posadas et al., Temática vinculada con el medio 
hospitalario para la formación de ingenieros biomédicos, Revista 
Mexicana de Ingeniería Biomédica. Vol. XXII, Núm. 1, México, 
Enero-Marzo 2001, pp 26 – 33. 

[3] E. Rodríguez, Enseñanza de la Ingeniería Biomédica en Cuba, 
Memorias V congreso de la Sociedad Cubana de Bioingeniería, 
Habana - Cuba, 2003. 

[4] M. Valentinuzzi. Notas para un proyecto de programa y maestría 
en bioingeniería. Universidad Nacional de Tucumán. Argentina. 
1996.  

[5] Journal of Clinical Engineering. “A new model to estimate the 
appropriate Staff for a Clinical Engineering Department”. 
Lamberti et al, pp 335-341. September / October. 1997. Las 
referencias deben ser ingresadas en el orden de aparición en el 
artículo. 

Direcciones electrónicas universidades nacionales estatales:  

• www.unmsm.edu.pe  
• www.unfv.edu.pe  
• www.unsaac.edu.pe  

Direcciones electrónicas universidades nacionales privadas 

• www.utp.edu.pe 
• www.ucsm.edu.pe   
• www.upc.edu.pe   
• www.pucp.edu.pe   
• www.urp.edu.pe   
• www.usmp.edu.pe  

Direcciones electrónicas universidades extranjeras 

• www.unt.edu.ar  
• www.unicamp.br  
• www.uniandes.edu.co  
• www.puc.cl  
• www.unam.mx  
• www.universidad.edu.uy  
• www.usb.ve  
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Resumen 
Las imágenes de CT volumétrico o de haz cónico (CBCT) 
pueden mostrar artefactos debidos a desalineamientos 
submilimétricos entre la fuente, el panel de detección y el eje de 
rotación, remanentes tras el ajuste mecánico del sistema. Estos 
artefactos afectan a la calidad de imágenes de alta resolución 
espacial, tales como las obtenidas mediante sistemas micro-CT, 
por lo que  resulta conveniente estudiar la tolerancia de este 
tipo de sistemas a distintos tipos de desalineamientos. Se ha 
desarrollado un simulador por ordenador de artefactos 
mecánicos en el panel de detección (rotación y traslaciones en 
el plano del detector e inclinaciones fuera del plano) y se 
presentan  resultados y conclusiones obtenidos en relación a la 
tolerancia a esta clase de desalineamiento de un sistema micro-
CT de haz cónico y alta resolución para pequeños animales. 

1. Introducción 

Las imágenes de rayos X en tomografía computarizada 
suelen mostrar artefactos de origen no sólo físico (por 
ejemplo, el endurecimiento del haz), sino también por 
desalineamientos mecánicos remanentes tras la 
calibración del sistema. Estos artefactos disminuyen la 
calidad de la imagen, especialmente en el caso de 
sistemas de alta resolución espacial y sistemas híbridos, 
tales como sistemas PET-CT o SPECT-CT, que dependen 
del registro de la imagen de emisión y los datos 
anatómicos proporcionados por la imagen de CT. Por lo 
tanto, la existencia de ligeros desalineamientos mecánicos 
puede afectar tanto a la imagen CT final como a los 
métodos de corrección por atenuación o de cuantificación 
PET basados en ella. 

Ha habido varios trabajos que han estudiado los efectos 
de ciertas traslaciones y rotaciones alrededor del eje de 
rotación [1, 2] o en la fuente y el panel de detección [3]. 
Sun et al. describieron los efectos de grandes 
desalineamientos y propusieron un algoritmo de 
retroproyección filtrada (FBP) que integraba una 
corrección de desalineamientos [4]. Nuestra contribución 
estudia el efecto de varios tipos de desalineamiento en el 
panel de detección en imágenes de micro-CT y la 
tolerancia de un sistema haz cónico y alta resolución 
espacial para a estos desalineamientos. Las imágenes 
estudiadas se reconstruyen mediante una variación del 
algoritmo de Feldkamp de FBP. 

2. Materiales y método 

El simulador de desalineamientos se ha programado 
empleando IDL 6.4 y emula la operatividad de un micro-

CT de haz cónico para imagen de pequeños animales [5]. 
Por un lado permite añadir los efectos de 
desalineamientos mecánicos en proyecciones 2D ya 
existentes, obtenidas del escáner micro-CT; por otro,  
puede producir conjuntos de proyecciones en pasos de 1º 
de maniquíes sintéticos (también programados en IDL). 
Esta simulación se basa en parámetros que describen el 
sistema real, como la distancia entre la fuente y el 
detector. Con el propósito de aislar los efectos de cada 
tipo de desalineamiento, las medidas se mostrarán en 
imágenes de maniquíes sintéticos. Estos desalineamientos 
son: inclinaciones fuera de plano (cabeceo y alabeo) del 
panel de detección, rotación dentro del propio plano 
alrededor del rayo central [3] (cuyos ángulos de 
desalineamiento correspondientes pueden verse en la 
Figura 1) y traslación en la dirección X e Y del panel con 
respecto a la fuente.  

 

 

Figura 1. Diferentes ángulos de desalineamiento. 

Durante la simulación, el origen de coordenadas se sitúa 
en el detector virtual –situado en el centro de la posición 
que ocupará el objeto- y el algoritmo de proyección 
determina, para cada píxel de una proyección 2D, la 
trayectoria del rayo desde la fuente a dicho píxel del 
detector, calculando así la contribución de los puntos que 
atraviesa a la atenuación total registrada en ese píxel. Los 
desalineamientos por inclinación fuera del plano (cabeceo 
y alabeo del panel de detección) están integrados en el 
algoritmo de proyección, mientras que los efectos de 
rotaciones y traslaciones dentro del propio plano se 
incorporan posteriormente a las proyecciones resultantes. 

Alabeo (inclinación) Cabeceo (inclinación) 

 

ω φ 

θ 

Rotación 
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Se han creado diferentes maniquíes sintéticos de tamaño 
similar al de pequeños animales, con características que 
permiten visualizar más claramente cada tipo de artefacto. 
El tamaño de píxel de estos resultados es de 0,25mm. 

2.1. Inclinación 

Sea A el punto de impacto de un rayo en el panel de 
detección sin ningún tipo de inclinación y A’ el punto de 
impacto del mismo rayo en el panel afectado por un 
ángulo de inclinación fuera de su plano ω. Ambos tipos 
de inclinación, cabeceo y alabeo, afectan a la posición de 
los píxeles en que impacta el rayo, pero no a la trayectoria 
que sigue el mismo a través del material. Por lo tanto, la 
simulación calcula la posición de A y la contribución a la 
atenuación total de los puntos pertenecientes a la 
trayectoria del rayo; posteriormente, asigna ese valor de la 
atenuación total al punto correspondiente en el detector 
inclinado. 

 

Figura 2. Puntos de impacto de un rayo en un panel con 
inclinación fuera de su plano (A’) y sin inclinación (A). 

2.2. Rotación y traslaciones en X e Y 

Un ángulo de rotación θ del panel de detección alrededor 
del rayo central produce un desalineamiento en los puntos 
de la proyección constante en todas las proyecciones 
alrededor del objeto. De forma similar, una traslación en 
X (es decir, paralela a las filas de detectores) y en Y 
(paralela a las columnas de detectores) no afectan a la 
forma de la proyección, sino que puede aplicarse como 
una traslación constante de píxeles a la pila de 
proyecciones 2D en su conjunto. 

3. Resultados 

3.1. Alabeo 

Las imágenes afectadas por un ángulo de alabeo 
mostraron cierta deformación y emborronamiento. Se 
procedió a medir la variación del diámetro de las esferas 
en la misma rodaja para un desalineamiento por alabeo de 
8º y 20º, en comparación con el diámetro original. Así 
Øoriginal = 4,07mm, Ø8º = 4,25mm, Ø20º = 4,46mm. 

 

Figura 3. Comparación entre imágenes obtenidas de un panel 
sin inclinación (a), uno con un ángulo de alabeo de  8º (b) y de 
20º (c). Dimensiones de la imagen: 200x200x70 píxeles. Vista 
axial. 

3.2. Cabeceo 

Se ha encontrado que el desalineamiento por cabeceo 
produce una deformación en puntos cuyos rayos hayan 
seguido una trayectoria más larga. Es decir, tomando la 
Figura 2 como referencia y para un cabeceo de ángulo ω, 
la parte de la imagen cuya posición esté debajo de la 
rodaja central sufrirá un alargamiento, debido a que los 
puntos más alejados del plano central sufren una 
deformación mayor. Así, empleando un maniquí sintético 
cuya imagen sin desalineamientos se muestra en la Figura 
4, se tomaron las medidas del diámetro de las esferas en 
el caso sin desalineamientos, para un cabeceo de 8º y para 
uno de 20º (ver Figura 5). Estas medidas fueron: Øoriginal = 
4,08mm, Ø8º = 4,26mm, Ø20º = 4,47mm. 

 

Figura 4. Vista sagital del maniquí empleado para el estudio 
del cabeceo, sin artefactos por desalineamientos. Vista sagital. 

Panel de detección sin inclinación 

Panel de detección con ángulo de inclinación ω 
(cabeceo) o φ (alabeo). 

A’ 
A 
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Figura 5. Comparación entre dos detalles de imágenes 
obtenidas de un panel de detección sin desalineamientos (a), 
con un ángulo de cabeceo  de 8º (b) y de 20º. Vista axial. 
Dimensiones de la imagen completa: 100x100x240 píxeles. 

3.3. Rotación 

Una rotación de 1º alrededor del rayo central produjo  
dobles bordes visibles en las vistas sagital y coronal de 
una imagen de 280x280x100 píxeles de un maniquí 
cilíndrico. En la Figura 6 se puede observar este resultado 
y el efecto de una rotación de 8º. 

 

 

Figura 6. Imagen correspondiente a 1º de rotación (a) y a 8º 
(b) alrededor del rayo central. Dimensiones de la imagen: 
280x280x100 píxeles. Vista coronal. 

3.4. Traslación en X y en Y 

La Figura 7 muestra el efecto de un desplazamiento 
dentro del plano del panel de detección de 3 píxeles en la 
dirección Y (b) y de 1 píxel en la dirección X (c), en 
comparación con la imagen original sin traslaciones (a). 

 

 

Figura 7. Comparación de la imagen original (a), imagen 
afectada por una traslación en X de 1 píxel (b) y de una 
traslación en Y de 3 píxeles (c). Dimensiones de la imagen: 
200x200x70 píxeles. Vista axial. 

 

Desalinea-
miento 

Alabeo Cabeceo Rotación Traslación 
en X 

Traslación 
en Y 

Valor mínimo 
que produce 
efecto visible 

~8º  ~8º ~0.5º <1px - 

Tabla 1. Desalineamientos y sus tolerancias correspondientes, 
observadas en los maniquíes descritos para un tamaño de píxel 
de 0,25mm. 

4. Discusión y conclusiones 

Se ha observado que la rotación y la traslación en X eran 
los desalineamientos más perjudiciales, dado que sus 
efectos ya eran visibles para errores de alineamiento  
remanentes tras un ajuste y una corrección mecánicos 
(errores submilimétricos en el caso de la traslación y 
menor a un grado en el caso de la rotación). Los 
desalineamientos por inclinación fuera de plano del panel 
de detección reducían la calidad de la imagen de forma 
notable para ángulos que difícilmente permanecerán sin 
corregir tras el ajuste mecánico del sistema. La traslación 
en dirección Y parece afectar a la nitidez de la imagen en 
planos alejados del central tras una reconstrucción basada 
en el algoritmo de Feldkamp, por lo que su efecto no es 
apreciable. 

b 

a 

a b 

a b 

c 

c 
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Resumen 

Este trabajo describe un modelo de gestión de la investigación 

universitaria  utilizando la gestión del conocimiento, la 

neuropedagogía y  las tecnologías de la información y la 

comunicación para potenciar proyectos informáticos para el 

sector salud, enfocados en las áreas de bioinformática, 

telemedicina e informática médica, implementado en el Centro 

de Bioingeniería de la Universidad Autónoma del Caribe. 

1. Introducción 

Las ciencias de la salud han experimentado un desarrollo 

acelerado, sin embargo, en los países en desarrollo los 

problemas básicos en salud aún no están resueltos [1], 

especialmente los relacionados a la cobertura y el acceso 

a los servicios médicos, por otro lado es preocupante las 

dificultades existentes para el desarrollo de proyectos que 

realicen nuevos aportes científicos e innovadores. Estos 

países se enfrentan a una transformación mundial 

acelerada incursionando de manera obligada en la 

denominada sociedad del conocimiento [2], con nuevos 

desarrollos y descubrimientos de las ciencias médicas, 

apoyados en las ciencias computacionales y las TICs. 

 

Figura 1. La informática al servicio de las ciencias 

médicas 

 

 

 

La gran utilidad que brindan las ciencias computacionales 

y las TICs a las ciencias médicas obligan a preparar el 

recurso humano que permita integrar a los países en 

desarrollo a esta dinámica, de tal forma que se potencie la 

ejecución de proyectos I+D+i en telemedicina, 

bioinformática e informática médica. A la universidad, 

por su naturaleza, le corresponde asumir este rol, dado su 

papel en la producción, transmisión y transferencia del 

conocimiento, coherente con sus actividades en 

investigación, formación y extensión.  

2. Conceptos Preliminares 

 

2.1 La Gestión de la Investigación 

Mediada por la Gestión del Conocimiento y 

las TIC 

La gestión de la investigación universitaria no se restringe 

a los campos de desarrollo  de la investigación científica, 

aplicada o formativa, sino que transciende a la academia y 

a la extensión universitaria, es por ello, que al definir los 

aspectos fundamentales de la gestión de la investigación, 

se tienen que articular  estas tres grandes áreas, como se 

muestra en la figura 2. 

 

Figura  2.  Gestión Integrada de la Investigación 

Universitaria mediada por la Gestión del Conocimiento y 

las TIC 
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La articulación de estas áreas en pro de la investigación 

requiere de elementos que permitan  su integración  

sistemática, la cual puede  ser coadyuvada por  la gestión 

del conocimiento, vista desde la  relación producción 

(investigación), transmisión (formación) y transferencia 

(extensión) [3]. Coherente con la observancia de la 

gestión del conocimiento otro elemento dinamizador y 

articulador, es la utilización de las tecnologías de 

información y comunicación (TIC) [4],  dada la relación 

sinérgica de la gestión del conocimiento y las TIC. Las 

TIC permiten tener mayor acceso al conocimiento, 

globalizar la transferencia y compartir el conocimiento, 

pues de otra manera sería sumamente difícil y costoso [5].  

 

Lo anterior, corresponde la base fundamental de lo que el 

autor denomina Modelo General de Gestión de la 

Investigación Universitaria, que se presenta  gráficamente 

en la siguiente figura: 

 

Figura 3. Modelo General de Gestión de la Investigación 

Universitaria 

 

Para lograr el aprovechamiento adecuado de las 

tecnologías de información y comunicación es necesario 

definir un diseño para su implementación, de tal forma 

que se desarrollen sistemas informáticos que respondan a 

los requerimientos reales de la gestión del conocimiento 

en las unidades investigativas de las universidades, en 

concordancia con las características propias de cada 

institución educativa y su contexto social. Las 

organizaciones más actualizadas tienden a generar su 

propia inteligencia y meta conocimiento (conocimiento 

sobre el conocimiento) producto de su dinámica de riesgo 

y autoaprendizaje [6]. 

El Modelo General de Gestión de la Investigación 

Universitaria se complementa con dos modelos, que 

aseguran la integración de la academia, la investigación y 

la extensión universitaria. El Modelo de Gestión de la 

Extensión parte de la contradicción existente entre la 

ejecución de  proyectos de investigación y la transferencia 

de los resultados de los proyectos de investigación en 

beneficio  de la sociedad, como estrategia, plantea la 

necesidad de identificar los problemas reales del entorno 

que alimenten la dinámica curricular  y aseguren la 

pertinencia de los proyectos propuestos para su solución, 

motivando alianzas estratégicas con las empresas  y los 

entes estatales, generando redes sociales que apoyen y 

motiven la realización de proyectos de desarrollo social, 

coadyuvados con proyectos CTI, que afiancen la 

generación de nuevo conocimiento y fomenten el 

emprendimiento, de tal forma que se logre impactar no 

solo en el ámbito científico sino que representen una 

contribución a la economía.  

 

Para que la gestión de la investigación universitaria logre 

sus objetivos, se requiere la preparación del talento 

humano, el que será el insumo fundamental para los 

proyectos de investigación, por ello, la necesidad de la 

articulación con la academia, que se constituye en la base 

de todo el proceso. Ésta se logra a través de la 

implementación de un modelo de integración entre la 

investigación y la academia, en él subyace la 

contradicción entre el currículo y los requerimientos 

curriculares que contribuyan a la realización de proyectos  

en áreas o  líneas de investigación definidas por los 

programas académicos de la universidad o los centros de 

investigación. Como estrategia, plantea la pertinencia  

curricular a través de la identificación de los problemas a 

los que da solución el componente curricular, que deben 

ser la razón de la determinación de las áreas o líneas de 

investigación, las cuales se deben relacionar con las áreas 

disciplinares del programa académico, de tal forma que se 

evidencie que se proveen las herramientas desde el 

proceso de enseñanza-aprendizaje para el desarrollo de 

proyectos en las áreas y líneas de investigación 

declaradas. 

 

El modelo de gestión de la investigación universitaria por 

la obligatoriedad de la integración de la investigación a la 

academia y la extensión, requiere para su implantación un 

sistema informático que basado en la gestión del 

conocimiento y la utilización de las TIC, permita la 

integración sistémica que asegure el dinamismo del 

modelo y  su sustentabilidad, dados los cambios en las 

necesidades de la sociedad y la evolución de la ciencia y  

la tecnología.  De igual manera, las neurociencias ofrecen 

unas herramientas muy importantes para intervenir en el 

proceso de enseñanza aprendizaje, en la motivación para 

la ejecución de proyectos y la divulgación de sus 

resultados. 
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2.2 Integración de las Ciencias 

Computacionales y las Ciencias de la Salud 

 

Para afrontar desde la academia el potenciar proyectos 

I+D+I de Telemedicina, Bioinformática e Informática 

Médica, se requiere de un modelo que integre tres 

aspectos básicos: El proceso de enseñanza aprendizaje, la 

gestión de la investigación y la extensión. 

 

A continuación se presenta el siguiente modelo como 

alternativa para potenciar proyectos I+D+I de 

Telemedicina, Bioinformática e Informática Médica 

basado en el modelo de gestión integrada de la 

investigación, expuesto anteriormente. 

 

Figura 4.  Modelo de Integración de las Ciencias 

Médicas y las Ciencias Computacionales [7] 

 

Este modelo parte de la contradicción entre las 

deficiencias en la ejecución de proyectos de informática 

médica, bioinformática y telemedicina y la contribución 

de la ingeniería de sistemas en la ejecución de proyectos 

en estas áreas, a través de la integración de las ciencias 

médicas y las ciencias computacionales. Como estrategia 

de intervención se propone,  en primera instancia,  

determinar los requerimientos del sector salud en relación 

a soluciones informáticas en las áreas convergentes, que 

en la actualidad son la bioinformática, la telemedicina y la  

informática médica. Sin embargo, la estrategia refiere la 

necesidad revisar periódicamente estas áreas 

convergentes. Paralelamente es necesario identificar, 

según el enfoque curricular de cada universidad y las 

recomendaciones de las instituciones pertinentes 

nacionales e internacionales,  las áreas  disciplinares de la 

ingeniería de sistemas para realizar la integración de estas 

áreas de las ciencias computacionales con las ciencias 

médicas desde el proceso de enseñanza-aprendizaje.  Por 

último, se debe potenciar la ejecución y divulgación de 

proyectos I+D+I en las áreas convergentes a través de la 

investigación  y la extensión universitaria. 

3. Estudio de Caso del Centro de 

Bioingeniería de la Universidad Autónoma 

del Caribe  en la Implementación del Modelo 

de Gestión de la Investigación Universitaria 

para Potenciar Proyectos Informáticos 

Orientados al Sector Salud 

 

El Centro de Bioingeniería de la Universidad Autónoma 

del Caribe para su labor investigativa hace uso de las TIC 

y promueve su utilización en las soluciones que así lo 

demanden, como la telemedicina, la bioinformática y los 

desarrollos de informática médica orientados a la Web, de 

igual forma el Centro de Bioingeniería articula su 

desempeño en la gestión del conocimiento, entendida esta 

como la forma en que las organizaciones construyen, 

comunican y organizan el conocimiento en torno a sus 

actividades y dentro de sus culturas [8]. 

 

El Centro de Bioingeniería desarrolló un sistema 

informático basado en el modelo de gestión integrada de 

la investigación universitaria, teniendo como parámetros 

sus líneas de investigación en bioinformática, ingeniería 

clínica, dispositivos y biomecánica. El Centro de 

Bioingeniería articula la gestión de su investigación tanto 

con la academia a través de los programas académicos de 

ingeniería de sistemas, electrónica, industrial y mecánica, 

como con la extensión por medio de alianzas con las 

instituciones y entes de salud  públicos y privados. 

 

El Centro de Bioingeniería ha contribuido a potenciar 

proyectos informáticos orientados al sector salud, como 

caso práctico, el centro presenta dentro sus 

investigaciones realizadas, varios proyectos apoyados en 

el desarrollo de herramientas informáticas.  Uno de ellos 

conjuga especialmente los tres componentes expuestos en 

el modelo, el primero de ellos corresponde a la 

producción del conocimiento, mediante las actividades 

I+D+i en el sector salud, el segundo componente hace 

referencia a la transmisión del conocimiento, mediante los 

procesos de formación de los investigadores y la 

divulgación de sus resultados, el último de los 

componentes es la transferencia del conocimiento, a 

través de la implementación de soluciones, también 

innovadoras, a los problemas concretos enfocados a la 

salud. De igual forma, el producto que se describe a 

continuación, responde a la teoría de la triple hélice, dado 

que confluyen la empresa privada, las instituciones 

gubernamentales y la universidad.   

 

El producto se enmarca en los requerimientos del sector 

salud, específicamente en la gestión de la tecnología 

biomédica, elemento fundamental para el desarrollo de las 

actividades en los centros hospitalarios, como la señala la 

WHO : “Las tecnologías biomédicas por su importancia 

constituyen la base fundamental de los servicios médicos 

en cuanto a prevención, diagnóstico y tratamiento de las 
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enfermedades”[9]. Su campo de acción es el sector 

hospitalario tanto público como privado, habiéndose 

implementado en instituciones de ambos sectores. La 

metodología empleada consistió en la definición de un 

modelo orientado a riesgo[10], cuya finalidad fue 

proporcionar de manera inmediata la documentación 

esencial y necesaria de los equipos biomédicos, 

permitiendo además la evaluación, el control y el análisis 

de los datos de la gestión del mantenimiento, reduciendo 

de esta manera los tiempos de inoperabilidad de un 

servicio clínico específico. Validado el modelo se 

procedió al diseño, desarrollo e implementación de una 

herramienta informática (Software de Inspección de 

Mantenimiento Preventivo y Correctivo) que permite 

establecer las prioridades en las actividades de inspección 

y mantenimiento preventivo de los equipos médicos en 

forma automática.  

 

La herramienta informática para la gestión de 

mantenimiento de la tecnología biomédica se ha 

implementado en instituciones  de salud de tercer nivel de 

la ciudad de Barranquilla(Colombia)[11], lográndose la 

sistematización de la información concerniente a los 

equipos biomédicos, lo que ha favorecido la organización, 

optimización y planificación de las tareas de 

mantenimiento preventivo y correctivo, además ha tenido 

el reconocimiento nacional[12] e internacional[13] por 

especialistas en el área de ingeniería clínica a través de los 

procesos de divulgación. 

4. Discusión 

En la experiencia de implementación del modelo, acorde 

con los requerimientos del Centro de Bioingeniería, se 

evidencia su flexibilidad. Además, es notoria la acción 

facilitadora de un sistema informático que lo soporte. Por 

tal motivo, dentro de los trabajos que se adelantan en el 

proyecto de actualización del modelo, se referencia el 

diseño y desarrollo de un sistema informático para su 

sistematización, haciendo uso de herramientas de 

software libre, que permita la adaptación a los 

requerimientos de las áreas o líneas de investigación de 

las instituciones universitarias y centros de investigación, 

y que su instalación no represente inversiones en 

plataformas informáticas costosas, que comprometan la 

viabilidad de su implementación. 

 

5. Conclusión   

 

En los países en desarrollo es primordial capacitar el 

recurso humano que propenda por proyectos en áreas que 

son de difícil acceso como la Bioinformática, 

Telemedicina e Informática Medica, que deben ser 

soportados por  la universidad,  a través de una gestión 

integrada de la investigación. De esta forma se genera una 

dinámica que favorece la ejecución de proyectos de este 

tipo y se incentiva la presentación de propuestas 

innovativas y pertinentes. 
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Resumen 
En el ámbito de la investigación con huevos aviares, resulta útil 
la observación del pulso cardiaco y los movimientos del 
embrión dentro del huevo durante su incubación, ya sean parte 
de su desarrollo o respuesta a estímulos sensoriales. El sistema 
presentado es un balistocardiógrafo de alta sensibilidad y bajo 
coste, implementado mediante cápsulas fonográficas. El sistema 
permite monitorizar de forma constante y no invasiva la señal 
correspondiente al pulso cardiaco y los movimientos del 
embrión dentro del huevo en desarrollo. El escenario de 
pruebas consta de una cámara semianecoica para eliminar el 
ruido acústico, con control de temperatura a 38ºC y una 
plataforma antivibración, la cual sustenta el balistocardiógrafo 
y, sobre éste, el huevo, eliminando el ruido provocado por 
vibración externa. En estas condiciones hemos conseguido 
captar el pulso cardiaco con resultados cuantificables en 
embriones de 9 días de incubación, y observar efectos debidos a 
estimulación sensorial acústica. 

1. Introducción 

El sistema que se presenta tiene el objetivo de monitorizar 
el pulso cardíaco y el movimiento dentro del huevo de un 
embrión aviar en desarrollo. Esta monitorización debe ser 
continua durante todo el desarrollo del embrión, además 
de ser no invasiva, para garantizar su salud y su desarrollo 
normal hasta el momento de la eclosión. 

Un balistocardiograma (BCG) representa la señal 
asociada al movimiento causado por los cambios en el 
centro de masas de la sangre. Estos cambios se deben al 
retroceso del cuerpo e impacto de la sangre durante la 
contracción cardíaca y la eyección de la sangre hacia la 
aorta, así como a la deceleración del flujo sanguíneo a su 
paso por los vasos. Mediante un transductor pueden 
registrarse estos movimientos, cuantitativamente muy 
pequeños, y transformarlos en un potencial eléctrico. Esta 
señal puede amplificarse y procesarse después. 

La principal ventaja de un balistocardiograma es que no 
es necesario emplear electrodos ni ningún otro tipo de 
dispositivo, con lo que resulta una técnica no invasiva. 
Por este motivo, la balistocardiografía lleva empleándose 
desde principios del siglo XX para el diagnóstico de 
enfermedades cardiovasculares. 

La señal recibida por cualquier sistema de BCG puede 
expresarse como [1]: 

   S(t)=B(t) + N(t) 

Donde B(t) es la señal debida al retroceso sufrido por el 
cuerpo debido a la actividad del corazón y N(t) es el ruido 
debido a actividad muscular, movimiento respiratorio, 

respiración rápida, ruido del equipo o la interferencia de 
la red eléctrica. 

Se ha comprobado [2] que, durante la incubación, el 
transductor puede registrar distintos tipos de vibraciones 
identificables en el embrión dentro del huevo intacto: 

1. Vibraciones debidas al pulso cardíaco. 

2. Movimiento parcial del embrión dentro del 
huevo. 

3. Vibraciones debidas a un restallido del pico del 
embrión. 

4. Movimiento rotatorio coordinado, por el cual el 
embrión gira completamente dentro del huevo. 

Para el estudio de embriones aviares en laboratorios, 
Kovach et al. [2] presentaron un balistógrafo capaz de 
registrar movimientos y pulso cardíaco del embrión a 
partir del 18º día de incubación. 

Posteriormente, en 2006, Janowski y Pawlak propusieron 
un sistema que era capaz de medir vibraciones mediante 
un sensor capacitivo y electrodos [3]. Por otro lado, Avian 
Biotech UK habían empezado a comercializar, a través de 
Avitronics UK, un balistocardiógrafo enfocado a la 
industria avícola –Buddy- capaz de medir el pulso de 
huevos, aunque no diseñado para registrar los demás 
movimientos del embrión, con lo que su utilidad para 
experimentación era menor. Sin embargo, Gooss et al. en 
[4] lo emplearon para medir el pulso en huevos desde el 
7º día –y, en algunas de las muestras, desde el 6º día- de 
incubación. 

El sistema descrito en esta contribución permite la 
monitorización no invasiva de los movimientos, además 
del pulso cardiaco, de embriones aviares a partir del 9º día 
de incubación. 

2. Métodos 

2.1. Descripción del balistocardiógrafo 

Los minúsculos movimientos del embrión son captados 
mediante transductores piezoeléctricos, se eligieron dada 
la buena relación señal a ruido que ofrecen respecto a  
otro tipo de materiales. El conjunto traductor se compone 
de tres cápsulas fonográficas (2145-ZST, FOX Indelson) 
colocadas hacia arriba formando 120º entre ellas [2], de 
manera que el huevo al apoyarse tenga la estabilidad 
suficiente, ver figura 1. La localización de las cápsulas y 
la posición del huevo encima de ellas determina la 
sensibilidad del instrumento, siendo máxima cuando los 
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movimientos se dirigen en dirección transversal a la 
cápsula, como una aguja de tocadiscos se tratara cuando 
roza la pared de las pistas de un disco de vinilo. Para 
obtener también el máximo rango de energía los 
traductores están conectados en paralelo, teniendo como 
resultado una única señal de salida la cual es la suma de la 
energía por parte de las tres cápsulas. Esta señal es 
acondicionada para su posterior digitalización mediante 
una etapa de amplificación y una serie de filtros activos 
que se explican a continuación. 

 

Figura 1.  Posición de las cápsulas fonográficas y del huevo 
bajo estudio para la máxima sensibilidad en la señal 

generada, Vh(t).   

La figura 2 presenta las etapas por las cuales la señal pasa 
a través, la primera etapa es un amplificador de 
instrumentación (INA101) de ganancia 60. La siguiente 
etapa es para limitar en banda la señal ya que frecuencias 
por encima de 1 Khz resultan innecesarias. Las últimas 
etapas son para eliminar las frecuencias indeseadas de la 
red eléctrica que se encuentran dentro del espectro de 
interés, para ello dos filtros notch son incorporados 
diseñados a las frecuencias de 50 y 100 Hz. Entre los 
filtros notch hay un amplificador de ganancia 10 que 
ayuda a aislar ambos filtros y permite eliminar la 
componente continua. 

 

Figura 2. Etapas de acondicionamiento de la señal Vh(t); 
amplificador de instrumentación, filtro paso banda, filtro 

notch a 50 Hz, amplificador-filtro de componente continua 
y filtro notch a 100 Hz. 

2.2. Cámara de pruebas 

Para conseguir un balistograma limpio con la mínima 
presencia de ruido posible, se han tomado ciertas 
precauciones en las pruebas contra efectos no deseados 
que influyen de manera directa, presentándose como ruido 
en el registro del balistograma: ruido acústico y ruido por 
vibración. 

Por ello, los registros se han desarrollado dentro de una 
cámara semianecoica, la cual aísla el ruido acústico 
externo que puede introducirse a través del huevo 
(emulando un micrófono) a las cápsulas fonográficas y 
que, por otro lado, nos permitirá hacer experimentos 
certeros de estimulación acústica dado a sus propiedades 

de absorción. Para estos fines se ha utilizado un altavoz 
de alta fidelidad. 

Para que el embrión siga su desarrollo normal durante el 
estudio, la cámara mantiene el interior a una temperatura 
constante (38ºC), lo cual se consigue mediante un control 
de temperatura cuya fuente de calor está basada en una 
bombilla cerámica para reptiles. La cámara incorpora 
también un ventilador para bajar la temperatura de manera 
abrupta sirviendo también como otro tipo de estímulo.  

El huevo bajo estudio se mantiene encima del 
balistocardiógrafo y, a su vez, este conjunto se sitúa sobre 
una plataforma antivibración que amortigua las 
vibraciones que se transmiten desde el suelo, evitando de 
esta manera el ruido de impacto que se superpone a bajas 
frecuencias del espectro.    

El escenario de pruebas de la figura 3, está preparado 
concretamente para experimentos de estimulación 
acústica. El PC genera la señal sonora por los dos canales 
de la salida de audio (L y R), un canal se dirige al altavoz 
y el otro se digitaliza a la vez que el balistograma; de esta 
forma, el investigador relaciona fácilmente ambas señales. 

 

Figura 3.  Escenario de pruebas: cámara semianecoica con 
control de temperatura y sistema de estimulación acústica. 

2.3. Digitalización y visualización 

La señal eléctrica del balistocardiograma se transmite por 
medio de cable coaxial directamente a uno de los canales 
de entrada del digitalizador, éste es un dispositivo 
comercial externo a la cámara que se comunica con el PC 
vía USB (Ediroll VA-1A). El registro debido a esa señal 
se visualizada en tiempo real mediante un software de 
grabación y edición de sonidos (Audacity v1.2.6), el cual 
soporta múltiples canales a la vez y es de libre 
distribución. Gracias a este software hemos sido capaces 
de analizar los archivos generados: en el apartado 
siguiente se ven los resultados. 

3. Resultados 

En la figura 4 se presentan tres balistocardiogramas de 
diferentes embriones de 18 días de incubación, la forma 
de onda del pulso cardiaco cambia dependiendo de la 
posición del embrión dentro del huevo en el momento del 
registro (véanse las figuras 4a y 4b). Estos dos registros 
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corresponden a estudios realizados con el escenario de 
pruebas completo; sin embargo, en el registro de la figura  
4c -hecho sin la plataforma antivibración- se puede 
observar que el ruido es notablemente más alto. 

 

Figura 4. 4a y 4b corresponden a balistocardiogramas de  
estudios realizados con el escenario de pruebas completo, 
en el 4c se superpone el ruido debido a la ausencia de la 

plataforma antivibración. 

La figura 5 presenta el balistocardiograma de un embrión 
de 9 días. Evidentemente, el pulso cardiaco de embriones 
más jóvenes es más débil, por ello la señal a ruido 
empeora, como se puede observar. Sin embargo, con esta 
calidad todavía su registro es cuantificable. La figura 5b 
presenta el ritmo cardiaco instantáneo. 

 

Figura 5. 5a es un balistocardiograma de un embrión de 9 días 
de incubación. 5b es el ritmo cardiaco instantáneo de la 

señal 5a. 

Los siguientes resultados se han obtenido de pruebas de 
estimulación acústica. Para comprobar los efectos, dos 
embriones de 18 días de incubación han sido analizados: 
uno con estimulación acústica mediante el canto de una 
gallina y otro sin estimulación. 

La figura 6 corresponde al embrión estimulado: se 
observa que tiene mucha variabilidad del ritmo cardiaco 
pero su media después de 11 horas es aproximadamente 
constante; también hay un cambio de comportamiento 
cuando se deja de aplicar la estimulación: el ritmo se 
vuelve más constante. En el embrión no estimulado, 
figura 7, el ritmo cardiaco no varía en tanta proporción y 
aumenta paulatinamente en el transcurso del registro. 

4. CONCLUSIONES 

El balistocardiógrafo desarrollado obtiene y permite 
cuantificar el pulso cardiaco de embriones aviares a partir 
de 9 días en incubación, siendo fundamentales la etapa de 
amplificación y de filtrado notch. Para una buena calidad 
de señal es recomendable el uso de una plataforma 
antivibración, aunque con un post-procesado adecuado se 
puede llegar a obtener resultados similares. 

 

Figura 6. 6a corresponde al ritmo cardiaco obtenido del 
registro de la figura 6c para un estudio con estimulación 

acústica. Figura 6b presenta los múltiples cacaraqueos de 
gallina usados para la estimulación, cuyos intervalos entre 

ellos no son periódicos. 

 

Figura 7. 7a: ritmo cardiaco obtenido del registro de la figura 
6c para un estudio sin estimulación acústica. 7b: se 

observa la ausencia del estímulo provocado. 
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Resumen 
El estudio de señales mecanomiográficas (MMG) de músculos 
respiratorios es una técnica no invasiva que permite la 
evaluación del esfuerzo muscular respiratorio. En este trabajo 
se presenta un nuevo método para el estudio de la relación entre 
las señal MMG de músculos respiratorios y el esfuerzo 
respiratorio mediante el análisis de los patrones de amplitud-
tiempo de señales MMG utilizando dos métodos no lineales: la 
entropía de Rényi y el coeficiente de complejidad de Lempel-
Ziv. Las señales analizadas fueron adquiridas en un modelo 
animal (perros) mediante la colocación de un acelerómetro 
capacitivo colocado en superficie sobre la pared costal. La 
señal fue adquirida mientras los perros realizaban tests 
respiratorios con una carga inspiratoria incremental. Los 
resultados obtenidos muestran un incremento de la entropía de 
Rényi y del coeficiente de Lempel-Ziv con el aumento de la 
carga inspiratoria. Comparado con otros parámetros de 
amplitud y entropía utilizados en trabajos anteriores, con ambos 
índices se obtienen coeficientes de correlación superiores en 
todas las señales analizadas. Estos resultados sugieren que 
estas técnicas no lineales podrían ser útiles para detectar y 
cuantificar cambios en los niveles de esfuerzo muscular 
respiratorio utilizando señales MMG respiratorias. 
 

1. Introducción 
Durante la contracción muscular, además de acortamiento 
y/o realización de fuerza se produce un movimiento 
transversal, perpendicular a la dirección de las fibras 
musculares. Este movimiento es debido a la expansión de 
las fibras musculares activas y puede descomponerse en 
dos partes, de acuerdo con el tipo de movimiento: (1) una 
componente de baja frecuencia (BF) que tiene lugar 
principalmente al principio y al final de la contracción en 
las contracciones isométricas, y en general durante toda la 
contracción en las contracciones dinámicas, y (2) una 
componente de alta frecuencia (AF) que consiste en 
pequeñas oscilaciones o vibraciones que tienen lugar 

durante toda la contracción. Este segundo tipo de 
movimiento suele denominarse mecanomiograma [1]. 

Ambos movimientos pueden ser adquiridos mediante 
distintos tipos de sensores superficiales no invasivos 
(principalmente micrófonos de acoplamiento de aire, 
sensores piezoeléctricos de contacto y acelerómetros) 
fijados sobre el músculo en la superficie de la piel. Se ha 
observado que la amplitud de tanto la componente de BF 
[2, 3] como de AF [1, 4] aumentan con la fuerza de 
contracción muscular. La razón para inferir la fuerza 
muscular a partir de la amplitud de las componentes de 
BF y AF del movimiento muscular es que ambas 
componentes están relacionadas con la suma del 
movimiento de las fibras musculares pertenecientes a las 
unidades motoras activas y a la frecuencia de disparo de 
éstas [1]. 

En trabajos anteriores [5, 6], nuestro grupo de trabajo ha 
analizado la señal adquirida mediante un acelerómetro 
capacitivo colocado adecuadamente sobre la pared costal 
con la intención de registrar la señal mecanomiográfica 
(MMG) del músculo diafragma. La componente de BF de 
esta señal es debida básicamente al movimiento de la caja 
torácica, producido por la contracción de todos los 
músculos respiratorios. La componente de AF podría 
contener componentes de vibración del músculo 
diafragma (señal MMG) por lo que podría ser adecuada 
para inferir la actividad de los músculos respiratorios en 
general, y del músculo diafragma en particular. En [5] se 
analizó la relación entre el esfuerzo muscular respiratorio 
y la señal MMG diafragmática únicamente a partir del 
valor cuadrático medio (RMS) de la señal MMG. En [6] 
se calculó la entropía de Shannon de la señal MMG 
diafragmática para intentar caracterizar las propiedades 
estadísticas de esta señal vibratoria de naturaleza 
estocástica y no estacionaria. En este estudio se encontró 
que la entropía de Shannon se obtenía una mayor 
correlación con el esfuerzo muscular respiratorio que 
otros parámetros basados en la amplitud de la señal. 
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En el presente estudio hemos introducido dos nuevos 
parámetros con la intención de caracterizar mejor la 
naturaleza no lineal de las señales MMG analizadas: la 
entropía de Rényi [7] y el índice de complejidad de 
Lempel-Ziv (LZ) [8, 9]. La entropía de Rényi, al igual 
que la entropía de Shannon, cuantifica el grado de 
incertidumbre o de aleatoriedad de una señal o serie 
temporal, y el coeficiente de LZ cuantifica la complejidad 
de una serie temporal. Ambos métodos son adecuados 
para aplicarse sobre señales biomédicas de corta duración. 

De esta forma, el objetivo de este estudio es analizar la 
componente de AF o señal MMG diafragmática, y 
relacionar y comparar los parámetros de entropía de 
Rényi y de complejidad de LZ extraídos de esta señal, con 
la fuerza respiratoria desarrollada por los músculos 
respiratorios evaluada mediante la presión inspiratoria. 

2. Metodología 

2.1. Adquisición de señales 

Para realizar el estudio se realizó la instrumentación 
electrónica necesaria para adquirir la señal de MMG 
diafragmática y la señal de presión inspiratoria (Pins) en 
dos perros de raza mixta (15-20 kg) traqueotomizados. La 
señal MMG se registró mediante un acelerómetro 
capacitivo Kistler 8302A colocado en la superficie de la 
caja torácica, en la línea axilar, entre el séptimo y el 
octavo espacios intercostales. La Pins se registró mediante 
un transductor de presión colocado en la tráquea. Durante 
el estudio los animales estaban conscientes y en posición 
a cuatro patas. Los dos perros realizaron un test 
respiratorio con una carga resistiva inspiratoria 
progresiva. 

Todas las señales analógicas fueron amplificadas (HP 
8802A), digitalizadas con un sistema A/D de 12 bits a una 
frecuencia de muestreo de 4 kHz, y diezmadas a una 
nueva frecuencia de muestreo (MMG: 200 Hz; Pins: 100 
Hz). 

La duración y el número de ciclos respiratorios realizados 
se muestran en la Tabla I. 

Identificador Número de ciclos Duración (s) 
P1 88 322 
P2 83 332 

Tabla 1. Número de ciclos y duración de los tests respiratorios 

2.2. Entropía de Rényi 

Dado un sistema A con N estados posibles {a1, a2,..., aN}, 
cada uno con su correspondiente probabilidad p(ai), la 
entropía de Shannon H es definida como la cantidad 
promedio de información ganada cuando se obtiene una 
medida que toma el valor ai: 

1

( ) log ( )
=

= −∑
N

i i
i

H p a p a   (1) 

Para eventos equiprobables la entropía es máxima 
(Hmax=log(N)), mientras que si la probabilidad de un sólo 
evento es uno y el resto de eventos tienen probabilidad 
cero entonces la entropía es mínima (Hmin=0). La entropía 

de Shannon no queda alterada cuando se añaden eventos 
con probabilidad cero. 

La entropía de Rényi [7] puede considerarse como una 
generalización de la entropía de Shannon, y se define 
como: 

1

1 log ( )
1

N

i
i

H p a α
α α =

⎛ ⎞
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donde el parámetro α se define como el orden de la 
entropía de Rényi.  La entropía de Rényi está definida 
para valores de α reales y positivos (excepto para α=1, 
pero en este caso el límite cuando α→1 converge a la 
entropía de Shannon). Al igual que la entropía de 
Shannon, la entropía de Rényi Hα también varía entre 
cero, solo un evento es posible, y el logaritmo natural del 
número de eventos posibles, cuando todos los eventos son 
equiprobables. La entropía de Rényi es una función no 
creciente respecto a su parámetro α (Ha≤ Hb para todo  
a>b). 
En procesado de señal, la entropía ha sido utilizada como 
una medida para evaluar los cambios en la función 
densidad de probabilidad p(x). La entropía es grande si la 
p(x) es plana, y es pequeña si hay algunos valores de x  
que son más probables, mientras que otros valores no 
aparecen o son poco frecuentes. La p(x) de la señal MMG 
es más plana en contracciones con niveles de contracción 
altos que en contracciones con niveles de contracción 
bajos. Por tanto, la entropía en contracciones con un nivel 
de presión respiratoria alta deberá ser mayor que en 
contracciones con un nivel de presión respiratoria baja. 

La estimación de la función densidad de probabilidad p(x) 
de las señales MMG se realizó utilizando el método de 
estimación basado en kernels utilizado en [6]. 
En la Figura 1 (c) se muestra un ejemplo de la entropía de 
Rényi (con α=0.5) calculada sobre una ventana móvil de 
0.5 s de duración de la señal MMG filtrada paso altas 
frecuencias con un filtro tipo Butterworth de orden 4 de 
doble pasada con una frecuencia de corte de 5 Hz. Como 
puede observarse la entropía de la señal MMG aumenta 
durante la inspiración (es decir, durante la contracción de 
los músculos respiratorios). 

2.3. Coeficiente de complejidad de Lempel-Ziv 

El análisis de complejidad de Lempel-Ziv está basado en 
una cuantificación de la señal analizada, es decir, la señal 
analizada se cuantifica en un número fijo β de niveles de 
cuantificación, y de esta forma se transforma en una 
secuencia de símbolos etiquetados con números del 1 al β. 

La idea básica del análisis de complejidad de Lempel-Ziv 
es contar el número de patrones diferentes P contenidos 
en una secuencia dada. La secuencia es analizada de 
izquierda a derecha y el contador de complejidad P se va 
incrementando en una unidad cada vez que se detecta una 
nueva subsecuencia de caracteres consecutivos diferente. 
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Una vez que finaliza el proceso de búsqueda (finaliza la 
secuencia) con un número de patrones P diferentes 
encontrados, el valor de complejidad de LZ de la señal Cβ 
puede obtenerse normalizando el número de patrones 
diferentes P en función de la longitud de la secuencia 
analizada N  y del número de niveles de cuantificación β 
[8], 

log ( )P N
C

N
β

β =   (3) 

donde logβ(N) es el logaritmo en base β de N.  

En la Figura 1 (d) se muestra un ejemplo del valor de 
complejidad de LZ (para β=100) calculado sobre una 
ventana móvil de 0.5 s de la señal MMG filtrada paso 
alto. Como puede observarse, este parámetro también está 
relacionado con el esfuerzo respiratorio realizado en la 
inspiración. 

2.4. Procesado de señal 

La identificación de los ciclos respiratorios y del inicio y 
fin de la contracción del músculo diafragma se realizó a 
partir de la señal Pins. Se estimaron dos parámetros de la 
señal Pins en cada ciclo respiratorio: la presión inspiratoria 
media (Pm) y máxima (PM) alcanzadas durante el ciclo.  

La señal MMG diafragmática fue filtrada mediante un 
filtro paso-alto de tipo Butterworth con una frecuencia de 
corte de 5 Hz. Una vez filtrada, sobre cada ciclo detectado 
se calculó la entropía de Rényi (Hα), para un rango de 

valores de α entre 0.001 y 100, y el índice de complejidad 
de LZ (Cβ), para un rango de valores de β entre 2 y 1000.  

La relación entre la PM y la Pm desarrollada en cada 
ciclo, y los parámetros de entropía de Rényi y de 
complejidad de LZ se analizó mediante el coeficiente de 
correlación lineal de Pearson. 

3. Resultados 
La Figura 2 muestra la evolución del coeficiente de 

correlación de Pearson entre los parámetros de presión 
inspiratoria y la entropía de Rényi (Hα) para una variación 
del parámetro α entre 0.001 y 100 (Figura 2. a y c), y 
entre los parámetros de presión inspiratoria y el 
coeficiente de complejidad de Lempel-Ziv (Cβ) para una 
variación del parámetro β entre 0 y 1000 (Figura 2 b y d). 

En el caso de la entropía de Rényi los valores máximos 
del coeficiente de correlación se alcanzaron para valores 
de α alrededor de 0.1. Los máximos valores alcanzados se 
obtuvieron con el parámetro de  Pm (0.72 y 0.76, para los 
perros 1 y 2, respectivamente). 

En cuanto al índice de complejidad de LZ, en general el 
coeficiente de correlación es mayor valores bajos 
(menores que 100) del número de niveles de 
cuantificación β,  pero se observa una gran variabilidad 
del coeficiente con el parámetro β. Los valores máximos 
alcanzados fueron también con el parámetro de Pm (0.75 y 
0.73, para los perros 1 y 2, respectivamente). 

Figura 1. Ejemplo de seis ciclos respiratorios de (a) la señal de presión inspiratoria, (b) la señal mecanomiográfica del músculo diafragma 
(MMG) filtrada paso-alto, (c) la entropía de Rényi  (α=0.5) calculada sobre una ventana móvil de 0.5 s de la señal MMG filtrada paso-alto, 

y (d) el índice de complejidad de LZ  (β=100) calculado sobre una ventana móvil de 0.5 s de la señal MMG filtrada paso-alto. 
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4. Discusión y conclusiones 
En este trabajo se ha presentado la aplicación del análisis 
de los índices de entropía de Rényi y del índice de 
complejidad de LZ para caracterizar el comportamiento 
no lineal de señales MMG diafragmáticas, con la 
intención final de relacionar cambios en los niveles de 
complejidad de esta señal con cambios en el nivel de 
esfuerzo respiratorio, evaluado mediante la presión 
inspiratoria registrada en boca. Se ha observado que 
ambos métodos son adecuados para el análisis de las 
señales MMG, obteniéndose mayores niveles de 
complejidad cuando el esfuerzo respiratorio aumenta. 
El comportamiento observado de la entropía de Rényi 
para un valor de α de 0.1 fue superior al comportamiento 
observado utilizando la entropía de Shannon (α→1) 
propuesta en un trabajo anterior [6]. Aunque se han 
encontrado niveles de correlación superiores para el 
índice de complejidad de LZ, se ha observado que existe 
una gran sensibilidad del método con la selección del 
número de niveles de cuantificación β. Esta gran 
variabilidad podría ser debida a la corta duración de las 
señales analizadas, ya que el índice de complejidad de LZ 
necesitaría al menos 1000 muestras para proporcionar un 
valor de complejidad fiable, mientras que los ciclos 
respiratorios analizados tenían una duración de entre 2 y 3 
segundos (entre 400 y 600 muestras). Esta corta duración 
podría causar índices de complejidad más elevados de lo 
normal y fluctuación en la estimación del índice. De 
cualquier forma, si se utilizan valores de β entre 20 y 60 
se obtienen coeficientes de correlación elevados entre el 
índice de complejidad LZ obtenido y los parámetros de 
esfuerzo respiratorios. 
Nuestros resultados sugieren que estas técnicas de análisis 
no lineal podrían ser de gran utilidad para detectar y 
cuantificar cambios de esfuerzo respiratorio mediante el 
análisis de señales MMG respiratorias y, por tanto, serían 
potencialmente útiles para la evaluación no invasiva del 
sistema respiratorio. 
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Figura 2.  Evolución del coeficiente de correlación de Pearson entre los parámetros de presión inspiratoria (a) entre la presión máxima 
y el índice de complejidad de Lempel-Ziv, (c) entre la presión media y la entropía de Rényi, (a) entre la presión máxima y el índice de 

complejidad de Lempel-Ziv, (d) entre la presión media y la entropía de Rényi, en función de los parámetros de cálculo α  y β. 
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Resumen  
La digitalización del electrocardiograma (ECG) puede resultar 
de mayor utilidad que la registrada en papel y el análisis visual 
que hasta hace muy poco tiempo realizaban los cardiólogos. 
Además actualmente se conoce que existen diversas 
enfermedades y procesos que pueden alterar el ECG de forma 
prolongada en el tiempo, aunque no sea evidente de forma 
visual. Esto ocurre con el Parkinson  y algunos Parkinsonismos. 
Estos enfermos pueden padecer alteraciones cardiacas y pueden 
ser beneficiarios de las posibilidades del “análisis digital de 
señales” aplicado a la ECG, cuyos registros pueden analizarse 
en tiempo real o diferido. Con un Holter digital se obtienen 
registros de larga duración procedentes de personas que no 
padecen la enfermedad,”grupo control (GC)”, y un “grupo de 
enfermos de Parkinson” (EP). [1]. Para obtener señales 
digitales ECG de calidad, nuestro equipo ha desarrollado una 
herramienta informática virtual en el entorno LabVieW 7.1 que 
es muy flexible y adaptable en la obtención de características 
tales como la Variabilidad de la  Frecuencia Cardiaca. Han 
sido probados varios algoritmos diferentes y hemos 
seleccionando tres opciones que denominamos: Rápida, Lenta, y 
Oscilante [2], en los tres casos se obtiene la Variabilidad de la 
Frecuencia Cardiaca (VFC), incluso en señales que presentan 
distintas dificultades como ruido, artefactos, etc. 
El software desarrollado, actualmente en plena evolución, 
también permite calcular  otros parámetros, en el dominio del 
tiempo y  de la frecuencia; En nuestro caso tras una detallada 
revisión bibliográfica, pretendemos obtener los mas adecuados 
para realizar un diagnóstico temprano de la EP y otros  
Parkinsonismos. 
 

1. Introducción 
La variabilidad de frecuencia cardiaca (VFC),  se define 
como una medida consecutiva de la duración temporal de 
los intervalos R-R’ sucesivos, que se corresponden con el 
periodo cardiaco completo que sucede en ese instante [3], 
Figura 1.  

 Según la bibliografía consultada, [4]. la variación de la 
frecuencia cardiaca se produce a un ritmo diferente en los 
EP que en aquellos que no padecen la enfermedad  

Para la utilización de esta técnica, teniendo en cuenta la 
duración de un ciclo cardiaco completo, es preciso 
adquirir la señal ECG en registros de larga duración 
obtenidos simultáneamente a la realización de ciertas 
actividades específicas. [5]  Tanto para  los sujetos de 
estudio como para los controles,  

 

 

Figura 1.   Representación esquemática de los intervalo R-R’, 
obtenidos directamente de una de las señales estudiadas. 

 

Los registros, obtenidos a través del Holter digital, serán 
analizados para establecer una estimación de la relación 
entre corazón y Sistema Nervioso Autónomo (SNA). Hay 
que considerar que el funcionamiento del corazón es 
controlado tanto por los nervios simpáticos como 
parasimpáticos (vagos), [6]. En la figura 2, se muestra 
una representación de las notables diferencias existentes 
entre el gasto cardiaco originado por las estimulaciones 
simpática y parasimpática.  

Estando los dos sistemas relacionados en su 
comportamiento; frente a  la estimulación simpática y 
parasimpática se puede observar  en la figura 2 un 
incremento del efecto asociado a la estimulación 
simpática máxima  -banda roja- frente a la estimulación 
parasimpática que da lugar a la banda amarilla o de menor 
contraste. Esto genera una doble posibilidad de alteración 
del ritmo cardiaco. Precisamente el los EP se produce esta 
circunstancia ya que ambos sistemas resultan alterados, a 
lo largo del desarrollo de la enfermedad, 
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 Los registros ECG se obtienen con un Holter digital y en 
periodos de larga duración. Para la caracterización de las 
señales se hace uso del software desarrollado, que permite 
la obtención de la variación de los periodos cardiacos y 
otros parámetros que ya han sido presentados en 
ocasiones anteriores [5]. 

 

 

 

Figura 2.   Efecto de diferentes grados de estimulación simpátic- 
parasimpática sobre la curva del gasto cardiaco  

 

La captación del ECG se realiza simultáneamente a la 
aplicación de una batería de pruebas físicas 
específicamente definidas para  evidenciar la variabilidad 
del periodo cardiaco. El Software ofrece la posibilidad de 
hacer un pre-acondicionado del ECG, mediante un 
filtrado digital, o  utilizar  la señal o su opuesta (cambiada 
de signo). Así podemos comprobar, en directo, cómo se 
comporta la señal pre-acondicionada respecto a la 
precisión de los resultados obtenidos en la VFC. En 
cualquier caso, y a la vista del resultado obtenido, el 
operador del software, decidirá si es conveniente aplicar 
estos pre-acondicionamientos, específicamente diseñados 
para los casos de registros  “con dificultad añadida”.  

Es habitual  optar por aplicar un filtro paso bajo, ya que 
en muchas ocasiones las señales presentan una serie de 
interferencias en frecuencias altas producidas por la mala 
posición de los electrodos, ruidos triboeléctricos 
dinámicos, etc. Posteriormente y una vez acondicionada 
la señal, se procede a detectar la VFC, cuyo resultado 
genera una gráfica como la mostrada en la figura 3.  

 

Figura 3.   Representación gráfica de la variación de los 
periodos sucesivos en ritmo cardiaco ( conocida como 

tacómetro del corazón). 

En la figura 3, se muestra un registro de la VFC obtenida, 
cuando el paciente realiza una de las cuatro actividades 
prefijadas [5] para la obtención de la VFC en condiciones 
diferentes, (sin que ello suponga un esfuerzo demasiado 
alto para los sujetos de estudio o los controles). Como 
puede observarse, en este caso, la VFC se comporta 
también de forma periódica con una lenta variación. No 
llegando a dos ciclos completos en todo el registro ECG. 
La línea roja es el valor medio y las franjas verdes 
representan los límites superior e inferior del 95% de 
confianza. La banda naranja constituye los límites del 
99% de confianza. 

Los ECG obtenidos se guardan en una base de datos 
digitalizada que permite registrar señales en periodos 
temporales sucesivos (varios meses o incluso años). Esto 
puede ser importante para seguir la evolución de los 
parámetros controlados con el avance de la enfermedad  

También podemos obtener otros parámetros, en el 
dominio de la frecuencia, tales como  medidas en 
distintos intervalos de la Densidad Espectral de Potencia, 
a baja frecuencia, que forma parte de los objetivos 
generales del estudio a realizar. La VFC es solamente uno 
de los parámetros que pretendemos estudiar, en relación 
con las alteraciones que los EP sufren en el ritmo cardiaco 
y que evolucionan de forma distinta que en los sujetos de 
control [2]. Por otra parte, este trabajo, se orienta 
específicamente a la obtención precisa de la VFC, y 
hemos desarrollado tres algoritmos que se ajustan a las 
situaciones más comunes y a la detección de errores en el 
cálculo de la VFC, a lo largo del desarrollo del software 
fueron probados varios algoritmos más de detección, 
intentando equilibraran la rapidez frente a la dificultad de 
cálculo. Finalmente se optó por tres vías de cálculo o 
algoritmos distintos que nos permiten analizar 
visualmente la precisión de la medida de la VFC, 
simplemente por selección de una opción mediante un 
“botón” del programa.  

2. Metodologías Aplicadas. 
La tarea de detección de la periodicidad de la ECG, en el 
dominio del tiempo, es relativamente sencilla cuando la 
señal es de buena calidad. En este caso bastará con definir 
un umbral de amplitud, que detecte los índices de los 
máximos, puesto que estos  índices representan, en el 
dominio del tiempo, el periodo correspondiente. Sin 
embargo esta situación puede complicarse bastante 
cuando la señal evaluada presenta ruidos o artefactos por 
cualquiera de las causas descritas con anterioridad. 
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No es posible asegurar que exista una forma óptima 
general e inequívoca de detectar los periodos, tarea que 
resulta más difícil cuando la señal está más contaminada. 
Por otra parte, también hay que considerar la propia 
distribución de estas  anomalías a lo largo de la señal 
registrada, ya que pueden aparecer tramos de una buena 
calidad de la señal junto a otros tramos de señal 
defectuosa. Por este motivo hemos desarrollado 
algoritmos que se adaptan a estos tramos de mayor 
dificultad permitiéndonos obtener resultados robustos en 
cualquiera de los casos. A  continuación se describen tres 
de estas vías que se complementan entre sí para posibilitar 
la obtención de un valor VFC sin errores. 

2.1 Algoritmo “Umbral de Corte”  
Definimos como  umbral de corte, aquella amplitud que 
sólo es superada por los máximos sucesivos de la señal 
ECG normalizada. Dichos máximos representan los 
límites del intervalo de cada periodo y, por tanto, la 
distancia temporal entre índices sucesivos, de la que se 
extraerá la VFC. La periodicidad será establecida por la 
distancia, en segundos, entre máximos sucesivos si 
queremos los intervalos con dimensión temporal  Este 
método es muy sencillo eficaz y rápido cuando la señal 
ECG está limpia. Por el contrario si la señal presenta 
alteraciones en forma de ruido -e incluso variaciones 
importante en amplitud- el resultado es incierto. Ver 
Figura 4. 

 

 

Figura 4.    Algoritmo “Umbral de Corte” para detección de la 
amplitud máxima entre intervalos sucesivos en la señal. 

2.2 Algoritmo “Detección de máximos por 
umbral en tramos cortos”. 

En este algoritmo, se divide la señal en tramos cortos,  por 
ejemplo de 512 muestras que corresponden 
aproximadamente a 2,3 segundos y contiene alrededor de 
tres periodos completos; luego se aplica a cada tramo el 
algoritmo de corte por nivel o umbral y se obtienen los 
índices de la periodicidad de la señal para estos tramos. 
Seguidamente se recompone la señal, uniendo los tramos 
en forma sucesiva y ordenada. Este método arroja buenos 
resultados en aquellas señales en que la periodicidad esta 
clara, siendo menos sensible a variaciones importantes de 
amplitud. En esencia, este algoritmo es más robusto frente 

al ruido y los artefactos, pero no en la totalidad de los 
casos figura 5. 

 Este algoritmo es, en su ejecución, más lento que el 
anterior pero, aunque mejora los resultados de éste, en 
algunos casos, no es capaz de evitar una deficiente 
detección de ciertos periodos de la VFC. A partir de estas 
consideraciones se evidenció la necesidad de incluir el 
tercer algoritmo que a continuación se expone. 

 

 

Figura 5.  Algoritmo “Detección  de máximos por umbral en  
tramos cortos”. 

2.3 Algoritmo detección de máximos absolutos 
de la señal ECG completa. 

Este algoritmo se basa en la detección del máximo 
absoluto de todo el registro ECG, y su posterior 
sustitución por un valor negativo y significativamente 
menor que la amplitud normalizada de la señal. Por 
ejemplo -10 para una señal normalizada entre 1 y -1. 

 De este modo se van obteniendo los máximos absolutos 
de la señal que a su vez “van desapareciendo” por lo que 
no pueden volver a ser detectados. Se obtienen así los 
índices, inicialmente de forma desordenada, pero se 
reordenan de forma correlativa sin más que conocer su 
valor. 

Este método, además de detectar al máximo absoluto de 
toda señal, toma nota del índice correspondiente y 
procede a eliminar las amplitudes anteriores y posteriores 
a los índices. De esta forma el máximo de la señal no será 
el mismo (porque se ha eliminado) y se buscaran otra vez 
los  máximos existentes en cualquier otro lugar de la 
señal. 

En resumen se trata de  un proceso iterativo que detecta 
los índices correspondientes a los máximos de forma 
aleatoria (puesto que no están ordenados los índices de 
menor a mayor amplitud). Ver la figura 6 

Este algoritmo, çe comporta de una manera muy robusta 
frente al ruido y otras alteraciones presentes en la señal, 
pero resulta más lento que los anteriores y debe ser 
utilizarlo en aquellos casos especiales en los que los otros 
algoritmos  no arrojan el resultado esperado. Figura 6. 
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Figura 6.   Algoritmo “Detección de máximo absoluto de la 
señal ECG” (Superior; sin optimizar, Inferior; optimizado) 

De la aplicación práctica de estos tres algoritmos, hemos 
comprobado que, en la herramienta software desarrollada 
representan una  terna de posibilidades que permite 
adaptarse a cualquier tipo de señal ECG. 

3. Comentarios y conclusiones. 
 El software desarrollado bajo entorno LabView, es una 
herramienta útil y fácilmente utilizable  para la extracción 
del ECG información relevante para el estudio de la EP, 
pues permite obtener  diversos  parámetros del  ECG que 
se pueden visualizar de forma sencilla y obtener 
parámetros de fácil interpretación. En  el caso de la VFC 
el neurólogo puede interpretar de forma rápida y práctica 
la evolución de la periodicidad, y obtener la mejor 
aproximación con ayuda de estos algoritmos.  
 
Actualmente el sistema está siendo utilizado, 
experimentalmente, en los Servicios de Neurofisiología 
de dos unidades hospitalarias (el Hospital Santa María del 
Rosell en Cartagena y el Hospital General de Alicante).  
 
 En este momento estamos a realizando una  captación de 
datos intensiva que permitirá elevar el número de 
enfermos y controles que serán utilizados  como base de 
datos para nuestra investigación, cuya finalidad es 
intentar establecer  a partir de una muestra representativa, 
las diferencias entre el ECG de la población de enfermos 
(EP), frente al grupo de control. 
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Resumen 

En los últimos años, las medidas de sincronización se 
han convertido en una de las herramientas más útiles 
para el análisis de la actividad cerebral, y 
probablemente sea la “Synchronization Likelihood” 
(S.L.) uno de los tipos de sincronización que más 
interés esta despertando. Por otro lado, la predicción 
de qué pacientes con deterioro cognitivo leve 
desarrollarán demencia es un reto sanitario que está 
generando recientemente una abundante literatura 
científica, existiendo poca evidencia acerca de las 
posibilidades de la Magnetoencefalografía (MEG). En 
este estudio se ha analizado la actividad cerebral 
durante la realización de una tarea de memoria en 10 
pacientes con deterioro cognitivo leve (DCL) y 10 
ancianos controles. Los registros se realizaron con  un 
sistema MEG de 148 canales. Los resultados del 
mismo, parecen indicar que los pacientes que 
finalmente desarrollaron la Enfermedad de Alzheimer 
(EA), mostraban un significativo incremento de la SL 
en los sensores localizados en regiones anteriores. Lo 
que nos lleva a la posible conclusión de que este grupo 
de pacientes necesita una mayor sincronización para 
lograr alcanzar el mismo nivel de eficacia cognitiva 
que los controles. 
 
 

1. Introducción 

La “ Synchronization Likelihood”  (S.L.) fue 
descrita por primera vez por C.J. Stam y B.W. van 
Dijk en el año 2002 [1]. Posteriormente junto con  
T. Montez [2], publicaron una revisión del 
método, que incluye los criterios para ajustar los 
distintos parámetros del mismo. Básicamente la 
SL, consiste en una sincronización en amplitud 

aplicada dentro de dos ventanas ‘móviles’ de 
referencia, estimando la probabilidad de que las 
señales correspondientes a dos canales distintos en 
dichas ventanas estén sincronizadas [3]. 

El método SL parece ser, además, una herramienta 
muy apropiada para entender y analizar las redes 
neuronales a partir de las señales de EEG y MEG 
[4], especialmente útil en el diagnóstico de 
pacientes con la Enfermedad de Alzheimer (EA) 
y/o Deterioro Cognitivo Leve (DCL). 

El objetivo de este trabajo es precisamente aplicar 
dicha sincronización a registros de MEG de 
pacientes con DCL de los que conocemos su 
evolución clínica, varios años después; sabiendo a 
priori  cuales de ellos acabaron desarrollando la 
EA y cuales no. Con este diseño consideramos 
que se puede  verificar la eficacia de la SL para 
este tipo de análisis. Este estudio constituye el 
primero en la literatura que analiza pacientes con 
DCL mediante el marco de la SL.  

 

2. Material y métodos  

Se analizaros dos grupos de sujetos: 1) 10 sujetos 
con DCL, diagnosticados según los criterios de 
Petersen et al (1999) [5] y 2) 10 sujetos ancianos 
controles que no presentaban historia de patología 
neurológica o psiquiátrica. 

La actividad cerebral de cada uno de los sujeto fue 
registrada durante la realización de la tarea de 
Stenberg. En dicha tarea, se presentaron 5 letras 
durante 3 segundos, que el individuo debe 
memorizar. Posteriormente se van mostrando 
durante 1 segundo letras, de una en una. El 
paciente debe contestar si dicha letra estaba entre 
las memorizadas o no. Para el estudio, sólo se 
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tuvieron en cuenta las respuestas acertadas, que 
estaban libres de artefactos. Este tipo de tarea esta 
relacionada con uno de los principales síntomas de 
estos pacientes la recuperación de información. 

A los pacientes con DCL se les realizó un 
seguimiento posterior para comprobar la 
evolución de su estado cognitivo, y de esta forma 
obtener información acerca de cuales de ellos 
acababan desarrollando la EA.  

Los registros se realizaron mediante un sistema de 
MEG de 148 canales.  

Antes de procesar la SL, se calcularon los 
distintos parámetros del análisis, siguiendo las 
indicaciones referidas en [1] [2]. Teniendo en 
cuenta las características de nuestras señales: 
frecuencia de muestreo (255 Hz), longitud (1 
segundo), y, que no se filtraron en bandas. Dichos 
parámetros fueron: 

m =10,  l=1, W1 = l x m = 10, W2 = 255  

y  pref = 0.05  

siendo, m (embedding dimension), l (lag), W1 y W2 (tamaño de 
‘ventana’) y pref (probabilidad de referencia) 

Una vez 'ajustada' la S.L., el procedimiento 
seguido fue el siguiente: 

- A los dos grupos de pacientes (DCL y ancianos 
controles), se les sometió a la Tarea de Sternberg 
mientras se registraba su actividad cerebral con el 
equipo MEG. 

- De todas las respuestas (de 1 segundo de 
duración), seleccionamos 20 cuya solución al test 
fuera correcta. Es decir, por cada paciente (DCL o 
control) teníamos 20 respuestas. 

- Para cada sujeto se aplicó la S.L a cada par de 
sensores del equipo MEG (148 x 148) y para cada 
una de las 20 respuestas. 

- Una vez calculadas todas la matrices de 
sincronización, correspondientes a ambos grupos 
DCL y control, se procedió a buscar diferencias 
estadísticas. En primer lugar, se aplicó un test no 
paramétrico (Kruskal-Wallis) y posteriormente el 
False Discovery Rate [6]. 

- En los sensores en los que la estadística nos 
indicaba claras diferencias entre ambos grupos, se 
calculó el porcentaje de variación de la 
sincronización.  

  

3. Resultados 

Aunque este resultado habrá de confirmarse con 

una muestra mayor de sujetos, en marcha en la 
actualidad, una importante conclusión parece 
derivarse de los resultados disponibles: que entre 
los pacientes con deterioro cognitivo leve, 
aparecen dos subgrupos distintos. Por un lado un 
subgrupo que presenta prácticamente los mismos 
valores de sincronización que los pacientes 
control. Y otro subgrupo que muestra un 
significativo incremento de la sincronización en 
los sensores localizados en regiones anteriores 
(ver figura 1). 

 

 

 

Figura 1: posición de los 148 sensores del equipo MEG, y en 
rojo, sensores en los que el valor de la SL era superior en los 
sujetos DCL. 

                         

Durante los años posteriores al registro de los 
datos cuyos resultados se han presentado, el 
Centro de Magnetoencefalografía (UCM) y el 
Hospital Clínico de Madrid, realizaron el 
seguimiento de los pacientes involucrados en el 
estudio, con la idea de conocer cuales de dichos 
pacientes acababan finalmente desarrollando la 
EA. 

Gracias a esto, conocemos la evolución de los 
pacientes con DCL. Este estudio de seguimiento 
nos llevo a conocer que los pacientes con DCL 
con mayores índices de sincronización en las 
regiones anteriores eran los que habían 
desarrollado EA. Esto parece indicar, como se ha 
mencionado antes, que el aumento de 
sincronización de determinadas zonas, podría ir 
ligado a un futuro desarrollo de la EA. Una 
posible interpretación de este hallazgo sea que 
debido a que este grupo de pacientes muestra un 
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deterioro cognitivo necesita una mayor 
sincronización para lograr alcanzar el mismo nivel 
de eficacia cognitiva que los controles. 

Estos resultados parecen confirmar lo visto hasta 
ahora con equipos de fMRI y PET [7], y que hasta 
la fecha no se habían comprobado con MEG. 

Como ya se ha mencionado, todos los resultados 
obtenidos, lo son sin filtrar previamente los datos 
en las distintas bandas de interés (gamma, delta, 
beta,…). En la actualidad este es uno de los pasos 
en el que nos encontramos, y confiamos en que 
con dicho filtrado previó, podremos llegar a un 
interpretación mas completa de nuestros 
resultados.  Asimismo estamos incrementando el 
número de sujetos analizados, con el fin de dar 
más consistencia y confirmar los resultados. 
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Resumen 
La región cervical cumple con importantes funciones dentro de 
la orientación y la conservación del equilibrio en el ser humano. 
En el presente trabajo se estudia la cinemática de la región 
cervical en pacientes que han manifestado eventos vertiginosos 
(mareo, inestabilidad, vértigo) con técnicas de 
videofotogrametría. Se evaluaron movimientos de FE, FL y R en 
un grupo de control y grupo con patologías, para determinar 
ángulos de rotación, velocidades angulares y aceleraciones en 
dichos movimientos. La estimación objetiva de la cinemática 
cervical a priori y a posteriori resulta ser muy valiosa en el 
seguimiento de la rehabilitación de un paciente. Este estudio 
nos muestra la utilidad del análisis de la cinemática cervical en 
la evaluación de pacientes con patología vertiginosa. 

1. Introducción 
Existen estudios que demuestran la presencia de una 
disminución de la capacidad de realización de 
movimientos activos de la región cervical en sujetos con 
alguna patología como el dolor cervicogénico,   
traumatismo o por consecuencias de latigazo cervical, 
respecto a los sujetos sanos [1], [2]. El análisis cinemático 
del movimiento cervical parte de las medidas extraídas 
mediantes distintas técnicas y con distintos objetivos. Se 
han empleado electrogoniómetros [3], [4] para medir el 
rango de movimientos en poblaciones con cervicalgias 
crónicas y en poblaciones sin patología; se ha evaluado el 
uso de los sensores de orientación [5], [6] para medir los 
movimientos del raquis cervical en poblaciones de 
pacientes con dolor cervical; la electromiografía [1] se ha 
utilizado para evaluar la disminución del movimiento 
cervical provocado por un evento de latigazo cervical.  
Los sistemas electromagnéticos [7], [8] se han utilizado 
para medir la movilidad de la región cervical y modelarla 
cinemáticamente; las técnicas radiográficas [9], [10], [11] 
también han sido empleadas para evaluar el rango de 
movimientos en sujetos que han padecido latigazo 
cervical y la diferencia del movimiento normal 
comparado con el del raquis inestable. La 

craneocorpografía por su parte [12] también se ha 
empleado para evaluar las disfunciones consecuencia del 
latigazo cervical.  Sin embargo, ninguna de estas técnicas 
y metodologías ha reportado su uso en la valoración del 
movimiento en pacientes que padezcan problemas 
vestibulares. Un paciente con padecimientos de vértigos, 
mareos o inestabilidad conlleva asociado a su estado una 
limitación en la realización de su movilidad cervical por 
lo que su evaluación reportaría información objetiva para 
el especialista. 

Por cuestiones éticas y de adaptación no todos los 
instrumentos de registro tienen sitio en el área clínica, ya 
sea por considerarse un riesgo para la integridad del 
paciente o por no adaptarse al entorno. Sin embargo un 
sistema de registro basado en videofotogrametría es 
considerado no invasivo y el registro de secuencias de 
vídeo permite el análisis completo de una señal como la 
descrita por el movimiento de la cabeza.  

El objetivo de este estudio es identificar las variables 
cinemáticas que contribuyen a la caracterización de un 
patrón de movimiento cervical de personas con patología 
vertiginosa mediante el análisis 3D del movimiento con 
técnicas de videofotogrametría. 

 

2. Método 
El principal objetivo de la presente investigación es 
realizar un análisis cuantitativo de la evolución del 
movimiento cervical en pacientes con problemas de 
mareos que hubiesen manifestado disminución de su 
movilidad cervical. Se evaluaron los movimientos activos 
del raquis cervical con el objeto de detectar parámetros 
que permitieran distinguir entre sujetos con mareos de los 
sanos. La evaluación de los movimientos propuestos 
supone realizar un análisis de su ejecución en los tres ejes 
del espacio. Estos movimientos son ejecutados en tres 
planos (sagital, coronal y transversal), FE (eje Y), FL (eje 
x) y R (eje z), y mediante el análisis de los gestos con un 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

466



 

sistema de fotogrametría se evalúan los movimientos 3D. 
De esta manera se pretende detectar variables cinemáticas 
que contribuyan a la caracterización de un patrón de 
movimiento cervical de personas con patología 
vertiginosa empleando técnicas de videofotogrametría. 

3. Experimentación  

3.1. Muestras de estudio 

Para la realización de la fase experimental se requirieron 
dos grupos de estudio, un grupo de control formado por 
un conjunto de diez personas, hombres y mujeres con 
edades entre los 25 y los 43 años, sin ninguna patología 
vertiginosa aparente no habiendo reportado problemas de 
movilidad cervical con anterioridad a las pruebas. El 
segundo grupo fue el de pacientes con alguna patología 
formado por ocho personas de sexo femenino de edades 
entre 32 y 72 años. De acuerdo con los médicos son las 
mujeres quienes presentan mayor interés en buscar ayuda 
médica en presencia de un padecimiento que altere su 
equilibrio y les impida realizar sus actividades cotidianas. 
Estas pacientes fueron remitidas por el médico 
rehabilitador por presentar eventos vertiginosos, mareo o 
inestabilidad con anterioridad a la prueba, así como 
movilidad cervical reducida. 

3.2. Protocolo de medida 

Se dieron instrucciones a los pacientes de realizar 
movimientos cervicales en tres direcciones: flexo-
extensión (FE), flexión lateral (FL) y rotación (R), estos 
movimientos cervicales por la dirección en que son 
realizados (ejes x, y, z), son los movimientos funcionales 
descritos naturalmente por el raquis cervical. 

• FE. Partiendo de una posición de referencia se dieron 
instrucciones de realizar una secuencia de 
movimientos completos de flexión-extensión durante 
30 seg. y se les pidió que intentaran llegar a sus 
límites máximos en cada una de las direcciones. 

• FL. Para la realización de este gesto, se indicó a las 
pacientes que partiendo de la posición de referencia 
realizaran una secuencia de movimientos de flexión 
lateral (der-izq.) durante 30 seg., procurando llegar a 
sus límites máximos.  

• Rot. Para este movimiento de igual manera desde la 
posición de referencia se les indicó realizar una 
secuencia de movimientos de rotación durante 30 
seg., intentando llegar a los límites en las 2 
direcciones.  

Todos los gestos anteriores se realizaron en dos 
repeticiones y en dos registros cada uno. 

 

3.3. Instrumentación 

Se empleó el sistema de fotogrametría Kinescan/IBV, 
sistema de análisis de movimiento no invasivo. Este 
sistema está formado por un casco que se coloca en la 
cabeza del paciente y de cuatro cámaras de vídeo y cuatro 
fuentes de luz infrarroja que abarcan el área de análisis 

para el registro de los movimientos cervicales. El casco 
lleva cuatro marcadores pasivos (reflectantes). Además se 
colocan dos marcadores reflectantes más en las orejas y 
uno más en C7 para referenciar el movimiento. Durante el 
registro de los movimientos el paciente permanece 
sentado en una silla diseñada con cinchas de sujeción para 
impedir el movimiento del tronco. Se coloca un espejo a 
la altura de los ojos como punto de referencia para el 
paciente donde se pide fije la mirada. Los registros se 
realizan en secuencias de 30 seg., para los movimientos 
de FE, FL y R, con una frecuencia de adquisición de 50 
Hz. 

  

Figura 1.  Instrumentación casco con marcadores en gesto FL. 

 

Sabiendo la relación de los ejes anatómicos y la 
localización de los marcadores, los datos de la posición 
pueden ser interpretados en ejes coordenados alineados 
con los vectores de orientación. El sistema convierte los 
vectores de orientación en ángulos planares de rotación de 
los ejes x, y, z.  

En este primer estudio se realizó un análisis multivariante 
de los rangos de movimiento, velocidad angular y 
aceleración. Su objetivo era obtener los parámetros que 
pudieran distinguir el grupo patológico del grupo normal.  

4. Resultados 
La movilidad cervical como parte importante de la 
evaluación clínica fue evaluada mediante el protocolo 
propuesto [13], tanto para el grupo control como para el 
grupo patológico observándose diferencias en los tres 
movimientos FE, FL y R. 

Al realizar los movimientos se verificó, que el grupo 
patológico realizaba los movimientos a una velocidad 
menor respecto al grupo de control. Al dirigir el 
movimiento hacia la flexión máxima el movimiento se 
hace más lento que el descrito hacia la máxima extensión 
en el grupo patológico.  

Del mismo modo en los movimientos de FL y R la 
velocidad al dirigir el movimiento hacia la derecha e 
izquierda, presentó diferencias entre los dos grupos. Se 
presenta un fenómeno constante en el valor de la 
velocidad de estos gestos y es que en FL y R hacia la 
derecha los valores de las velocidades resultan ser 
menores que las realizadas hacia la izquierda. Esta 
reducción de velocidad, particularmente en los gestos de 
FL y R nos da pauta para intuir la presencia de algún 
desorden de tipo vestibular, por la razón de que en el 
plano coronal, cuando se presenta una inclinación, si los 
órganos que responden a los cambios de aceleración lineal 
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(otolitos) presentan una descolocación producen las 
manifestaciones vertiginosas. 

Este fenómeno se observa porque en el grupo de personas 
con patología el movimiento se hace más lento debido a 
que una reacción brusca desencadenaría el vértigo o 
mareo. Los resultados obtenidos se muestran en la tabla 1. 

 

Tabla 1.Tabla de variables resultantes. 

Mediante un análisis de varianza (ANOVA) se encontró 
que el rango de movimiento es un factor distintivo en los 
movimientos de flexo-extensión y flexión lateral con 
significación ρ<0.05 para el rango de FE y FL, no así para 
la rotación que tuvo una significación estadística de 
0.082. En la tabla 2 se presenta la significación estadística 
de las variables de interés. 

 
Tabla 2.Tabla de significación estadística de las variables. 

La velocidad es otro parámetro donde se hace notoria la 
diferencia entre un grupo y otro. El grupo de personas con 
patología de equilibrio mostró una restricción del 
movimiento de la cabeza. El análisis de la varianza de la 
velocidad resultó el más significativo estadísticamente en 
los tres gestos y con el mismo comportamiento en ambos 
sentidos de movimiento (izquierda y derecha) en los 
gestos de FL y R.  

La aceleración también fue un parámetro que se evaluó 
mostrando ser significativo para FL y R, sin embargo para 
el movimiento de FE no fue una variable considerada 
como significativa, al menos en este primer estudio. Este 
es un resultado susceptible de variar si se incrementa la 
población.  

A pesar de que en este primer estudio exploratorio se tuvo 
un número reducido de pacientes, se pudo aplicar el 
protocolo de medida propuesto en los pacientes del grupo 
patológico. La razón de tener un número reducido en este 
grupo fue que al ser remitidos por el médico rehabilitador 
en un lapso de tiempo de 3 meses, para poder llevar a 
cabo el estudio piloto fueron ocho personas quienes 
cubrieron los criterios de inclusión solicitados para el 
estudio.  Estos resultados son previos a ampliar el grupo 
de ensayo y en ciertas patologías en concreto (vértigo 
posicional paroxístico benigno VPPB y síndrome de 
Mèniere).  

5. Conclusiones 
En este trabajo de investigación se ha analizado un 
protocolo de registro de movimientos cervicales con el 
objeto de discernir entre dos poblaciones. El sistema de 
fotogrametría Kinescan IBV ha resultado ser objetivo e 
inocuo en el registro del movimiento de sujetos 
patológicos. El uso de la videofotogrametría se justifica 
por ser un método de registro de los movimientos 
cervicales no invasivo y completo, registrando el 
movimiento cefálico de manera tridimensional. Los 
marcadores reflectantes colocados en la cabeza del 
paciente describen las trayectorias asociadas al 
movimiento del raquis.  

El hecho de utilizar una secuencia de vídeo proporciona 
una estimación de la posición instantánea del movimiento 
que describe la cabeza, cuantificando la movilidad 
cervical, (rango de movimientos activo). El análisis de 
una señal de vídeo no solamente permite evaluar un solo 
parámetro como lo hacen otros tipos de sistemas 
(radiografías, electrogoniómetros) sino que permite 
conocer otras variables implícitas en la señal, como las 
velocidades en la ejecución de los gestos y aceleraciones. 

Se tiene registro de estudios en los que se evalúa el rango 
de movimiento cervical con la ejecución de movimientos 
naturales, pero hasta el momento no se han asociado a una 
evaluación funcional de patologías vertiginosas. De los 
tres movimientos evaluados se comprueba que hay una 
diferencia entre el grupo de personas sanas y el de 
pacientes con patologías. Sin embargo el gesto FL y R 
resulta ser el que aporta más información al evaluar el 
VPPB que será la siguiente fase de este trabajo. 

En este primer estudio se observó un número reducido de 
individuos, obteniendo diferencias entre ambos grupos, lo 
que nos lleva a inferir el hecho de que ampliando el grupo 
de estudio se concreten las características halladas y se 
pueda enfatizar los resultados frente a ciertas patologías 
(VPPB). 

El estudio de la movilidad cervical ha tenido múltiples 
aplicaciones en la práctica clínica, sin embargo no se ha 
reportado hasta el momento su uso dentro del ambiente 
clínico del área ORL. Una razón es porque su estudio se 
ha limitado a la evaluación del oído interno sin tomar en 
cuenta un análisis funcional de la movilidad cervical, 
acción que se encuentra relacionada con el estado 
patológico del paciente. 

Como siguiente objetivo se plantea la aplicación de este 
protocolo de medida (FE, FL y R) en pacientes con 
vértigo posicional paroxístico benigno y comprobar si la 
relación de la baja velocidad en los gestos de FL y R se 
hace presente de manera constante mientras no sea 
sometido a una terapia rehabilitadora.   

 

Agradecimientos 
Agradecimiento al Dr. Alexandre Cortés Fabregat y al Dr. 
Enrique Viosca Herrero quienes remitieron los pacientes 
para este primer estudio exploratorio. 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

468



 

Referencias 
[1] Sterling M. A proposed new classification system for 

whiplash associated disorders-implications for assessment 
and management. Manual Therapy vol 9, 2004 pp 60-70 
(ISSN 1356-689X). 

[2] Prushansky Tamara, Reuven Gepstein B. Gordon Carlos. 
Cervical muscles weakness in chronic whiplash patients. 
Clinical Biomechanics vol 20, 2005 pp 794-798. 

[3] Pascal M. Prietzel H. Svarrer H. Quantitative 
posturography in altered sensory conditions: a way to 
assess balance instability in patients with chronic whiplash 
injury. Arch. Phys. Rehabilitation vol 85, March 2004 pp 
432-438 (ISSN 0003-9993). 

[4] Feipel V. Pascal J. Normal global motion of the cervical 
spine: an electrogoniometric study. Clinical Biomechanics 
vol 14, 1999 pp 462-470 (ISSN 0268-0033). 

[5] Jasiewickz J. Treleaven J. Wireless orientation sensors: 
their suitability to measure head movement for neck pain 
assessment. Manual Therapy vol 12, 2007 pp 380-385 
(ISSN 1356-689). 

[6] Zwart J.A Neck mobility in different headache disorders. 
Headache vol 37, 1997 pp 6-11 (ISSN 0017-8748). 

[7] Ouerfelli M. Kumar V. Kinematic modeling of head-neck 
movements. IEEE Transactions on systems man and 
cybernetics. Part A. Systems and humans. vol 29, no. 6 
November 1999 pp 604-615 (ISSN 1083-4427). 

[8] Koerhuis J.C Winters F.C. Neck mobility measurement by 
means of the Flock of birds electromagnetic tracking 
system. Clinical Biomechanics vol 18, 2003 pp 14-18 
(ISSN 0268-0033). 

[9] Boyle J. Milne N. Influence of age on cervicothoracic 
spinal curvature: an ex vivo radiographic survey. Clinical 
Biomechanics vol 17, 2002 pp 361-367 (ISSN 0268-0033 ). 

[10] Kristjansson E. Gunnar L. Brinckmann P. Increased sagital 
plane segmental motion in the lower cervical spine in 
women with chronic whiplash associated disorders, grades 
I-II. Spine vol 28, no. 19, 2003  pp 2215-2221 (ISSN 0362-
2436).  

[11] Hino H. Abumi K. Kanayama M. Dynamic motion analysis 
of normal and instable cervical spines using 
cineradiography. Spine vol 24, no. 2, 1999 pp 163-168 
(ISSN 0362-2436).  

[12] Ciavarro G.L. Zinnato C. Alpini D. Quatitative evaluation 
on stepping test data of patients whith whiplash through 
digital craniocorpography. Proceedings of the 25th Annual 
International Conference of de IEEE EMBS. Cancún 
México September 2003 pp 17-21 (ISSN 1094-687X).  

[13] Baydal-Bertomeu JM. Galicia-Moreno B. Garrido-Jaen D. 
Garcia-Mas Maria Amparo. Desarrollo de una nueva 
metodología para la evaluación biomecánica del 
movimiento cervical en pacientes con déficit postural. 
Rehabilitación. Revista de la Sociedad Española de 
Rehabilitación y Médicina Física.  vol. 42 Extraordinario 1 
2008 p 112 (ISSN 0048-7120). 

 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

469



 

Determinación de la Difusividad Térmica de Fosfato de Calcio  

Utilizados en Aplicaciones Biomédicas 
 

M. Méndez-Gonzalez1, L. Santamaría R.2, A. Calderón A.2, A. Cruz-Orea3 y G. Mendez4 

1Depto. Ciencia de Materiales, ESFM, Instituto Politécnico Nacional, México, D, F. México, 
mmendezg07@yahoo.com.mx  

2CICATA, Instituto Politécnico nacional, México, D. F. México, 
3CINVESTAV, Instituto Politécnico Nacional, México, D. F., México 

4Facultad de Química, UAQ, Querétaro, México 
 

 

Resumen 
Debido a su gran afinidad con los materiales integrantes de la 
matriz ósea, los compuestos de fosfato de calcio han tenido una 
mejor aceptación dentro de los materiales estudiados como 
biomateriales de substitución ósea. La correlación entre las 
propiedades térmicas de los fosfatos de calcio sintético y las 
propiedades térmicas del hueso natural es de suma importancia 
debido a que se busca que el material sintético tenga 
propiedades térmicas similares al fosfato de calcio natural. En 
este trabajo se reportan los valores de la difusividad térmica de 
fosfatos de calcio sintético, aplicando la técnica fotoacústica de 
celda abierta. Se presenta una comparación de nuestros 
resultados, con los valores de difusividad térmica reportados en 
la literatura para dentina y esmalte dental humano. La 
difusividad térmica de los fosfatos de calcio sintético resulta ser 
95% similar a la difusividad del fosfato de calcio natural. 

1. Introducción 

Dentro de los materiales estudiados como biomateriales 
de substitución ósea, los que han tenido una mejor 
aceptación han sido los compuestos de fosfato cálcico, 
debido a su mayor afinidad con los materiales integrantes 
de la matriz ósea. La correlación entre las propiedades 
térmicas de los fosfatos de calcio sintético y las 
propiedades térmicas del hueso natural es de suma 
importancia debido a que se busca que el material 
sintético tenga propiedades térmicas similares al fosfato 
de calcio natural. De las técnicas fototérmicas, la 
fotoacústica ha resultado ser de gran utilidad en estudios 
relacionados con materiales biológicos, los cuales 
usualmente presentan muchas dificultades debido a una 
alta dispersión a la luz y estructuras que varían con la 
profundidad. Las posibilidades que ofrecen las técnicas 
fototérmicas para determinar las propiedades térmicas han 
sido ampliamente demostradas.  

La técnica fotoacústica en la configuración de celda 
fotoacústica abierta (CFA) aplicada a la caracterización 
térmica en sólidos se ha utilizado desde su presentación 
hasta nuestros días en la medición de las propiedades 
térmicas en una variedad de materiales de pequeño 
espesor [1] [2]. 

2. Desarrollo Experimental 

La síntesis de los fosfatos de calcio se llevó a cabo 
mediante el método de precipitación. Se preparó una 
solución de ácido fosfórico a una concentración de 0.3 
molar (0.3M H3PO4), mientras que la solución de 
hidróxido de calcio tuvo una concentración de  0.5 molar 
(0.5M Ca(OH)2). Posteriormente, la solución se dejó 
reposar durante una semana con el objeto de asegurar que 
la reacción fuera completa y se obtuviera el precipitado. 
De esta reacción se obtuvo un precipitado de color blanco 
y de apariencia gelatinosa. El precipitado obtenido fue 
separado por decantación y secado en una estufa durante 
24 h. Posteriormente el precipitado fue calcinado a 800°C 
durante 2 h, con el fin de estabilizar las fases 
metaestables. Finalmente, el fosfato de calcio fue molido 
hasta obtener un tamaño de partícula de 0.74µm. Su 
cristalinidad se determinó mediante difracción de rayos x. 
Para la determinación de la difusividad, se prepararon 
varias muestras en forma de discos de 10 µm de diámetro 
a partir del fosfato de calcio en polvo. En la Figura 1, se 
muestra la distribución experimental de la técnica 
fotoacustica de celda abierta (CFA). 

 

Figura1. Montaje Experimental de la técnica fotoacustica. 

De acuerdo al modelo de difusión térmica de Rosencwaig 
y Gersho [3], se tiene que, para muestras ópticamente 
opacas (µb « ls), la amplitud y fase de la señal 
fotoacústica (FA) medida con la técnica de la celda 
fotoacústica abierta (CFA) están dadas, respectivamente 
por la ecuación siguiente: 

 

 )2cos()2cosh(
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)(
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f
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−
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Donde ls es el espesor de la muestra, as = √(πf/α)  es  el 
coeficiente  de  difusión térmico, α es la difusividad 
térmica de la muestra, el parámetro Co es una constante 
que depende de los parámetros geométricos y térmicos de 
la celda y del gas en la cámara fotoacústica y χ(f) es la 
función de respuesta característica del micrófono.  

3. Resultados 

Durante la reacción de Ca(OH)2 y H3PO4 se observó que 
la solución alcanzaba el pH neutro deseado (pH = 7 ± 
0.5). La Figura 2 muestra la variación del pH de la 
solución en función del tiempo.  

 

Figura 2. pH vs Tiempo 

El estudio estructural del fosfato de calcio se realizo 
mediante la técnica de rayos x, en un difractometro 
SIEMENS D500. Los compuestos formados antes y 
después del tratamiento térmico, se identificaron por 
comparación con los patrones de difracción, de las tarjetas 
ASTM (Powder Diffraction File, PDF, 1993): 
Hidroxiapatita sintética, 9-169Whitlockita o fosfato 
tricálcico en fase β, Oxido de calcio.  

En la Figura 3, se muestran los patrones de difracción de 
los fosfatos de calcio sintetizados en el laboratorio y los 
patrones de difracción de hidroxiapatitas comerciales 
(Aldrich y Biotal).  

 

Figura3. Patrones de difracción. a) Fosfato de Calcio 
Sintético, b) y c) Hidroxiapatita comercial  

En esta figura, se observa que los patrones de difracción 
del fosfato de calcio obtenido en el laboratorio y el de la 
hidroxiapatita comercial, presentan una estructura similar. 

Los valores de la difusividad térmica (α), obtenidos para 
las muestras de fosfato de calcio sintética se muestra en la 
Tabla 1. En esta tabla se incluyen los valores 
experimentales obtenidos para la dentina y el esmalte 
dental humano. 

 

Tabla 1. Difusividad térmica 

Haciendo la comparando los resultados de los valores de 
difusividad térmica obtenidos experimentalmente con los 
valores reportados para fosfato de calcio natural, se 
encontró que la difusividad térmica de la muestra CaP-1 
se encuentra en el rango de valores de difusividad térmica 
del esmalte dental humano (α = 4.00−4.98 x10-3 cm 2/s). 
El valor de la difusividad térmica de la muestra CaP-3 
tiene un valor de difusividad térmico similar a la 
difusividad térmica de la dentina (α = 2.5 x10-3 cm2/s) [4]. 

4. Conclusiones 

Se obtuvo el valor del pH = 7 ± 0.5 requerido, para que se 
produjera la reacción de síntesis. Se requirió aplicar el 
tratamiento térmico de 800°C durante dos horas para permitir la 
cristalinidad completa del fosfato de calcio. La difusividad 
térmica del fosfato de calcio sintético fue 95% similar a la 
difusividad de los fosfatos de calcio natural como la dentina y el 
esmalte dental humano, lo que indica que la razón del flujo de 
calor de los fosfatos de calcio obtenidos en el laboratorio es 
similar a la razón del flujo de calor de la dentina y el esmalte 
dental humano. 
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Resumen 
Los materiales biocompatibles suponen una ventaja en el campo 
de los biosensores y la biomedicina en general. Este trabajo 
evalúa la toxicidad que materiales como el silicio y el polisilicio 
causan sobre macrófagos procedentes de la línea monocítica 
THP-1. Para tal propósito, se ha utilizado micropartículas de 
3µm de diámetro de los materiales mencionados y tres 
metodologías complementarias: seguimiento individualizado de 
120 macrófagos a lo largo de 10 días, citometría de flujo y 
ensayo colorimétrico con MTT. Los resultados indican que, a lo 
largo de 10 días, estos materiales no provocan efectos 
significativos sobre la viabilidad celular y que, por lo tanto, 
podrían ser aptos para la utilización en contacto con células u 
organismos vivos. 

1. Introducción 
El desarrollo de materiales biocompatibles ha permitido 
su aplicación en el campo de la biomedicina [1] [2], 
donde existe un contacto directo con organismos vivos, 
como por ejemplo en prótesis e implantes. En estos casos, 
los materiales pueden estar en contacto con las células y 
la matriz extracelular en los tejidos. Por otra parte, se ha 
avanzado mucho en la fabricación de nanopartículas con 
marcajes celulares específicos [3] [4], capaces de ser 
dirigidas a los tejidos de interés y actuar como 
señalizadores [5]. A pesar de ello, se ha demostrado que 
la acumulación de estas partículas puede causar toxicidad 
en algunos tipos celulares [6]. 

En este trabajo se pretende evaluar si micropartículas de 
3µm de diámetro de ciertos materiales (como el silicio y 
el polisilicio) en contacto con el interior o exterior celular 
provocan o no algún grado de toxicidad. Estos materiales 
semiconductores son usados con gran frecuencia en la 
fabricación de biosensores, MEMS (Micro-Electro-
Mechanical Systems) y, en general, en biomedicina y 
electrónica. La biocompatibilidad de estos materiales fue 
testada en macrófagos en cultivo, procedentes de la línea 
celular THP-1, con capacidad fagocítica innata.  

2. Material y métodos 
Para el cultivo de la línea celular monocítica humana 
THP-1 (ECACC No.88081201) se utilizó medio RPMI 
1640 (Gibco) suplementado con 2mM L-glutamina  
 

 
 
(Gibco) y 20% FBS (Gibco). Las células se mantuvieron 
en cultivo a 37ºC y en 5% CO2. Las células se 
diferenciaron a macrófagos en presencia de 16µM de 
PMA (phorbol 12-myristate 13-acetate) (Sigma-Aldrich) 
durante 3 días. Pasado este tiempo, se añadieron las 
micropartículas a razón de 0,5 micropartículas/célula.  

Las micropartículas fueron fabricadas combinando 
técnicas y tecnologías de microelectrónica y 
microfabricación sobre una oblea de silicio. Las 
dimensiones verticales de las partículas (1,5 µm para 
silicio y 0,5 µm para polisilicio) se fijaron con precisión 
nanométrica gracias al control del espesor de la capa de 
dispositivos, mientras que las técnicas fotolitográficas 
definieron las dimensiones laterales a nivel micrométrico. 
Finalmente se realizó un gravado seco de la capa de 
dispositivos para definir las partículas y se liberaron de la 
oblea por eliminación de la capa sacrificial (óxido de 
silicio). Se recogieron en etanol absoluto mediante  
ultrasonidos. 

Para probar si las micropartículas provocaban toxicidad 
en la línea celular, se usaron tres metodologías distintas 
que se complementan entre sí: 

• Seguimiento individualizado cada 24 horas de 
algunas células durante un período de 10 días. 

• Determinación del número absoluto de células vivas 
y muertas mediante citometría de flujo tras 24 horas 
de contacto con las micropartículas. 

• Ensayo colorimétrico de viabilidad mediante MTT 
durante 10 días y cada 72 horas. 

La visualización y captación de imágenes de las células 
en el seguimiento individualizado se llevó a cabo 
mediante un microscopio invertido y óptica DIC (IX71, 
Olympus) acoplado a una cámara digital (DP20, 
Olympus). Los monocitos se diferenciaron a macrófagos 
en placas de 24 pocillos con cubreobjetos reticulados 
(Figura 1) a una densidad de 20.000 células/pocillo. 
Después de 24 horas de añadir las partículas al medio de 
cultivo, se eligieron al azar 120 células (25 con partículas 
de silicio, 25 con partículas de polisilicio, y 70 células 
control), a las que se les hizo un seguimiento de 
viabilidad y desplazamiento cada 24 horas. 
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Figura 1.  Esquema del diseño de los cubreobjetos reticulados 
(a)  usados para el seguimiento individualizado de macrófagos 

en cultivo con micropartícula de silicio (b) y polisilicio (c). 

Para la cuantificación celular se utilizó un  citómetro de 
flujo (Becton Dickinson) equipado con un láser azul de 
estado sólido (488nm) y un láser rojo He-Ne (633nm) que 
permitió trabajar con dos parámetros de dispersión (FSC 
o Forward SCatter, y SSC o Side SCatter), analizando el 
área, la altura y el ancho del pulso. El sistema de 
procesamiento de señales digital se llevó a cabo a través 
del software FACSDiva. El fluorocromo usado para el 
marcaje y detección de las células viables fue la calceína 
AM (495nm/515nm), mientras que para las la detección de 
las células no viables se empleó el homodímero-1 de etídio 
(495nm/635nm), a las concentraciones recomendadas para 
cada uno de los reactivos (Invitrogen). La calceína es un 
substrato de esterasas que se hidroliza en un producto 
capaz de emitir fluorescencia en el espectro del verde, 
marcando las células con actividad esterasa a la vez que 
con la membrana intacta para retener el producto. Por otro 
lado, el homodímero-1 de etídio es un producto capaz de 
emitir en el espectro del rojo que posee una alta afinidad 
por los ácidos nucleicos, pero solamente es capaz difundir 
a través de las membranas de aquellas células que se 
encuentran en mal estado.  

El ensayo de viabilidad con MTT (Invitrogen) se basa en 
la conversión del MTT (bromuro de 3-[4,5-dimetiltiazol-
2-il]-2,5-difeniltetrazolio), de color amarillo, en 
formazán, un precipitado de color púrpura (Figura 2). El 
precipitado se solubiliza de nuevo para leer su 
absorbancia a 570 nm, la cual nos indica el porcentaje de 
células viables del cultivo. La formación de este producto 
se debe a la acción de las reductasas mitocondriales 
existentes en las células metabólicamente activas. 
 

 

Figura 2.  Esquema de la reacción que tiene lugar en durante el 
ensayo de viabilidad con MTT 

3. Resultados 

3.1. Seguimiento individualizado de células 

Los resultados obtenidos a través del seguimiento 
individualizado de células en cultivo durante 10 días se 
analizaron aplicando el test de Fisher, el cual no mostró 
diferencias significativas de supervivencia celular entre 
los distintos grupos (p ≥ 0,05) (Figura 3a). 

Se recogió también la información referente al 
desplazamiento medio sobre la superficie de adhesión de 
cada una de las células viables a lo largo de los días, de 
forma que los resultados obtenidos para cada condición 
pudieron ser comparados. Mientras que las células que 
habían ingerido alguno de los dos tipos de partículas se 
desplazaron a una velocidad media de 41,8µm/día 
(silicio) y 37,8µm/día (polisilicio), los macrófagos d el 
grupo control se movieron con mayor lentitud 
(24,3µm/día) que en los otros dos grupos (Figura 3b).  
 

 

Figura 3.  a) Porcentaje de supervivencia celular y  b) media de 
desplazamiento de los macrófagos después de la fagocitosis de 
una partícula (de silicio o polisilicio) o sin ella a lo largo de 10 días. 

3.2. Citometría de flujo 

Después de 24 horas de contacto directo entre los 
macrófagos y las micropartículas, la distribución de la 
población celular analizada mediante citometría de flujo 
reflejó una ratio de células no viables inferior al 1%. 

 
Figura 4.  Citograma de dispersión SSC/FSC 24 horas después 

del contacto directo entre las partículas y las células. a) P1 
indica la localización de la población de macrófagos analizada; 
b) muestra la distribución de células viables (Q4) y no viables. 
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3.3. Ensayo mediante MTT 

A lo largo de los 10 días durante los cuales se realizó el 
ensayo de viabilidad celular mediante MTT, se observó 
una disminución progresiva de la población de 
macrófagos, pero sin diferencias significativas en la 
supervivencia celular de las células cultivadas en 
presencia y ausencia de micropartículas. 

4. Discusión y Conclusiones 
En el seguimiento individualizado de la línea celular 
utilizada en este estudio, no se observan diferencias 
significativas en la supervivencia de las células que han 
fagocitado micropartículas y las que no. También se 
observa una clara tendencia de estas células que han 
fagocitado micropartículas a un mayor desplazamiento. 
La confirmación de estos resultados preliminares requiere 
del incremento del número de células analizadas, así 
como del análisis con otros tipos celulares. 

En el ensayo de citometría de flujo se ha observado que, 
tras 24 horas de cultivo en presencia de micropartículas, 
más del 99% de las células continuaban siendo viables, lo 
que indica que no se han detectado indicios de toxicidad 
del cultivo en presencia de micropartículas.  

Los resultados obtenidos mediante el ensayo con MTT 
reafirman estos resultados a lo largo de 10 días de cultivo. 
Los resultados presentados indican que el silicio y el 
polisilicio podrían ser materiales aptos para la utilización 
en biosensores, MEMS y biomedicina, puesto que de por 
sí, no alteran el comportamiento del tipo celular 
estudiado. De todos modos, sería imprescindible estudiar 
el comportamiento de otros tipos celulares en contacto 
directo con estos materiales para poder afirmar 
definitivamente que son totalmente adecuados para 
cualquier aplicación en la que se los deba poner en 
contacto directo con organismos vivos.  
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Resumen 
Los nanotubos de carbono aparecen como una gran promesa en 
el campo de la biomedicina y la nanobiotecnología. Dada la 
gran atención que están atrayendo los nanomateriales, es de 
vital importancia determinar sus efectos citotóxicos y sus 
interacciones con las células. En este trabajo se presenta un 
estudio sistematizado y comparativo de la toxicidad de los 
nanotubos en diferentes líneas celulares. Se han analizado los 
tres tipos de CNTs existentes a diferentes concentraciones. Se 
ha comprobado su efecto citotóxico sobre líneas celulares 
tumorales mediante ensayos validados y ampliamente usados. 
Finalmente se presentan los primeros resultados en trabajos de 
funcionalización de CNTs con anticuerpos fluorescentes para el 
seguimiento de los nanotubos en cultivos celulares.  

1. Introducción 
Los nanotubos de carbono (CNTs) se describieron por 
primera vez en 1991 por S. Iijima [1]. Se caracterizan por 
presentar una gran superficie específica, elevada 
resistencia mecánica y buena conductividad eléctrica, 
características que se ha utilizado para desarrollar 
múltiples aplicaciones en diferentes campos: los 
nanobiosensores [2], la nanoelectrónica [3], bioingeniería 
[4], entre otros.  

Su aplicabilidad en el campo de la biomedicina y la 
nanobiotecnología, especialmente en la distribución de 
fármacos [5], ha permitido, en los últimos años, el 
desarrollo de diferentes estrategias por parte de 
numerosos grupos de investigación [6,7]. Por un lado se 
ha logrado aumentar la biocompatibilidad de los CNTs 
mediante diferentes métodos de funcionalización [8], por 
otro, se han descrito nuevas técnicas para su visualización 
[9], su internalización y seguimiento del destino 
intracelular. Dado el incremento en el uso y manipulación 
de los CNTs urge la necesidad de evaluar la toxicidad 
ambiental y ocupacional de éstos y los posibles efectos 
adversos sobre la salud humana. Además, para la mayoría 
de aplicaciones biomédicas de estos nanomateriales es 
imprescindible establecer sus parámetros de citotoxicidad 
para garantizar que son las herramientas adecuadas para el 
desarrollo de la nanobiotecnología.     

Existen diversos estudios relacionados con la 
citotoxicidad de los CNTs, resultando en ocasiones poco 
concluyentes o contradictorios. Esta falta de acuerdo entre 
los trabajos publicados es debida a varios factores, como 

son la versatilidad de los ensayos de viabilidad celular, 
los diferentes tipos celulares donde se aplican, y 
sobretodo la heterogeneidad misma de los CNTs y su 
procesado. Se conoce por ejemplo que el grado de 
aglomeración de los CNTs [10] o sus longitudes [11]  
pueden influir en su citotoxicidad.  En el presente estudio, 
se pretende establecer un protocolo sistemático para la 
determinación de toxicidad celular de estos materiales. 

Así pues, se ha evaluado la toxicidad de los CNTs 
teniendo en cuenta: el procesado de los mismos, la 
concentración de trabajo y el tipo celular utilizado. Se ha 
valorado el efecto de los nanotubos de carbono de una 
sola capa (SWCNT), doble capa (DWCNT) y múltiple 
capa (MWCNT), en concentraciones diferentes (1, 5 y 10 
µg/ml), y en dos líneas celulares distintas (HeLa y Jurkat). 
Ambas líneas celulares son inmortales y se establecieron 
a partir de tumores humanos. Las diferencias entre ellas 
son que la línea celular HeLa crece en adherencia, 
mientras que Jurkat crecen en suspensión.  

Además, se presentan algunos resultados preliminares de 
marcaje de nanotubos y visualización de éstos en cultivos 
celulares. El objetivo final es el de hacer un seguimiento 
de los nanotubos marcados fluorescentemente durante su 
recorrido hacia el interior de la célula, ver su modo de 
internalización y destino celular. Con los tres tipos de 
CNTs estudiados se comparará posibles diferencias en 
este trayecto debido a su diferente tamaño y/o química de 
superficie.   

2. Material y métodos 
Los nanotubos de carbono comerciales (de Nanocyl) son  
fuertemente hidrofóbicos. Para modificar su 
hidrofobicidad y por tanto permitir su solubilidad en 
solventes acuosos, los CNTs son tratados mediante reflujo 
en ácido nítrico a su punto de ebullición para oxidarlos, 
por un período de 2 horas los SWCNTs y DWCNTs, y 7 
horas los MWCNTs. Durante esta reacción, las capas más 
exteriores de los CNTs se oxidan creando grupos 
carboxílicos COOH en su superficie. En estas condiciones 
se pueden obtener CNTs suficientemente solubles (pero 
no demasiado dañados por el tratamiento) para preparar 
las dispersiones en tampón fosfato.  

Los cultivos celulares se han realizado en placas de 96 
pocillos (de Nunc), con medio MEM suplementado con 
glutamina y medio RPMI 1640 para las células HeLa y 
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Jurkat correspondientemente, ambos suplementados con 
FBS 10% y sin rojo de fenol, ya que podría interferir con 
las medidas de absorbancia del test aplicado (todos los 
reactivos para el cultivo celular se adquirieron en 
Invitrogen). Los cultivos se mantienen en un incubador de 
37ºC al 5% de CO2. La siembra se realiza a día 0, a una 
densidad celular es de 2000 células/pocillo para HeLa y 
30000 células/pocillo en el caso de Jurkat. Estas 
densidades resultan óptimas para la duración del 
experimento y la fiabilidad de los resultados dada la 
sensibilidad del ensayo de viabilidad celular. En el 
momento de la siembra también se añaden las diferentes 
concentraciones de los tres tipos de CNTs. En el caso de 
las células HeLa, la siembra se realiza 6 horas antes de la 
incubación con CNTs para permitir su total adherencia.  

Se añaden diferentes volúmenes de las dispersiones de 
SWCNTs, DWCNTs, MWCNTs (previamente sonicadas 
para asegurar su homogeneidad)  obteniendo 
concentraciones en los pocillos de 1 µg/ml, 5 µg/ml y 10 
µg/ml. Cada muestra se realiza por triplicado.  

La viabilidad se ha valorado con el ampliamente usado 
test de MTT [12] (de Invitrogen). Este test se basa en la 
conversión por las reductasas mitocondriales de las 
células metabólicamente activas del (3-(4,5-
dimethylthiazol-2-yl)-2, 5-diphenyltetrazolium bromide) 
a una forma altamente pigmentada: el formazan. Una vez 
solubilizado el formazan es cuantificado con un 
espectrofotómetro a 570 nm.  

 
Figura 1. Esquema del fundamento del ensayo de MTT  

Las medidas de viabilidad celular se realizan cada 24 
horas a partir del día 0, terminando el experimento a las 
120 horas (día 5). Para cada tiempo determinado, se 
procede con el ensayo de MTT; se añaden 10 µl de MTT 
5 µM y se deja en incubación a 37ºC durante 4 horas. 
Entonces, se resuspende el volumen en 100 µl de 
SDS/HCL 0,01M reaccionando durante 14 horas. En ese 
momento se valoran las absorbancias en un 
espectrofotómetro (de Shimadzu).   

MWCNTs de las mismas características que los usados en 
los ensayos de citotoxicidad, reflujados 7 horas, son 
funcionalizados con un anticuerpo IgG marcado con 
isotiocianato de fluoresceína (FITC) (de abcam). 
Brevemente, el protocolo consiste en formar un enlace 
amida entre el grupo carboxílico activado del CNT y un 
grupo amino del anticuerpo. La reacción se lleva a cabo 
bajo condiciones que eviten la unión entre anticuerpos 
(que contienen tanto grupos aminos como carboxilos), de 
forma que se obtengan MWCNT correctamente 
funcionalizados con el anticuerpo. Después el producto es 
dializado para eliminar el exceso de anticuerpo que no se 
haya unido a los MWCNTs, en una membrana de diálisis 

de 250 kDa de diámetro de poro, durante dos días con 
cambio frecuente del tampón fosfato en que se dializa.  

Los MWCNTs conjugados con el anticuerpo se añaden 
entonces a un cultivo de células HeLa sembrado en placa 
de petri de 35 mm con el fondo substituido de cristal 
(especiales para la observación en microscopio láser 
confocal, de Mat-Tek), y se deja incubar durante dos días. 
Unos minutos antes de la observación en el microscopio 
láser confocal (de Leica Microsystems), se procede a 
marcar la membrana de las células con el marcador vital 
Wheat Germ Agglutinin (WGA, de Invitrogen) para 
poder visualizar las células.    

3. Resultados y discusión 
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Figura 2. Se muestran los gráficos de viabilidad de las células 
HeLa incubadas con los tres tipos de CNTs y las tres 
concentraciones establecidas. Nótese que el eje y está escalado 
del 75 al 100% para apreciar mejor los cambios.  

Los resultados obtenidos con el test de MTT están en 
función de la absorbancia obtenida en un cultivo control, 
donde no se han añadido nanotubos, y por consiguiente la 
viabilidad se acepta que es del 100%. Nótese que en los 

MTT formazan 

SDS/HCl 
Absorbancia 
a 570 nm 
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pocillos donde no se ha añadido CNTs, también se 
encuentran células muertas, pero son aquellas derivadas 
del proceso de muerte natural que se acontece en los 
cultivos. Por tanto, se consideran estas muestras como los 
valores de viabilidad máximos, porque no hay muerte 
debida al tratamiento con CNTs.  

Para la concentración de 1 µg/ml la viabilidad celular se 
mantiene alta hasta las 48 horas para los MWCNTs y los 
DWCNTs y hasta las 72 horas para los SWCNTs. En esos 
tiempos disminuye la viabilidad del cultivo, hasta valores 
del 90% en los SWCNTs y 80-85% en los otros. El último 
día del experimento, las viabilidades se mantienen 
alrededor del 80-85%.  

En el caso de aumentar la concentración de CNTs a 5 
µg/ml, se observa que la viabilidad es ligeramente menor 
que en el caso anterior. La cinética de viabilidad es 
parecida a la concentración de 1 µg/ml, ya que también se 
dan dos picos diferentes de reducción de la viabilidad, a 
72 horas para los SWCNTs y a 48 horas en los otros.  

A la mayor concentración de CNTs (10 µg/ml) la 
citotoxicidad es más acusada. Se observa que a las 24 
horas, los SWCNTs presentan más toxicidad que los 
DWCNTs y MWCNTs.  Para el caso de los MWCNTs, se 
ha de destacar sus bajos valores de viabilidad a partir del 
tercer día. Obsérvese también que el último día del 
experimento (120 horas), la toxicidad es bastante 
marcada.  

En las tres concentraciones diferentes se puede 
generalizar que existen dos picos de citotoxicidad: 48  
horas en los SWCNTs y 72 horas en los MWCNTs y 
DWCNTs Parece que 72 horas es un punto crítico, ya que 
además es el tiempo donde se observa mayor variabilidad 
en los resultados, indicando que alrededor del tercer día, 
sin un tiempo específico de muerte celular.  

Los resultados preliminares obtenidos del seguimiento de 
los CNTs añadidos a los cultivos muestran que los 
nanotubos han quedado adheridos a la membrana 
plasmática. En las imágenes obtenidas en el microscopio 
láser confocal se puede apreciar la membrana plasmática 
de color rojo (marcaje con WGA), y los CNTs en verde 
debido al  FITC del marcaje del anticuerpo que se ha 
unido covalentemente al MWCNT. En la proyección se 
aprecia que los nanotubos han quedado adheridos a la 
membrana, y también hay agrupaciones en el exterior de 
la célula. Se ve claramente que los nanotubos están 
contactando con la membrana plasmática en la imagen de 
las secciones en el eje x e y. 

 

 

 

 
Figura 3. (a) Proyección de intensidad máxima de un z-stack de 
16 secciones adquirido con microscopia láser confocal           
(b) Proyección ortogonal de una sección del mismo z-stack.   

4. Conclusiones 
A pesar de observarse cambios significativos en los 
gráficos, deben interpretarse las figuras teniendo en 
cuenta que los valores de viabilidad van desde el 75 al 
100%. Para concentraciones de 1 µg/ml, las viabilidades 
de los primeros días están entre el 90 y 95%, 
considerándose en estos casos toxicidad muy baja, casi 
irrelevante. A partir del tercer día, parece existir una 
disminución generalizada de la viabilidad, momento en el 
cuál se estaría produciendo muerte celular debida a los 
CNTs. Con todo, esta citotoxicidad se encuentra alrededor 
del 20% en los casos donde es más acusada.  

Se considera que son unos resultados optimistas en cuanto 
al efecto de los CNTs sobre las células. A partir de los 
resultados obtenidos la concentración de los CNTs no 
debería superar los 5 µg/ml en estudios futuros de 
funcionalización e internalización celular. 

La funcionalización de CNTs con anticuerpos 
fluorescentes para el seguimiento in vivo de los CNTs  a 
través del microscopio láser confocal parece ser un buen 
método para la visualización de los mismos.  
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Resumen 

 

En éste trabajo hemos sintetizado nanotubos de silicato de 
aluminio con un rango de 20 a 60 nm de diámetro y varios 
micrómetros de longitud por medio del aminoácido linear L-
Arginina y usando polvos de aluminosilicato como precursores 
a través del método sol-gel. Los geles fueron calcinados a una 
temperatura de 200° C y los polvos fueron caracterizados por 
microscopio electrónico de barrido y transmisión, análisis 
termogravimétrico y difracción de rayos-X. Los resultados 
muestran que la formación in vitro de nanotubos en presencia 
de L- Arginina puede ser activada. De éste modo, nosotros 
reportamos la síntesis de biomateriales híbridos hechos de 
polímeros orgánicos en materiales inorgánicos que pueden ser 
promisorios para ser usados en áreas como la biotecnología 
molecular, materiales nanoestructurados y sistemas 
biocatalíticos. 

 

Palabras clave: Silicato de aluminio, arginina, proceso 

sol-gel. 

Abstract 

In this work we have synthesized aluminum-silicate nanotubes 
ranging in size from 20 to 60 nm of diameter and several 
micrometers in length by means of linear L-Arginine amino 
acid and using aluminum-silicate powders as precursor 
through the sol-gel method. The gels were drying at 200° C and 
the resulting powders were characterized by scanning electron 
microscopy, transmission electron microscopy, x- ray 
diffraction pattern and thermogravimetric analysis. The results 
show that the formation in vitro of nanotubes in the presence of 
L-Arginine can be achieved. Thus, we report the synthesis of 
hybrids biomaterials made of organic polymers in inorganic 
materials that can be used in several areas as molecular 
biotechnology, nanostructured materials and biocatalytic 
systems. 

 

Keywords: Aluminum-.silicate, L-Arginine, sol-gel 
process. 
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1. Introducción 

 

El desarrollo de nuevos materiales para uso en el campo 
de la ciencia de la salud, ha ido en aumento debido a la 
necesidad por encontrar nuevas rutas basadas en terapias 
en el campo de la medicina regenerativa [1] ya que en la 
actualidad la síntesis de materiales son demasiado 
elevados [2,3]. En décadas pasadas se han realizado 
avances en el desarrollo de materiales biocompatibles y 
biodegradables para aplicaciones biomédicas e 
industriales, en el campo biomédico, la meta es 
desarrollar y caracterizar materiales para uso en el 
cuerpo humano, para medir y restaurar las funciones 
fisiológicas. Es así, como se han usado materiales 
inorgánicos, (cerámicos, metales y vidrios) así como 
también materiales poliméricos (sintéticos y naturales) y 
el uso de compósitos dentales [4,5]. 
La utilización de ionómeros de vidrio en el área 
odontológica, han sido utilizados como cementos 
restaurativos [6]. Asimismo, se han usado ionómeros de 
vidrio para estudiar cómo son afectados en presencia de 
aminoácidos como la glicina y alanina. También han sido 
estudiadas sus efectos antibacteriales y  sus propiedades 
físicas en combinación con clorexidina [7]. En la figura 1 
se muestra la estructura molecular del aminoácido linear 
L-Arginina. Puesto que en el laboratorio, estamos 
interesados en el estudio de la síntesis y funcionalidad de 
nuevos materiales dentales, compuestos de ionómeros de 
vidrio desarrollados a partir del aminoácido L-arginina 
mediante el proceso sol- gel, consideramos que la 
construcción de microestructuras tubulares nos permitirá 
contar con un sistema modelo no sólo para el análisis de 
la eficiencia en el uso de moléculas orgánicas y 
poliméricas sino también para la funcionalidad de éstos 
materiales en  diversos tejidos. 
 

2. Materiales y métodos 

 

En el presente estudio se utilizaron  los materiales: 
Silicato de aluminio autopolimerizable (marca Fuji II); 
alcohol etílico y agua bidestilada para la realización  de 
la síntesis de nanoestructuras. Las muestras fueron 
preparadas, mediante una modificación del proceso sol-
gel descrita por Jeong, et al., 1997. En un primer paso, se 
preparó una solución, con 200 mg de silicato de aluminio 
y 2 ml de HCL pH 2.0 (sol); posteriormente, ésta 
solución, se agitó ligeramente por 24 h para disolver el 
silicato en un agitador magnético, luego se añadieron , 10 
µl del aminoácido L- Arginina a una concentración de 
10,000 µg/ml, se agitó ligeramente durante un minuto 
para homogeneizar ambos compuestos y permitir la 
interacción de las moléculas de arginina y el silicato de 
aluminio. Después se retiró la solución del agitador 
magnético y se mantuvo a una temperatura de 28° C por 
un periodo de siete días, mientras se llevaba a cabo la  
 
 
 

 
 
 
 
polimerización y obtener el compuesto llamado (gel). 
Posteriormente, se calcinó el gel a una temperatura de  
200° C y se caracterizó por medio de Microscopio 
Electrónico de Barrido (MEB  mod. JSM5800 USA), 
equipado con energía dispersiva de rayos-X (EDS); 
asimismo, se recurrió al uso del Microscopio Electrónico 
de Transmisión (MET Philips  mod. CM-200 a 200 kV 
USA) y a los patrones de difracción de rayos –X.  

 

3. Resultados y discusión 

 

La figura 1, muestra una imagen de microscopio 
electrónico de barrido (MEB) de las nanoestructuras de 
silicato de aluminio y arginina, se puede apreciar que la 
morfología de éstas estructuras son tubulares con 
diámetros de entre 20 y 60 nm y varias micras de 
longitud, en la figura 2, se muestra una micrografía de 
microscopio electrónico de transmisión, se observa que 
la superficie de la nanoestructura presenta bordes 
irregulares y no presenta orificio de salida lo cual se 
estima que éste tipo de estructura corresponde a lo que se 
conoce como nanorod, el diámetro de esta estructura es 
de aproximadamente 60 nm. La formación de dichas 
nanoestructuras puede estar mediada por la interacción 
molecular de enlaces de hidrógeno del precursor de 
silicato de aluminio y la arginina, ya que ésta posibilidad 
es mayor debido a que de acuerdo al pH ácido en el cual 
fueron formados, el sistema se encontraría estabilizado, 
por lo que no se presentarían barreras energéticas que 
son comunes cuando en los sistemas de interacción de 
moléculas orgánico-inorgánico predominan los medios 
alcalinos.  
 Asimismo, en la figura 3 (a) se muestra un análisis 
termogravimétrico de las nanoestructuras, se puede 
observar una perdida de peso cerca de 100° C  la cual fue 
acompañada de un pico endotérmico. Adicionalmente la 
perdida de peso  se notó a 250° C, en la imagen ( b) de la 
misma  figura, se presenta un análisis térmico diferencial 
de dichas nanoestructuras antes de calcinar a 200° C y se 
puede observar un pico exotérmico a 300° C. 
Adicionalmente se realizó un análisis de difracción de 
rayos-X de las muestras después de calcinar a 200° C,  
figura 4, en la cual se muestra que las muestras de las 
nanoestructuras presentan fase amorfa no detectándose 
ningún pico que pudiera ser indicativo de la presencia de 
fases cristalinas de silicato de aluminio. 
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Figura 1. Imagen  de microscopio electrónico de barrido de 
las nanoestructuras de silicato de aluminio en presencia de 
arginina. 

 

 

 
 
                                            

 
Figura 2. Imagen  de microscopio electrónico de transmisión 
de una nanoestructura. 

 
 
 

Figura 3. Imagen (a) Análisis termogravimétrico de los 
compuestos de silicato de aluminio y arginina, la imagen (b) 
corresponde a un análisis térmico diferencial. 

 

 

 
 
                       

10 20 30 40 50 60

0

200

400

600

800

1000

In
te

ns
id

ad
 (

u.
a)

2Θ
 

 

Figura 4. Patrón de difracción de rayos x de las 
nanoestructuras calcinadas a 200° C. 
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4. Conclusiones 

En conclusión en éste trabajo se describe una nueva ruta 
para la síntesis de compósitos de silicato de aluminio. 
Los compósitos al microscopio electrónico, mostraron 
una morfología amorfa. La formación completa de éstas 
estructuras fue acompañada por tratamiento térmico a 
200° C. Con la metodología descrita es posible estudiar 
aspectos como la funcionalidad de nuevas formas 
geométricas en interacción con moléculas biológicas y 
los efectos de las concentraciones en el uso de 
precursores de diversos biomateriales 
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Resumen 
Durante décadas los robots han permanecido encerrados en los 
ámbitos industriales, donde desarrollaban tareas en las líneas 
de producción. En los veinte últimos años los robots han ido 
saliendo de la industria para trabajar con el ser humano en la 
vida cotidiana. Dentro de este marco se encuentran los robots 
quirúrgicos, que cuentan con poco más de diez años de historia. 
Este trabajo describe la experiencia del grupo de Robótica 
Médica de la Universidad de Málaga en la concepción y 
construcción de un robot asistente para cirugía laparoscópica 
que ha culminado con su utilización en la clínica humana. 
Asimismo, se detallan las próximas investigaciones que se 
pretenden abordar a partir de los frutos conseguidos. 

1. Introducción 
La práctica de la cirugía mínimamente invasiva conlleva 
una serie de problemas inherentes, tanto para el paciente 
como para el cirujano. El uso de robots manipuladores en 
el manejo de la cámara evitan parte de estos problemas, 
proporcionando movimientos precisos y un pulso firme a 
lo largo de toda la intervención. De este modo, empezaron 
a aparecer trabajos acerca del uso de robots como 
asistentes del cirujano y nace el concepto de solosurgery. 
Dicho término se refiere a la situación en la cual el 
ayudante es sustituido totalmente por un robot en sus 
labores durante la intervención, y por tanto, el cirujano 
puede operar en solitario. Bajo esta consideración, existen 
robots asistentes comerciales para posicionar la cámara 
laparoscópica como AESOP de Computer Motion [1] 
(parte izquierda de la Figura 1), el sistema ENDOASSIST de 
Armstrong Healtcare [2] o el LAPMAN de Medsys [3]. 

Sin embargo, en muchos procedimientos se requieren 
sistemas más sofisticados que sean capaces de manejar 
instrumental específico además de la cámara 
laparoscópica. Esto se puede considerar como un nivel 
más elevado de cirugía en solitario. Uno de los enfoques 
más tratados en la literatura científica para abordar este 
nivel más elevado de solosurgery consiste en el uso de 
técnicas de tele-operación y telepresencia. Existen 
sistemas teleoperados más complejos dotados de dos 
brazos manipuladores para portar instrumental quirúrgico 
y un tercero para llevar un sistema de visión estéreo [4]. 
Entre estos últimos, los sistemas comerciales más 
relevantes que incorporan varios brazos, son el Zeus de 
Computer Motion [5] y el sistema Da Vinci [6] (Figura 1, 
a la derecha). 

  

Figura 1. Sistema AESOP (izquierda) y sistema robótico Da 
VINCI (derecha). 

Algunos autores propugnan que el uso de robots en la 
cirugía, aunque proporcionan mayor precisión, pueden 
alargar el tiempo de las intervenciones [4]. Una de las 
formas en las que se ataca este problema consiste en la 
automatización de ciertas maniobras quirúrgicas. Así, hay 
trabajos que han automatizado el movimiento de la 
cámara [7]. Otros se basan en dividir tareas complejas 
como la sutura en acciones básicas con el objeto de 
planificar la secuencia de éstas que resulta necesaria 
seguir para realizar la mencionada acción [8]. 

La investigación del Grupo de Robótica Médica de la 
Universidad de Málaga ha seguido la evolución descrita 
en esta introducción. De esta forma, la estructura de este 
trabajo comienza, en el segundo apartado, con los 
desarrollos del dentro del grupo de asistentes robóticos 
camarógrafos. Se continúa en el tercer apartado con los 
ensayos clínicos realizados, para abordar, en el cuarto 
apartado las nuevas investigaciones que se encuentran en 
marcha en la actualidad, con el concepto de robot 
autónomo. Finalmente, se termina con las conclusiones. 

2. El Sistema ERM 
Los trabajos realizados por el Grupo de Robótica Médica 
de la Universidad de Málaga abordaron el uso y diseño de 
nuevos manipuladores para técnicas de cirugía 
laparoscópica. Se acometió el estudio profundo del 
problema del diseño de nuevos robots que tuvieran en 
cuenta las limitaciones de espacio del quirófano, y al 
mismo tiempo ofreciesen las prestaciones necesarias, y de 
acuerdo con ello se diseñó y construyó un robot 
completamente nuevo, el ERM (Endoscopic Robotic 
Manipulator). De esta forma, el sistema ERM se ha 
diseñado y construido íntegramente en la Universidad de 
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Málaga, con el propósito de funcionar como asistente en 
cirugía laparoscópica moviendo la cámara [9]. 

Se trata de un robot compuesto por cinco grados de 
libertad (ver Figura 2), divididos en dos componentes: 
tres grados de libertad activos (d1, θ2, θ3) con una 
configuración PRR clásica, encargados del 
posicionamiento de la cámara laparoscópica, y una 
muñeca pasiva de dos grados de libertad (θ4, θ5) 
perpendiculares entre sí, para lograr la orientación 
requerida. 

 

Figura 2. Sistema ERM. 

La interfaz del robot con el usuario permite dos modos de 
funcionamiento: a través de órdenes  verbales, y mediante 
el movimiento de un joystick. En cuanto al primer modo 
de funcionamiento, se han considerado seis instrucciones 
de voz básicas: arriba, abajo, izquierda, derecha, dentro 
y fuera. Todas ellas producen un movimiento del robot 
que corresponde a un incremento fijo del extremo de la 
óptica en la dirección seleccionada. Por el contrario, con 
el joystick se proporciona un movimiento continuo del 
extremo de la óptica. 

3. Ensayos Clínicos 
El prototipo ERM se ha sometido a todas las pruebas y 
requisitos que las autoridades sanitarias exigen para 
autorizar la realización de ensayos clínicos, regulados en 
España a través de los Reales Decretos 414 [10] y 561 
[11]. En primer lugar, el sistema robótico ha obtenido un 
certificado de conformidad sobre una serie de  ensayos de 
compatibilidad electromagnética (EMC) y seguridad, 
indispensables para cumplir los requisitos de los aparatos 
electromédicos. Por otro lado, ha sido necesaria la 
elaboración de un protocolo clínico que describa los 
ensayos a realizar y los datos que se van a registrar. 
Concretamente, en el caso del robot ERM, dicho 
protocolo se ha centrado en la realización de 
intervenciones de colecistectomía laparoscópica. 

De esta forma, se ha realizado la mencionada intervención 
a dos grupos de dieciseis enfermos en el Hospital Clínico 
Virgen de la Victoria de Málaga. En el primero de ellos la 
cámara ha sido sostenida por el ayudante con la técnica 
habitual (cirugía laparoscópica convencional), mientras 
que en el segundo grupo, ha sido el portador robótico 

diseñado el que maneja la cámara. Se han recogido 
diferentes datos objetivos: el tiempo invertido en la 
realización de la intervención y el número de veces que ha 
sido necesaria la limpieza de la óptica. Asimismo, se han 
registrado datos subjetivos como el cansancio del 
cirujano, la visión, etc. La Figura 3 muestra el robot ERM 
en el quirófano durante el transcurso de las 
intervenciones. 

 

Figura 3. Sistema Erm durante las intervenciones realizadas. 

El ensayo se ha realizado con pacientes afectados de 
colelitiasis sintomática simple sin antecedentes de 
colecistitis y sin coledocolitiasis de entre 30 y 65 años. 
Asimismo, han sido clasificados por el servicio de 
anestesia tras evaluar el estudio preoperatorio, como ASA 
I y II (mínimo riesgo anestésico) y con un índice de masa 
corporal (IMC) <30. 

Los pacientes se asignaron a cada uno de los dos grupos 
(intervención con asistente humano o con asistente 
robótico) de modo aleatorio, es decir, con probabilidad 
0’5 hasta completar el tamaño muestral mínimo requerido 
de dieciséis en cada grupo. Para preservar el carácter 
aleatorio del procedimiento, aquellos pacientes asignados 
al grupo de intervención con asistente robótico que no han 
aceptado firmar una declaración de conformidad sobre los 
aspectos éticos, han sido excluidos de la muestra, es decir 
no se han contabilizado en el grupo de intervención 
clásica.  

El principal dato objetivo que se ha recogido, y que puede 
reflejar la eficiencia del sistema robótico en su tarea del 
manejo de la cámara laparoscópica es el tiempo de 
intervención, que se define como el intervalo de tiempo 
desde que se realiza la primera incisión hasta que se 
finaliza la última sutura. 

Las gráficas de la figura 4 muestran los históricos de 
dicho tiempo para cada una de las dos series de dieciséis 
enfermos realizadas. En el eje de ordenadas de ambas 
gráficas aparecen enumeradas las intervenciones 
realizadas, y en sus ejes de abscisas la duración de las 
intervenciones, expresadas en horas. Así, la gráfica 
superior recoge la serie realizada de forma tradicional y la 
inferior la efectuada con el asistente robótico. 

De la primera de las gráficas se desprende que el valor 
medio de la duración de las intervenciones con asistente 
humano es de 1,198 horas, con una desviación estándar de 
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0,29 horas. En el caso de la serie con robot, el valor 
medio de la duración de la intervención es de 1,13 horas y 
la desviación estándar de 0,273 horas. 

 

Figura 4. Duración de las intervenciones. 

Observando las gráficas y los datos obtenidos, el único 
dato concluyente que se puede establecer es que con el 
uso del robot no se empeora esta magnitud. De hecho en 
las dos series realizadas la desviación estándar resulta 
similar, mientras que con el uso del asistente robótico se 
mejora en cierta medida la media, ya que el tiempo de 
intervención se rebaja en 4,2 minutos. Asimismo se 
observa que los picos máximos y mínimos son inferiores 
en la serie realizada con el robot. 

Estos resultados no resultan concluyentes debido al 
tamaño insuficiente de la muestra escogida, pero 
corroboran los estudios realizados con robots comerciales 
similares como el AESOP [12] o el EndoAssist [13].  

Sin embargo, con respecto a los datos sugetivos, sí se 
puede establecer que se produce una mejora en la visión 
que tiene el cirujano del campo operatorio en cirugía 
laparoscópica [13]. Esta mejora se fundamenta en la 
estabilidad de la imagen mostrada por la cámara cuando 
esta es manejada por el asistente robótico, con respecto al 
guiado de la misma por parte de un asistente humano. 
Esta firmeza y precisión de movimientos del robot ha 
influido en que resulta menor el número de veces que es 
necesario extraer la óptica para su limpieza. Esto refuerza 
el dato subjetivo obtenido sobre la calidad de la visión 
que es muy superior cuando se utiliza el robot. 

En resumen, según las pruebas clínicas realizadas, con el 
uso del robot no se empeora los parámetros temporales de 
la intervención, pero se mejora significativamente la 
calidad de la imagen. Se puede concluir, por tanto, que el 
robot puede sustituir perfectamente a un asistente humano 
que se encargue del manejo de la cámara lo que puede ser 

de gran interés en centros hospitalarios que presenten 
escasez de personal. 

4. El Futuro de la Investigación 
La nueva línea de investigación del Grupo de Robótica 
Médica de la Universidad de Málaga apuesta por una 
dirección intermedia entre los simples robots portadores 
de cámara laparoscópica y los complejos sistemas 
teleoperados. Se trata de explotar el concepto de la 
autonomía aplicado a la robótica médica, para desarrollar 
las técnicas y las tecnologías enfocadas a intervenciones 
donde resulta necesario una ayuda adicional a la de 
sostener la cámara. 

De este modo, el objetivo principal que se propone es el 
de establecer los procedimientos, técnicas y tecnologías 
necesarias que lleven la implantación de un sistema 
robótico para la cirugía laparoscópica en solitario 
(solosurgery). Se pretende que un solo cirujano sea capaz 
de llevar a cabo ciertos tipos de intervenciones por vía 
laparoscópica, sin la necesidad de ayudantes que manejen 
la cámara laparoscópica y un instrumental adicional. 

Desde el punto de vista científico supone el avance en las 
investigaciones realizadas sobre el control de 
movimientos de instrumental laparoscópico y de sistemas 
tolerantes a fallos. En concreto, se pretende abordar las 
cuestiones que se relatan a continuación: 

1. Establecer las tareas que puede realizar un 
sistema robótico dotado de dos brazos de forma 
automática o semiautomática en interrelación 
con el cirujano, y en un conjunto seleccionado de 
intervenciones por cirugía mínimamente 
invasiva. 

2. Diseño de algoritmos para el guiado automático 
de instrumental quirúrgico en procedimientos de 
cirugía laparoscópica y que interaccione con el 
cirujano. 

3. Definir e implantar una arquitectura con sistema 
supervisor con capacidad de realizar diagnosis a 
distintos niveles para integrar las tecnologías 
desarrolladas en al ámbito de la automatización 
de tareas en un asistente robótico de dos brazos. 

De esta manera, los objetivos científicos propuestos se 
pretenden plasmar en el diseño y construcción de un 
asistente robótico de dos brazos, uno para portar la 
cámara laparoscópica y el otro para mover de forma 
autónoma otro instrumental quirúrgico en interacción con 
el cirujano. El esquema funcional de tal asistente se 
detalla en la Figura 5. 

 

En la parte superior de la figura se encuentran los dos 
brazos manipuladores que entrarán en contacto con el 
cuerpo del enfermo. La información ofrecida por estos 
manipuladores (fuerzas, posiciones articulares,…) será 
interpretada y fusionada por el subsistema sensorial para 
proporcionarla a los módulos que implantan los distintos 
niveles de estrategias de control del robot: planificador, 
control de trayectorias cartesianas  y control de variables 
esféricas. El primero de ellos,  a partir de las órdenes del 
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cirujano, y del estado los brazos robots y del entorno, 
facilita las posiciones finales en el interior del abdomen. 
Tras estos cálculos, el control de trayectorias cartesianas 
programa en línea los recorridos que deben seguir los 
extremos de los instrumentos para alcanzar las 
localizaciones especificadas. Para ello, en todo momento 
se realimenta la información sensorial disponible para 
realizar el seguimiento del trayecto y evitar colisiones del 
instrumental, entre ellos o con un órgano. Sin embargo, la 
ejecución de estas trayectorias cartesianas requiere de un 
lazo interior de control que ajuste los movimientos de los 
brazos manipuladores a las restricciones holónomas 
impuestas por los fulcros. Esta acción la realiza el módulo 
de control de variables esféricas mediante la 
realimentación de posiciones articulares y fuerzas 
ejercidas sobre el abdomen. Este último módulo 
contribuye a que la estrategia de control cartesiano resulte 
independiente de la cinemática de los brazos 
manipuladores. Finalmente, el sistema supervisarse a 
todos los niveles para garantizar su perfecto 
funcionamiento, función que realiza el módulo supervisor 
mostrado en la parte inferior de la figura. 

 

Figura 5. Esquema del robot autónomo para cirugía 
mínimamente invasiva. 

5. Conclusiones 
El presente trabajo ha mostrado los desarrollos realizados 
por el del Grupo de Robótica Médica de la Universidad 
de Málaga en el ámbito de la cirugía mínimamente 
invasiva.  

En concreto, se han descrito los trabajos que han tenido 
como fruto el diseño y la construcción de un asistente 
robótico para cirugía laparoscópica gobernado por la voz 
del cirujano. Los resultados de los ensayos clínicos 
llevados a cabo apoyan la tesis de que el robot puede 
sustituir al cirujano asistente en las labores del manejo de 
la cámara laparoscópica. Con el uso del robot, se 
disminuye en cierta medida los tiempos de intervención y 
no tiene efecto alguno sobre la recuperación del enfermo 
en el post-operatorio. 

El futuro de la investigación se ha encaminado hacia los 
robots quirúrgicos que tengan cierta capacidad de 
decisión (siempre supervisada) para asistir de forma 
autónoma al cirujano en ciertas tareas complejas. De este 
modo, se apuesta por mantener al cirujano cerca del 
enfermo sin relegarlo al otro extremo del quirófano a una 
estación de tele-operación. Además, los nuevos prototipos 
que se desarrollen deben integrarse en el quirófano sin la 
necesidad de instalaciones especiales o que incomode la 
práctica habitual del cirujano, cuestión que ha sido el 
espíritu que ha movido esta actividad de investigación. 
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Resumen 
La Retinopatía Diabética (RD) es hoy en día una de las 
principales causas de ceguera en los países desarrollados. Las 
lesiones oculares asociadas a esta enfermedad se pueden 
observar en retinografías y su detección automática supondría 
una ayuda significativa en el proceso de diagnóstico. Las 
lesiones rojizas, como microaneurismas y hemorragias, se 
encuentran entre los primeros signos clínicos de la presencia de 
RD. En este trabajo se pretende detectar este tipo de lesiones 
empleando para ello una red neuronal de tipo Función de Base 
Radial (RBF). El método se evalúa sobre 50 retinografías de 
diferentes características de color, brillo y calidad. Utilizando 
un criterio orientado a lesión se obtiene una sensibilidad del 
86.8% y un valor predictivo positivo del 65.1%. Con un criterio 
orientado a imagen se obtiene una sensibilidad del 100%, 
especificidad del 60.0% y precisión del 80.0%. 

1. Introducción 

La Retinopatía Diabética (RD) es una de las causas más 
importantes de pérdida de visión en los países 
desarrollados [1]. La cirugía láser se ha utilizado como 
tratamiento efectivo para retardar el avance de la 
enfermedad, si esta se detecta en sus primeras etapas. Sin 
embargo, esto no es sencillo ya que los pacientes no 
perciben síntomas visuales en estas etapas. Para asegurar 
que los pacientes reciben el tratamiento adecuado, se 
recomienda a todos los pacientes diabéticos que se 
sometan a exámenes oftalmológicos anuales [2]. No 
obstante, la elevada incidencia de la diabetes, junto con el 
elevado coste de los exámenes y la carencia de 
oftalmólogos especializados, limita la atención a los 
pacientes con esta patología. 

El análisis automático de retinografías para la detección 
de signos asociados a la RD en sus primeras etapas podría 
ser una importante herramienta de ayuda al diagnóstico y 
seguimiento de esta enfermedad. Esto supondría un 
ahorro de costes y una reducción del tiempo necesario 
para obtener un diagnóstico. En este estudio se pretende 
detectar de forma automática algunos de los signos 
tempranos de RD: hemorragias (HEs) y microaneurismas 
(MAs) [3]. Estas lesiones aparecen como regiones de 
color rojizo en las retinografías, con tamaño y morfología 
variables. Debido a su elevada prevalencia, su detección 
sería una contribución importante al despistaje de la 
enfermedad. 

Algunos de los métodos desarrollados para la detección 
de estas lesiones se aplican sobre imágenes de angiografía 
fluoresceínica, en las que el contraste entre HEs y MAs y 
el fondo de la retina es más acusado [4]. Sin embargo, el 
riesgo que conlleva la inyección del contraste necesaria 
para esta modalidad de imagen ha motivado el desarrollo 
de métodos para detectar estas lesiones en retinografías 
[5]-[7], incluyendo métodos basados en redes neuronales 
(NNs) [8], [9]. El objetivo de este trabajo ha sido 
desarrollar un método automático basado en una NN de 
tipo Función de Base Radial (RBF) para la detección de 
HEs y MAs en retinografías. Para ello se calcularon 29 
características descriptivas de la forma y color estas 
lesiones y se empleó regresión logística binaria (RL) para 
determinar el subconjunto de las mismas más 
significativo para la tarea de clasificación. El subconjunto 
óptimo de características se empleó para entrenar una red 
RBF y obtener una segmentación final de las lesiones. 

2. Base de datos empleada 

En este trabajo se emplearon 100 imágenes con 
características variables. Fueron proporcionadas por el 
Instituto de Oftalmobiología Aplicada (IOBA) de la 
Universidad de Valladolid. 24 de estas imágenes se 
capturaron con un retinógrafo no midriático TopCon 
TRC-NW6S con un ángulo (field-of-view, FOV) de 45º. 
Las 76 imágenes restantes se tomaron con un retinógrafo 
midriático TopCon TRC-50IX con un FOV de 50º. La 
resolución de las imágenes es de 576x768 píxels en 
formato JPEG de 24 bits. Un oftalmólogo especialista 
marcó manualmente todas las HEs y MAs presentes en las 
imágenes. Los resultados del método propuesto se 
compararon con estas anotaciones. Las 100 imágenes se 
dividieron aleatoriamente en un conjunto de 
entrenamiento (50 imágenes) y un conjunto de test (50 
imágenes). 

3. Métodos 

3.1. Normalización de contraste y luminosidad 

Debido a las características propias de cada paciente y al 
proceso de adquisición de las imágenes de fondo de ojo, 
las retinografías presentan un color variable y una 
iluminación y contraste no uniformes. Esto dificulta el 
proceso de análisis automático y la aplicación de los 
métodos desarrollados en un entorno clínico real. Es 
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necesario, pues, realizar un preprocesado de las imágenes 
con el fin de normalizar su contraste y luminosidad.  

En este caso se ha empleado el método descrito en [10], 
basado en la estimación de las variaciones de luminosidad 
y contraste de la imagen y su posterior compensación. El 
resultado es una imagen en color con componentes 

ooo BGR ˆˆˆ . En la Fig. 1(a-b) se puede observar el efecto de 
esta etapa de normalización. 

3.2. Segmentación 

El objetivo de la etapa de segmentación es extraer todas 
las posibles HEs y MAs de la imagen. Para esta etapa se 
han empleado las propiedades de intensidad de las estas 

lesiones en la componente oĜ , donde, a nivel local, 
aparecen más oscuras que el fondo retiniano [5]. De esta 
forma, se considera que un píxel de la imagen pertenece a 
una HE o MA si su intensidad p, es inferior a una 
determinada fracción, tG, de la intensidad media en una 
vecinadad, Ip, de tamaño NN ×  centrada en el píxel [5]. 
Para este trabajo, se ha aplicado dos veces este algoritmo 
y las dos imágenes resultantes se combinan empleando 
reconstrucción por dilatación. Se estudiaron de forma 
experimental distintos valores para los parámetros del 
algoritmo. Se eligieron las combinaciones (tG, N)=(0.9,20) 
y (tG, N)=(0.9,50), puesto que consiguen un buen balance 
entre detectar la mayoría de las lesiones y eliminar ruido. 
Los vasos sanguíneos también se eliminan en esta etapa 
para reducir la carga computacional del algoritmo. Para 
ello se ha empleado el método descrito en [11]. En la Fig. 
1(c) se muestra el resultado de la segmentación de la 
imagen de la Fig. 1(b). 

3.3. Extracción de características 

Para clasificar las regiones candidatas segmentadas en 
la etapa anterior como lesión o no lesión, se extrajo un 
conjunto de 29 características de cada una de ellas. Estas 
características tienen en cuenta las cualidades visuales 
distintivas de HEs y MAs y son [6], [9], [12], [13]: media 

de los valores ooo BGR ˆˆˆ  dentro de la región (1-3), 

desviación típica de los valores ooo BGR ˆˆˆ  dentro de la 

región (4-6), media de los valores ooo BGR ˆˆˆ  alrededor de 

la región (7-9), desviación típica de los valores ooo BGR ˆˆˆ  

alrededor de la región (10-12), valores ooo BGR ˆˆˆ  del 
centro de la región (13-15), tamaño de la región (16), 
compacticidad de la región (17), definición del borde de 
la región (18), homogeneidad de la región medida como 

la entropía de Shannon de los valores ooo BGR ˆˆˆ  dentro de 
la región (19-21), diferencia de color de los valores 

ooo BGR ˆˆˆ  (22-24), circularidad de la región (25), 
excentricidad de la menor elipse que contiene a la región 
(26), longitud de la región (27), anchura de la región (28) 
y relación entre la longitud y anchura de la región (29).  

3.4. Selección de características 

La probabilidad de clasificación errónea tiende a 
aumentar con la dimensionalidad del espacio de entrada y 
es más difícil interpretar la estructura del clasificador 

[14]. La selección de características pretende solventar 
estos problemas determinando el subconjunto de las 
características más útil para el problema que se desea 
resolver. El método estadístico de RL es un método 
robusto y ampliamente utilizado con este fin. Con la RL 
se analiza la relación entre una variable dependiente 
dicotómica (la clase a la que pertenece la región 
considerada) y varias variables independientes (las 29 
características extraídas) [15]. Suponiendo que los 
posibles valores de la variable dependiente son 0 y 1, y 
que X es el vector de variables independientes, la 
transformación logit puede ser modelada bajo el modelo 
de RL como [16]: 

βX+=








=
=== α

)0(

)1(
ln)1(logit

YP

YP
Y   (1) 

donde Y es la variable dependiente, 1 es la salida positiva 
(en este caso, que la región sea una LR) y α  y β  son los 

parámetros del modelo [15]. Se aplicó RL paso a paso 
hacia delante, donde la inclusión de variables en el 
modelo se basó en el estadístico de puntuación y la 
eliminación de variables del modelo se realizó en base al 
test de la razón de verosimilitud [15]. 

3.5. Clasificación mediante RBF 

Las NNs de tipo RBF son aproximadotes universales [16], 
[17]. Su arquitectura se compone de tras capas de 
neuronas. La capa de entrada recibe el vector de 
características. La única capa oculta de la red realiza una 
transformación no lineal del espacio de entrada en un 
espacio de dimensión elevada, donde es más probable que 
las clases sean linealmente separables. La capa de salida 
es lineal y proporciona la respuesta de la red [16], [17]. 

Las funciones de activación de la capa oculta deben ser 
funciones de base radial. Para este trabajo se han elegido 
funciones gaussianas multidimensionales, muy empleadas 
en la práctica por ser invariantes a la rotación y a la 
traslación [16]. Se caracterizan por su centro y anchura. 

Las redes RBF nativas requieren tantas neuronas ocultas 
como patrones de entrenamiento. Esto es costoso y puede 
dar lugar a una mala generalización. Por ello, en este 
trabajo se han empleado redes RBF generalizadas que, 
normalmente, requieren menos neuronas ocultas [16]. 
Para entrenar estas redes, se aplicó el algoritmo de 
mínimos cuadrados ortogonales [18]. El número de 
funciones de base radial y su anchura se determinaron de 
forma experimental. En la Fig. 1(d) se puede observar el 
resultado de la etapa de clasificación. 

4. Resultados 

4.1. Características seleccionadas 

Las 29 características descritas en el apartado 3.3 se 
calcularon para 1710 regiones pertenecientes a lesiones y 
1710 regiones que no eran lesiones, obtenidas tras la 
segmentación de las 50 imágenes de entrenamiento. Se 
aplicó sobre ellas el algoritmo de RL empleando SPSS 
15.0®. Este método seleccionó 16 características como las 
más significativas para la tarea de clasificación: media de 

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

487



 

los valores ooBG ˆˆ  dentro de la región (1-2), desviación 

típica de los valores ooBG ˆˆ  dentro de la región (3-4), 

media del valor oĜ  alrededor de la región (5), desviación 

típica de los valores ooBG ˆˆ  alrededor de la región (6-7), 

valor oĜ  del centro de la región (8), definición del borde 
de la región (9), homogeneidad de la en los canales 

ooo BGR ˆˆˆ  (10-12), diferencia de color de los valores 
ooGR ˆˆ  (13-14), longitud de la región (15), y relación entre 

la longitud y anchura de la región (16). 

4.2. Elección de la configuración del clasificador 

Se han probado diferentes configuraciones de la red RBF 
para determinar la que proporcionaría una mejor 
generalización. Las características seleccionadas de las 
regiones extraídas del conjunto de entrenamiento se han 
empleado para la selección del modelo. Para mejorar el 
comportamiento de la red, las entradas se normalizaron 
(media=0 y desviación típica=1) y los patrones se 
presentaron de forma aleatoria a la entrada de la red [16]. 
Se empleó validación cruzada (10-fold cross validation) 
para medir la capacidad de generalización de la red. Para 
las diferentes arquitecturas, se obtuvieron la sensibilidad 
(SE), especificidad (ES) y precisión (PR) promediadas 
sobre el conjunto de validación. Se ha obtenido una red 
óptima con 85 nodos ocultos y una anchura de 5. En este 
punto, se obtuvieron SE=82.9%, ES=88.3% y PR=85.6%. 

4.3. Resultados finales 

Para evaluar el algoritmo completo se empleó un nuevo 
conjunto de 50 imágenes de nuestra base de datos. 25 de 
ellas fueron imágenes de pacientes con RD y presentaban 
HEs y/o MAs. Las 25 restantes pertenecían a retinas 

sanas. Los resultados obtenidos de forma automática se 
han comparado con las anotaciones del oftalmólogo. 

La calidad del sistema se mide en base a dos criterios 
diferentes. En primer lugar empleamos un criterio 
orientado a lesión, con el que se contabiliza el número de 
lesiones correctamente localizadas en la retinografía. De 
este modo se miden la sensibilidad (SEl) y el valor 
predictivo positivo (VPPl). El segundo criterio empleado 
es un criterio orientado a imagen, de modo que una 
imagen se clasificará como perteneciente a un enfermo 
siempre que se encuentre evidencia de HEs y/o MAs en 
cualquier punto de la imagen. Con este criterio se miden 
la sensibilidad (SEi), especificidad (ESi) y precisión (PRi). 
Los resultados obtenidos se recogen en la Tabla 1. 

5. Discusión y conclusiones 

En este trabajo se propone un método automático detectar 
HEs y MAs en retinografías. El algoritmo propuesto se ha 
probado sobre una base de datos de 50 imágenes con 
diferentes características de color, brillo y calidad. Se ha 
estudiado un conjunto de 29 características que describen 
la forma y el color de estas lesiones. De todas ellas, se 
seleccionó el subconjunto con mayor capacidad para 
discriminar entre lesiones y fondo retiniano, de acuerdo 
con un análisis de RL de nuestros datos. Este subconjunto 
óptimo se empleó para entrenar un clasificador RBF. 

La SEi obtenida muestra que el algoritmo detecta todas las 
imágenes con HEs o MAs. Estos resultados pueden 
considerarse satisfactorios de acuerdo con [19], donde se 
afirma que una SEi mayor del 60% optimiza la relación 
coste-rendimiento de los programas para el despistaje de 
la RD. También se detectaron algunos falsos positivos en 
las imágenes de sujetos sanos, como muestra la ESi. Sin 
embargo, es más importante clasificar correctamente las 

 

Figura 1. (a) Retinografía original. (b) Componente oĜ  de la imagen normalizada. (c) Regiones candidatas a lesión tras la segmentación 
de la imagen anterior. (d) Regiones detectadas como lesiones por la red RBF, en azul, superpuestas sobre la imagen original 
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imágenes de los pacientes con RD (elevada SEi), aunque 
eso suponga clasificar erróneamente algunas imágenes de 
sujetos sanos (menor ESi). 

Algunos estudios previos han analizado también la 
capacidad de las NNs para detectar HEs y MAs en 
retinografías. En [8] se empleó un perceptrón multicapa 
para detectar la presencia de estas lesiones en regiones de 
la imagen de tamaño 3030×  píxels. Se obtuvo una PRi 
de 73.8%. Otros autores [9] emplean una máquina de 
vector soporte en la detección de HEs y MAs en regiones 
de la imagen de tamaño 1515×  píxels. Los resultados 
muestran una tasa de verdaderos positivos del 90.6% con 
2 falsos positivos por imagen. En estos estudios no se 
menciona el uso de validación cruzada. También se 
pueden encontrar en la literatura trabajos en los que no se 
emplean NNs para la detección de HEs y MAs. En [5] se 
detectó el 94.0% de las lesiones presentes en 6 imágenes 
partiendo de su intensidad y de un mapa de densidad 
creado sobre la imagen. Otros autores [6] obtienen 
SEi=100% y ESi =87% sobre 50 imágenes de test 
empleando un clasificador k-NN. En [7] se obtuvo una 
SEi=82.8% empleando un clasificador de Mahalanobis. 
Las estadísticas presentadas en la Tabla 1 no alcanzan los 
valores obtenidos en algunos de estos estudios. Sin 
embargo, no se puede hacer una comparación objetiva de 
los resultados ya que no se dispone de una base de datos 
común ni de una forma estándar de medir los resultados. 
Por otra parte, el uso de validación cruzada también se 
debería considerar en las comparaciones. 

Los resultados presentados en este trabajo indican que los 
métodos automáticos para la detección lesiones oculares 
asociadas a la RD podrían ser útiles en la práctica clínica. 
El trabajo futuro estará orientado a la detección de otros 
tipos de lesiones asociadas con las primeras etapas de la 
RD con el fin de diagnosticar a los pacientes con RD con 
mayor precisión y seguir la evolución de la enfermedad. 
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Criterio orientado a 
lesión 

Criterio orientado a imagen 
Red 

SEl 
(%) 

VPPl 
(%) 

SEi 
(%) 

ESi 
(%) 

PRi 
(%) 

MLP 86.8% 65.1% 100% 60.0% 80.0% 

Tabla 1. Resultados de la red RBF para la detección de LRs. 
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Resumen 

Un banco de huesos es un repositorio de piezas óseas o huesos 

completos, que emplean uno o más hospitales para realizar 

transplantes. Actualmente sólo existe información textual de los 

huesos del banco y placas radiográficas, en algunos casos. 

Estamos desarrollando una plataforma que permite la gestión 

completa del banco de huesos, a partir de imágenes 

tridimensionales de cada una de las piezas. El sistema permite 

el almacenamiento de las imágenes, la segmentación 

automática del hueso, la obtención de medidas sobre las mismas 

y la realización de peticiones de piezas de forma remota en 

función de características de la imagen. 

1. Introducción 

Un Banco de Tejidos es una organización multidisciplinar 

encargada de la obtención, preparación y almacenamiento 

de tejidos humanos (huesos, cartílagos, articulaciones, 

tendones, etc.) preservados para su utilización posterior 

como implantes o injertos en cirugía ortopédica [1]. 

Una vez extraído el hueso del donante, se realizan 

radiografías en 2 planos con un marcador que indicará el 

grado de amplificación de la radiografía, para de esta 

forma realizar la selección apropiada del aloinjerto en el 

momento de la cirugía y descartar anomalías óseas que 

hagan al injerto inviable para su utilización. Actualmente, 

las medidas sobre los huesos se obtienen de forma manual 

sobre las placas radiográficas, como única fuente de 

información. 

El banco de huesos existente en la fundación Hospital de 

Alcorcón consiste en una base de datos textual sencilla, 

con una entrada por cada hueso, y algunas medidas 

obtenidas sobre una placa radiográfica del mismo. Pero 

no incluye las propias imágenes, ni medidas precisas 

realizadas sobre imágenes trdimensionales. 

El banco de huesos es utilizado también por otros 

hospitales, que realizan peticiones en papel, adjuntando, 

en algunos casos, una placa del hueso del donante. Un 

banco de huesos digital permitirá el acceso directo de 

forma remota a toda la información del mismo. 

En este trabajo proponemos la creación de un banco de 

huesos digital, mediante la adquisición de imágenes de 

Tomografía Axial Computerizada (TAC) de los huesos y 

la creación de una base de datos de imágenes 

tridimensionales, que permita realizar búsquedas por 

características del hueso y por medidas realizadas sobre la 

imagen. 

En el apartado 2 se describen los métodos empleados en 

el desarrollo del sistema. El apartado 3 presenta el 

resultado de la implementación. El apartado 4 presenta la 

discusión y conclusiones del trabajo.  

2. Materiales y métodos 

2.1 Adquisición de imágenes 

Se han obtenido imágenes de las piezas almacenadas en el 

banco de huesos con un TAC LightSpeed de General 

Electric (multicorte de 16 coronas). 

Se han obtenido cortes coronales con una anchura de 

corte de 3.75 mm. 

2.2 Segmentación de los huesos 

Se han descrito métodos de segmentación de hueso [2] y 

métodos de detección de calidad y corrección de la 

segmentación [3]. Todos estos trabajos se refieren a 

imágenes in vivo del hueso. 

Las piezas del banco de huesos se mantienen en un 

congelador, envueltas en una bolsa protectora. Las 

imágenes se obtuvieron sin quitar la bolsa, para no dañar 

la pieza. Esto implica que en la imagen original aparecen 

residuos, como se observa en la figura 2.1. 

 

 

Figura 2.1. Corte del hueso en una imagen inicial 

 

Es necesario realizar una segmentación automática de la 

imagen antes de su almacenamiento en el banco de 

huesos. Partiendo de la imagen de uno de los cortes de un 

húmero como el de la figura 2.2, el primer paso consiste 

en realizar en una umbralización automática de la imagen,  
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empleando el método de Otsu [4] (Figura 2.3). Después se 

eliminan las zonas espurias cercanas al hueso, causadas 

por la umbralización, mediante operaciones morfológicas 

tridimensionales (Figura 2.4). Posteriormente cada rodaja 

de la imagen es sometida a un operador morfológico 

bidimensional encargado de suavizar los bordes exteriores 

e interiores aportando homogeneidad a la imagen del 

hueso (Figura 2.5). Por último, se eliminan los objetos 

cercanos al hueso. El resultado final se observa en la 

figura 2.6. 

 

 

Figura 2.2. Imagen inicial 

 

Figura 2.3. Resultado de la umbralización automática 

 

Figura 2.4. Imagen resultante del filtrado  morfológico 3D 

 

Figura 2.5. Imagen resultante del filtrado  morfológico 2D 

 

Figura 2.6. Imagen definitiva sin elementos aislados 

 

Una vez obtenida la mascara resultante de la 

segmentación del hueso, se procede a generar el objeto 

3D a partir de las imágenes de todos los cortes 

segmentados que forman el hueso (Figura 2.7). A 

continuación, el objeto 3D es sometido a un suavizado 

tridimensional que nos devuelve el hueso 3D definitivo 

(Figura 2.8).  

 

Figura 2.7. Reconstrucción 3D a partir de los cortes 

 

Figura 2.8. Reconstrucción final del hueso 

2.3 Obtención de medidas 

Una vez disponible el hueso en 3D, se visualiza para 

iniciar la interacción por parte del usuario. 

Se ha diseñado un módulo para obtener medidas sobre el 

hueso. De forma interactiva, el usuario puede escoger dos 

puntos extremos de una recta sobre la imagen 

tridimensional (Figura 2.9). Esto le permite realizar 

diversas medidas. Cada una puede almacenarse de forma 

persistente en la base de datos con el nombre determinado 
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de la medida. Actualmente se están estandarizando las 

medidas a obtener para cada tipo de hueso. 

 

Figura 2.9. Hueso tridimensional con medidor interactivo 

2.4 Base de datos 

Se ha implementado una base de datos en MySQL que 

almacena una entrada por cada una de las piezas. Cada 

una de las entradas contiene la siguiente información: 

• Información de características del hueso obtenida de 

las cabeceras DICOM 

• Medidas obtenidas sobre cada hueso. Están 

estandarizadas en función del tipo de hueso. 

• Enlaces a la imagen original, a la imagen 

segmentada y a la imagen VTK, que permite 

visualizar el hueso en 3D de forma rápida. 

2.5 Recepción de imágenes 

Se ha integrado en la aplicación un servidor DICOM que 

ofrece el servicio Storage, lo que permite enviar las 

imágenes adquiridas directamente desde la consola del 

TAC o desde el PACS al servidor del banco de huesos. Se 

han empleado las librerías DCMTK (Offis e.V., 

Oldenburg). 

2.6 Interfaz de usuario 

Se ha diseñado una interfaz de usuario que permite cargar 

los huesos que han llegado al sistema, aplicar el 

procesado, tomar medidas y almacenar toda la 

información (información de cabecera DICOM junto con 

las medidas) en la base de datos. La figura 2.10 muestra el 

aspecto de la aplicación.  

Todo el sistema está programado usando las librerías ITK  

y VTK [4]. Para el diseño de la interfaz de usuario se han 

empleado las librerías MFC de Windows. 

3. Resultados 

Se ha completado un prototipo de la aplicación que está 

en estado de pruebas. La base de datos contiene 

actualmente 14 piezas digitalizadas. El proceso 

automático de segmentación funcionó correctamente en 

todas ellas. Las segmentaciones se han evaluado 

visualmente, y se han realizado medidas sobre todos los 

huesos con la herramienta implementada. Como método 

de evaluación, se realizaron las mismas medidas con la 

estación de trabajo Advantage Windows de General 

Electric, tras una segmentación interactiva de los huesos. 

Las medidas coincidieron en todos los casos. 

4. Conclusiones 

Se ha implementado una plataforma para la creación de 

un banco de huesos digital, que incorpora herramientas 

automáticas de segmentación y medida sobre los huesos, 

y una base de datos que permite realizar búsquedas por 

distintas características de los mismos. 

Actualmente se está procediendo a digitalizar todos los 

huesos del banco para incorporarlos al sistema. Es 

necesario realizar una evaluación exhaustiva de las 

medidas obtenidas con la aplicación. Se está procediendo 

actualmente a estandarizar las medidas a realizar sobre 

cada tipo de hueso. 

 

 

Figura 2.10. Interfaz de usuario del banco de huesos 
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urielrnv@uxmcc2.iimas.unam.mx
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Resumen
Los sistemas de microscopı́a industrial y de laboratorio son am-
pliamente utilizados en investigación biomédica. En concreto, los
microscopios de fluorescencia son empleados para analizar or-
ganismos y células biológicas y en el estudio de las propieda-
des de sustancias orgánicas e inorgánicas. Un área de aplica-
ción de interés consistirı́a en el desarrollo de sistemasde ayuda
a la detección de tuberculosis y otras micobacteriosis quefacili-
ten su análisis y ası́ poder proporcionar un diagnostico precoz.
Desafortunadamente este tipo de microscopios son generalmente
muy costosos, el proceso de captura de las imágenes no es tri-
vial debido a los bajos niveles de lumniosidad de los fluoróforos
y consecuentemente a la presencia de elevados niveles de ruido.
Además se presenta el problema del autoenfoque debido por un
lado a las limitaciones fı́sicas de los sistemas y por otro a las
dificultades intrı́nsecas debidas a la escasez de puntos de refe-
rencia en las imágenes. En este trabajo presentamos una herra-
mienta desarrollada en lenguaje Java que permite la automati-
zación funcional del microscopio y el procesamiento posterior de
las imágenes adquiridas. El prototipo desarrollado es modular,
adaptable a cualquier microscopio y permite el trabajo coope-
rativo entre grupos para facilitar la incorporación de mejoras y
extensiones y de ese modo facilitar la labor del microbiólogo.

1. Introducción

A primera vista, la adquisición de imágenes es una simple
tarea de transformación del mundo real a un mundo digital.
Sin embargo, la etapa de adquisición de imágenes es cru-
cial para el éxito en el análisis del objeto de estudio, ya que
se encarga de asegurar la calidad en las imágenes adquiri-
das para tareas subsecuentes de procesado. Esto es parti-
cularmente importante cuando se utilizan microscopios de
fluorescencia, debido a que el nivel de luminosidad con el
que se trabaja es escaso, lo que conlleva un aumento de
ruido en las imágenes adquiridas[1].

El microscopio de flourescencia es una herramienta uti-
lizada ampliamente en el estudio de las propiedas de los
organismos orgánicos e inorgánicos. El microscopio apro-
vecha el fenómeno de la fluorescencia mediante el cual se
pueden observar imágenes producto de la radiación elec-

tromagnética emitida por las moléculas que han sido ab-
sorbidas previamente como excitación[2].

En este tipo de estudios, el objeto de interés es etiquetado
con una molécula llamada fluoróforo que absorbe energı́a
de una longitud de onda especı́fica y la emite en otra longi-
tud de onda (de diferente color al de la luz absorbida) que
depende del ambiente quı́mico y la propia molécula.

El proceso de captura de las imágenes debe realizarse en
un periodo de tiempo breve, ya que la excitación de las
moléculas con fotones provoca una degradación. Este pro-
ceso de degradación en la capacidad de fluorescencia co-
nocido comophotobleachingpuede prevenirse utilizando
fluoróforos más robustos o minimizando la iluminación.
Sin embargo, elphotobleachingse puede aprovechar para
estudiar el movimiento o difusión de las moléculas me-
diante técnicas de cuantificación conocidas comoFluores-
cence Recovery After Photobleaching(FRAP)[3].

Un factor crı́tico en la etapa de adquisición de imágenes
es la obtención de un plano focal óptimo. Los actuales
diseños de los microscopios son adecuados para obtener
imágenes de organismos que pueden desplazarse rapida-
mente en un sólo plano focal. Además, la sensibilidad de
los dispositivos de cargas acopladas (CCD) permiten altas
tasas de muestreo. Sin embargo, existen ciertos organis-
mos que se pueden desplazar a través de distintos planos
focales, lo que representa una dificultad significativa[4].

Existen también dispositivos que permiten autoenfocar
mediante hardware. Sin embargo, son relativamente lentos.
Tı́picamente, toma al rededor de 10 milisegundos cambiar
el plano focal. Como consecuencia, algunos eventos im-
portantes no quedan capturados en las imágenes[4], [5].
Debido a esto, se han propuesto multiples algoritmos de
autoenfoque, algunos métodos como los basados en wa-
velets utilizan varios planos focales para generar una sola
imagen totalmente enfocada y que perceptualmente tiene
mayor calidad visual[6]. Otros métodos realizan cálculo
de variancias para estimar el grado de desenfoque en las
imágenes. Puede encontrarse una revisión de los algorit-
mos de autoenfoque en [6], [7],[8] y [10].

En la siguiente sección presentamos el microscopio de
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fluorescencia con el que se han realizado las pruebas y las
modificaciones realizadas al hardware. Se muestra la he-
rramienta de desarrollo que permite la automatización en
la adquisición de datos y el posterior procesamiento de las
imágenes adquiridas para la autodetección de micobacte-
rias de tuberculosis (TB).

2. Automatización del microscopio

La automatización del microscopio puede dividirse en dos
etapas. La primera etapa consiste en motorizar las partes
móviles del microscopio para controlar el desplazamiento
de las muestras en los ejes coordenados X-Y-Z. La adición
de motores permite que el desplazamiento de la pletina sea
más preciso.

La segunda etapa consiste en reemplazar el control manual
de los motores por un software que controle las partes mo-
torizadas del microscopio de forma remota.

2.1. Hardware

El equipo con el que contamos en el Instituto deÓptica
es un microscopio de fluorescencia estandar de la marca
MOTIC, modelo BA-400. Posee un sistema de objetivos de
contraste de fase de 10X, 20X, 40X y 100X (para el estudio
de la TB es suficiente el objetivo de 20X). El microscopio
incorpora un sistema de iluminación Koehler que propor-
ciona una mayor uniformidad en la iluminación y una lam-
para halógena de 6V@30W centrable, Figura 1a. El equi-
po se completa con una fuente de alimentación y lámpa-
ra de mercurio de 100W ası́ como un filtro para auramina
460/550.

Las Figuras 1b y 1c muestran las modificaciones que se
realizaron para agregar la etapa de motorización. La ple-
tina motorizada es un modelo H101 de la marca PRIOR
SCIENTIFIC y sus motores de paso permiten un desplaza-
miento independiente del eje Z con un incremento mı́nimo
de 1µmetro en los ejes X-Y y un incremento mı́nimo de
0.01µm en el eje Z. La velocidad de desplazamiento máxi-
mo es de 60mm

s
. La etapa de motorización se controla a

través el puerto RS232C (serial).

Para la captura de las imágenes se utilizó una cámara MO-
TICAM refrigerada de alta resolución MC-3000 de 3.3
Mpixeles con refrigeración Peltier y conexión mediante
IEEE 1394 (Firewire).

2.2. Herramienta de desarrollo

Para la segunda parte de la automatización, se ha desarro-
llado una herramienta en código Java que está encargada
de mover los motores de pasos, controlar la adquisición
del flujo de video y proporciona herramientas para la etapa
de postprocesado de las imágenes. El desarrollo del soft-
ware está orientado hacia la construcción de “plugins” e
implementa elframeworkJava Plugin (JPF)[9].

Un plugin es un componente estructurado que contribuye
con código y recursos y define un punto de extensión de la
aplicación base. Este enfoque permite a los desarrolladores
construir aplicaciones modulares y facilmente extensibles,
obteniendo un nivel de abstracción mayor. Otra forma de

(a)

(b)

(c)

Figura 1. (a) Vista de la pletina motorizada H101 colocada sobre el
microscopio Motic BA-400(b) Motor de pasos para el movimiento en el
eje de coordenadas Z (c) Vista inferior de la pletina y del colector del
microscopio.

ver este enfoque es que la modularidad divide en varios
componentes a una aplicación a través del uso de plugins.
Esto significa que un plugin es una colección de clases y
recursos que son administrados por un cargador de clases.

En la Figura 2 se muestra el esquema de la herramienta
mediante el uso de diagramas de bloques. El programa ba-
se, Microscopio Virtual (MV), utiliza alAdministrador de
pluginspara registrar y publicar todos los plugins que se
encuentren en la carpeta ..\plugins.

Al utilizar este enfoque, obtenemos las siguientes ventajas:

Favorece la cooperación en el desarrollo del software.

Los desarrolladores sólo necesitan concentrarse en el
desarrollo de algoritmos de procesamiento de imáge-
nes.
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Figura 2. Diagrama de bloques de la herramienta “Microscopio
Virtual”.

Inclusión de nuevos plugins a través de archivos Jar
que se agregan al directorio ..\plugins.

La herramienta cuenta con un archivo ’template’ que per-
mite generar los plugins de forma sencilla, Figura 3. Con
esto se asegura un comportamiento homogéneo de las ex-
tensiones del programa.

Figura 3. Template para generar un plugin.

En la Figura 4a se muestra una captura de pantalla de la
herramienta de automatización con el módulo de control de
movimiento del microscopio de fluorescencia. La Figura
4b muestra la interfaz de comunicación con el puerto serie
(RS232), mientras que en la Figura 4c aparece el control
virtual para mover los motores de pasos.

3. Algoritmos de autoenfoque

La tuberculosis y otras micobacteriosis son enfermedades
serias que pueden controlarse mediante un diagnostico pre-
coz. Una técnica comunmente empleada es el análisis de
esputos. Sin embargo, su análisis se efectúa manualmente
lo cual produce que sea una tarea rutinaria que consume
mucho tiempo y que requiere personal altamente capacita-
do [11].

Las técnicas más sofisticadas de detección de micobacte-
rias asumen que las imágenes están enfocadas o que el
plano focal de la imagen es óptimo. Aquı́ radica la impor-
tancia de seleccionar algoritmos de autoenfoque eficientes.
Los métodos de autoenfoque están basados en el análisis de
su resolución espacial (o espectral). Cuando una imagen se
encuentra desenfocada, su resolución espacial (o espectral)
disminuye. La pérdida de resolución espacial se manifies-
ta en una pérdida del contenido de altas freciencias. De
aquı́ que la mayorı́a de los algoritmos cuantifiquen el con-
tenido de altas frecuencias en cada plano de la imagen para
determinar un foco óptimo.

Con la variación de distancia en el eje Z entre el objetivo
y la muestra, podemos obtener una pila de imágenes con
planos focales distintos. En la primera versión de la herra-
mienta de automatización hemos implementendo un algo-
ritmo que aparece descrito en[8] y que nos permite encon-

(a)

(b)

(c)

Figura 4. (a) Captura de pantalla de la intefaz que controla al micros-
copio (b) Control virtual para mover los motores de pasos (c)Ventana
de comunicación con el puerto serie

trar el mejor plano focal en la pila de imágenesiz mediante
la ecuación (1).

F (z) =

∑
x,y

[f (x, y) ⊗ iz (x, y)]
2

[∑
x,y

iz (x, y)

]2
(1)

dondex, y son las coordenadas de la imagen,f(x, y) es
un filtro paso altas o paso banda (generalmente un filtro
Laplaciano) y⊗ es el operador de convolución.

Adicionalmente, para las imágenes positivas de TB, se im-
plementó un algoritmo de autoenfoque que aparece en[8]
y que se basa en la obtención del histograma de la imagen,
Figura 5. Cuando la bacteria de la tuberculosis está me-
jor enfocada, ello se manifiesta en una mayor contribución
en la parte superior del histograma (Figura 5d). Por ello la
varianza de dicha parte del histograma puede ser utilizada
como medida de autoenfoque. Sin embargo y con objeto
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de poder realzar la importancia de los pequeños bacilos es
preciso considerar el logaritmo del histograma:

Mlog =

∑

l

(l − Elog{l})
2
log(pl) (2)

en dondepl representa la probabilidad del nivel de intensi-
dadl y Elog{l} =

∑
l
l log(pl) representa el valor espera-

do del logaritmo del histograma.

(a)

(b)

(c)

(d)

Figura 5. (a) Imagen desenfocada de TB. (b) Histograma de TB desen-
focada. (c) Imagen enfocada de TB. (d) Histograma de TB enfocada

4. Conclusiones

En este trabajo se ha presentado una herramienta desarro-
llada en lenguaje Java basada en el framework JPF que per-
mite la cooperación y expansión de librerı́as en forma mo-
dular. La herramienta automatiza la captura de imágenes
del microscopio de fluorescencia e incorpora herramien-
tas de autoenfoque que se utilizan para la autodetección de
micobacterias de tuberculosis. Se han implementado va-
rios algoritmos de autoenfoque si bien cabe indicar que es
preciso realizar un estudio más exhaustivo de cual serı́a
la mejor técnica de autoenfoque a utilizar en ausencia de
bacilos (imágenes negativas) en donde la casi ausencia de
información estructural dificulta enormemente el estable-
cimiento de una métrica robusta de autoenfoque.
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Abstract
Recently, the term BioCAD has appeared to refer to the model-
ing of biological processes. This work focuses on the analysis
of structural properties such as porosity of bioimplants for bone
reconstruction. Specifically, we present a method that, using 3D
microCT images, simulates the behavior of a porosimeter, i.e. an
instrument to measure the porous structure of a sample. After seg-
mentation, we perform an intrusion simulation using the distance
map, topological skeleton and connected component labeling of
the volume’s porous region, which produces a result comparable
to the real porosimeter experiment. This initial method has been
modified to take advantage of the properties of the Extreme Ver-
tices Model (EVM), which is a very compact form of volume rep-
resentation with simple base operations. The output is the same
yet the computation is faster.

1 Introduction

In recent years, the development of bioengineering has
yield to the apparition of a new application field of
Computer-Aided-Design, the BioCAD, aimed at the de-
sign of new models for biological structures and simulation
methods for biological processes. One of the most active
areas in bioengineering is the design of new bioactive ma-
terials for bone repair. They can be implanted into dam-
aged bones, where they stimulate bone formation while
providing mechanical support. The characterization of
these bioimplants not only depends on the chemical com-
position of the bioimplant but also on its topological struc-
ture. Specifically, bone ingrown occurs through the cavi-
ties of the implants where blood can flow. Therefore, the
analysis of the pores volume, their distribution and their in-
terconnectivity is of paramount importance for the design
of biomaterials.

1.1 Biomaterial characterization

In the two-phase studied biomaterial, the void or porous
phase is organized in a network of interconnected cavities,
or pores, through narrows, orthroats. Parameters like total
or effective porosity, tortuosity, specific surface area, con-
nectivity, fluid flow permeability, histogram of pore sizes,
and others, help to characterize its structure (see [1]). The
objective in this work is to mimic the behaviour of the lab
device used to measure the porosity by means of com-
puter simulation from a stack ofµCT scanned images of
the same biomaterial sample.

1.2 Mercury porosimetry

The physical device used to measure the porosity of a
sample is the porosimeter. The intrusion of a non-wetting
fluid like mercury is based on the capillarity law governing
liquid penetration into small pores. There is a relationship
between applied external pressure and minimum entry
diameter reachable at this pressure, which is expressed by
the Washburn equation [2]:

D =
−(4WCγcosφ)

P

where D is the pore diameter inµm, WC is the Washburn
constant (0.145038 µm/cm

dynes/(cm2psi)
), γ is the surface tension

(default is 385dyne/cm), φ is the contact angle (default is
130◦), and P is pressure inpsi (pounds per square inch).
Informally, the porosimeter applies increasing pressuresto
a sample, and measures the volume of liquid that has been
successfully injected. From the equation and the measured
volumes it obtains an equivalence with cylindrical pores of
the given diameters. As the pressure increases, the fluid
can flow across smaller throats, filling the cavities behind
them.

2 Related work

Several models and methods have been published to repre-
sent and compute both the porous and solid phase of a sam-
ple. There is the approach used mainly in bone anatomy
that computes the rod/plate model [3] [4]. The pore space
has also been analyzed and the porosity can be computed
by simple voxel counting [5] or by devising graph based
models that allow to obtain much more information. Mod-
els that simulate a porosimeter are cylinder networks [6]
while there are other approaches that construct a graph
of nodes representing pores which are basically unions of
spheres [1] [7] [8]. Most of these approaches are based
on the digital skeleton of the object, that can be computed
with a thinning strategy or from a distance map (DM) [9].

3 Data preparation

The input required for the presented method is a segmented
voxel model, with different labels assigned for theexte-
rior , solid andporousregions. The segmentation process
is outside the scope of this work and depends heavily on
the images of the sample material, but usually with sharp
and noiseless images it can consist simply on region of in-
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terest (ROI) clipping followed by threshold binarization.
See Figure 2 for an example of segmentation.

Given the segmented voxel model, some manipulations
must be performed before the actual porosimeter simula-
tion begins:

1. With a custom flooding algorithm, theporousregion
is further separated betweenporous-connectedand
porous-isolated. The former denotes those cavities
connected to the exterior, where the fluid can flow in-
side them, and the latter identifies the isolated bub-
bles stuck inside the material mesh and therefore un-
reachable from the exterior. Obviously, onlyporous-
connectedregions will be processed by the porosime-
ter simulation.

2. The porous-connectedregion is partitioned using a
connected component labelling (CCL) process [10].
The corresponding submodels can be analysed sepa-
rately.

3. The distance map for eachporous-connectedcompo-
nent is computed using an algorithm based in [11] and
using the chessboard distance. The motivation to use
this distance is explained later.

4. Finally, the skeleton of the porous-connected region
is computed using the improved version of the skele-
tonization algorithm presented in [12]. The gener-
ated skeleton is connected, homomorphic (with the
same topology as the input object), centered and thin.
The skeleton’s connectivity is a necessary feature for
a correct behaviour for the simulation phase.

Finally, using the filtered and segmented input voxel
model, its distance map, its CCL and its skeleton, the sim-
ulation can begin.

4 Simulation: initial method

The first version, voxel-based and naive, simulates the
principles of the real porosimeter. Figure 3 illustrates it
using a 2D image as an example. The simulation proceeds
along the voxels of the skeleton, which we callseedvoxels,
starting fromseedvoxels connected to the exterior, which
will be calledentry points. For each voxel we know the ra-
dius of the minimal sphere (the distance map correspond-
ing value), which in turn is related to the entry pressure by
means of the Washburn equation.

The base method proceeds as follows, given a
list of applied increasing pressures (which fixes
MinEntryRadius):

1. Selects theseed voxels that areentry points or
terminal points of previous iterations, and have
radius >= MinEntryRadius.

2. For each of these selectedseeds, rasterize a sphere
centered on it and with its related radius and label
all of its reachable voxels with the identifier of the
current pressure iteration with the ruleNewLabel =

Minimum(OldLabel, CurrentLabel).

3. For eachseed voxel, not yet visited, of the 26-
neighbourhood (sharing a vertex, edge or face) of

the currentseed, test its equivalent radius. If can be
reached with this current pressure, add it to the cur-
rent selected list for being processed now. If its radius
is too small, it is labelled as aterminal pointand will
be processed in the following iterations.

4. The process is repeated until allporous-connected
voxels are visited.

The output of this algorithm will be a voxel model of the
same size than the input one, but with allpore-connected
voxels labelled with the index of the iteration that has
reached them (see Figure 3-j). From this voxel model, the
volume filled by each iteration can be added up by sim-
ple voxel counting or by computing a triangle mesh with
Marching Cubes [13] and then integrating its enclosed vol-
ume. Additionally, a pore graph can be generated from this
output. If the connected components for each iteration of
the output voxel model is computed, we can consider as
a node (a pore) each of these connected components. Its
volume and size will be defined by these connected vox-
els. The edges of the graph, representing the connectiv-
ity among pores, can be easily computed from the output
model: An edge will be created between nodesA andB if
there is at least one voxel ofA and one fromB that are 26-
neighbours. Using this pore graph, other parameters can
be computed, such as fluid flow permeability or pore in-
terconnectivity. Additionally, we can use this pore graph
to compare or validate the pore graph created using other
methods, such as in [8].

The bottleneck of this initial approach is the rasterization
of spheres, which revisits already labelled voxels. This
process gets worse with larger or smoother input models
which generate large and highly overlapping spheres. With
small datasets this inconvenient is dwarf by the cost of
other steps of the pipeline, but it grows to be unmanage-
able with medium to large datasets (from512

3 upwards).

Figure 1. Example of EVM encoding.

5 New EVM-based version

The Extreme Vertices Model (EVM) [14] is a represen-
tion model for orthogonal 3D/2D/1D pseudo-polyhedrons
that is very memory compact, as it only mantains an or-
dered list with a subset of the original vertices. Operations
with EVM objects usually perform a traversal of these ver-
tices which are clustered according to the last coordinate
in cuts, Ci. From them,sectionsare obtained, using the
xor (⊗) operation, asSi = S(i−1) ⊗ Ci whereS0 = ∅
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Figure 2. Example of input real samples, red line equals to 1 mm.

(see Figure 1). Cuts can also be obtained from sections
as Ci = S(i−1) ⊗ Si. Moreover, some operations like
Boolean operations, are specially efficient with the EVM.
In the new implementation, the voxel model has been con-
verted to EVM and EVM operations have been extensively
used replacing most voxel-based operations.

The new simulation process is implemented as follows:
The skeleton of the initial voxel model, with its voxels
(seeds) labelled according to their radius, is partitioned us-
ing the mentioned CCL method. We call ablob each of
these resulting groups of contiguousseeds, all with the
same radius. After that, an auxiliary graph is computed,
where the nodes areblobsand the edges mark the neigh-
bourhood between nodes.

After this, step 2 of the initial method is replaced with the
following approach which relies on the fact that, as we are
using the chamfer chessboard distance, eachseedraster
sphere is actually a cube, whereedge = diameter. This
new approach consists on converting eachblob to an EVM
object and then applying a dilate operation, in such a way
that all seedsof the blob are rasterized at the same time.
Now we know, for eachblob, its reachable voxel region
(that we callexpanded blob).

Step 3 of the initial method also changes to take advantage
of this auxiliary graph. At this point of the process, we
know whichexpanded blobscan be reached with the given
pressure (as we flood following the neighbouring edges of
the graph), so we need to join them. To do that, we are
using a variant of the EVM union operation, allowing to
performn-ary Boolean operations at the same time, thus
needing only one traversal to perform the union of sev-
eral expanded blobs. Additionally, a hint has been im-
plemented, based on the fact that some of theseexpanded
blobscan be disjoint and, in this case, the union equals to
an append operation (the faster operation between EVMs).
Therefore, we first pair thoseexpanded blobswhose axis-
oriented bounding boxes are most distant (picking the near-
est and the farthest to the origin) and then append them if
they are disjoint, or apply a traditional Boolean union oth-
erwise. We repeat this pair-joining process until the num-

Figure 3. Virtual porosimetry 2D example. a) Input data, with
porousvoxels in white,solid in dark. b) Skeleton. c)
Distance map. d) Medial axis (labelled skeleton). e)
[a] plus [d]. f) From [e], two seed entry pointsare
detected. g) For a given diameter (red),porusvox-
els, starting from the entry points and proceding along
the skeleton, are labelled while theseedradius value
is large enough. h) This flooding is repeated with the
next smaller diameter (green). Now theentry points
are a subset of theterminal pointsof the previous it-
eration plus remainingentry points. i) The remaining
voxels are visited with the smallest diameter (yellow).
j) Resulting graph.

ber of successful appends is below a fixed threshold, then a
final n-ary union joins the resulting fragments to form the
final reachable volume corresponding to the given pressure
(superblob).

Finally, we apply theEVMToVoxelModelconversion oper-
ation to eachsuperblobto label their voxels with the cur-
rent pressure.
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6 Experimental Results

The presented improved algorithm produces the same re-
sults than the base method. However, depending on the
topology of the input data, the time needed for completion
varies. On some datasets the new method is orders of mag-
nitude faster than the old one, on others it is slower. As
a rule o thumb, if the input sample has big, overlapping
sphere-like pores, the new method is better. If the input
sample is composed of small, tortuous interconnected fila-
ments, then the older method should be chosen. The expla-
nation for this observed phenomenon is the following: the
new method’s graph’s complexity depends on the number
of blobs, and worm-like pores produces many of them; on
the other side, the old method’s sphere rasterization gets
slower as size increases, as many voxels are visited many
times. To show this effect, two extremephantom (syn-
thetic test) datasets (spheresandnoise) have been created.
Figure 4 shows their resulting computation times for the
classic and EVM method.
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Figure 4. Comparison between the old method (classic) and
the newer one (EVM), using two different input test
datasets, random spheres and random noise.
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Figure 5. Accumulated pore histograms of the five datasets.

The presented method has also been used to analyze two
samples of Poly-95%LL,5%DL-lactic acid (PLA) bioma-
terial. From the first sample, at 1280x1280x987 with
7.56 µm, we have obtained datasets 1-1 (512x512x131)
and 1-2 (1024x1024x100). From the second sample,
at 1016x1016x850 with 7.91µm, we have obtained
datasets 2-1 (508x508x95), 2-2 (508x508x80) and 2-3
(508x508x81). See Figure 5 for the corresponding accu-
mulated pore histograms.

7 Conclusions and future work

We have presented a new method to simulate the measure-
ments of a porosimeter onto a BioCAD voxel model of a
CT scanned bioimplant. Our method consists of iteratively
flooding the empty region inside the bioimplant through
increasing intrusion radii. The generated labelled voxel
model and pore interconnectivity graph can be visualized
or a pore size histogram can be extracted. As a future work,
we are aiming to replace the remaining voxel-based opera-
tion to a pure EVM-based simulation pipeline. Moreover,
we are developing new methods to compute other struc-
tural parameters such as connectivity or fluid flow perme-
ability.
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Resumen
Se presenta un método para inferir el campo completo bidimen-
sional de velocidades a partir de la información radial propor-
cionada por un ecógrafo Doppler trabajando en modo 2-D color.
El método propuesto es de aplicación cuando el flujo es aproxi-
madamente bidimensional. Exhibe buenas propiedades anal´ıticas
y buen comportamiento en presencia de ruido (una caracterı́sti-
ca de la técnica ecográfica) y sin filtrado previo. El método se
ha validadoin silico, a partir de un modelo de ecógrafo Doppler,
proponiéndose también un método de validaciónin vitro.

1. Introducción

Recientemente, se ha renovado el interés por la fisiologı́a
del bombeo cardı́aco [1] y el estudio de la importancia de
los distintos patrones de flujo que se establecen en las di-
ferentes cavidades [2, 3, 4] a lo largo del ciclo cardiaco. El
objetivo de estos estudios es determinar la relación entre
los comportamientos del flujo y la función cardı́aca, esto
es, determinar cuál es causa y cuál efecto o signo de las
patologı́as.

También recientemente, se han desarrollado y aplicado en
cardiologı́a métodos no invasivos de medidas de diferen-
cias de presión intracavitarias basados en la ecografı́a Dop-
pler en modo-M color [5, 6]. Esta modalidad de imagen
proporciona una medida aproximada de las velocidades de
alejamiento o acercamiento del flujo de sangre hacia el
transductor, lo que usualmente se representa con colores
azules (en el primer caso) o rojos (en el segundo) más o
menos vivos en función de la magnitud de la velocidad,
razón por la que se conoce como Doppler color. A partir de
las velocidades es posible obtener diferencias de presióny
deducir de ellas ı́ndices de función cardiaca vı́a la resolu-
ción de la ecuación de Euler [1, 7, 8]. Existe, sin embargo,
una fuerte limitación: en muchos pacientes la mala ventana
impide una buena alineación de la lı́nea del modo-M (uni-
dimensional) con la dirección preferente de eyección, de
manera que forman un ángulo excesivo y la aproximación
unidimensional no es aplicable.

La extensión al estudio de flujos no unidireccionales no
es inmediata. Anteriormente han sido propuestas técnicas
de ecografı́a Doppler vectorial basadas en triangulación,
usando dos transductores [9], o en difracción, usando un

Figura 1. Campo de velocidades en el ventrı́culo izquierdo al
inicio de la sı́stole, reconstruido a partir del campo de velocida-
des Doppler-color (reproducido de [11]).

array [10]. De este modo, se pueden calcular las dos com-
ponentes de la velocidad, en un plano de interrogación, in-
dependientemente de la orientación particular de los trans-
ductures. Sin embargo, este sistema no ha sido trasladado
a la clı́nica, probablemente por los problemas derivados de
la interferencia entre los haces, o del registro de imágenes
no anatómicas y por el coste añadido de sincronización de
los emisores-receptores.

Recientemente se ha propuesto un método de reconstruc-
ción del campo de velocidades para un flujo, supuesto bási-
camente bidimensional, basado en la solución de la ecua-
ción de continuidad bidimensional en coordenadas radiales
[11]

∂rvr + vr/r + ∂φvφ/r = 0

En la figura 1 se presenta uno de los resultados obtenidos
con este método. Es evidente su interés para el estudio de
fenómenos como los torbellinos formados alrededor de las
válvulas aurı́culo-ventriculares.

Una de las principales contribuciones de [11] consiste en
el tratamiento de las condiciones de contorno en las pare-
des, donde la componente normal de la velocidad debe ser
igual a la de la pared (en este orden de aproximación). Ello
se debe a que la ecuación de continuidad es de primer or-
den en las derivadas espaciales, por lo que no es posible
imponer dichas condiciones sobre la totalidad de un con-
torno cerrado (ello, requerirı́a derivadas de segundo orden
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o superior en las coordenadas espaciales). La solución, por
lo tanto, como la ecuación, es sólo aproximada, aunque no
es posible determinar cuantitativamente hasta qué punto.

Objetivos

El objetivo del presente trabajo es introducir un método
numérico de estimación del campo de velocidades a partir
de imágenes Doppler 2-D color, que sea consistente con
las condiciones de contorno en las paredes de la cavidad.

2. Métodos

La ecuación de continuidad en coordenadas cartesianas,
bajo la hipótesis de flujo homogéneo en la direcciónz, se
puede reducir a

∂xvx + ∂yvy = 0

Esta expresión es independiente del tiempo y, por lo tanto,
válida para cualquier instante, por ejemplo, en cada foto-
grama de una ecocardiografı́a Doppler.

Matemáticamente, la medida (ideal, sin ruido ni efectos de
aliasing) proporcionada por un ecógrafo Doppler situado
en el origen de coordenadas es la proyección

Vr =
1

r

(r · v)

donde el vectorr representa la posición del punto de me-
dida, relativa al transductor.

Bajo la hipótesis de bidimensionalidad del flujo, las dos
ecuaciones anteriores equivalen a

∫

Ω

[

(∂xvx + ∂yvy)
2

+ α

(
1

r

(r · v) − Vr

)2
]

dxdy = 0

dondeα es cualquier número positivo y el dominio de inte-
graciónΩ corresponde a la parte del plano de interrogación
interior a la cavidad.

Cuando la hipótesis de bidimensionalidad es sólo aproxi-
mada, la integral anterior es ligeramente diferente de cero.
Llamaremos a esta integral función de error de bidimensio-
nalidad,Fα(v,∇v). Entonces, podemos buscar el mı́nimo
de dicha función usando las ecuaciones de Euler-Lagrange,
siendoα el multiplicador de Lagrange en el problema de
optimización. Esto proporciona el sistema de ecuaciones
en derivadas parciales

∂xxvx = −∂xyvy + α(r · v/r − Vr)(x/r)

∂yyvy = −∂xyvx + α(r · v/r − Vr)(y/r)

Este sistema de ecuaciones se cierra mediante la condición
de velocidad normal del fluido en el contorno (según la
direcciónn̂) igual aUn, la velocidad normal de la pared:

v · n̂ = Un

El problema se resuelve sobre una malla cartesiana que
simplifica las ecuaciones y permite trabajar en el espacio

de la imagen, sin conversiones entre representaciones ni in-
terpolaciones. Como contrapartida, la formulación en una
malla uniforme ignora los errores que afectan a las veloci-
dades Doppler en función de la distancia del pı́xel al trans-
ductor, ası́ como el tamaño efectivo de los pı́xeles cerca y
lejos de éste [12].

El sistema de ecuaciones discretizado es resoluble por un
método de Gauss-Seidel para los valores deα utilizados
(0 < α < 4; para valores superiores a4, el método numéri-
co diverge). La condición de parada del método en la ite-
raciónn se establece de forma que el resı́duo a dicha itera-
ción sea inferior a10

−4 veces el valor en la iteración1. La
condición inicial para las velocidades consiste en suponer
que la velocidad en la dirección angular es cero.

Datos sint́eticos

Para comprobar la aplicabilidad y robustez del método,
se simularon imágenes análogas a las de ecografı́a Dop-
pler. Estas imágenes corresponden a un flujo de divergen-
cia idénticamente nula obtenido a partir de la función de
corriente

ψ =
A

1 +
1

∆R2 [(x−X1)
2 + (y − Y1)

2]

El flujo se calcula como

vx =
∂ψ

∂y

, vy = −
∂ψ

∂x

Por ejemplo, en una imagen de100px× 100px, se toma-
ronA = 10, X1 = 50px, Y1 = 50px y ∆R = 14; esto
proporciona velocidades entre0 y 0,5, aproximadamente.

El origen de coordenadas lo situamos en el vértice superior
izquierdo de la imagen y consideramos valores positivos
de las coordenadas hacia abajo y a la derecha. El valor en
cada pı́xel de la imagen se tomó proporcional al valor de la
componente radial

Vr =
(x−X0)vx + (y − Y0)vy
√

(x−X0)
2 + (y − Y0)

2

según el esquema que se muestra en la figura 2.
Aquı́ (X0, Y0) representan las coordenadas del transduc-
tor, que se halla fuera de la imagen (X0 = 50px, Y0 =

−10px).

En una segunda fase, se corrompieron las imágenes
añadiendo un ruido multiplicativo uniforme que proporcio-
na una SNR de la imagen en torno a los20 dB. Además, se
cortaron a cero aquellas velocidades cuyo valor absoluto
deVr resultó inferior a0,01 en las unidades arbitrarias del
problema (el valor máximo deVr es de0,45).

El método de obtención de las imágenes sintéticas es, por
lo tanto, muy diferente del propuesto en [12].

3. Resultados y discusíon

La figura 3 muestra los resultados de aplicar el método va-
riacional a la simulación anterior, tanto en el caso ideal sin
ruido, como en el caso al que se ha añadido éste.
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Figura 2. Imágenes sintéticas de ecografı́a Doppler: (a) sin ruido
añadido ni corte, sobre la imagen de vectores de velocidad;(b)
con ruido multiplicativo y corte por módulo. Las lı́neas verdes su-
perpuestas indican la forma del haz y la posición del transductor
(en el vértice superior, fuera de la imagen).

En las gráficas a y b, se muestran en rojo los campos ve-
locidades bidimensionales reconstruidos por el algoritmo
anterior. Las flechas verdes representan el campo de ve-
locidades original, para comparar. Como se puede ver, el
error cometido es pequeño respecto a la magnitud deVr

(que es la que se puede leer directamente del ecógrafo, y
se toma como representativa). De hecho, apenas hay dife-
rencia apreciable entre el campo reconstruido en el caso
con ruido y en el caso sin éste.

En las subfiguras c y d, se muestran el campo de divergen-
cia,∇ · v (como una superficie azul para el caso sin ruido
y como una nube de puntos rojos para el caso con ruido),
y el campo de presiones,p, estimadas a partir de las dos
reconstrucciones. La presión se ha calculado resolviendo
la ecuación

∇
2
p = −∂t(∇·v)−[(∂xvx)

2
+2∂xvy∂yvx+(∂yvy)

2
]−v·∇(∇·v)

Ésta no es más que la divergencia de la ecuación de Eu-
ler (en unidades adecuadas), donde se han despreciado los
términos con derivadas enz.

La divergencia es, en ambos casos, menor o del orden de
10

−3 px−1 (en las unidades arbitrarias de la simulación)
esto es, menor o del orden deVr,máx/100 px. Este valor
de la divergencia sirve, con nuestros datos sintéticos, para
estimar el error cometido en la reconstrucción, conociendo
que la divergencia teórica deberı́a ser cero (por construc-
ción). Los orı́genes de este valor de la divergencia son dos:
por un lado, las condiciones de contorno dev, no siempre
son compatibles con la condición de divergencia nula en el
interior del dominio plano. Por otro lado, el ruido (sobre
todo el correlacionado, como el despeckle) induce sesgos
locales que hacen que la divergencia fluctúe; esto se apre-
cia claramente en la dispersión de los puntos rojos en la
gráfica (c).

El campo de presiones (desplazado para que la mı́nima pre-
sión, que se alcanza en el centro del torbellino, sea siempre
cero) sigue en ambos casos la misma forma, aunque tiene
distinta magnitud. Esto se debe al efecto del ruido multi-
plicativo, que cambia efectivamente la magnitud media de
las velocidades: al ser menor el rango de éstas, reduce tam-
bién el rango de presiones. A pesar de este artefacto en la
escala dep, se puede decir que el campo de presiones de-
rivado de uno y otro conjuntos de datos, es prácticamente
equivalente.
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Figura 3. Reconstrucción de velocidades: (a) datos sin ruido, (b)
datos con ruido. (c) Cálculo de la divergencia del campo recons-
truido sin ruido (superficie en azul) y con ruido (nube de puntos
en rojo). (d) Cálculo de la presión a partir del campo sin ruido
(superficie azul y magenta) y con ruido (superficie verde y roja).

El método presentado en este trabajo tiene claras ventajas
en cuanto a su formulación y consistencia matemáticas: es
robusto frente al ruido y consistente con las condiciones
de contorno impuestas por la fı́sica del problema. Sin em-
bargo, en la práctica clı́nica, requerirı́a los mismos ajustes
heurı́sticos y calibraciones que cualquier otro método de
medida indirecta. Un caso claro lo proporciona el paráme-
tro α (de “suavizado”, que hemos tomado igual a1/2 en
los ejemplos); otro ajuste, será el rescalado de las presio-
nes, que dependerá del modelo de ruido del ecógrafo (igual
que, en nuestras simulaciones, depende de la amplitud del
ruido –aditivo o multiplicativo– empleado); también ser´ıa
necesaria una buena segmentación temporal de las paredes
de la cavidad, para poder imponer sobre ellas las condicio-
nes de contorno adecuadas.

Para validar y calibrar este método numérico, se propone
un experimentoin vitro análogo al realizado para validar la
técnica de Doppler tisular en [13] o en [14] para el Doppler
vectorial. En dicho experimento, se establecerı́a un flujo
rotatorio axisimétrico en un recipiente, del tipo de un flujo
de Taylor; la distribución de este flujo se conoce teórica-
mente. Mediante un acoplamiento adecuado (tanto acústi-
co como geométrico, para disponer de “ventana” suficien-
te), se adquirirı́a una secuencia de ecografı́a Doppler-color
2-D del interior del recipiente, que incluyera las paredes
del mismo; sobre éstas, se impondrán luego las condicio-
nes de contorno.

4. Conclusiones

En este trabajo se ha presentado un método variacional pa-
ra la recuperación del campo 2-D de velocidades a partir de
imágenes de ecografı́a Doppler. El método está matemáti-
camente mejor condicionado que otros y, además, permite
hacer reconstrucciones muy aproximadas aun en presen-
cia de ruido (una caracterı́stica de la técnica ecográfica),
sin filtrado previo. A partir del campo de velocidades ob-
tenido, que posee interés por sı́ mismo, ya que está rela-
cionado con la fisiopatologı́a del corazón, es posible tam-
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bién calcular otras magnitudes derivadas como el campo
de presiones, más comúnmente tratadas en entornos clı́ni-
cos. Además, la interpretación del método, en el sentidode
los mı́nimos cuadrados, permite contrastar las hipótesiso
estimar el error cometido, algo que no es tan evidente en
otros métodos que buscan una solución exacta a partir de
datos, por su propia naturaleza, inciertos.

Desde el punto de vista de la aplicación, este método de
postprocesadoofflinepuede competir con técnicas como la
RMN que, si bien permite la determinación de velocidades
en tres dimensiones (phase contrast), requiere adquisicio-
nes de datos prolongadas (y en apnea), además de propor-
cionar resoluciones espaciales y temporales menores que
la ecografı́a Doppler.

Los autores consideran que métodos de postprocesado co-
mo éste, basados en principios variacionales, que son ro-
bustos por naturaleza, optimizando funciones objetivo ade-
cuadas, basadas en los modelos fı́sicos subyacentes, pue-
den representar un gran avance en la inferencia e interpre-
tación clı́nica de los resultados de medida por imagen.
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Resumen 
El objetivo de este trabajo es la comparación de dos detectores 
de rayos X tipo “flat-panel” (C7940DK-02, C9321SK-05,  
Hamamatsu Photonics), para su uso en TAC de haz cónico de 
alta velocidad para pequeños animales. Las principales 
diferencias entre los dos dispositivos residen en el tipo de 
centelleador y en la velocidad de adquisición. El primero tiene 
un centelleador de CsI con estructura columnar y depositado 
directamente sobre la superficie de detección y una tasa de 
adquisición de 8 img/s. El segundo usa un centelleador GOS 
depositado sobre una etapa intermedia de fibra óptica y una 
tasa de adquisición de 27 imgs/s. Se ha evaluado el 
funcionamiento de ambos detectores en términos de linealidad, 
sensibilidad, resolución, estabilidad y nivel de ruido. Se han 
realizado diferentes medidas sobre imagen tomográfica. Para la 
ejecución de las pruebas, se ha desarrollado un sistema micro-
TAC de haz cónico experimental. Se ha observado que el valor 
medido para los distintos parámetros para el detector más 
rápido permite su uso en sistemas de alta velocidad, con 
protocolos de adquisición de imagen dinámica.  

1. Introducción 
La tomografía de rayos X (TAC) de haz cónico de alta 
resolución es una de las técnicas de imagen in vivo más 
usada para estudios con pequeños animales, ya sea como 
modalidad única o como complemento de los datos 
proporcionados por diversas técnicas de imagen funcional 
como PET o SPECT. De esta forma se proporciona la 
información anatómica de la que carece la imagen 
funcional. 

Los detectores de tipo flat-panel son utilizados 
habitualmente en este tipo de sistemas por su alta calidad 
de imagen y su facilidad de integración. Debido a la gran 
variabilidad existente entre las características de 
diferentes modelos de detectores, es necesario hacer un 
cuidadoso estudio para seleccionar el elemento detector 
adecuado a la aplicación concreta. 

En este trabajo se presenta la comparación entre dos 
detectores, centrándose en sus posibilidades para ser 
usados como parte de sistemas micro-TAC de alta 
velocidad y prestaciones, dedicados a imagen para 
pequeños animales. En la literatura previa existen algunos 
estudios dedicados a la comparación de diferentes 

detectores, mayoritariamente centrados en detectores de 
tipo CCD y sin tener en cuenta la velocidad de 
adquisición de los mismos [1, 2]. Asimismo, existen 
algunos estudios que comparan sus prestaciones mediante 
medidas sobre  la imagen tomográfica generada [3-6]. 

2. Material y métodos 

2.1. Detectores 

Se han comparado las prestaciones de dos modelos de 
detector de tipo flat-panel. Ambos equipos son de la firma 
Hamamatsu Photonics, el primero, modelo C9321SK-05 
y el segundo, modelo C7940DK-02. Las diferentes 
características de cada uno de los dispositivos se muestran 
en la tabla 1.  

Parámetro C9321SK-05 C7940DK-02 

Tamaño de píxel 50 µm 50 µm 

Número de píxeles 1056x1056 2400x2400 

Tasa de datos (máx) 27 img/sec 8 img/sec 

Ruido (rms) 1000 elec. 1100 elec. 

Sensibilidad 38 LSB/mR 50 LSB/mR 

Resolución 8 plmm 10 plmm 

Centelleador GOS CsI 

Tabla 1. Características de los detectores 

Las principales diferencias entre ambos dispositivos 
residen en el diseño del cristal centelleador y en la 
máxima velocidad de adquisición de imagen. 

El modelo C7940DK-02 dispone de un centelleador de 
Ioduro de Cesio (CsI) con estructura columnar, 
depositado directamente  sobre la superficie de detección, 
proporcionando, de esta forma, mejor resolución y una 
mayor sensibilidad. 

Por otra parte, el modelo C9321SK-05 usa un cristal 
centelleador de tipo GOS (OxiSulfuro de Gadolinio) 
depositado sobre una etapa intermedia de fibra óptica que 
es acoplada a la superficie detectora. Esta configuración 
ofrece una menor resolución pero una mayor velocidad de 
adquisición de imagen, que permite el uso del dispositivo 
para técnicas de adquisición dinámicas. 
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2.2. Montaje experimental 

Para realizar las diferentes pruebas y medidas se ha 
desarrollado un sistema micro-TAC de haz cónico 
experimental. Para ello, se ha usado una fuente de rayos 
X microfoco (L9631-MOD2, Hamamatsu Photonics) y 
una etapa de desplazamiento rotatoria donde se sitúa la 
muestra bajo estudio. La fuente de rayos X utilizada tiene 
una energía de pico máxima de 110kV, y una potencia 
máxima de 50W. 

Una tarjeta capturadora de video (Pixci D2X, Epix inc.) 
es la encargada de recopilar las imágenes adquiridas por 
el detector. Estas son almacenadas y procesadas por el 
ordenador de control del sistema que se encarga del 
control de todos los equipos así como de la sincronización 
temporal de los mismos. El esquema de temporización 
utilizado permite la adquisición de datos a la máxima 
velocidad ofrecida por el detector. 

2.3. Métodos de evaluación 

Se han evaluado diferentes parámetros de funcionamiento 
para cada uno de los detectores, comparando su capacidad 
para la adquisición de imagen tomográfica de alta 
resolución. Las medidas realizadas han permitido evaluar 
su posible uso para la adquisición de imagen dinámica sin 
una perdida de calidad de imagen significativa. 

A continuación se enumeran los diferentes parámetros 
medidos y las técnicas utilizadas para la estimación de los 
mismos. 

 Linealidad de ganancia: Se han realizado diferentes 
medidas para la estimación de la curva de ganancia 
global de cada detector. Para ello se ha estimado la 
media del valor de píxel para toda la superficie de 
detección, usando diferentes valores de corriente de 
tubo. Se ha estimado un conjunto de curvas de ganancia 
en función de la corriente utilizada, una para cada valor 
de energía máxima de radiación ajustado en el tubo. 

 Estabilidad: Se ha estimado la estabilidad de respuesta 
del detector para un nivel de radiación conocido y 
constante durante un tiempo superior al máximo tiempo 
de adquisición usado en este tipo de sistemas de  
adquisición de imagen. Para evitar fenómenos de 
memoria en el detector, se ha bloqueado el flujo de rayos 
entre adquisiciones de datos consecutivas. 

 Nivel de ruido: Para evaluar el nivel de ruido presente en 
las imágenes se ha adquirido un conjunto de datos para 
diferentes configuraciones del flujo radiado. Sobre este 
conjunto se ha calculado el valor de relación señal a 
ruido para cada configuración. 

 Resolución: La resolución del detector se ha medido a 
través de la función de transferencia de modulación 
(MTF) del dispositivo. Así, el valor de resolución 
coincide con el punto donde se alcanza el 10% del valor 
máximo de MTF. Para obtener dicha función se ha 
utilizado el maniquí de prueba de resolución para rayos 
X modelo 07-553 fabricado por Nuclear Associates. 

 Sensibilidad: Se ha estimado la sensibilidad del detector 
en función del nivel de corriente fijado en el tubo 

mediante la medida del valor medio de píxel, hasta que 
el dispositivo alcanza el punto de saturación. 

Las diferentes medidas explicadas se han llevado a cabo 
tras la realización de las correcciones que es necesario 
aplicar a los datos crudos proporcionados por el detector. 
Dichas correcciones son explicadas en [7]. 

También se han realizado varios estudios de tomografía 
usando ambos detectores para estimar el valor de ruido y 
de contraste alcanzado tras el proceso de reconstrucción 
tomográfica, evaluando al mismo tiempo la posibilidad 
del dispositivo que alcanza una mayor velocidad para ser 
usado en sistemas de adquisición tomográfica de alta 
velocidad y, por tanto, la utilización de protocolos de 
adquisición de imagen dinámica. Para obtener 
reconstrucciones volumétricas de los datos de proyección 
adquiridos, se ha utilizado un algoritmo FDK modificado 
[8]. 

3. Resultados 
A continuación mostramos los diferentes resultados 
obtenidos en la medida de los diferentes parámetros para 
cada uno de los detectores, comparando las características 
de cada uno. 

En las figuras 1 y 2 se muestra la curva de ganancia para 
cada uno de los detectores. En concreto, se representa el 
valor de píxel medio como función de la corriente usada 
en el tubo de rayos X, para diferentes valores de voltaje 
de pico. Como puede observarse en las gráficas la curva 
se aproxima mucho a una recta, hasta que se alcanza el 
nivel de saturación del detector. También se observa que 
ambos detectores tienen un comportamiento muy similar 
salvando las diferencias de rango dinámico existentes 
entre ambos. 
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Figura 1. Linealidad para C7940DK-02 

Ambos dispositivos muestran un comportamiento muy 
similar para las curvas de relación señal a ruido, coherente 
con los valores esperados para diferentes valores de 
corriente de ánodo (incremento en el valor de señal lineal 
con la corriente, decremento en el valor de ruido 
proporcional a la raíz cuadrada de la corriente usada). Las 
figuras 3 y 4 muestran la relación señal a ruido medida 
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sobre la imagen de proyección adquirida por el detector, 
en función de la corriente fijada. 
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Figura 2. Linealidad para C9321SK-05 
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Figura 3. Relación señal a ruido para C7940DK-02 
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Figura 4. Relación señal a ruido para C9321SK-05 

La estabilidad temporal del detector se ha medido 
tomando diferentes imágenes en diferentes instantes de 
tiempo, asegurando que el nivel de radiación es el mismo 
para todas. Ambos detectores muestran un nivel de 
variación menor que el 1% del valor medio. 

El valor de sensibilidad medido es aproximadamente 4 
veces mayor para el modelo C7940DK-02. Este resultado 
es el esperado teóricamente, debido a la estructura del 
centelleador y a que el mismo está depositado 
directamente sobre la superficie de semiconductor. 

La medida de resolución intrínseca del detector, para 
ambos dispositivos se muestra en la figura 5. En ella es 
posible observar un mejor valor de resolución para el 
modelo C7940DK-02, como era de esperar teóricamente. 
En concreto, el detector C7940DK-02 alcanza un valor de 
resolución próximo a 9 lpmm, mientras que el C9321SK-
05, alcanza un valor de resolución cercano a 6 lpmm. 

 

 
Figura 5. MTF  para C7940 (rojo) y C9321 (azul) 

Las medidas realizadas sobre ambos detectores y los 
datos tomográficos adquiridos muestran que, pese al peor 
valor que muestran algunos de las parámetros medidos, el 
detector C9321SK-05 muestra un nivel de calidad 
adecuado para la adquisición de imagen tomográfica, 
incluso para los protocolos de adquisición más rápidos. 
Así, para el protocolo más rápido, usando un voltaje pico 
de 90kV y un valor de corriente de 300µA, el valor de 
relación contraste a ruido (CNR) es de 4.91, medido sobre 
la imagen reconstruida entre nylon y aire, usando la 
siguiente expresión. 

2 2

n a

n a

CNR
 

 





 

Donde µn es el valor de atenuación medido en una región 
homogénea de nylon, µa el de una región de igual tamaño 
de aire, y σn Y σa son los respectivos valores de 
desviación estándar. 
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.  
Figura 6. Render volumétrico de la reconstrucción tomográfica para el 

protocolo de adquisición más rápido (tiempo de adquisición de 25 
segundos) 

4. Conclusiones 
Se ha comparado el rendimiento de dos detectores de 
rayos X tipo flat-panel para su uso en micro-TAC de haz 
cónico de alta velocidad, para pequeños animales. 

Los resultados concuerdan con las hipótesis de partida. 
Así, el detector con un diseño de centelleador más 
complejo consigue mejor resolución y sensibilidad. Sin 
embargo, este dispositivo carece de la velocidad necesaria 
para la implementación de protocolos de adquisición 
dinámica. 

El detector más rápido tiene peor rendimiento en cuanto a 
calidad de imagen, pero alcanza un nivel de calidad 
suficiente para la adquisición de imagen tomográfica, 
incluso cuando se usa a la máxima velocidad permitida. 
La validación de este detector abre la puerta para su uso 
en sistemas de alta velocidad. 
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Resumen 
El propofol es un agente anestésico muy empleado en las 
Unidades de Cuidados Intensivos. No obstante, su efecto sobre 
la motilidad intestinal ha presentado una gran controversia. El 
objetivo del presente trabajo es evaluar el efecto de propofol 
sobre la actividad marcapasos (onda lenta OL) y la actividad 
contráctil del electroenterograma. Para ello, se ha realizado 5 
sesiones de registro en condiciones fisiológicas y en condiciones 
anestésicas en ayunas, y se ha analizado los parámetros 
estadísticos de  la frecuencia de la OL y el índice de motilidad 
intestinal (IMI). Los resultados muestran que el propofol no 
altera significativamente la frecuencia de la OL. No obstante, 
bajo el efecto de la anestesia los parámetros estadísticos del 
IMI muestran una diferencia estadísticamente significativa con 
respecto a los de los registros fisiológicos. El patrón de la 
motilidad intestinal en ayunas puede verse interrumpido. 

1. Introducción 
El propofol es un agente anestésico de corta duración y de 
recuperación rápida. Suele emplearse como sedante en las 
Unidades de Cuidados Intensivos. El tránsito intestinal 
puede ser disminuido en los pacientes en estado crítico y 
éste puede causar el exceso crecimiento de bacterias en el 
tracto gastrointestinal. Los sedantes pueden inhibir 
todavía más la motilidad intestinal agravando la reducción 
del tránsito intestinal. Por tanto, es preferible emplear 
sedantes que tienen pocos efectos inhibitorios en la 
motilidad intestinal [1]. No obstante, el efecto del 
propofol en el tracto gastrointestinal ha presentado una 
gran controversia. In vitro, se ha demostrado que el 
propofol tiene un efecto inhibitorio de las actividades 
contráctiles gástricas y colónicas de manera dosis-
dependiente [2]. Los estudios realizados in vivo muestran 
que el propofol no afecta a la motilidad 
gastrointestinal [3], y otros autores defienden que el 
propofol inhibe el tránsito gastrointestinal en ratas [4]. El 
presente trabajo pretende evaluar el efecto del propofol en 
el intestino delgado en perros. 

Por otro lado, las técnicas mioeléctricas han sido probadas 
como una alternativa para monitorizar la motilidad 
intestinal [5]. La actividad mioeléctrica intestinal está 
formada por dos componentes: las ondas lentas (OLs), y 
los spike burst (SB). El primero es la actividad 
marcapasos del intestino, éste no traduce motilidad 
intestinal sino que establece la frecuencia máxima de 
contracción intestinal. En condiciones fisiológicas, la 
frecuencia de repetición de la OL en el duodeno se sitúa 

en unos 18 ciclos por minuto (cpm), y la del íleon es de 
unos 12 cpm. Los SB sólo aparecen cuando se contrae el 
intestino. La señal mioeléctrica registrada en la pared 
serosa es denominada electroenterograma (EEnG). 

En ayunas, la motilidad intestinal sigue a un patrón de 
actividades llamado complejo motor mioeléctrico 
interdigestivo (CMMI) [5,7]. El CMMI se divide 
normalmente en 3 fases: en la fase I la contracción 
mecánica es mínima, la fase II se caracteriza por la 
presencia de las actividades contráctiles intermitentes. 
Mientras que la fase III es el periodo de máxima actividad 
contráctil del intestino en la que todas las OLs están 
acompañadas por SB. 

Por consiguiente, el objetivo del presente trabajo es 
evaluar el efecto del propofol en el intestino delgado 
analizando la variación en la frecuencia de la OL y así 
como los parámetros estadísticos del ciclo CMMI por la 
inducción de la anestesia. 

2. Materiales y Métodos 

2.1. Adquisición de señales 

Se implantaron 4 electrodos bipolares de Ag-AgCl a lo 
largo del intestino delgado mediante intervención 
quirúrgica: uno en el duodeno, y a partir del ángulo de 
Treitz se colocaron 3 más situados en 75 cm (Yeyuno75), 
150 cm (Yeyuno150) y 250 cm (Íleon) en la dirección 
distal. Se realizó en total 5 sesiones de registro con 2 
perros en ayunas de más de 12 horas. Cada sesión 
contiene más de 2 horas de registro en condiciones 
fisiológicas, y subsecuentemente se registra las señales 
con el animal anestesiado. Para ello, la anestesia ha sido 
inducida mediante la inyección de un bolo inicial de 
7 mg/Kg de propofol vía intravenosa. El mantenimiento 
de la anestesia se realiza con una bomba de perfusión que 
proporciona 0.8 mg/Kg/min de propofol al animal vía 
intravenosa. La dosis de propofol ha sido proporcionada 
de tal forma que garantiza la profundidad de sedación 
apropiada con la respiración espontánea, ya que la 
ventilación mecánica puede afectar a la motilidad 
intestinal [6]. La temperatura del cuerpo es monitorizada 
mediante un termómetro vía rectal y ha sido mantenida 
entre 37ºC y 39ºC mediante un cojín térmico de 60 W. 
Las 4 señales fueron amplificadas y acondicionadas con 
un filtro paso banda de [0.05, 35] Hz, finalmente fueron 
adquiridas con una frecuencia de muestreo de 100 Hz.  
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2.2. Métodos 

Cada minuto de señal EEnG ha sido procesado y 
analizado en el dominio espectral para estimar la 
frecuencia dominante (DF). Para ello, el Periodograma 
con la ventana Hamming ha sido empleado. La DF ha 
sido definida como la frecuencia asociada con el pico de 
máxima potencia en el rango entre [0.15, 0.40] Hz [5]. 
Los minutos con saturación de señal han sido excluidos 
del estudio. También se ha calculado los parámetros 
estadísticos tales como la media y la desviación típica 
(µ±σ) de la DF de cada sesión. En último lugar, el análisis 
de varianza de una variable y el test Kruskall-Wallis ha 
sido empleado para estudiar la diferencia estadística de la 
mediana de la frecuencia de la OL de los registros 
fisiológicos con la de los registros anestesiados.  

Por otro lado, se ha obtenido el índice de motilidad 
intestinal (IMI) de cada una de las 4 señales EEnG. Para 
ello, cada ventana de 30s ha sido analizada en el dominio 
espectral. Subsecuentemente se ha calculado la energía en 
el rango de los SB ([2, 35] Hz). Se ha seleccionado una 
ventana de 30s porque la actividad SB se caracteriza por 
su contenido energético y no por su frecuencia 
dominante [5], y permite descartar menos segmentos de 
señal saturada del estudio que con ventana de 1 minuto. 

[ ]
35

2
· ·

k

Hz

k
f Hz

IMI T PSD f f
=

= Δ∑                 (1) 

Siendo PSD[fk] la densidad espectral de potencia obtenida 
mediante el periodograma con la ventana Hamming, 
Δf=0.0167 Hz, T=30s.  

También se ha calculado los parámetros estadísticos tales 
como la media y desviación típica (µ±σ), la asimetría (γ) 
y la curtosis (κ) del IMI de cada sesión. En último lugar, 
el test Kruskall-Wallis ha sido empleado para estudiar la 
diferencia estadística de la mediana del IMI en el estado 
fisiológico con el estado anestésico de cada sesión.  

3. Resultados y Discusión 
En la traza superior de la figura 1 se muestra un minuto 
de señal mioeléctrica en la fase I registrada en 
condiciones fisiológicas en el Yeyuno150 de la sesión 4. 
En ella se puede apreciar con claridad la presencia de la 
actividad OL, concretamente se observan 19 ciclos en la 
ventana de 1 minuto. En la traza inferior se muestra otro 
minuto de señal mioeléctrica registrada en el mismo canal 
de la misma sesión tras 75 minutos de anestesia. La 
frecuencia de repetición de la OL es de 21 cpm, que es 
ligeramente mayor que la obtenida en condiciones 
fisiológicas. Además, la morfología de la OL de la traza 
inferior no es idéntica que la de la traza superior. No 
obstante, la morfología de la OL también puede variar a 
lo largo de la sesión en condiciones fisiológicas.  

En la Tabla 1 se muestra la media y desviación de la DF 
de las señales EEnG de los distintos puntos de registro del 
intestino delgado. Se puede observar en esta tabla que, en 
general, el Duodeno es el que posee una media de la DF 
mayor que los otros registros internos, mientras que la 
menor DF ha sido obtenida en el Íleon. Por tanto, existe 
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Figura 1. Señal mioeléctrica extraída del canal Yeyuno 150 de 
la sesión 4. a) Estado fisiológico. b) Estado anestésico. 

Sesión N 
(min) 

Duodeno 
(Hz) 

Yeyuno 75 
(Hz) 

Yeyuno 150 
(Hz) Íleon (Hz) 

1F 118 0.30±0.01 0.28±0.01 0.25±0.01 0.23±0.02 
1A 120 0.31±0.01 0.27±0.03 0.25±0.02 0.23±0.03 
2F 116 0.30±0.01 0.27±0.02 0.24±0.01 0.22±0.01 
2A 132 0.31±0.02 0.27±0.02 0.25±0.02 0.22±0.01 
3F 163 0.30±0.01* 0.27±0.02 0.25±0.01 0.22±0.01 
3A 114 0.33±0.02* 0.28±0.03 0.25±0.01 0.23±0.02 
4F 157 0.32±0.01* 0.32±0.01* 0.32±0.01* 0.29±0.02 
4A 127 0.35±0.01* 0.34±0.01* 0.34±0.01* 0.30±0.02 
5F 167 0.32±0.01* 0.32±0.01* 0.31±0.01* 0.29±0.02* 
5A 91 0.35±0.02* 0.35±0.02* 0.34±0.02* 0.31±0.02* 

Tabla 1. Media y desviación (µ±σ) de la DF de las señales 
EEnG. N: número de minutos analizados en cada sesión. 
F: registros en condiciones fisiológicas y A: registros en 

condiciones anestésicas. *Diferencia significativa entre A y F 
para el mismo canal de la misma sesión de registro (p<0.05). 

un gradiente descendiente en sentido aboral, lo cual 
coincide con la bibliografía [7]. Este fenómeno ha sido 
observado tanto en los registros fisiológicos como en los 
registros anestesiados.  

En cada sesión individual, la variación de la media de la 
DF de la OL producida por la inducción de la anestesia es 
mínima. En 60% de los casos, el test Kruskall-Wallis 
indica que no hay diferencia estadísticamente significativa 
en la media de la DF de la OL entre el estado fisiológico y 
el estado anestésico. En los restos de canales, el aumento 
estadísticamente  significativo de la DF de la OL no es 
significativo desde el punto de vista clínico (<0.03 Hz). 
Para el total de los minutos analizados, no hay diferencia 
estadísticamente significativa en la media de la DF en 
ningún canal entre ambos estados (p>0.05). Por 
consiguiente, el propofol no altera la frecuencia de la OL 
intestinal significativamente. Por otro lado el aumento de 
la DF en la sesión 4 y sesión 5, posiblemente es debido a 
un pequeño ascenso de temperatura del cuerpo registrada 
en estas dos sesiones (alrededor de 39ºC), ya que la 
frecuencia de la OL intestinal es muy sensible con la 
temperatura del cuerpo [8]. Un descenso de la 
temperatura de 10ºC disminuye la frecuencia de la OL 
incluso por debajo de la mitad de la frecuencia obtenida 
en estado fisiológico [8]. En este trabajo, la temperatura 
del cuerpo en los registros anestesiados ha sido mantenido 
mediante el cojín térmico. La experiencia muestra que ese 
sistema es suficiente para compensar el descenso de la 
temperatura provocado por la inducción de la anestesia, 
pero no es tan preciso como para mantenerla constante e 
igual a la del estado fisiológico.  

En la figura 2 se muestra la evolución temporal de los IMI 
registrados en los distintos puntos del intestino delgado en 
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condiciones fisiológicas (los primeros 150 minutos) de la 
sesión 4. En ella también se muestra la evolución 
temporal de los IMI de los registros anestesiados de la 
misma sesión. Entre ambos registros hay unos 15 minutos 
de separación que corresponde al tiempo necesario para la 
inducción de la anestesia y los preparativos necesarios. En 
primer lugar, en los registros fisiológicos se puede 
observar la aparición del CMMI en los distintos puntos 
del intestino delgado, además se puede apreciar la 
propagación de la fase III desde el Duodeno al Íleon. Este 
fenómeno ha sido observado en todos los canales en todas 
las sesiones de registro, lo cual coincide con otros autores 
[5,7], salvo en el Duodeno de la sesión 2. 

Con el perro anestesiado, se ha observado señales 
mioeléctricas en fase I y fase II en el Duodeno y también 
Yeyuno 75. No obstante, no se ha observado la aparición 
de la fase III en estos dos canales. Esto también se ve 
reflejado en la evolución temporal del IMI mostrada en la 
figura 2: el IMI en el estado anestésico es muy inferior 
comparado con el de la fase III del registro fisiológico 
(alrededor del minuto 50). En el canal Yeyuno150, se ha 
observado el final de la fase III al inicio del registro 
anestesiado (minuto 171). No obstante, en el canal Íleon 
de esta sesión se ha observado dos fases III con el perro 
anestesiado: uno situado en el minuto 184 y otro en el 
minuto 290. La fase III del minuto 171 en el Yeyuno150 
y la del minuto 184 en el Íleon podría entenderse como la 
propagación de la fase III, mientras que la fase III en el 
Duodeno y en el Yeyuno75 de ese CMMI podría haber 
ocurrido en el cambio del protocolo. Por otro lado, con 
respecto a la fase III del minuto 290 en el Íleon, como no 
se ha localizado otras fases III en otros canales situados 
oralmente con una separación temporal dentro del límite 
fisiológico, no proviene de una propagación del CMMI. 
El aumento simultáneo del IMI en el canal Duodeno, 
Yeyuno75 e Yeyuno150 alrededor del minuto 260 no 
corresponde a la fase III, sino más bien a la fase II dada la 
intensidad de las contracciones registrada. En la traza 
superior de la figura 3 se muestra la señal mioeléctrica del 
Yeyuno150 en el minuto 60 que corresponde a la fase III 
en el registro fisiológico. En la traza inferior se muestra la 
señal extraída del minuto 260 del mismo canal. Esta señal 
se podría clasificar en la fase II ya que sólo 11 de las 18 
OLs están acompañadas por un SB. Por consiguiente, el 
ciclo CMMI en esta sesión ha sido interrumpido bajo el 
efecto de la anestesia. La desaparición de la fase III en los 
otros canales pero no en el Íleon, podría ser debido a que 
la existencia de un gradiente de sensibilidad del intestino 
delgado a la droga que ha sido observado por los otros 
autores, siendo Duodeno el tramo más sensible e Íleon el 
tramo menos sensible [8]. 

No se muestra la evolución temporal de los IMI de las 
otras sesiones por la falta de espacio. Pero en ninguna de 
las sesiones se ha observado la propagación de la fase III 
de un ciclo completo del CMMI. El Duodeno se 
caracteriza por actividad de los SB irregular y ausencia de 
la fase III salvo la sesión 2. Mientras que el IMI en el 
Íleon no muestra grandes diferencias con el del estado 
fisiológico. No obstante, la respuesta del Yeyuno no 
siempre muestra el mismo patrón: en algunas sesiones se 
caracteriza por un aumento de la actividad contráctil con 
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Figura 2. Evolución temporal del IMI de los registros internos 
en condiciones fisiológicas y la del IMI de los registros 
anestesiados de la sesión 4.  a) Duodeno. b) Yeyuno75. 

c) Yeyuno 150. d) Íleon. 
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Figura 3. Señal mioeléctrica extraída del canal Yeyuno150 de la 
sesión 4. a) Estado fisiológico en la fase III (minuto 60).  b) 

Estado anestésico en la fase II (minuto 260). 

presencia de fase III o en otra la actividad SB disminuye 
(sesión 4 y Yeyuno75 de la sesión 5).  

La Tabla 2 muestra los diferentes parámetros estadísticos 
tales como la media, la desviación típica, la curtosis (κ) y 
la asimetría (γ) del IMI de las señales EEnG internas de 
los registros adquiridos en condiciones fisiológicas así 
como los obtenidos en condiciones anestésicas. Donde N 
es el número de ventana de 30s analizados en cada sesión.  

En 70% de los casos, la media del IMI de los registros 
adquiridos en condiciones anestésicas es mayor que la de 
IMI de los registros fisiológicos correspondientes. El 
aumento de la media de la IMI podría ser debido a las 
actividades SB irregulares y abundantes bajo el efecto de 
anestesia. Por otro lado, la disminución de la media del 
IMI en el 30% restante, podría ser debido a una 
prolongación de la fase I y/o la intensidad de las 
actividades SB relativamente baja. En general, el test 
Kruskall-Wallis indica que hay diferencia 
estadísticamente significativa en la mediana del IMI en 
condiciones fisiológicas y anestésicas. 

Por otro lado, el valor de la curtosis y el de la asimetría 
obtenido del IMI de los registros anestesiados suele ser 
menor que los obtenidos del IMI de los registros 
fisiológicos, excepto el canal Duodeno de la sesión 2 (por 
ausencia de la fase III en estado fisiológico) y el Íleon de 
la sesión 1, sesión 3 y sesión 4. En estos últimos el IMI no 
muestra grandes diferencias entre el estado fisiológico y 
el estado anestésico. Un menor valor de la curtosis y  la 
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Duodeno (mV2·s) Yeyuno75 (mV2·s) Yeyuno150 (mV2·s) Íleon (mV2·s) Sesión N (min) 
µ±σ κ γ µ±σ κ γ µ±σ κ γ µ±σ κ γ 

1F 260 2.47±2.29* 6.83 2.31 0.35±0.74* 30.01 5.16 5.49±10.70* 7.53 2.70 3.49±5.89* 5.87 2.37 
1A 242 2.85±2.23* 1.34 1.26 0.52±0.83* 18.55 3.99 8.10±11.92* 3.83 1.97 3.56±7.24* 11.51 3.16 
2F 268 7.78±3.33* 2.12 1.64 0.88±2.19* 17.58 4.17 9.18±16.10* 5.28 2.30 4.23±6.01* 8.47 2.51 
2A 254 11.1±6.67* 3.23 1.79 1.50±2.34* 5.87 2.34 9.55±14.85* 1.89 1.66 5.48±6.05* 1.01 1.31 
3F 310 7.22±6.75* 9.65 2.82 0.50±1.01* 16.02 3.82 8.18±317.14* 10.16 2.94 3.52±5.19 5.36 2.26 
3A 243 6.46±3.73* 1.23 0.81 0.71±0.83* 7.34 2.60 18.97±25.66* 3.66 1.85 3.11±5.30 7.20 2.66 
4F 260 10.1±26.8* 62.39 7.01 11.46±17.3* 32.23 5.26 20.28±41.43* 21.29 4.38 2.99±4.99* 11.36 3.25 
4A 253 5.85±8.18* 12.27 3.30 5.02±3.97* 16.28 3.79 16.78±22.28* 9.65 2.79 4.22±10.4* 15.96 3.99 
5F 324 16.8±28.8* 27.75 4.80 18.61±23.44* 41.5 6.11 0.40±0.63* 46.7 6.5 0.96±1.19* 20.56 4.14 
5A 190 31.2±30.2* 1.83 1.62 13.55±13.9* 20.3 4.3 0.76±0.47* 3.4 1.61 1.37±1.30* 5.5 2.15 

Tabla 2. Parámetros estadísticos del IMI  de las señales EEnG: media y desviación típica (µ±σ), curtosis (κ) y asimetría (γ). N: número 
de minutos analizados en cada sesión. F: registros en condiciones fisiológicas y A: registros en condiciones anestésicas. *Diferencia 

significativa entre A y F para el mismo canal de la misma sesión de registro (p<0.05). 

asimetría significa que la distribución de los datos es más 
cercana a la distribución gausiana. 

La incoherencia de la variación de algunos parámetros 
estadísticos se debe a varias razones. En primer lugar, las 
diferentes respuestas a la droga de los diferentes sujetos. 
En segundo lugar, hay una alta variabilidad intersujeto y 
intrasujeto de las características del ciclo CMMI, que 
dificulta la definición de valores característicos de 
normalidad del CMMI, consecuentemente la 
interpretación de cambios del CMMI [7]. En último lugar, 
las condiciones de ensayo también pueden influir 
notablemente en los diferentes parámetros estadísticos: la 
duración del registro, el número de fase III registrado, la 
duración de la fase I registrada, etc. En futuros trabajos se 
estudiarán otros parámetros que caracterizan mejor la 
variación de la motilidad intestinal frente a la anestesia 
mediante propofol.  

Por otro lado, nuestros resultados muestran que el 
propofol no inhibe la motilidad intestinal como muestran 
los estudios in vitro [2]. No obstante, en estudios in vivo, 
la concentración en el tejido y la farmacocinética juegan 
papeles muy importantes. Más aún, el ciclo CMMI es 
regulado por  múltiples factores tales como la influencia 
de las hormonas y el control entérico [2]. Esto 
posiblemente explica las diferentes respuestas del 
intestino in vivo a la droga.  

Por otro lado, los resultados de este trabajo no coinciden 
con aquellos autores quienes defienden que el propofol no 
afecta a la motilidad intestinal [3]. En aquel estudio, no 
hay diferencia estadísticamente significativa en el tránsito 
intestinal entre el estado fisiológico y el estado anestésico 
[3]. No obstante, el tránsito intestinal está más 
relacionado con el movimiento de propulsión que 
corresponde en gran medida a la fase II [9]. En este 
trabajo, se ha obtenido sesiones de registro con ausencia 
de fase III con el animal anestesiado, mientras que en 
todas las sesiones se ha registrado actividad contráctil.  

4. Conclusión 
El propofol no altera la frecuencia de la OL 
significativamente, no obstante, el patrón de actividad 
contráctil intestinal en ayunas es alterado por el propofol. 
No se ha observado la propagación del CMMI en la 
dirección oral, y los diferentes parámetros estadísticos de 
los índices de actividad contráctil se ven alterados bajo el 

efecto del propofol. Además los diferentes puntos del 
intestino muestran diferentes sensibilidades a la droga.  
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Resumen
En este estudio se presenta un análisis de la HRV durante eventos
de descenso en la amplitud de las oscilaciones de la señal PPG
(DAP) y su utilidad en el diagńostico del śındrome de apnea obs-
tructiva (SAOS). Se detectaron los eventos DAP en 21 registros
polisomnogŕaficos de nĩnos por medio de un algoritmo basado
en la atenuacíon de la envolvente de la señal PPG. Los eventos
DAP se clasificaron como apnéicos o no apńeicos mediante un
análisis discriminante lineal (LD) en función de los paŕametros
temporales y frecuenciales del ritmo cardı́aco obtenidos median-
te la Smooth Pseudo Wigner Ville Distribution. Se definieron dos
ı́ndices: el ńumero de eventos DAP por horarDAP y el ńumero de
eventos DAP apńeicos por horaraDAP. Los resultados mostraron
un incremento de la precisión del 12 % pararaDAP respecto arDAP

en la clasificacíon de segmentos polisomnográficos de 1 hora,
obteniendose valores de sensibilidad y especificidad del 72.7 %
y 80 % respectivamente. En la clasificación de sujetos, la mejora
en la precisíon fue de 6.7 % alcanzándose valores de sensibili-
dad y especificidad del 87.5 % y 71.4 % respectivamente. Estos
resultados sugieren que la combinación de los eventos DAP con
HRV podŕıa ser una alternativa en el diagnóstico de la apnea del
suẽno con la ventaja de su sencillez y bajo coste.

1. Introducción

El Śındrome de Apnea Obstructiva del Sueño (SAOS) es
una de las patologı́as del suẽno con mayor prevalencia en
la poblacíon, alcanzando el 4 % en hombres, 2 % en mu-
jeres y 3 % en nĩnos, encontŕandose en muchos casos sin
diagnosticar y por lo tanto sin tratar. Los sı́ntomas ḿas
comunes son somnolencia diurna, irritabilidad, cansancio,
baja concentración y problemas de aprendizaje. Además,
el SAOS infantil produce hiperactividad y baja capacidad
de atencíon [1]. El SAOS severo produce hipertensión y
muchas ḿas complicaciones cardiovasculares que pueden
causar la muerte [2].

El SAOS consiste en una interrupción del flujo respira-
torio producida por una oclusión de la v́ıas respiratorias.
Como consecuencia el nivel de oxı́geno en la sangre des-
ciende y los esfuerzos respiratorios se intensifican. Si es-
tos esfuerzos no son suficientes y el nivel de hipercapnia
es peligroso, se genera un arousal que reestablece la res-
piración. Estos episodios pueden ocurrir cientos de veces
en una sola noche produciendo serias implicaciones para

la salud [3]. El ciclo de apertura y cierre de las vı́as res-
piratorias produce una oscilación regular en el estado de
los sistemas periféricos como el cardı́aco y el vascular. El
ritmo card́ıaco disminuye durante la apnea y se incrementa
cuando se restablece la respiración mientras que el sistema
vascular presenta una vasoconstricción durante la apnea y
una vasodilatación despúes de la misma.

El método de referencia para el diagnóstico del SAOS es
la polisomnograf́ıa nocturna (PSG). La PSG consiste en un
registro de diferentes señales fisioĺogicas durante una no-
che. La adquisicíon y el ańalisis de estas señales requiere
de equipamiento y personal especializados. Estos requeri-
mientos y el reducido ńumero de centros del sueño hace
que el diagńostico del SAOS sea un proceso muy caro.

En laúltima d́ecada, se han desarrollado numerosas técni-
cas para la monitorización ambulatoria de las apneas del
suẽno. Algunos estudios han demostrado que la señal foto-
pletismogŕafica de pulso (PPG) contiene información so-
bre los mecanismos vasculares que resultaútil en la de-
teccíon de la apnea del sueño [4]. La PPG es una señal no
invasiva y de f́acil adquisicíon que proporciona una medida
del volumen sanguı́neo y que esta estrechamente relaciona-
da con los procesos de vasoconstricción y vasodilatacíon.
Estos procesos vasculares son regulados por el sistema ner-
vioso aut́onomo (SNA) y modulados por el ciclo cardı́aco.
Concretamente, durante la apnea se produce una vasocons-
tricción que se refleja en la señal PPG con un descenso de
la amplitud de las oscilaciones de la señal (DAP). Sin em-
bargo, no todos los eventos DAP estan relacionados con
apneas y parece ser que la señal PPG es sensible a otros
eventos que generan una activación vascular [5].

Otra sẽnal electrofisioĺogica ampliamente estudiada en el
diagńostico de apneas es la variabilidad del ritmo cardı́aco
(HRV) ya que refleja la actividad del SNA. Las componen-
tes frecuenciales comprendidas entre 0.15 y 0.5 Hz cono-
cidas como componentes de alta frecuencia (HF) represen-
tan el tono vagal mientras que las frecuencias entre 0.04
y 0.15 Hz, baja frecuencia (LF), representan la activación
de ambos sistemas, simpático y parasimṕatico. Finalmen-
te, las frecuencias ente 0.0033 y 0.04 dan información de
procesos como la termorregulación.
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En un estudio previo [6] se analizó el balance simpato-
vagal durante eventos DAP relacionados con reducciones
del flujo respiratorio, desaturaciones de oxı́geno o episo-
dios claramente no apnéicos en nĩnos normales y patológi-
cos. Los resultados mostraron un incremento de la activi-
dad simṕatica durante los DAP que es mayor en caso de
asociacíon con apneas. Esto sugiere que la combinación
de ambas medidas, DAP y HRV, podrı́a ser interesante pa-
ra mejorar la clasificación de los diferentes eventos DAP.

El objetivo del estudio es evaluar si el análisis de la HRV
mejora la utilidad de la señal PPG en la detección de la
apnea del suẽno al distinguir los eventos DAP asociados a
apneas de los que no lo estan. De esa forma un uso con-
junto de los DAP y HRV podrı́a ser una alternativa a las
pruebas de cribado de la apnea del sueño con la ventaja de
un bajo coste económico y mayor simplicidad.

2. Datos

El estudio incluye 21 registros (11 niños y 10 nĩnas) cu-
ya edad promedio es de 4.47± 2.04 ãnos (media± D.E.).
Los estudios del sueño se realizaron en el Hospital Infan-
til Miguel Servet de Zaragoza, por medio de un polı́gra-
fo digital (EGP800, Bitmed) registrando seis canales de
EEG, dos electro-oculogramas, un canal de electromiogra-
ma submentoniano, dos canales de ECG, un canal para el
flujo aéreo (termistor oronasal) y dos canales para deter-
minar el esfuerzo respiratorio mediante bandas pletismo-
gráficas en pecho y abdomen. La PPG y el nivel de satu-
ración de ox́ıgeno arterial (SaO2) se registraron continua-
mente por medio de un oxı́metro de pulso (COSMO ET-
CO2/SpO2 Monitor Novametrix, Medical Systems). Todas
las sẽnales se registraron con una frecuencia de muestreo
fm=100 Hz excepto los canales ECG que se muestrearon a
500 Hz. Los registros PSG fueron anotados manualmente
seǵun criterios est́andar obteniendo un diagnóstico cĺınico
de 10 pacientes SAOS y 11 de control.

3. Métodos

3.1. Deteccíon de eventos DAP

Se detectaron los eventos DAP en la señal PPG mediante
el método descrito en [4]. Este detector se basa en un pre-
procesado, una detección de la envolvente y una regla de
decisíon basada en umbral adaptativo. El detector incluye
un detector de artefactos basado en los parámetros Hjorth.

3.2. Análisis HRV

Se realiźo un ańalisis de HRV para extraer diferentesı́ndi-
ces tanto temporales como frecuenciales y estudiar su valor
para discriminar ente los eventos DAP apnéicos y los no
apńeicos. Previo a la detección del QRS, se realizó un pre-
procesado. Se emplearon técnicas de filtrado no lineal en la
eliminacíon de la interferencia de la red eléctrica [8]. Para
la deteccíon del QRS se empleó un delineador de la señal
ECG basado en técnicas wavelet [9]. Posteriormente, para
incrementar la resolución temporal hasta una frecuencia de
muestreo equivalente de 2000 Hz se realizó un interpolado
por splines en torno a cada detección de la onda R. Para

determinar los latidos normales que son los que se tuvie-
ron en cuenta en la generación de la sẽnal inverse interval
function (IIF) se aplićo una regla de exclusión de latidos
ańomalos [10].

duIIF(t) =

M∑

k=1

(
1

tk − tk−1

)

δ(t− tk) (1)

Puesto que la señal duIIF(t) no se encuentra muestreada
equiespaciadamente, se interpoló mediante splines cúbi-
cas para obtener una señal muestreada equiespaciadamen-
te dIIF(n) y se realiźo un ańalisis espectral clásico. Para
analizar los paŕametros espectrales de la HRV en el plano
tiempo-frecuencia se empleó la Smooth Pseudo Wigner-
Ville Distribution Sx(t, f), puesto que la señal de ritmo
card́ıaco es claramente no estacionaria. Esta distribución
se caracteriza por un suavizado independiente en tiempo y
frecuencia originado por las ventanasγ(t) y η( τ2 ) η

∗(− τ2 )
y se define como:

Sx(t, f)=

∫ ∫
ϕ(t−t′,τ)x(t′+

τ

2
)x∗(t′−

τ

2
)e−j2πfτdt′dτ (2)

ϕ(t, τ) = γ(t)η(
τ

2
)η∗(−

τ

2
) (3)

Los ı́ndicesPVLF, PLF y PHF se calcularon como la poten-
cia en las bandas VLF (0,0033-0,04), LF (0,04-0,15 Hz) y
HF (0,15-0,5 Hz) respectivamente, asi como sus versiones
normalizadas con respecto a la potencia totalPVLFn , PLFn y
PHFn y el ratio baja entre alta frecuenciaRLF/HF.

3.3. Conjunto de caracteŕısticas

Para cuantificar la evolución de las variaciones autonómi-
cas durante los eventos DAP se definieron 4 ventanas tem-
porales tomando como instante de referencia el inicio del
DAP. La Figura 1 muestra la media de las señalesdIIF cuan-
do los DAP se encuentran relacionados o no con un evento
apńeico. Las ventanas temporales se definieron como: a)
ventana de referencia (wr) situada 15 s antes del inicio del
DAP y con una duración de 5 s. b) Ventana durante el DAP
(wd) que comienza 2 s antes del inicio del DAP y de 5 s
de duracíon. c) Ventana posterior al DAP (wp) situada 15 s
despúes del inicio del DAP y también de 5 s de duración. d)
Ventana global (wg) que comienza 20 s antes del inicio del
DAP y tiene una duración de 40 s de forma que comprende
las tres anteriores.
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(r) (d) (p)

Figura 1. dIIF media± D.E. para eventos DAP apnéicos y no-
apńeicos. Ventanas de análisis (r referencia, d DAP, p
posterior). La ĺınea punteada indica el inicio del DAP.
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Se definío un conjunto de caracterı́sticas y se seleccionaron
aquellas que proporcionaban una mejor discriminación en-
tre eventos DAP apńeicos y no apńeicos. El conjunto de
caracteŕısticas esta compuesto por la media y la varianza
de losı́ndicesdIIF , PLFn , PHFn ,RLF/HF dentro de cada una de
las 4 ventanas definidas. Además, se calcularon las dife-
rencias entre la ventana de referencia y la ventana durante
el DAP, asi como entre la referencia y la ventana posterior
para cada uno de losı́ndices. Para reducir la biovariabilidad
de losı́ndices dedIIF , se normalizaron restandose el valor
medio y dividiendo por la varianza del segmento de señal
centrado en el inicio del DAP y de duración 5 minutos. Los
ı́ndices espectrales se normalizaron respecto a la potencia
total. Se extrajeron un total de 34 caracterı́sticas.

3.4. Clasificador

Para separar entre los eventos DAP relacionado o no con
episodios apńeicos (Ga y Gn) se empléo un ańalisis dis-
criminante lineal (LD). Siendoyi = [y1i, y2i, ..., ydi] un
vector ĺınea cond valores donde cada columna representa
una caracterı́stica del DAPi-esimo. Suponiendo que que-
remos asignaryi a una clasek de lasc clases posibles. El
valor discriminantefk para cada clase se calcula a partir
de la siguiente ecuación:

fk = μkΣ
−1yTi −

1

2
μkΣ

−1μTk + log(πk) (4)

donde T representa la transpuesta yμk es el vector fila
obtenido de la media de todos los vectores del grupo de
entrenamientoNk pertenecientes a la clasek. SiendoN el
número total deyi en el conjunto de entrenamiento,μk se
obtiene mediante:

μk =
1

Nk

Nk∑

i=1

yik (5)

En un clasificador LD,Σ representa la covarianza conjunta
y se calcula como:

Σ =
1

N − c

c∑

k=1

Nk∑

i=1

(yik − μk)
T (xik − μk) (6)

πk representa la probabilidad a priori de queyi pertenezca
a la clasek y se calcula como:

πk =
Nk

N
(7)

Finalmenteyi es asignado a la clase,k, con mayorfk.

3.5. Seleccíon de caracteŕısticas

Para entrenar el clasificador se extrajeron 268 eventos DAP
que fueron clasificados en 2 grupos: DAPs apnéicos (Ga)
y DAPs no apńeicos (Gn) en base a las caracterı́sticas fi-
siológicas de las apnéas. Los eventos DAP se consideraron
pertenecientes a Ga cuando habı́a descensos mayores del
3 % en SaO2 o descensos del flujo respiratorio mayores del
50 % respecto a la lı́nea de base con una duración ḿınima
de 5 s y pertenecientes a Gn cuando el DAP no presenta-
ba ni reduccíon en el flujo respiratorio ni desaturaciones.
En la Tabla 1 se presenta un resumen de la clasificación.
Para la selección de caracterı́sticas se empléo un ḿetodo
wrap, consistente en seleccionar las caracterı́sticas en ba-
se a las prestaciones del clasificador. Las caracterı́sticasse

Diagńostico Grupos DAP
Clı́nico Ga Gn Total
Normal 41 107 148

Patoĺogico 98 22 120
Total 139 129 268

Tabla 1.Clasificacíon de eventos DAP

van ãnadiendo gradualmente y se escoge aquella que pro-
porciona la mayor precisión del clasificador en combina-
ción con las caracterı́sticas seleccionadas previamente.

3.6. Estudio Cĺınico

Se realiźo un estudio clı́nico para evaluar la mejora de
incorporar informacíon de la HRV en el diagńostico del
SAOS basado en la PPG. Los registros PSG de la noche
completa se dividieron en fragmentos de 1 hora de dura-
ción. Estos fragmentos se clasificaron como control, dudo-
so o patoĺogico en funcíon de las desaturaciones de SaO2,
siendoésta la referencia para evaluar la precisión del clasi-
ficador para fragmentos de 1 hora. Para ello se definió una
lı́nea de baseβ, correspondiente a la moda de la señal SaO2
de la noche completa. En todos los regitrosβ ≥ 97% y la
probabilidad del valor de la moda en el registro fue mayor
de 0.3 con una resolución en la sẽnal del 1 %. Se calculó el
tiempo dentro del fragmento en que la señal SaO2 se en-
contraba por debajo deβ−3%, tβ−3. Los fragmentos PSG
se clasificaron segun el criterio siguiente:

tβ−3 < 0,9 minutos control
0,9 minutos< tβ−3 < 3 minutos dudoso

tβ−3 > 3 minutos patoĺogico
(8)

Esto supone un ḿınimo de un5% del tiempo con evidente
desaturacíon de ox́ıgeno para ser considerado patológico,
lo que corresponde con un nivel severo de SAOS de 18
apńeas de 10 s por hora. Para el grupo de control el umbral
corresponde a 5 apnéas por hora. En la Tabla 2 se muestra
la clasificacíon de los fragmentosPSG.

Diagńostico # # Clasificacíon fragmentosPSG
clı́nico sujetos fragmentos #normal #dudoso # patológico
Normal 10 46 42 4 0

Patoĺogico 11 59 28 20 11
Total 21 105 70 24 11

Tabla 2.Clasificacíon fragmentos PSG

Ahora el objetivo es clasificar estos fragmentos de una ho-
ra en funcíon del ńumero de DAPs por hora. Esta clasifi-
cacíon se realiźo en base a dośındices, a partir de los DAP
detectados con el ḿetodo descrito en la sección 3.1,rDAP,
y considerandóunicamente aquellos DAPs clasificados co-
mo apńeicos con la metodologı́a presentada en 3.4,raDAP.

Se calcularon las curvas ROC para ambosı́ndices y se es-
tablecieron los umbraleśoptimos en t́erminos de ḿaxima
sensibilidadSe y especificidadSp. Adeḿas se realiźo un
ańalisis estad́ıstico no paraḿetrico de Wilcoxon de ambos
ı́ndices para evaluar su poder discriminante entre grupos.

Puesto que finalmente estamos interesados en tener una
clasificacíon de los pacientes, se definió un umbral de de-
cisión para establecer cuando un paciente, con un núme-
ro determinado de fragmentos patológicos de 1 hora , se
considera patológico. Para ello se analizó el porcentage de
tiempo de fragmentos patológicos con respecto al total en
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función derDAP y raDAP. El umbral se seleccionó para maxi-
mizarSe y Sp. Seis pacientes de los 21 se excluyeron en
este ańalisis ya que la duración de las sẽnales de ECG y
PPG de aceptable calidad era menor de 4 horas. De los 15
restantes 8 pertenecı́an a pacientes SAOS y 7 a normales.

4. Resultados
Las caracterı́sticas consideradas como mejores para la cla-
sificacíon por el ḿetodo wrap fueron: la media de HF nor-
malizada en la ventana global(P

wg
HFn

), la media del ratio
LF/HF en la ventana global(R

wg
LF/HF), la varianza de la señal

dIIF durante el DAP (σdwdIIFn
) y la diferencia entre la media

dedIIF en la ventana de referencia con respecto a la venta-

na durante DAP (ΔdIIF

wr−wd
n ). En la Tabla 3 se muestran

los resultados de la clasificación de los fragmentos PSG y
de los sujetos. La inclusión de informacíon HRV mejora
la clasificacíon de los fragmentos de 1 hora en12,3% con
valores deSe = 72,7% y Sp = 80%. Adeḿas el ańalisis
estad́ıstico de Wilcoxon muestra un mayor poder discrimi-
nante entre patológicos y normales pararaDAP (p = 0,0061)
que pararDAP (p = 0,0225).

Clasificacíon fragmentosPSG Clasificacíon desujetos
Indice Se ( %) Sp ( %) Precisíon(%) Se ( %) Sp ( %) Precisíon (%)
rDAP 81.8 64.3 66.7 75 71.4 73.3
raDAP 72.7 80 79 87.5 71.4 80

Tabla 3.Resultados de la clasificación

En la Figura 2 se ven las curvas ROC que demuestran la
ventaja de incluir información de HRV. En cuanto a la cla-
sificacíon de sujetos, la mejora de precisión es de6,7%
obteniendo valores deSe = 87,5% y Sp = 71,4%.
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Figura 2. Curvas ROC pararDAP (lı́nea punteada) yraDAP (lı́nea
continua).

5. Discusíon y conclusiones
La sẽnal PPG contiene información relacionada con el sis-
tema cardiovascular asi como de la concentración de ga-
ses en la sangre. Esta señal presenta interesantes carac-
teŕısticas que se pueden usar en la detección de episo-
dios apńeicos. Sin embargo su elevada sensibilidad po-
dŕıa producir falsas detecciones y sobrestimar el número de
apńeas. Generalmente, en la mayorı́a de estudios la PPG ha
sido relacionada con la función card́ıaca, dando como re-
sultado una medida del Pulse Transition Time (PTT). PTT
da una medida cuantitativa del tiempo que necesita la on-
da de pulso para viajar de una arteria a otra. Las apnéas
producen un descenso en la PTT puesto que la activación
simṕatica aumenta el ritmo cardı́aco y la vasoconstricción,

lo que provoca una aceleración de la onda de pulso. Sin
embargo, otros eventos fisiológicos como la respiración
lenta y las inspiraciones profundas [12] tambien producen
variaciones en la PTT que pueden confundirse con acti-
vaciones simṕaticas. El ritmo card́ıaco aporta información
relevante tanto en el dominio temporal como en el fre-
cuencial para discriminar entre variaciones cardiovascula-
res leves y severas, como las que se producen en eventos
apńeicos. Sin embargo los parámetros espectrales pierden
sensibilidad en la discriminación de las apńeas cuando se
emplean de forma aislada ya que no hay una exploración
de los posibles eventos apnéicos como el que proporciona
la deteccíon de eventos DAP.

En conclusíon, el ańalisis de la HRV mejora la utilidad
diagńostica de la PPG en los desordenes del sueño, de for-
ma que la combinación de DAP y HRV podŕıa ser una al-
ternativa a las pruebas de cribado del SAOS con la ventaja
de ser ḿas simple y ecońomica que la PSG. No obstan-
te, son necesarios estudios más extensos para corroborar el
potencial de la sẽnal PPG junto con el análisis de la HRV
en el diagńostico de desordenes del sueño.
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Resumen
Este trabajo presenta un sistema para la eliminación de la inter-
ferencia de red en señales de electrocardiograma, el cuál está
basado en una red neuronal arti�cial multicapa (RNA). El méto-
do propuesto consta de una estructura simple y creciente, simi-
lar a la red MADALINE (Multiple ADAptive LINear Element).
Los coe�cientes de la red son optimizados utilizando el algoritmo
Widrow-Hoff Delta el cual requiere menor coste computacional
que el algoritmo clásico back-propagation.
El método ha sido evaluado mediante la obtención del error

cuadrático medio (MSE) y la relación señal interferencia (SIR).
Haciendo uso de diferentes iteraciones, ha sido posible comparar
los diferentes métodos clásicos (Filtros Notch, Filtros Notch adap-
tativos) con el sistema propuesto.
De esta comparación, puede sacarse como conclusión que el

método propuesto es el que mejor preserva la forma de onda en la
salida del sistema con una alta reducción de la interferencia res-
pecto a las otras técnicas tradicionales, facilitando y mejorando
procesamientos posteriores.

1. Introducción

El electrocardiograma (ECG) es un método de registro
de la actividad eléctrica del corazón. La señal ECG es no
estacionaria e incluye valiosa información clínica, pero, a
menudo, esta información está corrompida por el ruido de
red. Éste procede de las líneas de alimentación de los sis-
temas de medición, a pesar de una adecuada conexión a
tierra, blindaje y del correcto diseño del ampli�cador. La
eliminación de la interferencia de red suele ser necesaria
como un preprocesamiento para mejorar las características
de la señal para el diagnóstico [1]. En tiempo real, la inter-
ferencia de red sufre variaciones en un rango estrecho de
frecuencias sobre la base de frecuencia de 50/60Hz (las es-
peci�caciones típìcas a este respecto son 50Hz�3%). La
respuesta de un �ltro clásico diseñado para esa frecuen-
cia de red no es adecuada cuando la frecuencia va varian-
do, por lo que se hace necesario un �ltrado adaptativo. Un
�ltro Notch (FN) de 50Hz rechaza un banda estrecha de
frecuencias entorno a 50Hz. Estos métodos son fáciles de
implementar a bajo costo, sin embargo, presentan algunos
problemas, ya que causan distorsión de la señal debido a la
supresión de información; se eliminan las componentes de
frecuencia de la interferencia de red, pero también compo-
nentes de frecuencia de la señal. Widrow propuso un �ltra-

do adaptativo [2] que no distorsiona tanto el espectro de fre-
cuencias del ECG pero requiere una señal de referencia, lo
que aumenta la complejidad de hardware y software [3�5].
Para resolver este problema, la comunidad cientí�ca ha es-
tudiado diferentes estructuras adaptativas [6�11], pero ob-
tienen un reducción de ruido inferior al método propuesto
en este trabajo.
Para el objetivo propuesto, es necesario que el �ltro

permita eliminar la interferencia de red de la señal ECG
preservando la forma de onda, para una interpretación
correcta de la información clínica útil. Para ello se ha pro-
puesto este sistema, que mejora con respecto a las tecni-
cas de �ltrado antes mencionadas este aspecto. El metodo
propuesto se basa en una red neuronal arti�cial (RNA) cre-
ciente que no ha sido utilizado todavía en la reducción de la
interferencia de red en registros de ECG. El sistema tiene
ventajas importantes: reducir el tiempo de procesado, ba-
jar la distorsión de la señal de salida y posibilidad de uti-
lización para otro tipo de señales biomédicas.

2. Materiales

Para este estudio se van a utilizar dos tipos de señales,
unas provenientes de PhysioNet [12], y otras sintéticas. Se
ha trabajado para todas las señales con una frecuencia de
muestreo de 1kHz:
Los registros reales de ECG usados en el estudio

provienen de PhysioNet y exhiben un amplio espectro
de las morfologías de QRS. De las diferentes señales
disponibles se ha elegido la MIT-BIH Noise Stress Test
Database. Además, se han utilizado 550 registros de Phy-
sioNet de diferentes bases de datos, con distintas pa-
tologías. A estas señales se les ha añadido interferencia de
red con diferentes atenuaciones y con una oscilación de la
frecuencía de 50Hz de un 3% y ruido blanco. Por otro lado,
a partir del programa Ecgsyn disponible en PhysioNet [12],
se generan señales sintéticas que incluyen interferencia de
red y ruido blanco. Con ello obtenemos 200 señales sintéti-
cas para probar los diferentes métodos.

3. Método

El sistema propuesto se basa en una red neuronal ar-
ti�cial (RNA) multicapa, consistente inicialmente en una

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

517



estructura sencilla similar a la red neuronal ADALINE
(ADAptive LINear Element) [13, 14], la cual es utilizada
como estructura inicial debido a su simplicidad y facilidad
de optimización usando el algoritmo de mínimos cuadra-
dos promedio, LMS [15]. Está compuesta por tres capas:
Una capa de entrada, una capa oculta y una capa de salida.
Esta estructura tiene una característica especial: crece

mientras aprende, lo que signi�ca que las neuronas en la
capa oculta son una por una añadidas y sus pesos y bias
adaptados mientras que los pesos de la capa de entrada que
han sido previamente adaptados se congelan para conservar
el aprendizaje de la red previamente obtenido. Este proce-
dimiento se repite hasta obtener el funcionamiento desea-
do. Este mecanismo, aunque en ocasiones podría producir
redes neuronales con un número sub-óptimo de neuronas
en la capa oculta, permite estimar de manera aproximada
el tamaño de la red requerido para llevar a cabo una deter-
minada operación sin tener que entrenar completamente la
red neuronal cada vez que se agrega una neurona en la capa
oculta.

Figura 1: Red neuronal propuesta con dos neuronas en la
capa oculta. Los pesos (w) en negro son constantes.

En todas las etapas la red neuronal es adaptada usando
el algoritmo de Widrow-Hoff Delta el cual ha mostrado los
mejores resultados en las pruebas realizadas. En la �gura
1 se puede observar el sistema propuesto con más de una
neurona añadida en la capa oculta.

3.0.1. Entrenamiento de la Red Neuronal

Se utiliza como prototipo una sola capa oculta en la red
(�gura 1). En esta �gura, P = pi(k) es el vector de entrada,
Y = yi(k) es el vector de salida construido a partir de los
ai(k), W = (wij) la matriz de pesos entre la entrada y la
capa oculta, b = (bij) la matriz de bias entre la capa oculta
y la capa de salida. Por otro lado se de�ne la función de
error ei(k), como la diferencia entre la señal deseada, ti(k);
y la actual salida de la red neuronal, yi(k). Se muestra en
la ecuación 1:

ei(k) = ti(k)� yi(k) (1)

El procedimiento de inicialización se utiliza para se-
leccionar la mejor red para el entrenamiento. Se han se-
leccionado todos los pesos y bias iniciales entre -1 y 1,

respectivamente. Estos valores se obtienen experimental-
mente mediante la adaptación de la red con una sola pasa-
da. Con esto se asegura que todos los pesos y bias iniciales
estén bien adaptados (preoptimizados) antes de realizar la
reducción de ruido.

3.0.2. Inicialización

El procedimiento de inicialización se utiliza para se-
leccionar la red más acertada para el entrenamiento.
Widrow-Hoff Delta se utiliza en la mejora de la red sináp-
tica de los pesos y bias para minimizar la función de coste.
Se considera una red con una sola capa oculta, utilizan-
do una función de activación sigmoidal. Se crean H redes
candidatas con un número decidido de neuronas en la capa
oculta, el número de candidato de la redH , es decidido por
prueba y error. Para cada uno de los candidatos de red, la
suma de los valores absolutos de la covarianzas se calculan
mediante la siguiente ecuación.

Fj =
1

N

M�1X
k=1

�����
NX
p=1

(yj;p � yj) (ek;p � ek)
����� ; j = 1; :::;H

(2)
donde yj;p es la salida candidata j ésima para el patrón de
entrenamiento p. El parámetro yj es la media de la salida
oculta j ésima, ek;p es el error de salida para la k ésima
salida considerando el patrón de entrenamiento de orden p
ésimo y ek es la media del error de salida para k salidas. A
partir de esto, se selecciona la red con el máximo valor de
covarianza Fj como la más prometedora red para la inicia-
lización, la cual se entrena con la técnica de Widrow-Hoff
Delta. El entrenamiento se realiza con registros ruidosos y
no ruidosos de ECG.

3.0.3. Algoritmo de aprendizaje basado en Regla Widrow-
Hoff Delta

La red propuesta es una red de aprendizaje supervisado
que necesita conocer de antemano los valores asociados a
cada entrada. Los pares de entrada/salida tienen la siguiente
forma:

fp1; t1g ; fp2; t2g ; :::; fpQ; tQg (3)

donde pQ es la entrada a la red y tQ es su correspondiente
salida deseada, cuando una entrada p es presentada a la red,
la salida de la red es comparada con el valor de t que le es
asociado. De acuerdo al procedimiento descrito en Widrow
[16] el proceso de actualización de los pesos viene dado
por la ecuación 4.

W (k + 1) =W (K) + �
e(k)p(k)

jp(k)j2
(4)

En esta ecuación, k representa la iteración actual del pro-
ceso de actualización, W (k + 1) es el siguiente valor que
tomará el vector de pesos yW (k) es el valor actual del vec-
tor de pesos. El error actual e(k) es de�nido como la dife-
rencia entre la respuesta deseada t(k) y la salida de la red
a(k) =WT (k)p(k) antes de la actualización. La variación
del error en cada iteración es representada por [16]:

XXVI Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica. Valladolid, 15, 16 y 17 de octubre de 2008.

518



�e(k) = ��e(k)p
T (k)p(k)

jp(k)j2
= ��e(k) (5)

De esta forma, el error es reducido por un factor mien-
tras los pesos van cambiando a medida que se presenta un
valor de entrada. Cada vez que se presenta un nuevo patrón
el ciclo de actualización se inicia nuevamente; el siguiente
error es reducido por un factor �, y el proceso continua.
Los valores iniciales del vector de pesos son usualmente
escogidos como cero y se actualizan hasta que el algoritmo
alcance convergencia.
Extendiendo el algoritmo a la actualización de las bias,

se tiene:

b(k + 1) = b(k) + �e(k) (6)

Los valores de los incrementos �W (k) y �b(k) se cal-
culan con base en las derivadas parciales de la función del
error medio cuadrático con respecto a pesos y bias respec-
tivamente.
Se emplea un algoritmo de pasos descendientes aproxi-

mado, como el que utilizaron Widrow y Hoff; con este al-
goritmo calculando el gradiente en cada iteración (gradien-
te instantáneo) y no el gradiente verdadero, la función para
el error medio cuadrático es:

e2(k) = (t(k)� y(k))2 (7)

En la ecuación 7 t(k) representa la salida esperada en
la iteración k y a(k) representa la salida de la red; el
error cuadrático esperado ha sido reemplazado por el error
cuadrático en la iteración k, por lo tanto en cada iteración
se tiene un gradiente del error de la siguiente forma:

�
re2(k)

�
j
=
@e2(k)

@wi;j
= 2e(k)

@e(k)

@wi;j
para j = 1; 2; :::R

(8)
y

�
re2(k)

�
R+1

=
@e2(k)

@b
= 2e(k)

@e(k)

@b
(9)

Los primeros R elementos del error son derivadas par-
ciales con respecto a los pesos de la red (w), mientras que
los elementos restantes son derivadas parciales con res-
pecto a las bias (b) [16]. La aproximación de re(k) en-
contrada en la ecuación 8 es reemplazada en la ecuación 4
que de�ne el proceso de actualización de pesos; después de
haber evaluado las derivadas parciales el proceso de actu-
alización para la red Madeline propuesta puede expresarse
mediante las ecuaciones 10 y 11:

w(k + 1) = w(k) + 2�e(k)p(k) (10)
b(k + 1) = b(k) + 2�e(k) (11)

El porcentaje de cancelación se puede incrementar opti-
mizando los pesos de la red, por medio de un proceso de
reentrenamiento de las matrices de pesos (W ) y bias (b),

una vez determinado el número de neuronas ocultas. Se
parte de una estructura de tres capas, una capa de entrada,
otra de salida y se iban añadiendo sucesivas neuronas en
la capa oculta. Lo mejores resultados se obtuvieron con 42
neuronas en la capa oculta, a partir de este valor aumentaba
la complejidad computacional y los valores de SIR y MSE
no modi�caban su valor.

4. Resultados

En este apartado se comparan las diferentes técnicas
de eliminación de la interferencia de red más aceptadas
por la comunidad cientí�ca con el método propuesto. El
error cuadrático medio (MSE) se ha calculado mediante

MSE
�b�� = E

��b� � ��2�, donde b� muestra la señal
de salida del sistema y � representa a la señal original. La
línea de red ha sido simulada como una sinusoide a 50Hz
pero también se han incluido modi�caciones de la frecuen-
cia de red entre 48.5Hz y 51.5Hz. La tabla 1 muestra MSE
para diferentes anchos de banda (AB) (0.5Hz y 1.5Hz) para
un �ltrado Notch (FN), �ltrado Notch Adaptativo (FNA) y
RNA.

Tabla 1: Resultados medios obtenidos de MSE para un de
ancho de banda de 0;5Hz y 1;5Hz

AB 0.5 Hz 1.5 Hz
Método FN FNA RNA FN FNA RNA
48.5 hz 47 23.4 6.8 41.8 31.6 15.5
49 Hz 46 22.7 6.2 38.5 30.4 13.9
49.5 Hz 34 21.8 5.9 20 29.5 12.5
50 Hz 3 1.32 1.3 3.5 2.1 1.5
50.5 Hz 33.5 21.7 5.6 19.4 29.2 12.4
51 Hz 46.5 21.9 6 39 30.6 14.1
51.5 Hz 47.5 23.6 6.5 41.05 21.9 16.2

Los resultados anteriores muestran que el �ltro Notch
consigue reducir la interferecia si está centrada a 50Hz, ya
que se ha diseñado el �ltro de una forma estática. El MSE
de este �ltro es mínimo a 50Hz, pero pasa a ser signi�cativo
si la interferencia de red no está centrada en 50Hz.
El valor de MSE para RNA es bastante pequeño y se

mantiene casi constante, incluso en los cambios de frecuen-
cia de las líneas de 50Hz, sólo a 51Hz el MSE pasa a ser
signi�cativo si el ancho de banda se incrementa por enci-
ma de 1.5Hz. En cambio, para el �ltro Notch adaptativo el
valor de MSE es mas elevado que el obtenido para RNA en
todas las frecuencias. La diferencia entre ambos métodos
es menor a la frecuencia de referencia 50Hz.
Además del MSE, se ha utilizado otro parámetro, la

relación señal a interferencia (SIR), dada por la ecuación
12, con la cual se puede comprobar la e�cacia de cada
método para reducir ruido. En la expresión del SIR xin re-
presenta el registro de entrada al sistema, xout la salida y
x el registro original sin ruido. En la tabla 2 se muestran
los resultados obtenidos de SIR, donde se puede observar,
que RNA consigue unos valores más elevados re�ejando
un mejor comportamiento frente a los métodos clásicos.
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SIR = 20 log

 s
Efjjxin � xjj2g
Efjjxout � xjj2g

!
(12)

Tabla 2: Valores medios de SIR para todos los registros
utilizados.

Método FN FNA RNA
SIR 14;8� 2;3 15;2� 0;3 18;2� 0;3

La �gura 2 demuestra que la salida obtenida con el sis-
tema basado en RNA consigue una mayor reducción de rui-
do que los otros sistemas.

Figura 2: A. Señal de entrada . B. Filtrado Notch C. Fil-
trado Notch Adaptivo D. Filtrado RNA

5. Conclusiones

El siguiente trabajo muestra una herramienta alternativa
para reducir el ruido en señales de electrocardiograma que
puede facilitar el estudio y posterior análisis clínico.
El sistema está basado en una red neuronal arti�cial

creciente y adaptativa, utilizable en aplicaciones de al-
ta velocidad de procesamiento y con una implementación
hardware sencilla.
La red neuronal propuesta obtiene, además de la mejor

reducción de ruido, poca distorsión en la señal en com-
paración con otros sistemas ampliamente aceptados como
Notch y Notch adaptativo y puede ser aplicada a diferentes
tipos de señales cambiando pocos parámetros de dicha red.
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Resumen
Las medidas basadas en el cálculo de la entropı́a de las señales,
tales como la entropı́a muestral (Sample Entropy, SampEn),
han sido ampliamente utilizadas para cuantificar la Variabili-
dad de la Frecuencia Cardı́aca (VFC) en estratificación de riesgo
cardı́aco, bajo la hipótesis de que valores bajos de entropı́a son
indicativos de enfermedades o de perturbaciones en los comple-
jos mecanismos fisiológicos. Sin embargo, en diversos estudios
se han obtenido valores mayores de entropı́a en pacientes con
determinadas patologı́as que en sujetos sanos. En este trabajo,
utilizamos la SampEn para medir la VFC de sujetos sanos y
de pacientes con Insuficiencia Cardı́aca (IC), con el propósito de
discriminar entre ambos grupos y de caracterizar la pérdida de
variabilidad debida a la edad. Concluimos que el ajuste de un
valor umbral r fijo en el algoritmo, en lugar su ajuste conven-
cional como porcentaje de la desviación estándar de la señal,
mejora las capacidades de discriminación entre sujetos sanos y
pacientes con IC, y además permite cuantificar con mayor nitidez
la pérdida de VFC debida a la edad en sujetos sanos.

1. Introducción
La Variabilidad de la Frecuencia Cardı́aca (VFC) es un po-
tente marcador del estado del control cardiovascular por
parte del sistema nervioso autónomo. Dado el alto conte-
nido informativo de esta señal, se han llevado a cabo nume-
rosas tentativas de caracterizarla mediante ı́ndices medidos
en la misma utilizando técnicas de procesado digital. Du-
rante los últimos años, se han propuesto en este escenario
un gran numero de métodos y técnicas no lineales, tanto
basados en la Teorı́a del Caos, como en el análisis frac-
tal de las series temporales y en principios de Teorı́a de la
Información. En este último grupo se incluyen algoritmos
representativos tales como la entropı́a aproximada (Aproxi-
mate Entropy, ApEn) y la entropı́a muestral (Sample En-
tropy, SampEn). La primera fue propuesta por Pincus [1]
para medir el nivel de irregularidad de las series tempora-
les, y ha sido extensamente utilizada para caracterizar la
VFC, tanto en adultos como en fetos [2, 3, 4]. La segunda
es una modificación del algoritmo de cálculo original de la
ApEn, que pretende superar sus limitaciones [5].

Sin embargo, los resultados numéricos obtenidos en la li-
teratura no siempre son coincidentes con la idea subyacen-
te de que valores bajos de ı́ndices de entropı́a correspon-
derı́an a estados patológicos o a trastornos de la regula-
ción homeostática [6, 7]. Hasta la fecha, la mayor parte
de los trabajos en los que se han aplicado estas medidas
de entropı́a fijan los parámetros libres de los algoritmos
de cálculo a valores previamente indicados en la literatura,
en concreto, el parámetro umbral r se fija a una cantidad
relativa a la varianza de cada señal bajo estudio. En es-
te trabajo, hemos estudiado la influencia de la elección de
estos parámetros en la evaluación de la pérdida de VFC
debida a la edad, ası́ como la caracterización de la VFC de
los pacientes con Insuficiencia Cardı́aca (IC), teniendo co-
mo objetivo una discriminación fiable entre sujetos sanos
y sujetos patológicos utilizando la SampEn.

La estructura del trabajo es como sigue. En primer lugar,
se introducen los algoritmos de la ApEn y de la SampEn.
A continuación, se presentan las bases de datos utilizadas
en el estudio y los experimentos realizados utilizando la
SampEn. Tras presentar los resultados de discriminación
y efecto de edad, se incluyen las conclusiones.

2. Algoritmos ApEn y SampEn
Si bien teóricamente la caracterización de la VFC de las
series de intervalos RR podrı́a llevarse a cabo utilizan-
do medidas clásicas de entropı́a, tales como la entropı́a
Kolmogorov-Sinai y variantes, estas medidas presentan al-
gunos inconvenientes en su aplicación práctica. De una
parte, exhiben un comportamiento divergente, y de otra
no siempre son capaces de distinguir algunos procesos con
complejidad diferenciada [1]. Con el propósito de superar
estas limitaciones, Pincus formuló un familia de estadı́sti-
cos, conocida como ApEn, para el análisis eficiente de la
información contenida en series temporales cortas y ruido-
sas.

Para el cálculo de la ApEn es necesario la especificación
previa de dos parámetros: la dimensión embebida m, que
es la longitud de los vectores a ser comparados, y el valor
umbral del ruido r.
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El procedimiento para el cálculo de la ApEn, dadas N
muestras de una serie temporal, es como sigue:

Se obtienen los vectores x(1), ..., x(N −m + 1), definidos
por x(i) = [u(i), ..., u(i+m−1)], para i = 1, ..., N−m+
1. La distancia entre dos vectores x(i) y x(j), d[x(i), x(j)],
se define como la máxima diferencia, en módulo, entre sus
respectivas componentes escalares, esto es:

d[x(i), x(j)] = máx
k=1,...,m

(|u(i + k − 1)− u(j + k − 1)|)

Basada en esta distancia, se define la siguiente medida de
correlación:

Cm
i (r) = Nm(i)/(N −m + 1)

donde Nm(i) cuenta, para un vector dado x(i), el número
de veces que d[x(i), x(j)] ≤ r para j = 1, ..., N −m + 1.
A continuación, se calcula la media del logaritmo natural
de Cm

i (r) para todo i:

Φm(r) =
1

N −m + 1

N−m+1∑
i=1

ln Cm
i (r)

Finalmente, se define la ApEn(m, r) y su estadı́stico aso-
ciado ApEn(m, r,N) como

ApEn (m, r) =

 ĺım
N→∞

[
Φm(r)− Φm+1(r)

]
para m > 0

ĺım
N→∞

[
−Φ1(r)

]
para m = 0

ApEn(m, r,N) =

{
Φm(r)− Φm+1(r) para m > 0
−Φ1(r) para m = 0

La ApEn cuantifica la verosimilitud de que series de pa-
trones que son parecidos para m observaciones, no con-
tinúen siendo parecidas en la siguiente comparación cre-
ciente. Por lo tanto, series con patrones repetitivos ob-
tendrán valores de ApEn más bajos, mientras que series
menos predecibles obtendrán valores de ApEn más altos.

Varias propiedades de la ApEn hacen que este estadı́stico
sea apropiado para el análisis de datos fisiológicos [3]:

1. No es necesario un numero número grande de mues-
tras en la señal para obtener estimaciones razonables
(30m muestras son suficientes).

2. Es robusta frente a datos atı́picos.
3. Se ve poco afectada por ruido de magnitud inferior a

r.
4. Es aplicable tanto a procesos estocásticos, como de-

terministas o mixtos, ya que se obtienen valores fini-
tos en todos los casos.

Sin embargo, tal y como el propio Pincus relató [2], debi-
do a la comparación de cada vector consigo mismo y para
evitar la ocurrencia del ln(0) en el algoritmo de cálculo,
la ApEn es un estadı́stico sesgado. Este sesgo hace que la
ApEn sea dependiente de la longitud de los datos, efecto
que tiende a 0 cuando N →∞. Además, en algunos casos,
la ApEn carece de consistencia relativa, si bien preserva
está propiedad en el rango estadı́sticamente válido de los

pares (m, r). Por esta razón, su utilización ha proporciona-
do buenos resultados en numerosos estudios.

Tratando de mejorar el algoritmo de la ApEn para superar
sus limitaciones, Richman y Moorman [5] desarrollaron el
estadı́stico SampEn, el cual no realiza autocomparacio-
nes. Asimismo, la SampEn presenta dos diferencias adi-
cionales respecto a la ApEn: en primer lugar, únicamente
son considerados los N − m vectores de longitud m en
ambas etapas del proceso de cálculo; en segundo lugar, la
medida de probabilidad se obtiene como el logaritmo na-
tural de la probabilidad condicionada, y no como la razón
de las sumas logarı́tmicas.

El algoritmo de la SampEn se calcula siguiendo los si-
guientes pasos:

Bm
i (r) se define como (N −m−1)−1 veces el número de

vectores xm(j) parecidos a xm(i) (en relación a r) donde
j = 1...N −m con j 6= i. La media de Bm

i (r) para todo i
se calcula como

Bm(r) =
1

N −m

N−m∑
i=1

Bm
i (r)

De forma similar, Am
i (r) se define como (N −m − 1)−1

veces el número de vectores xm+1(j) parecidos a xm+1(i)
(en relación r) donde j = 1...N −m con j 6= i. La media
de Am

i (r) para todo i se calcula como

Am(r) =
1

N −m

N−m∑
i=1

Am
i (r)

Finalmente, SampEn(m, r) y su estadı́stico asociado
SampEn(m, r, N) se definen como sigue:

SampEn(m, r) = ĺım
N→∞

{− ln [Am(r)/Bm(r)]}

SampEn(m, r,N) = − ln [Am(r)/Bm(r)]

La SampEn ofrece mayor independencia respecto a la
longitud de los datos, ası́ como consistencia relativa en más
situaciones que la ApEn. Al mismo tiempo, mantiene las
caracterı́sticas originales de la ApEn que la hacen apro-
piada para el estudio de señales fisiológicas.

3. Bases de Datos y Análisis con SampEn
El estadı́stico SampEn se utilizó para evaluar la VFC a
partir de señales de intervalos RR obtenidas en registros
Holter de 24 horas, procedentes de sujetos sanos y de pa-
cientes con IC. Ambos conjuntos de registros fueros ob-
tenidos de la base de datos Physionet [8]. Los datos pro-
cedı́an de registros pertenecientes a 72 sujetos sanos, de
edades comprendidas entre los 20 y los 76 años, y de 44
pacientes con IC, de edades comprendidas entre los 22 y
los 79 años. Todos los registros fueron preprocesados pa-
ra eliminar artefactos, latidos mal identificados y latidos
ectópicos. Además, los intervalos RR menores de 200 ms
y mayores de 2000 ms fueron excluidos, ası́ como aque-
llos que diferı́an más de un 20 % del intervalo RR previo o
subsecuente [9].
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SampEn(3,15) SampEn(1,0.1DE)
Sanos 1.00±0.23 1.09±0.27
IC 0.51±0.26* 1.37±0.36*

Tabla 1. Media ± DE de la SampEn para ambos métodos. El
sı́mbolo * indica variación significativa (p<0.001) entre sujetos
sanos y sujetos con IC.

Dado que la elección de los parámetros libres en los méto-
dos de entropia es crucial para su funcionamiento, en pri-
mer lugar se analizó la influencia de la selección de estos
parámetros en el comportamiento de la SampEn, con el
objetivo de maximizar la separación entre sujetos sanos y
pacientes con IC. Para este propósito, se evaluaron un con-
junto de posibles valores para m = 1, 2, 3. En relación al
parámetro r, la SampEn se calculó de acuerdo con dos
métodos:

1. El parámetro r como un cierto porcentaje de la des-
viación estándar (DE) de cada serie de datos, que es
el método utilizado convencionalmente en la literatu-
ra [2, 5, 6, 7] (con r = r′∗DE, donde r′ = [0.1, 0.15,
0.2]).

2. El parámetro r fijado como un porcentaje de la des-
viación estándar media de todos los registros (de los
sujetos sanos y de los pacientes), lo cual implica em-
plear un valor de r fijo para todos los registros (utili-
zando r = 10, 15, 20).

Este último método se justifica en [4], donde se obtuvieron
mejores resultados en la caracterización de la VFC Fetal
con la elección de un parámetro r fijo, independiente de la
DE de cada registro.

También se estudiaron las capacidades discriminativas del
estadı́stico para distinguir entre sujetos jóvenes y sujetos
mayores, dividiendo para ello las bases de datos de sujetos
sanos en dos grupos (grupo joven, de 20 a 50 años, y grupo
mayor, de 51 a 80 años).

Finalmente, se hizo una división de todos los registros de
los sujetos sanos en seis grupos diferentes, de acuerdo con
la edad de los pacientes, y se calculó la SampEn para cada
uno de los grupos con el propósito de analizar la evolución
del estadı́stico en personas sanas. La relación del estadı́sti-
co con la edad fue analizada utilizando la regresión lineal
de la SampEn respecto a la edad, y obteniendo la pen-
diente (variación del estadı́stico por año) y su coeficiente
de determinación, en este caso tanto para los sujetos sanos
como para los sujetos con IC.

4. Resultados
La Tabla 1 muestra la combinación de los parámetros m y
r que consiguieron mayor discriminación para cada méto-
do. La utilización de un valor umbral r fijo para todos los
registros, en lugar del uso más extendido de r como por-
centaje de la DE de cada señal, proporcionó una mejor dis-
criminación entre los sujetos sanos y los sujetos con IC.
Además, se obtuvieron valores mayores de la SampEn
para sujetos sanos que para sujetos con IC, lo cual con-
cuerda con la idea de la pérdida de VFC en condiciones
patológicas, mientra que utilizando r como un porcentaje

DE
Sanos 136.84±32.67
Sanos-Jovenes 136.20±35.51
Sanos-Mayores 137.20±31.36
IC 66.98±38.87

Tabla 2. Desviación estándar de los diferentes grupos.
Media ± DE.

de la DE de cada serie de datos se obtuvieron mayores va-
lores de SampEn para los pacientes con IC que para los
sujetos sanos. La razón de estos resultados podrı́a ser que
los pacientes con IC poseen una desviación estándar menor
que los pacientes sanos (ver Tabla 2), y por lo tanto, al divi-
dir cada registro por su desviación estándar, las diferencias
relativas entre las muestras podrı́an no quedar equitativa-
mente preservadas. Fijando r de forma relativa a la DE de
cada registro en el algoritmo de cálculo, los registros per-
tenecientes a sujetos sanos son escalados por valores ma-
yores que los registros de los sujetos con IC, lo cual no
afecta únicamente a la amplitud de los datos, sino también
a la diferencia relativa entre las muestras. Posteriormente,
tanto los registros de sujetos sanos, como los registros de
pacientes con IC son comparados respecto al mismo valor
fijo r′. Por otro lado, debido a la diferencia considerable
de valores entre las DE de ambos grupos, se obtuvo una
discriminación similar utilizando la DE (p <0.001) y el
ı́ndice SampEn con un valor umbral r fijo.

Para los grupos de jóvenes y mayores, las combinaciones
de parámetros m y r que consiguieron una mayor discri-
minación, para cada método, se muestran en la Tabla 3. En
este caso, ambos métodos proporcionaron valores mayo-
res de la SampEn para los sujetos jóvenes que para los
sujetos mayores, debido a que los valores de DE para am-
bos grupos son similares (ver Tabla 2), y por lo tanto, en el
método 1 de obtención del parámetro r, la DE ya no inter-
fiere en el cálculo del grado de irregularidad de las señales.
Además, en este caso, no fue posible discriminar entre am-
bos grupos utilizando únicamente la DE de cada grupo ya
que es similar para ambos, mientras que sı́ fue posible con
el ı́ndice SampEn. La Tabla 4 y la Figura 1 muestran los
resultados del ı́ndice SampEn para cada grupo de edad.
Se encontró que con el parámetro r obtenido por el méto-
do 2 era posible cuantificar la pérdida de variabilidad de-
bida a la edad en sujetos sanos, lo cual no fue posible con
el parámetro r obtenido por el método convencional, de-
bido a que no mostró ninguna una tendencia fija (crecien-
te o decreciente), esta cuantificación tampoco fue posible
utilizando únicamente la DE de cada grupo de edad. La re-
gresión lineal (ver Tabla 5) no mostró correlación entre la
edad y la variación de los valores de la SampEn para los
sujetos con IC.

5. Conclusiones
Utilizando un valor umbral fijo para r en el algoritmo de
la SampEn se ha obtenido una representación más clara
de la pérdida de la VFC para pacientes con IC, ası́ como
del decrecimiento gradual de la VFC y de la SampEn con
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(a) (b)

Figura 1. Evolución de la SampEn con la edad. Los cı́rculos representan el valor de la SampEn para cada sujeto, los cuadrados la
SampEn media para grupo de edad, las barras la desviación estándar de cada grupo de edad y la linea recta es la recta de regresión.
(a) Para r fijo. (b) Para r como porcentaje de la desviación estándar de cada registro.

SampEn(2,20) SampEn(2,0.2DE)
Jovenes 0.87±0.23 0.66±0.18
Mayores 0.61±0.13* 0.43±0.14*

Tabla 3. Media ± DE de la SampEn para ambos métodos. El
sı́mbolo * indica variación significante (p<0.001) entre sujetos
jóvenes y sujetos mayores.

Edad(años) SampEn(2,20) SampEn(2,0.2DE)
20-30 0.91±0.29 0.61±0.13
31-40 0.86±0.21 0.68±0.21
41-50 0.76±0.24 0.63±0.20
51-60 0.67±0.16 0.58±0.07
61-70 0.61±0.15 0.42±0.14
71-80 0.54±0.20 0.47±0.16

Tabla 4. Evolución de la SampEn con la edad. Media± DE para
ambos métodos.

Var. ı́ndice/año r2

Sanos
SampEn(2,20) -0.0085 0.3653*
SampEn(2,0.2DE) -0.0065 0.2935*
IC
SampEn(2,20) -0.0011 0.0036
SampEn(2,0.2DE) -0.0125 0.1857

Tabla 5. Resultados de la regresión linear de la SampEn respecto
a la edad. El sı́mbolo * indica variación significativa (p<0.001).

la edad. Asimismo, se han obtenido indicios de que podrı́a
construirse una curva de pérdida de la VFC debida a la
edad para sujetos sanos. Para este último propósito serán
necesarios futuros estudios con un número mayor de regis-
tros clı́nicos.
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9�����F��	��� ���6�(7�, �������@GA���#9��� ��������	5����
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=������, ����!� ���� �����������!��� �	� ��������F�� ������
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= �� 8 ��	� ��� �9�� � ����� (� !������� /����+��=� &���
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 �	� �	�� ����� � =���� ��������	� &���� �9�� ��������5��

-�������!������	�	� ������� ������,9���������+��=��, ������

�� ����� � ��),������  ���������� �����	��!� ,95��� ��  �	�

�������!�� �� �? ��� ������ �����	��!� 9 �	�	������  �	�

������ �� 9�����5� �8� ���	� 85�  � �9��	�  �	�  	���������

,�5�9� �������#9�� ����������� �� ��+��=�8� �	� ,,��+�	� �9��

���� ��9� ,���������  �	� =������� ��&����	� ��������  �	�

 ���������, �����, ����9�����	5�=�����8� ���	�&����, ������
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�� ��95� +����������  �	� , ������� =���� ���� ��������5�

, �����, ���!� ��� ��� ������ ���	����  �	� � =���� ���� , �	� ���
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Resumen 
En este trabajo se presenta un estudio cuantitativo para 
caracterizar la respuesta compleja del sistema nervioso 
autónomo (SNA) frente a situaciones de isquemia de miocardio 
mediante análisis multifractal. Se utilizaron parámetros 
obtenidos del espectro multifractal τ(q), y del espectro de 
singularidades f(α) de la variabilidad del ritmo cardiaco 
(intervalos RR) de pacientes sometidos a angioplastia 
trasluminar percutánea. Los  espectros τ(q) y f(α) fueron 
calculados por el método de los módulos máximos de la 
transformada wavelet continua. Se utilizaron series RR de 
electrocardiograma (ECG) de 19 sujetos con oclusión en la  
arteria coronaria derecha (RCA) durante 5 min previos, 5 min 
durante y 5 min posteriores a la oclusión coronaria. Los 
resultados obtenidos sobre señales RR de corta duración 
demuestran el comportamiento multifractal de las señales, y 
además la correlación existente en las fluctuaciones dadas por 
un exponente de singularidad que varía entre 0.51 y 0.64 para 
cada una de las situaciones estudiadas  y que se traduce en una 
menor complejidad en el SNA.  

1. Introducción 

Varios trabajos experimentales han inferido que las 
oclusiones coronarias activan la respuesta aferente de las 
terminaciones nerviosas cardiacas simpáticas produciendo 
una respuesta refleja simpática [1]. Sin embargo, pocos 
estudios han evaluado la respuesta compleja, no lineal, 
del sistema nervioso autónomo (SNA) debido a isquemia 
transitoria miocárdica producida por oclusión de arterias 
coronarias [2]. 

La angioplastia coronaria trasluminar percutánea 
(percutaneous transluminal coronary angioplasty, 
PTCA), que se utiliza para aumentar la luz de las arterias 
coronarias con placa arteroesclerótica, ocluye totalmente 
la arteria por un lapso de tiempo. Esta técnica ha resultado 
un buen modelo para evaluar la isquemia de miocardio. 
Para observar cambios de la variabilidad del ritmo 
cardiaco (HRV) durante isquemia producida por PTCA se 
han utilizado técnicas en el dominio de la frecuencia, 
representaciones tiempo-frecuencia, y uso de técnicas 
DFA (detrend fluctuation analysis) [2]. 

Una vertiente actual para la cuantificación de la HRV 
consiste en el análisis multifractal de la señal RR del 
ECG. Diversos estudios han sugerido que la HRV tiene 
una dinámica no lineal y una naturaleza fractal cuyo 
comportamiento complejo podría explicarse a partir de la 

teoría que describe los modelos caóticos. Como respuesta 
de un sistema complejo, el ritmo cardiaco normal tiene 
características caóticas, especialmente fractales, es decir, 
la estructura del ritmo es auto-similar al ser medida en 
distintas escalas temporales. Varios grupos de 
investigación han propuesto que una reducción en la 
complejidad de sistemas de control fisiológicos ocurre 
durante enfermedades o en la vejez [3][4]. 

El análisis multifractal describe la distribución de los 
diferentes exponentes de singularidad α de una función 
mediante el cálculo del espectro multifractal τ(q) [5]. 
Existen diversas metodologías para el cálculo de la 
función τ(q) [6]. 

Una de las demostraciones de las propiedades 
multifractales de un objeto consiste en observar un 
cambio en la pendiente de τ(q) cerca de q=0, que es el 
responsable a su vez  de la dispersión en el espectro de 
singularidades f(α). Cambios en la curvatura de τ(q) 
sugieren fractalidad, de modo que si la señal es 
monofractal τ(q) no presenta cambio de pendiente, y f(α) 
está formado por un único punto; en cambio para una 
señal multifractal τ(q) es no lineal [7]. Es por esto que se 
plantea que τ(q) puede revelar aspectos de la dinámica 
cardiaca [8]. 

El objetivo del trabajo es determinar  la complejidad del 
sistema cardiaco en pacientes sometidos a PTCA, por 
medio de índices que permitan cuantificar las propiedades 
multifractales de las funciones τ(q) y f(α). 

2. Materiales y métodos 

2.1. Base de datos 

Se utilizó la base de datos Staff3, adquirida en el 
Charleston Medical Center, West Virginia, que consta de 
señales de electrocardiograma (ECG) de pacientes 
sometidos a PTCA sobre diferentes arterias coronarias 
[9]. Esta base de datos se caracteriza por periodos de 
oclusión coronaria considerablemente mayores de lo 
usual, de 2 a 9 min (4.5 ± 1.25 min).  Se seleccionó un 
grupo de 19 sujetos con oclusión en la arteria coronaria 
derecha (RCA). Se escogió la derivación del ECG con 
mejor relación señal a ruido para detectar las ondas y 
calcular los intervalos RR, que fueron luego filtrados 
utilizando un algoritmo que elimina los artefactos o 
latidos ectópicos y se re-muestrearon a una frecuencia de 
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3 Hz utilizando “splines” cúbica. Se analizó la serie RR  
durante las etapas de pre-PTCA, PTCA, y post-PTCA, de 
aproximadamente 5 minutos de duración en cada caso. 

2.2. Cálculo de las medidas τ(q) y f(α)  

El formalismo multifractal fue introducido para 
proporcionar una descripción estadística de medidas 
singulares como las dimensiones fractales generalizadas 
Dq, y f(α); sin embargo tiene importantes limitaciones, 
está pensado para medidas singulares, pero en una 
situación tan corriente como funciones que tengan 
comportamientos singulares y regulares, este formalismo 
no tiene aplicación práctica [5][6].  

El cálculo de las medidas multifractales se realizó por el 
método de los Módulos Máximos de la Tranformada 
Wavelet Continua (Continuos Wavelet Transform 
Modulus Maxima, CWTMM), que permite obtener las 
características del exponente de singularidad α, y de los 
espectros τ(q) y f(α) [6]. Se escogió como wavelet madre 
para el análisis la segunda derivada de la función 
Gaussiana, conocida como sombrero mexicano (Mexican 
Hat) definida matemáticamente como [10]: 

22
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)1()(
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ett
−

−=ψ                             (1) 

Los módulos máximos se definen como [10]: 
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Es decir, en cada escala s, se busca el máximo local  para 
todo tiempo o espacio k (k=0, …, K-1).  

Dado que las medidas multifractales tratan de investigar 
el comportamiento de los objetos no solo a diferentes 
escalas, sino también para diferentes momentos 
estadísticos q, se define la función de partición z(q,s) 
como la suma de las q potencias de los módulos de los 
máximos locales de la transformada wavelet en la escala s   
[11]: 
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Donde q ∈ [-10, 10] es el vector de momentos 
estadísticos, L(s) es el conjunto de líneas máximas ℓ en 
las escalas s’ ≤ s, y Wψ[u] es la transformada wavelet de 
la señal u usando una wavelet madre de tipo ψ. 

A partir de z(q,s) definimos el espectro multifractal como 
[11]: 
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s

iiz
i sq
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Donde z(iq,is) es la función de partición para el momento 
de orden q en la escala s. 

Por último f(α), quien describe la distribución estadística 
del exponente α se define como [11]: 

{ })())((min)( qqif q ταα −=                      (5) 

Siendo 
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)(
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Las asíntotas de τ(q) permiten encontrar el valor de los 
puntos extremos del espectro multifractal. f(α) es una 
función convexa de α, y siempre es tangente a la recta de 
pendiente unidad en el punto q = 1 [7].  

2.3. Análisis mediante regresión lineal simple. 
Definiciones.  

El análisis de regresión es una técnica estadística que 
tiene como objetivo establecer modelos matemáticos para 
representar formalmente las relaciones de dependencia 
existente entre un conjunto de variables estadísticas. Se 
adapta a una amplia variedad de situaciones, y puede 
utilizarse para explorar y cuantificar la relación entre una 
variable llamada dependiente (Y) y una o más variables 
llamadas independientes (X1, X2, ..., Xk), así como para 
desarrollar una ecuación lineal con fines predictivos. 

Un diagrama de dispersión ofrece una idea bastante 
aproximada sobre el tipo de relación existente entre dos 
variables. El problema de la metodología de la regresión 
lineal simple es el de encontrar una recta que ajuste a la 
nube de puntos (xi, yi) del diagrama así dibujado, y que 
pueda ser utilizada para predecir los valores de Y a partir 
de los de X.  La ecuación general de la recta de regresión 
será entonces de la forma Y = a + bX, donde a es la 
ordenada en el origen (valor de Y cuando X=0) y b la 
pendiente de la recta que mejor ajusta la nube de puntos. 
Se pretende encontrar los coeficientes a y b tales que:  

∑
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La varianza de Y es: 
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y constituye un estimador de la dispersión de la variable Y 
respecto a su esperanza E[Y]. 

Por su parte la covarianza de n valores (x1, y1), (x2, y2),… 
de (X, Y) indica si la posible relación entre dos variables 
es directa o inversa. 
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Aplicamos pues un análisis de regresión lineal simple a la 
medida τ(q); con los parámetros b, Sy

2, y SXY definidos 
intentaremos cuantificar el grado de linealidad de la 
función τ(q), considerando que cambios en la curvatura de 
τ(q) sugieren multifractalidad y por ende una mayor 
complejidad en el sistema [8]. 

Por último, se define un nuevo índice “RP”  como el 
cociente entre la pendiente b1 de la función  τ(q) en el 
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intervalo [-10; 0] y la pendiente b2 de  τ(q) entre [0; 10]. 
Matemáticamente sería: 

2

1

b

b
RP=                             (9) 

Si: 

• b1=b2, RP=1, lo que significa que la función  τ(q) es 
una línea recta (señal monofractal, y muy poca 
complejidad en el sistema de medida). 

• b1>b2, RP>1, cambio de pendiente en τ(q) alrededor 
de q=0. Mientras mayor sea el valor de RP mayor 
comportamiento no lineal tendrá τ(q), y por ende 
mayor complejidad. 

• b1<b2, RP<1, esta condición no debe darse pues τ(q) 
es una función de concavidad negativa. Funciones 
τ(q) de concavidad positiva no son de interés. 

 
El cálculo de b1 y b2 se realiza mediante regresión lineal, 
tal y como se explicó anteriormente. 

Definimos matemáticamente los parámetros que se usarán 
para cuantificar las propiedades multifractales de f(α). 
Estos son: 

• Ancho o dispersión ∆α de la función f(α): 

)()( maxmin qq ααα −=∆                     (10)    

• Valor αm del exponente α alrededor del cual se 
concentra el espectro f(α).   

∑
=

=
n

i
im n 1

1 αα                                (11)  

donde n es el número de puntos del espectro f(α). 

• Área A del rectángulo que enmarca el espectro de 
singularidades. 

)(αα fA ∆⋅∆=                           (12)                                                                                          

Siendo { } { })(min)(max)( ααα fff −=∆  

• Valor del exponente α cuando q=2, α(q=2), 
relacionado con el conocido exponente de Hurst H, y 
con  el exponente de escalamiento α del análisis DFA 
[8]. Cuando α(q=2)<0.5 se dice que hay un 
comportamiento anti-correlado, α(q=2)=0.5 se 
corresponde con un comportamiento incorrelado, 
mientras que α(q=2)>0.5 corresponde a un 
comportamiento correlado [8]. 

3. Resultados 

En las tablas 1 y 2 se presentan los valores promedios de 
los parámetros calculados, y que serán utilizados para 
cuantificar las propiedades multifractales (no lineales) de 
τ(q) y f(α). 

La figura 1 muestra como están distribuidos los valores de 
los parámetros calculados para el conjunto de pacientes 
estudiados durante pre-PTCA; se observa gran 
variabilidad en los valores de los parámetros Sy

2 y Sxy, por 
lo cual decidimos excluirlos del análisis. 

Índice b S2y Sxy RP 

pre 0.66 ± 0.16 16.77 ± 7.48 23.21 ± 5.54 2.19 ± 0.81 

PTCA 0.88 ± 0.18 29.07 ± 11.50 30.70 ± 6.17 2.39 ± 0.66 

post 0.92 ± 0.22 32.55 ± 14.15 32.24 ± 7.63 2.53 ± 1.03 

Tabla 1. Valores promedios de los parámetros obtenidos del 
análisis de regresión lineal a la función τ(q).  

Tabla 2. Valores promedios de los parámetros obtenidos del 
análisis de la  función f(α).  
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Figura 1. Distribución de los valores de los parámetros 
calculados durante pre-PTCA. El comportamientote estadístico 

de estos es similar para las situaciones PTCA y post-PTCA.  

A continuación se visualizan los espectros promedios para 
el grupo de 19 sujetos estudiados, donde se observa la 
dependencia del exponente de singularidad α(q), el 
correspondiente espectro multifractal τ(q), y el espectro 
de singularidades f(α) con q. 
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Figura 2. Exponente de singularidad α(q), espectro multifractal 
τ(q) y espectro de singularidades f(α) promedios del grupo de 
19 sujetos durante pre-PTCA(•), PTCA (*), y post-PTCA (○). 

Índice ∆α αm α(q=2) A 

pre 0.58 ± 0.17 0.67 ± 0.16 0.51 ± 0.14 0.51 ± 0.18 

PTCA 0.80 ± 0.17 0.88 ± 0.17 0.62 ± 0.17 0.75 ± 0.20 

post 0.84 ± 0.22 0.92 ± 0.22 0.64 ± 0.19 0.76 ± 0.20 
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4. Discusión 

En la figura 2, el cambio en la curvatura del espectro 
multifractal τ(q) calculado muestra claramente que la serie 
RR, en cada una de las situaciones estudiadas, tiene 
características multifractales, y por tanto la función α(q) 
no tiene un valor constante, sino que está formada por un 
conjunto de exponentes diferentes los cuales se utilizan 
para caracterizar cada uno de los subconjuntos.   

Los resultados obtenidos muestran que durante 
situaciones pre-PTCA el valor de los parámetros b, y RP 
calculados de la recta de regresión de la función τ(q) es 
menor que los obtenidos para el período PTCA (ver Tabla 
1), lo cual sugiere que τ(q) durante PTCA tiene un 
comportamiento menos lineal respecto al período pre-
PTCA (ver figura 2).  

Por otra parte, el espectro de singularidades f(α) muestra 
valores diferentes de cero para un amplio rango de 
exponentes de singularidad α, es decir, ∆α es igual a 0.58 ± 
0.17, 0.80 ± 0.17, y 0.84 ± 0.22 para los períodos pre-
PTCA, PTCA, y post-PTCA respectivamente; lo que 
evidencia una vez más el comportamiento multifractal de 
las señales RR analizadas. 

El parámetro αm calculado muestra que durante pre-PTCA 
los valores del espectro de singularidades f(α) cercanos a 
uno (dimensiones fractales próximas a la unidad) se 
concentran alrededor del valor 0.67 ± 0.16 del exponente 
de singularidad α; lo que significa que los subconjuntos 
caracterizados por estos exponentes locales son 
dominantes estadísticamente. El valor de este parámetro 
es mayor en los períodos PTCA y pos-PTCA (0.88 ± 
0.17, y 0.92 ± 0.22 respectivamente), lo que se puede 
comprobar visualmente en la figura 2. 

Así mismo para q=2, las fluctuaciones están 
caracterizadas por un α ≈ 0.51 para pre-PTCA, mientras 
que para PTCA y post-PTCA, el valor de α es mayor; lo 
que sugiere que las fluctuaciones en la dinámica de la 
serie RR pre-PTCA están menos correladas. Aunque en 
sentido general  predomina un comportamiento correlado. 

Al igual que ocurrió con los parámetros utilizados para 
cuantificar el grado de no linealidad en el espectro 
multifractal, el valor de los parámetros (∆α, αm, α(q=2), y 
A) calculados del espectro de singularidades también es 
mayor durante situaciones de isquemia que antes del 
momento de realizar la prueba. 

5. Conclusiones 

Aunque los resultados obtenidos en el cálculo de los 
parámetros utilizados para cuantificar las propiedades 
multifractales y no lineales de las funciones espectro 
multifractal y espectro de singularidades no mostraron 
cambios significativos durante la oclusión coronaria 
respecto al período pre-PTCA, usando las señales RR de 
muy corta duración (aproximadamente 5 min. de señal en 
cada caso), ha quedado demostrado el comportamiento 
multifractal de la HRV como proceso fisiológico 
altamente complejo.  

La interpretación de los valores de los parámetros y 
curvas obtenidas indica que estamos en presencia de 
señales RR correspondientes a sujetos que evidentemente 
presentan algún tipo de patología cardiaca dado por la 
correlación existente traducida en una menor complejidad 
en el sistema. 

Recomendamos  utilizar series RR de mayor duración,  
procedentes de otras bases de datos donde los registros 
sean de larga duración; o bien utilizar otras técnicas como 
por ejemplo movimiento Browniano multifraccional 
(multifractional Brownian motion MBM). 
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Resumen 
Tras muchos años trabajando en la normalización de Historias 
Clínicas Electrónicas (HCE) sin gran éxito, últimamente se han 
asentado las soluciones HL7v3 y CEN/ISO 13606 gracias a un 
nuevo enfoque orientado al doble modelo  y a la separación 
entre información y conocimiento. Ambas alternativas poseen 
puntos en común y surge la necesidad de armonizarlas para que 
no queden aisladas. En esta comunicación se presenta un 
mecanismo de armonización para hacer conversiones sin 
pérdida de información de estructuras de HL7v3 a estructuras 
de EN13606 utilizando arquetipos basados en una adaptación 
del modelo de arquetipos de la norma EN13606.  

1. Introducción 
La Historia Clínica Electrónica (HCE) es uno de los 
temas de investigación de mayor relevancia en 
Telemedicina en las últimas décadas. Han sido muchos 
los proyectos, prototipos y estándares desarrollados. Sin 
embargo, actualmente no se ha alcanzado aún una 
solución global. No obstante, se ha avanzado mucho en 
estos años y existen varias propuestas que destacan sobre 
el resto como son la norma EN13606 del CEN y HL7v3. 

La interoperabilidad es un aspecto fundamental que todo 
sistema de HCEs debe cumplir. Se distinguen dos tipos de 
interoperabilidad: funcional y semántica. La 
interoperabilidad funcional consiste en dos o más 
sistemas intercambiando información, de tal forma que 
ésta sea entendible por un operador humano en la 
recepción. La interoperabilidad semántica persigue que la 
información intercambiada sea directamente entendible 
por los sistemas, y por tanto pueda ser procesada 
automáticamente por los mismos.  

Los sistemas de HCEs requieren un procesado automático 
de la información, por lo que necesitan ser interoperables 
semánticamente. El grado de interoperabilidad dependerá 
del nivel de acuerdo al que hayan llegado previamente el 
transmisor y el receptor. Esto nos lleva a la necesidad de 
una normalización en la transmisión de las HCEs. 

En las últimas décadas han sido muchos los intentos de 
elaborar una norma con esta finalidad, pero no han tenido 
éxito. En los últimos años se ha propuesto un cambio 
conceptual en el desarrollo de estas normas a través del 
paradigma de separación de información y conocimiento 
y el doble modelo información/conocimiento. 

2. Modelo dual información/conocimiento 
El entorno de la clínica médica posee unas características 
especiales que han provocado que un gran número de 
sistemas de HCEs fracasaran. El principal motivo de estos 
fracasos se debe a que el entorno médico está sometido a 
una alta velocidad de cambio en el dominio del 
conocimiento y los sistemas desarrollados no separaban, 
desde su diseño, información y conocimiento. Por lo que 
estos sistemas resultaron poco flexibles ante cambios en 
el dominio, difícilmente mantenibles y quedaban 
obsoletos rápidamente. Como solución a este problema 
surgió la idea del doble modelo [1], que separa 
conceptualmente desde el diseño la información del 
conocimiento. 

Por conocimiento se entiende aquellos hechos o 
afirmaciones que son válidos de forma universal para 
todos los casos. Mientras que por información se entiende 
aquellas afirmaciones específicas sobre un caso particular. 
La afirmación “Juan Pérez tiene una arritmia” es 
información, mientras que “el corazón se divide en 
aurículas y ventrículos” es conocimiento médico. El 
conocimiento son afirmaciones estables, pero puede 
modificarse ante nuevos descubrimientos o avances. En 
Medicina, la velocidad de cambio del conocimiento es 
bastante alta y los sistemas de HCEs deben estar 
preparados para afrontar estos cambios. 

Las nuevas normas basadas en el doble modelo 
información/conocimiento cambian radicalmente su 
diseño respecto a las anteriores normas (Figura 1). Se van 
a distinguir dos actores principales: desarrolladores y 
expertos del dominio. Los desarrolladores son personal 
tecnológico que se encargan de diseñar los sistemas y los 
expertos del dominio son el personal científico que va a 
utilizar los sistemas en cuestión. El modelo dual se basa 
en dos modelos: de referencia y de arquetipos. El modelo 
de referencia representa las estructuras que se utilizan 
para albergar la información, mientras que el modelo de 
arquetipos se utiliza para generar las estructuras que 
guardan el conocimiento del dominio, que son los 
arquetipos. 

Los desarrolladores son los encargados de diseñar el 
modelo de referencia y el modelo de arquetipos. Para la 
creación del modelo de arquetipos se requiere una 
colaboración estrecha con los expertos del dominio, ya 
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que los expertos son los que realmente conocen el 
dominio y los que tendrán que crear posteriormente los 
arquetipos para representar el conocimiento sin ayuda de 
los desarrolladores y basándose en el modelo de 
arquetipos. Un arquetipo es la definición de una 
combinación jerarquizada de componentes del modelo de 
referencia, al cual restringe (dando sus nombres, tipos de 
datos posibles, valores por defecto, cardinalidad, etc), 
para modelar conceptos clínicos del dominio del 
conocimiento. Bajo este concepto, cuando se produzca un 
cambio en el conocimiento, bastará con crear un nuevo 
arquetipo (o modificar uno ya existente) y seguir 
almacenando (o transmitiendo) la información según el 
modelo de referencia, acorde a partir de este momento al 
nuevo arquetipo. 

 

Figura 1.  Diseño de normas basadas en el doble modelo 

Las iniciativas que han tenido mayor éxito y divulgación 
en el uso del modelo dual información/conocimiento han 
sido la norma EN13606 del CEN y HL7 v3. 

2.1. EN13606 

El objetivo de la norma europea EN13606 es normalizar 
la transferencia de HCEs (o de parte de las mismas) entre 
sistemas de información de forma que sean 
interoperables, pero sin especificar cómo implementar 
dichos sistemas. El Comité Europeo de Normalización 
(CEN) [2], en concreto la Task Force EHRCom, dentro 
del Working Group 1 del Comité Técnico 251 -Health 
Informatics-, se ha encargado de la elaboración de la 
norma EN13606 siguiendo los paradigmas actuales en la 
creación de normas: separación de responsabilidades, 
separación de puntos de vista y separación de información 
y conocimiento, entre los que destaca por su gran 
importancia el tercer paradigma.  

La norma [3, 4] está dividida en cinco partes: 1.- Modelo 
de referencia, 2.-Especificación para el intercambio de 
arquetipos, 3.- Referencia de arquetipos y lista de 
términos, 4.- Características de seguridad, y 5.- Modelos 
de intercambio. El modelo dual queda representado por 
las partes 1 y 2 de la norma, que se corresponden con el 
modelo de referencia y de arquetipos, respectivamente. 

El modelo de referencia representa las características 
generales de los componentes del registro de salud, cómo 
se organizan, y la información de contexto necesaria para 
satisfacer los requerimientos éticos y legales. El extracto 
es la unidad básica de transmisión, que contiene un 
conjunto de composiciones (información sobre un tema 

recogida durante un encuentro, un informe, etc). Las 
composiciones almacenan afirmaciones simples sobre 
observaciones, evaluaciones o instrucciones (entrada), 
que pueden agruparse en secciones para representar la 
organización interna de los documentos tal y como se 
hace con los encabezamientos de los mismos. Por último, 
las entradas contienen elementos, en cada uno de los 
cuales se almacena un dato concreto. Los elementos 
pueden agruparse en ‘clusters’ para representar 
estructuras más complejas de datos, como series 
temporales o tablas. También se permite agrupar las 
composiciones en carpetas, para poder reproducir los 
criterios organizativos de cada centro (por episodio, por 
servicio, por encuentro, etc). La información de contexto 
también está contemplada en el modelo de referencia, así 
cualquier componente puede contener información sobre 
quién lo completó (audit_info), puede estar firmado 
(attestation_info) o estar enlazado a otros componentes 
(link). También se recoge información sobre el entorno en 
el que se desarrolló una actividad (clinical_session), quién 
participó en la misma (functional_role) o si la 
información se refiere al paciente o a otra entidad 
(related_party). 

El modelo de arquetipos representa el dominio del 
conocimiento desde un punto de vista formal, y es 
necesario, junto al modelo de referencia, para lograr la 
interoperabilidad semántica. Los arquetipos se escriben en 
lenguaje ADL, que es un lenguaje específico creado para 
la descripción de arquetipos. Dependiendo del tipo de los 
arquetipos (primarios, organizativos y plantillas), 
predominan más un tipo de estructuras arquetipadas que 
otros. Pero en general, los bloques que con mayor 
frecuencia se arquetipan son las entradas, secciones y 
composiciones. 

2.2. HL7v3 

La norma HL7v3 [5] se basa en una metodología de 
desarrollo de mensajes gobernada por modelos de 
información. La metodología define las reglas que, a 
partir del RIM (el modelo de información inicial), derivan 
los modelos de información de los distintos dominios y 
las restricciones impuestas a éstos para generar los 
mensajes de comunicación. 

La definición de los mensajes en HL7 es un proceso 
gradual de refinamiento y restricción de las clases que 
componen su modelo de referencia (Figura 2), el RIM 
(Reference Information Model - Modelo de Información 
de Referencia). El proceso de refinamiento comienza con 
el establecimiento (a través de las restricciones necesarias 
sobre el RIM, o mediante un proceso de clonación de los 
elementos que se usan con una semántica distinta a la 
utilizada en el RIM) de las clases y atributos requeridos 
para modelar la información de un dominio concreto (la 
información generada, y por lo tanto las clases utilizadas, 
en un entorno como la administración de pacientes será 
muy diferente a las manejadas en los documentos 
clínicos, aunque todas provengan del RIM) constituyendo 
el DMIM (Domain Message Information Model – Modelo 
de Información de Mensajes de Dominio). Así, la 
información contenida en todos los mensajes generados 
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en ese dominio, tendrá que codificarse conforme a lo 
expresado en el DMIM correspondiente. Sin embargo este 
modelo es aún demasiado general, por lo que el proceso 
continúa refinando aún más el dominio de aplicación de 
los mensajes y, con él, también el modelo de referencia, 
constituyéndose así los RMIM (Refined Message 
Information Model – Modelo de Información de Mensajes 
Refinado). Por tanto, los RMIMs son subconjuntos de las 
clases expresadas en los DMIM en las que se han incluido 
restricciones sobre la cardinalidad de las mismas y de sus 
atributos, eliminando los que no se van a usar en los 
mensajes concretos que se definen. Un último paso en la 
definición de mensajes lo constituye la creación de las 
HMD (Hierarchial Message Descriptors - Descripciones 
jerárquicas de mensajes) en las que, mediante un proceso 
de serialización del RMIM, se describe detalladamente el 
orden y cardinalidad particular de las clases y los 
atributos que aparecen en él para definir el mensaje 
concreto, es decir, se da valor a las distintas opciones que 
puede ofrecer el RMIM. 

 

Figura 2. Proceso de definición de mensajes en HL7v3 

3. Lenguaje de definición de arquetipos 
ADL 

El lenguaje de definición de arquetipos (ADL) [6] puede 
ser utilizado en cualquier dominio en el que los conceptos 
se puedan describir como instancias de un modelo de 
referencia subyacente, como es el caso de la norma 
EN13606. ADL especifica restricciones sobre los tipos o 
las clases del modelo por medio de una sintaxis concreta: 
el cADL (Constraint ADL - ADL de restricciones) que 
define las características que deben cumplir las instancias 
del modelo de referencia para ser conformes al arquetipo. 
Además del cADL, ADL utiliza una segunda sintaxis, en 
este caso para definir instancias de los datos también 
acordes a un modelo de referencia: el dADL (Data ADL – 
ADL de datos). Es decir, mientras el cADL se usa para 
determinar restricciones que deben cumplir las instancias 
de datos, dADL se emplea para expresar instancias de 
datos. 

3.1. cADL 

La estructura general de las restricciones escritas en 
cADL es anidada. Siempre se comienza expresando las 
restricciones sobre un tipo. Estas restricciones se definen 
a su vez por medio de restricciones sobre las propiedades 
(atributos) del tipo original. A su vez, las restricciones 
sobre las propiedades se definen estableciendo 

restricciones sobre sus tipos de datos. El proceso continúa 
hasta que el tipo de la propiedad es uno de los tipos de 
datos primitivos y se establece una restricción sobre los 
valores que puede tomar. 

Se pueden añadir identificadores únicos para cualquier 
nodo objeto. Concatenando estos identificadores, 
comenzando con el nodo raíz y siguiendo la jerarquía, se 
pueden crear “caminos” para poder referenciar un nodo 
concreto desde cualquier parte del arquetipo.  

En una restricción se pueden añadir referencias bien a 
otros nodos del mismo arquetipo, utilizando los caminos 
creados concatenando los identificadores, y mediante la 
palabra reservada use_node, o bien a otros arquetipos 
mediante allow_archetype. Esta característica permite la 
reutilización de partes de un arquetipo o de arquetipos 
enteros para modelar conceptos repetidos. 

4. Mecanismo propuesto 
El modelo de armonización propuesto [7] permite la 
traducción automática de un mensaje HL7v3 a un extracto 
conforme a EN13606. Se pretende que la estrategia 
planteada responda a dos premisas: que se pueda aplicar 
para modelar la información contenida en cualquier 
mensaje, tanto los existentes como los futuros (que se 
desarrollen siguiendo el modelo actual de creación de 
mensajes de HL7v3) y que se puedan utilizar, en la 
medida de lo posible, los mecanismos ya presentes en la 
norma EN13606, de manera que la solución propuesta no 
rompa con la filosofía general de dicha norma. 

Por lo tanto, se propone como método para el modelado 
de la información la restricción del modelo de referencia 
utilizando, para ello, el modelo de arquetipos de la norma, 
complementándose con un mecanismo de “caminos” 
(paths), similar al propuesto en el propio lenguaje ADL 
para poder enlazar los contenidos del mensaje HL7 con 
las clases del modelo de referencia de EN13606.  

El mecanismo de armonización propuesto se fundamenta 
en los siguientes puntos:  

Creación de un arquetipo conforme al modelo de 
arquetipos de EN13606 (con las modificaciones 
necesarias) para cada mensaje definido por medio de 
una HMD 

• 

• 

• 

• 

Las restricciones para los valores que toman los 
atributos de dichos arquetipos podrán contener 
“caminos” que apunten directamente a los valores de 
atributos dentro de la HMD 
Los “caminos” se obtienen de forma automática y 
recurrente a partir del HMD, comenzando con los 
nombres de los atributos finales de la jerarquía 
expresada en la HMD concatenando delante de ellos 
el nombre de su contenedor. En la figura 3 se pueden 
ver los caminos extraídos de un fragmento del HMD 
de la CDA 
Los arquetipos así construidos pueden almacenarse 
en repositorios para ser utilizados en el momento en 
que se desee traducir un mensaje 
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Para traducir un mensaje se acudirá al repositorio 
para obtener el arquetipo adecuado según el tipo del 
mismo, se instanciarán las clases expresadas en el 
arquetipo rellenándose sus valores con los contenidos 
del mensaje original apuntados por los “caminos” 
presentes en el arquetipo 

• 

• Dada la posibilidad de utilizar arquetipos dentro de 
otros arquetipos, se ha de proporcionar un 
mecanismo para poder crear caminos relativos, de tal 
manera que los caminos definidos en el arquetipo 
incrustado se puedan concatenar a un camino fuente 

 

Figura 3. Extracción de caminos a partir del HMD 

4.1. Modelo de arquetipos modificado 

Para poder escribir los arquetipos establecidos, se debe 
utilizar un modelo de arquetipos ligeramente modificado 
para poder introducir las restricciones necesarias que 
permitan “apuntar” desde el valor de un atributo del 
extracto a su equivalente en el mensaje de HL7. Estas 
modificaciones son dos:  

Restricción del valor de un atributo: se debe poder 
crear una restricción que haga que el valor tomado 
por un atributo dentro del extracto conforme a la 
norma EN13606 sea igual al contenido de un atributo 
del mensaje HL7v3. Se haría incluyendo en la 
restricción el camino correspondiente extraído de la 
HMD. En ADL se propone utilizar una nueva palabra 
reservada: use_value_path. 

• 

• Caminos relativos en el uso de arquetipos externos: 
para poder utilizar un arquetipo externo, debe ser 
posible utilizar un mecanismo de caminos relativos 
de tal manera que, a los caminos usados dentro del 
arquetipo externo, se les añadiera un origen en el 
momento de la llamada. En ADL se haría añadiendo 
una nueva restricción a las estructuras 
allow_archetype, por medio de la nueva palabra 
reservada paths. 

En la figura 4 se puede ver el uso de un camino, mediante 
la palabra reservada use_value_path, para establecer que 
el valor que puede tomar el atributo time de 
ATTESTATION_INFO, sea igual al valor correspondiente 
dentro del mensaje HL7. 

En la figura 5 se puede ver la llamada a un arquetipo 
externo al que se le pasa el origen del camino 
correspondiente mediante la palabra reservada paths. 

 

Figura 4. Uso de un “camino” en la restricción del valor de un 
atributo 

 

Figura 5. Paso de un “camino” origen a un arquetipo externo 

5. Conclusiones 
Se ha presentado un mecanismo para la traducción 
automática de mensajes HL7v3 a EN13606. En la 
situación actual es evidente la necesidad de armonizar las 
distintas normas que sobre historia clínica electrónica han 
elaborado varias organizaciones de normalización. El 
mecanismo propuesto puede aportar una ayuda 
importante a esta labor. Además, al estar basado en el 
mecanismo de arquetipos propuesto por la norma 
EN13606, las herramientas que se creen para 
implementarlo pueden aprovechar la experiencia 
existente, y la que se genere en un futuro, adquirida 
durante el trabajo con dichos arquetipos. 
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Resumen 
La estandarización de los Historiales Clínicos Electrónicos 
(HCEs) es clave para el intercambio de información sanitaria. 
Este proceso permite la integración de servicios médicos. 
Existen diversas organizaciones dedicadas a la estandarización 
de HCEs e imágenes médicas, entra las que destacan Health 
Level Seven (HL7) y Digital Imaging and Communications in 
Medicine (DICOM).  Esta comunicación describe el desarrollo 
y la experiencia llevada a cabo con la aplicación TeleOftalWeb 
3.2, dirigida a almacenar e intercambiar HCEs y retinografías 
en oftalmología. Se han empleado los estándares HL7 Clinical 
Document Architecture (CDA) y DICOM. La aplicación ha sido 
desarrollada utilizando las tecnologías Java Servlets y Java 
Server Pages (JSP). Los HCEs son almacenados en una base de 
datos nativa Extensible Markup Language (XML), dbXML 2.0. 
Su arquitectura tiene tres capas constituidas por dos servidores 
de bases de datos (MySQL 5.0 y dbXML 2.0) y un servidor de 
aplicaciones (Tomcat 5.5.9). La aplicación es independiente de 
la plataforma empleada debido al empleo de los lenguajes Java 
y XML. Los médicos pueden visualizar, modificar y almacenar 
todo tipo de imágenes médicas. Por motivos de seguridad, todas 
las transmisiones se encriptaron empleando los protocolos 
Secure Sockets Layer (SSL) y HyperText Transfer Protocol over 
SSL (HTTPS). La aplicación verifica los estándares relativos a 
confidencialidad y privacidad de datos médicos. TeleOftalWeb 
3.2 está siendo utilizada por oftalmólogos del Instituto 
Universitario de Oftalmobiología de la Universidad de 
Valladolid (IOBA). Actualmente, se han introducido de forma 
manual más de 1000 HCEs que son gestionados y compartidos 
por los diferentes usuarios de la aplicación. 

 

1. Introducción 

Los sistemas de información en telemedicina 
proporcionan almacenamiento, conexión, recuperación y 
evaluación de la información médica. Entre dichos 
sistemas caben destacar los Historiales Clínicos 
Electrónicos (HCEs) [1]. Un HCE puede definirse como 
una Historia Clínica (HC) en la que la información y los 
documentos se encuentran en soporte informático y por 
tanto pueden ser consultados, procesados, transmitidos y 
presentados utilizando las Tecnologías de la Información 
y las Comunicaciones (TIC). Se trata de una fuente de 
información importante tanto para los pacientes como 
para los médicos [2]. Algunos de los beneficios de los 
HCEs son su acceso universal, codificación eficiente y 
eficaz entre otros [3].  

Las aplicaciones y servicios de telemedicina involucran, a 
menudo, a muchas instituciones empleando diferentes 
sistemas y tecnologías. Este hecho provoca que la 
estandarización se complique. Existen instituciones 
internacionales y europeas implicadas en la 
estandarización de HCEs como son: International 
Standards Organization Health Informatics Standards 
Technical Committee (ISO/TC) 215, European 
Committee for Standardization Technical Committee 
(CEN/TC) 251, openEHR, Health Level Seven (HL7), 
Extensible Markup Language (XML), Digital Imaging 
and Communication in Medicine (DICOM), American 
National Standards Institute (ANSI), entre otras [4]. El 
desarrollo de HL7 y DICOM ha tenido un gran beneficio 
para las aplicaciones y servicios de telemedicina. 
HL7 es empleado para el intercambio de información 
médica en diferentes ambientes. Ha sido desarrollado por 
la organización ANSI. A su vez, HL7 Clinical Document 
Architecture (CDA) es otro estándar basado en 
documentos XML, fácil de implementar y que especifica 
la estructura y la semántica de los HCEs. Un documento 
CDA incluye información contextual como texto, 
imágenes, sonidos y diferentes tipos de información 
multimedia [5]. HL7/CDA también es utilizado en 
diferentes especialidades médicas como la cardiología [6].  
DICOM es el estándar reconocido mundialmente para el 
intercambio de imágenes médicas, pensado para el 
manejo, almacenamiento, impresión y transmisión de 
imágenes médicas. Incluye la definición de un formato de 
fichero y de un protocolo de comunicación de red. Este 
estándar permite el intercambio de imágenes médicas e 
información relativa entre sistemas de diferentes 
manufacturadores [7].  
El estándar DICOM ha tenido bastante éxito en las 
especialidades de radiología y cardiología y está 
empezando a tenerlo en otras especialidades. Kuzmak et 
al. [8] emplean aplicaciones de imágenes en color para 
endoscopia y oftalmología utilizando dicho estándar. 
La adopción de los HCEs por parte del sistema sanitario 
europeo está siendo muy lenta. La mayoría de los estudios 
previos han sido realizados en atención primaria [9]. En 
nuestra aplicación, los HCEs son compartidos entre 
oftalmólogos, endocrinos y médicos de familia. Esta 
comunicación describe el desarrollo y experiencia llevada 
a cabo con la aplicación web TeleOftalWeb 3.2. El 
objetivo de dicha aplicación es el almacenamiento e 
intercambio de HCEs y retinografías. Se aplican los 
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estándares HL7/CDA R2.0-2005 y DICOM para 
imágenes médicas. La aplicación está siendo empleada 
por los oftalmólogos del Instituto Universitario de 
Oftalmobiología Aplicada de la Universidad de 
Valladolid (IOBA).   

2. Métodos 

2.1. Arquitectura de la aplicación 

La Figura 1 muestra la arquitectura de la aplicación. Se 
trata de una aplicación de tres capas formada por dos 
servidores de bases de datos (relacional y nativa XML) y 
un servidor de aplicaciones. Todos ellos son de software 
libre. La base de datos relacional es empleada para 
almacenar todos los datos personales de los médicos e 
información de acceso a la aplicación. El sistema gestor 
de base de datos relacional es MySQL Server 5.0 [10]. La 
base de datos nativa XML empleada para almacenar, 
gestionar los HCEs y las retinografías es dbXML 2.0. 
Apache Tomcat 5.5.9 es el servidor de aplicaciones 
elegido. La aplicación se ha realizado empleando las 
tecnologías Java Servlet y Java Server Pages (JSP). 
Como entorno de desarrollo se ha empleado NetBeans 
IDE 4.1 de Sun Microsystems. Java y XML son las 
tecnologías base para el desarrollo de la aplicación.  
En la comunicación con la base de datos se emplearon los 
lenguajes XML Path Language (XPath) y XUpdate. 
XPath permite construir expresiones que recorren y 
procesan un documento XML. Un documento XML es 
procesado por un analizador construyendo un árbol de 
nodos. Este árbol comienza con un elemento raíz, que se 
diversifica a lo largo de los elementos que cuelgan de él y 
acaba en nodos hoja. Estos nodos contienen texto, 
comentarios, instrucciones de proceso y una serie de 
atributos. La forma en que XPath selecciona partes del 
documento XML se basa en la representación en árbol 
que se genera del documento. XUpdate es un lenguaje 
enfocado a la actualización de bases de datos XML, lo 
que significa que éste analiza el archivo XML y genera 
las "tablas" para el manejo de los documentos.  
2.2. Modelado de datos 

Las bases de datos gestionan y suministran acceso a la 
información de tipo persistente. Hay dos tipos de bases de 
datos para almacenar documentos XML: relacionales y 
nativas XML. Las bases de datos relacionales están 
formadas por tablas. Un ejemplo de este tipo de bases de 
datos es MySQL. En nuestra aplicación, empleamos esta 
base de datos para almacenar todos los datos de usuario y 
la información de acceso a la plataforma web. Esta base 
de datos está formada por dos tablas: “usuarios” y 
“permisos”. La clave primaria es la misma en ambas 
tablas: el Documento Nacional de Identidad (DNI) del 
médico. 
Las bases de datos nativas XML permiten el 
almacenamiento e indexación de documentos XML. 
Definen un modelo lógico para este tipo de documentos. 
Una base de datos nativa XML se podría definir como un 
“modelo lógico para documentos XML que almacena y 
recupera documentos de acuerdo a dicho modelo”.  
 

 
 

XML  
database 

 
MySQL 
database 

 
dbXML 
database 

 

Figura 1. Arquitectura de la aplicación 

La base de datos empleada en la aplicación es dbXML 
2.0. Los HCEs son almacenados en dicha base de datos de 
acuerdo al estándar HL7/CDA R2.0-2005. El objetivo 
principal de CDA es la estandarización de los documentos 
clínicos para su posterior intercambio. 

3. Resultados 

En primer lugar, presentamos los dos módulos de la 
aplicación: gestor y usuario. A continuación, pasamos a 
describir la experiencia llevada a cabo introduciendo HC 
de pacientes diabéticos que participaron en el programa 
de prevención de la Retinopatía Diabética (RD) [11].  

3.1. Módulo gestor 

El administrador del sistema podrá acceder a la 
plataforma web a través de cualquier navegador. Para 
ello, tendrá que introducir el login y password 
correspondientes. El gestor de la aplicación podrá realizar 
las siguientes acciones:  

• Crear nuevos usuarios. 

• Mostrar la información de usuario. 

• Borrar usuarios. 

• Modificar la información del médico. 

• Mostrar estadísticas del sistema (número de 
historiales propios, compartidos). 

• Presentar los HCEs de los pacientes. 

• Buscar usuarios atendiendo a diferentes criterios 
como apellidos, DNI, tipo de usuario y número de 
colegiado. 

3.2. Módulo usuario 

Los usuarios autorizados podrán acceder a este módulo. 
La apariencia visual del mismo es similar a la del módulo 
gestor. Los médicos pueden realizar las siguientes 
operaciones: 

• Crear nuevos HCEs y revisiones. Los médicos tienen 
que introducir los siguientes datos: información de 
afiliación del paciente, antecedentes familiares y 
médicos, exploración médica, otras pruebas 
complementarias,  diagnóstico y tratamiento. 

• Borrar HCEs. 

• Buscar diferentes HCEs y revisiones. 

Base de 
datos  

dbXML  

Base de 
datos  

MySQL 
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• Añadir nuevas imágenes de retinografías en los 
historiales. Dichas imágenes pueden tener cualquier 
formato digital: DICOM, JPEG, GIF, BMP, TIFF 
entre otros. Normalmente las imágenes tomadas con 
el retinógrafo están en formato DICOM o JPEG. 

• Editar y borrar imágenes. El editor de imágenes 
(véase Figura 2) permite mostrar y cambiar la forma, 
color, aumentar, disminuir el tamaño de todo tipo de 
imágenes digitales. A su vez, se puede editar el brillo 
y el contraste. Otras funciones permiten establecer 
una imagen Red, Green, Blue (RGB), añadir, borrar 
texto y flechas.  

• Buscar imágenes atendiendo a diferentes criterios 
como son: número de identificación de imagen, 
apellidos del paciente, fecha de creación de la imagen 
y otros comentarios sobre las imágenes 

Además, empleamos el lenguaje Extensible Stylesheet 
Language Formatting Objects (XSL-FO) para formatear 
los datos XML. Se trata de un documento XML en el que 
se especifica cómo se van a formatear unos datos para 
presentarlos en pantalla, papel u otros medios. Uno de los 
formatos de salida de los HCEs y las retinografías es 
Portable Document Format (PDF). El proceso para crear 
los documentos PDF suele ser mediante la transformación 
el documento XML que contenga los datos a presentar 
con una hoja de estilos Extensible Stylesheet Language 
Transformations (XSLT). De esta forma los datos (XML) 
se independizan del formato que proporcionará la hoja de 
transformación XSLT [12]. 

3.3. Experiencia llevada a cabo 

TeleOftalWeb 3.2 ha sido empleada por oftalmólogos del 
IOBA. Actualmente, hay más de 1000 HCEs en el 
sistema. Todos los historiales pertenecen a pacientes 
diabéticos que participaron en el programa de 
telemedicina para el screening de la RD descrito en [11]. 
La RD es una complicación ocular de la diabetes, causada 
por el deterioro de los vasos sanguíneos que irrigan la 
retina del fondo de ojo. Es una causa muy común de 
ceguera entre las personas diabéticas [13].  
Los médicos emplearon la aplicación con diferentes 
navegadores web. El HCE también puede ser asociado 
con retinografías en cualquier formato digital e 
imprimirse en PDF. El proceso de introducir un HC con 
dos revisiones en el sistema fue de aproximadamente 10 
minutos por paciente. 
Se realizó una encuesta de satisfacción web con 10 
preguntas a los médicos que emplearon el sistema (véase 
Figura 3). Para confeccionar la encuesta se empleó la 
escala System Usability Scale (SUS) [14]. Después de 
analizar los resultados obtenidos en la misma (véase 
Tabla 1), se pudo observar que la aplicación web es útil y 
fácil de emplear para los médicos. Esto se debe a que el 
valor de SUS score es superior a 50 en cada una de las 
encuestas individuales formuladas a cada uno de los 
usuarios del sistema. 

4. Discusión y conclusiones 

Se ha desarrollado una aplicación web para almacenar e 
intercambiar HCEs e imágenes médicas en oftalmología  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figura 2. Editor de imágenes con una imagen DICOM 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
 
 
 
 

Figura 3. Encuesta de satisfacción de la aplicación web 

 
empleando los estándares HL7/CDA y DICOM. Los 
médicos pueden acceder e intercambiar información 
médica de los pacientes y sus retinografías.  
Los HCEs tienen importantes ventajas respecto a los HC 
en papel, caben destacar las siguientes: los datos siempre 
están disponibles cuando se necesiten, la información 
permanece inalterable en el tiempo y la disponibilidad de  
datos es inmediata. Las desventajas más importantes de 
los HCEs incluyen los costes iniciales para la 
implantación del sistema, la necesidad de un periodo de 
formación para el empleo del nuevo sistema y problemas 
de tipo técnico [15]. Las ventajas de TeleOftalWeb 3.2 
son: su adaptación a los estándares HL7/CDA y DICOM, 
permite la interoperabilidad entre instituciones y/o 
aplicaciones y las transacciones son seguras. Los médicos 
pueden analizar los HCEs desde cualquier lugar, 
simplemente necesitan un ordenador con conexión a 
Internet. TeleOftalWeb 3.2 verifica los estándares 
relativos a privacidad y confidencialidad de datos de 
carácter personal. A pesar de estas ventajas, hay que 
comentar que la aplicación también tiene alguna 
limitación especialmente de tipo técnico. La velocidad de 
la misma dependerá fundamentalmente de la conexión a  
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Tabla 1. Resultados de la encuesta de satisfacción 

Internet y del número de usuarios del sistema. Un número 
elevado supone una reducción de la velocidad de acceso a 
la aplicación.  

Se ha llevado a cabo la revisión de diferentes sistemas de 
HCEs publicados hasta la actualidad. Paterson et al. [16] 
utilizan un modelo basado en la arquitectura CDA para el 
intercambio de datos médicos. Hay aplicaciones de HCEs 
en diferentes especialidades como pediatría [17], 
urgencias médicas [18] y oncología [19]. En los sistemas 
de pediatría y oncología no muestran la estandarización 
del sistema, mientras que la aplicación desarrollada en 
[18] emplea el estándar OpenEHR. Existen otras 
aplicaciones web como CareWeb™ basada en el estándar 
HL7 [20]. Otras aplicaciones de HCEs son: PHIMS y 
CipherMe. PHIMS es un sistema web formado por un 
repositorio de HCEs de forma estructurada [21]. La 
arquitectura del sistema CipherMe es segura y todos los 
datos están en XML [22].  

En resumen, se ha desarrollado una aplicación web para 
almacenar e intercambiar HCEs e imágenes médicas en 
oftalmología empleando los estándares HL7/CDA y 
DICOM. La aplicación trata de resolver algunas de las 
barreras de la adopción de HCEs en oftalmología. Los 
HCEs y las retinografías son continuamente actualizados 
y están disponibles en cualquier lugar. Se verificó que la 
aplicación era útil y fácil de usar para los médicos que la 
emplearon. 
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Resumen 
En este artículo se presenta una simulación de hábitos de 
compra e ingesta, en un entorno de monitorización no intrusivo. 
Se busca aumentar la eficacia de las actuaciones sobre los 
hábitos alimentarios. La simulación se usa para obtener datos 
equivalentes a los que proporcionaría un entorno domiciliario 
de inventariado de productos alimentarios, soportado por 
tecnología RFID; y determinar las condiciones de mínimo 
muestreo que mejoren la fiabilidad de los datos de ingesta, en 
comparación con los que se obtienen a través de los 
cuestionarios de seguimiento, que se emplean en la actual 
metodología de valoración de calidad de la dieta.  

1. Introducción 
La evolución demográfica de la Europa del último siglo 
ha supuesto el progresivo envejecimiento de la población 
debido al aumento del número de personas que alcanzan 
la ancianidad y al aumento, también, de la longevidad de 
las personas durante la misma [1]. A lo largo del siglo 
XX, se han ido desterrando las enfermedades infecciosas 
como principal causa de mortalidad, pasando a ocupar 
este papel las enfermedades crónicas.  

Estas últimas tienen un comienzo insidioso y a medida 
que avanzan se agrava su sintomatología, obligando a una 
profunda modificación del modo de vida normal del 
paciente y persistiendo en el tiempo. En ocasiones llegan 
a ser altamente incapacitantes. Los hábitos y el estilo de 
vida son un factor fundamental para paliar o agravar los 
efectos de una enfermedad; y del mismo modo, pueden 
retrasar o acelerar la aparición de una enfermedad a la que 
se tiene predisposición [2]. 

La prevención es el método más efectivo para evitar, o 
por lo menos retrasar, la aparición de estas enfermedades. 
Las políticas de prevención de las instituciones 
internacionales, europeas y nacionales, se apoyan en la 
promoción de hábitos y estilos de vida saludables [3]. 
Entre los hábitos que configuran un estilo de vida 
saludable, la actividad física diaria y la alimentación se 
destacan como los más relevantes. A modo de ejemplo, el 
sedentarismo y la sobrealimentación están causando 
estragos en la población infantil, tal y como indican las 
cifras de obesidad para este grupo de población [3]. 

Una alimentación saludable se consigue a través de una 
dieta equilibrada y adecuada a las circunstancias 
específicas de cada individuo. A pesar de la preocupación 
social generalizada por mantener un estilo de vida 
saludable, las cifras siguen mostrando que los europeos en 
general, y los españoles en particular, no nos alimentamos 
de forma adecuada [4]. 

Una buena alimentación exige la implicación activa del 
individuo. Esto supone un esfuerzo de información y 
formación, que, en ocasiones no se está en condiciones de 
llevar a cabo por cuenta propia. Por esta razón, son 
muchas las personas que acuden a profesionales de la 
nutrición para mejorar sus hábitos alimentarios. La 
metodología de trabajo habitual de estos profesionales se 
basa en una valoración de la calidad nutricional de la dieta 
del paciente y la posterior actuación sobre los hábitos 
detectados [5]. 

Los protocolos de valoración y actuación nutricional se 
basan en unos modelos alimentarios bien estudiados, pero 
la metodología de obtención de datos de las ingestas tiene 
un grave punto débil. Las técnicas de monitorización de 
ingestas se basan en cuestionarios, más o menos 
detallados, que los pacientes cumplimentan. Los 
cuestionarios son tediosos y poco fiables, pues el 
contenido de las encuestas puede estar falseado, 
intencionadamente o por descuido [5, 6].  

Estas circunstancias pueden conducir a la desmotivación 
del paciente y a datos de partida demasiado ruidosos que 
disminuyen considerablemente la eficacia de la actuación 
sobre la dieta. En la búsqueda de técnicas de 
monitorización menos intrusivas y ruidosas, se propone 
aprovechar las posibilidades que brinda la tecnología 
RFID y su creciente expansión en la cadena de suministro 
del sector de abastecimiento, tanto actual como prevista a 
futuro [7].  

Suponiendo que en un futuro todos los productos 
adquiridos en los centros de abastecimiento estarán 
marcados con etiquetas RFID, se propone dotar a los 
entornos domiciliarios de capacidades para la lectura de 
dichas etiquetas. A través de estos entornos se quiere 
realizar inventarios detallados de los productos presentes 
en el hogar; y usar la información derivada de dichos 
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inventarios como fuente de datos para elaborar perfiles 
alimentarios y perfiles de calidad de la dieta.  

En la actualidad los alimentos no llegan marcados de 
origen a los hogares, por lo tanto es difícil realizar 
experimentos in vivo. La solución inmediata, etiquetar los 
productos en el destino, convierte el proceso de 
monitorización en una actividad tediosa en exceso, hace 
que se pierda la invisibilidad y conduce a la 
desmotivación de los usuarios.  

Por esta razón, se ha decidido realizar una simulación que 
reproduzca el comportamiento de los usuarios, el 
comportamiento del entorno de monitorización y la 
interacción entre ambos. El objetivo final es generar 
artificialmente grandes cantidades de datos de compra e 
ingesta, que se ajusten a un patrón de hábitos 
preestablecido; muestrear estos datos a la manera en la 
que lo haría un entorno de monitorización RFID, y, en 
última instancia, procesar el resultado del muestreo para 
recuperar la información original.,  

2. Metodología 
Los inventarios del entorno dibujan un mapa del conjunto 
de productos que se han comprado y una secuencia 
temporal del modo en que se consumen y reponen.  Para 
simular los resultados de los inventarios, se ha construido 
una simulación de los hábitos de compra e ingesta, capaz 
de representar el comportamiento tanto de individuos 
como de grupos de personas. 

Estos hábitos conforman un sistema complejo en el que 
intervienen una gran cantidad de variables que se influyen 
entre sí. Para simularlo se ha acudido a una representación 
basada en agentes; apoyándose en el hecho de que un 
sistema de agentes que sigan reglas simples puede 
mostrar comportamientos complejos y proporcionar 
información acerca de la constante adaptación presente en 
los sistemas del mundo real [8]. 

Aunque los agentes no cuentan con conocimiento 
completo ni con información exhaustiva de la situación 
global, se ven influidos por las decisiones que toman 
otros agentes y, de manera análoga, sus decisiones 
influyen en el comportamiento de sus vecinos. Es decir, 
los agentes se adaptan los unos a los otros y a los cambios 
que se producen en su mundo. El modelado basado en 
agentes se viene usando habitualmente para simular 
ecosistemas, mercados y sistemas sociales [8]. 

En la fase de diseño se ha seguido una aproximación top-
down. Los componentes de la simulación se han obtenido 
a través de observaciones empíricas y teorizando sobre 
antecedentes, eventos y estados posteriores. En esta fase 
se han seleccionado los parámetros y variables, las 
acciones de los agentes y el ámbito de las mismas y la 
planificación de las acciones y las actualizaciones de 
estado de los agentes y del sistema.  

Como punto de partida, se asume que el comportamiento 
bajo estudio, se caracteriza por un alto nivel de repetición 
y existe un patrón que se repite en el tiempo y con el que 
es posible caracterizar el consumo de productos (tanto en 
la compra como en la ingesta.) 

Se han seleccionado varias familias de la Comunidad 
Autónoma de Madrid, para su observación durante el 
periodo de tres meses comprendido desde mediados de 
enero hasta mediados de abril. Se ha realizado el 
seguimiento de un subconjunto de productos, utilizando la 
frecuencia de compra, el periodo de compra y la 
distribución del consumo entre compras, como rasgos 
característicos. 

En la fase de implementación, por contra, se ha seguido 
una aproximación bottom-up. Se ha programado el código 
que caracteriza el comportamiento de cada uno de los 
componentes y el código que gobierna el modo y los 
mecanismos de relación de los componentes entre sí. El 
comportamiento del sistema completo, surge durante la 
simulación sin que se pueda predecir únicamente del 
conocimiento de sus partes constituyentes.  

Para realizar la implementación se ha utilizado el paquete 
de simulación Swarm. Este paquete consiste en un 
conjunto de bibliotecas que proporcionan soporte para 
implementar las funciones básicas necesarias para unir los 
componentes de la simulación, por ejemplo: la 
planificación, la generación de una semilla aleatoria y la 
presentación gráfica de los agentes [9]. 

Swarm está escrito en Objective-C y, por lo tanto, su 
código es orientado a objetos. Los programas basados en 
Swarm son jerárquicos y por norma general siguen una 
estructura común que sitúa en el nivel superior un objeto 
llamado observer swarm que crea, en su caso, las 
pantallas de presentación y visualización junto con el 
nivel inmediatamente inferior, llamado model swarm, que 
es el elemento que contiene el resto de componentes y se 
encarga de crearlos y gestionarlos [9]. 

Las simulaciones para Swarm se pueden escribir tanto en 
Objective-C como en Java. En este caso se ha elegido 
Ojective-C por mantener la coherencia y la homogeneidad 
con el conjunto de bibliotecas que componen Swarm y 
para aprovechar el conocimiento y experiencia previos en 
programación C.  

3. Resultados 
La primera parte del trabajo consiste en formalizar los 
resultados de las observaciones en un modelo fácilmente 
programable. Durante el periodo de observación, se ha 
detectado que el patrón básico de organización de 
compras es de una compra semanal y que para cada tipo 
de producto se puede  encontrar un comportamiento 
específico que caracteriza su compra y consumo. Las 
siguientes tablas (Tabla 1 y Tabla 2) recogen un ejemplo 
de los resultados de las observaciones para un hogar y 
para un grupo del subconjunto de productos observado. 

Tipo de 
producto 

Frecuencia de 
compra 

Periodo de 
compra variabilidad 

pasta Cada dos meses Todo el año Poca  

Galletas 
chocolate 

Aleatorio Todo el año Mucha 

Naranjas Cada dos semanas Octubre – abril Poca 
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Refresco de 
cola 

Cada semana Todo el año Poca 

Batidos fresa -- -- Poca 

Leche Cada mes Todo año Poca 

pan Cada semana Todo año Poca 

Tabla 1. Ejemplo de resultado de las observaciones 
(compra) 

 

Tipo de 
producto 

Veces de 
consumo 

Cantidades 
consumidas 
cada vez 

Cantidades 
consumidas 
entre 
compras 

variabilidad 

Leche 1 por 
semana 

200 g 1 kg Poca 

Galletas 
de 
chocolate 

1 por 
semana 

Un paquete Un paquete Poca 

Naranjas 4 por 
semana 

1 ó 2 por día 1 kg Poca 

Refresco 
de cola 

Varias al 
día 

1 l diario 8 l Poca 

Leche Todos 
los días 

200 ml al día 6 l Poca 

Pan 3 ó 4 por 
semana 

150 gramos 
al día 

600 gramos Poca 

Tabla 2. Ejemplo de resultado de las observaciones 
(consumo) 

Se ha constatado que predomina la presencia de un grupo 
de productos que se pueden calificar como habituales, 
para cada uno de los cuales, es posible encontrar un 
patrón con el que representar la evolución en el tiempo 
tanto de su compra como de su ingesta. 

El mapa y la secuencia generados son equivalentes a 
llevar un control detallado de una despensa virtual en la 
que se monitoriza el estado de todos los productos 
actualmente presentes y sobre aquellos calificados como 
habituales. 

La simulación del comportamiento de compra o 
reposición, consiste en elaborar y generar una lista de 
artículos a incorporar a la despensa en el siguiente paso, 
como fruto de una decisión basada en el análisis del 
estado y las circunstancias específicas de cada uno de los 
productos presentes actualmente en la despensa, de los no 
presentes pero calificados como habituales y de diferentes 
grupos de productos no habituales pero disponibles en el 
mercado. 

En esta decisión intervienen un conjunto de factores 
fundamentales: frecuencia habitual de compra, existencias 
y estacionalidad del producto; a los que se añaden otros 
dos factores, que no son fundamentales pero sí 
determinantes: circunstancias especiales y libre albedrío.  

La frecuencia de compra de un producto es un parámetro 
dinámico que se obtiene a partir de la relación del número 
de compras realizadas de un producto en comparación del 
número de compras totales realizadas. La estacionalidad 

del producto tiene dos facetas, por un lado la 
estacionalidad personal, es decir, momentos del año en 
los que un usuario acostumbra a comprar un producto con 
la frecuencia de compra especificada; y estacionalidad 
general, es decir, momentos del año en los que el 
producto está disponible en el mercado. El factor de 
circunstancias especiales representa las circunstancias 
imprevistas que pueden forzar la compra de un producto, 
mientras que el factor de libre albedrío, por su parte, 
permite representar la voluntad del usuario para probar 
productos nuevos y, en definitiva, proporcionar cierto 
grado de libertad e imprevisibilidad a la persona 
simulada. 

Todo producto que entra en la despensa pasa a formar 
parte del conjunto de productos habituales, y se mantiene 
en ella mientras su frecuencia de compra supere un 
determinado umbral, fijado por el responsable de la 
simulación. 

La simulación del comportamiento de ingesta consiste en 
disminuir las cantidades de los productos presentes en la 
despensa (habituales o no) y sólo de éstos. Los factores 
fundamentales involucrados en este proceso son: el 
número de días que se consume un producto y la cantidad 
de producto que se consume en cada una de esas veces. 
Ambos factores son específicos para cada producto y 
usuario o grupo de usuarios. Para todos los productos en 
general se ha asumido que estos factores se pueden 
caracterizar cada uno por una gaussiana en la que los 
valores concretos de su media y varianza imprimen a cada 
producto su carácter singular. 

Siguiendo este modelo, se ha implementado una 
simulación compuesta por tres procesos básicos: la 
ingesta semanal, la elaboración de la lista de la compra 
semanal, y la compra semanal. Para cada uno de estos 
procesos existe un tipo de agente distinto. Para los 
procesos de ingesta se crean los agentes del tipo producto 
en la despensa; para los procesos de elaboración de la 
lista de la compra se crean los agentes del tipo producto 
habitual; y para los procesos de compra se crean los 
agentes del tipo producto disponible. 

Para cada producto presente en la despensa se crea un 
agente producto en la despensa. De forma análoga, para 
cada producto habitual no presente en la despensa, se crea 
un agente producto habitual. En cuanto a los productos 
disponibles en el mercado se escoge un subconjunto de 
ellos y para cada uno de los elementos de este 
subconjunto, se crea un agente producto disponible. 

Cada agente producto en la despensa se encarga de 
calcular y actualizar las existencias de un producto en la 
despensa. La cantidad de producto ingerida o consumida 
durante la semana se calcula de la siguiente manera: 
mediante una variable aleatoria se obtiene el número de 
días que se ha consumido ese producto durante esa 
semana. Y para cada uno de esos días mediante otra 
variable aleatoria se calcula la cantidad de producto, que 
se ha consumido, resultando la cantidad total semanal de 
la suma de estas cantidades parciales, que se restan de la 
cantidad total existente en el momento actual. 
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Cada agente producto habitual se encarga de tomar la 
decisión de si se debe añadir un producto a la lista de la 
compra. Este tipo de agente analiza el estado de los 
factores de voluntad de compra. Cada agente mira, la 
estacionalidad personal, la frecuencia de compra y si las 
existencias están por debajo de un determinado umbral 
específico de cada producto. Por último, se analizan los 
factores de circunstancias especiales y de libre albedrío, 
que pueden forzar la compra del producto a pesar de que 
los criterios fundamentales no lo aconsejen. Estos dos 
factores se simulan mediante sendas variables aleatorias 
en las que la probabilidad de disparo de la condición de 
compra es muy baja, de forma que la aleatoriedad del 
comportamiento es baja.  

De la combinación del resultado de estos factores se 
obtiene la decisión de inclusión de un producto en la lista 
de la compra. Para que un producto se añada a dicha lista 
deben cumplirse simultáneamente las condiciones para 
los factores de estacionalidad, frecuencia de compra y 
existencias; si bien los factores de circunstancias 
especiales y libre albedrío tienen la capacidad de forzar la 
decisión de compra por sí mismos, independientemente 
del resultado del análisis del resto de factores. 

Cada agente producto disponible se encarga de 
comprobar la posibilidad de comprar un producto en las 
cantidades que se piden. A día de hoy, es posible comprar 
cualquier cantidad de producto que se desee, siempre que 
se cumpla el criterio de estacionalidad general.  

Cada paso de la simulación representa una semana 
completa, que es el periodo que se ha fijado para que las 
personas simuladas vayan a la compra; por lo tanto, en 
cada paso de la simulación se repite todo el proceso. La 
presentación gráfica de los datos de salida de la 
simulación no aporta ningún beneficio, y por tanto 
simplemente se guardan en ficheros de datos para su 
posterior análisis.  

4. Discusión 
Se ha implementado una simulación basada en agentes, de 
un modelo sencillo de hábitos alimentarios humanos. Este 
modelo incluye hábitos de compra e ingesta de alimentos, 
y permite recrear el comportamiento de personas con 
perfiles alimentarios muy variados, proporcionando como 
salida, datos de ingestas reales simuladas y recibos de 
compras. 

Se ha simulado el comportamiento de un entorno de 
monitorización basado en la tecnología RFID que realiza 
un seguimiento de los mencionados datos de ingestas 
reales simuladas y de los recibos de compra y proporciona 
como salida datos de muestreo real simulados. Estos datos 
son los equivalentes a los datos con los que real y 
únicamente se cuenta acerca de las ingestas de los 
usuarios en un despliegue real. 

Para implementar la simulación se ha empleado el 
paquete de simulación Swarm y el lenguaje de 
programación Objective-C, que es el lenguaje nativo de la 
plataforma. 

La simulación está pensada para ser utilizada con un 
doble propósito: como prueba de concepto; y como fuente 
de grandes cantidades de datos para el  entrenamiento de 
algoritmos de extracción de conocimiento, que 
posteriormente se usarán en experimentos in vivo.  

No se tienen en cuenta los posibles comportamientos no 
deseados de la tecnología RFID en entornos reales. Otro 
enfoque complicaría sobremanera la implementación de la 
simulación y se desviaría del verdadero propósito de la 
misma. 

En cambio, la simulación es útil para salvar las 
limitaciones logísticas que dificultan en la actualidad el 
despliegue en entornos reales de un sistema de 
monitorización como el propuesto. Facilita la obtención 
rápida de grandes cantidades de datos, puesto que la 
planificación de pasos de la simulación se puede 
programar para que el tiempo simulado avance más 
rápido que el tiempo real.  

Se quiere que la simulación sirva como herramienta para 
la detección de requisitos del entorno de monitorización, 
no previstos a priori, evitando los gastos previos de 
desarrollo hardware. También  se quiere usar la 
simulación como mecanismo para la mejora de la 
comprensión de los procesos de actuación y decisión de 
las personas preocupadas por la calidad de su 
alimentación. 
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Resumen 
El Servicio Navarro de Salud dispone de Retinógrafos no 
Midriáticos que obtienen y envían imágenes retinianas de 
pacientes diabéticos a un servidor de Oftalmología. En 
paralelo, 4 médicos de Atención Primaria formados para este 
fin, desde sus puestos de trabajo, evalúan a distancia las 
imágenes almacenadas en el servidor. Los pacientes cuyas 
imágenes presentan signos de retinopatía, son cribados y su 
seguimiento es remitido a Oftalmología. Mientras que los 
pacientes diabéticos sin signos de retinopatía continúan siendo 
controlados por los médicos de Atención Primaria.  
El proyecto REDIAP inicialmente presentado en [1], ha 
alcanzado la fase de implementación y se dispone de los 
primeros resultados de la puesta en marcha del nuevo servicio. 
Los primeros datos son positivos y avalan la extensión de este 
nuevo servicio incluso su implementación en otros Servicios 
Regionales de Salud. 

1. Introducción a la Retinopatía Diabética 

La prevalencia de la diabetes mellitus en los países 
desarrollados se sitúa en torno al 6-8% de la población 
[2]. Una de las complicaciones más temidas de esta 
enfermedad es la Retinopatía Diabética, cuyas 
consecuencias para la visión pueden ser irreversibles.  

Para prevenir y tratar de forma temprana las alteraciones 
provocadas por la diabetes en la retina, la mayor parte de 
las autoridades recomiendan una revisión anual del fondo 
de ojo [3]. Pero la elevada prevalencia de esta enfermedad 
en los países de nuestro entorno hace que, en la práctica, 
un elevado porcentaje de estos pacientes no puedan acudir 
a ser revisados dentro de los plazos indicados.  

Para intentar solucionar este problema, algunos autores 
proponen la utilización de los sistemas de retinografía no 
midriática para la exploración del fondo de ojo [4, 5]. 
Hasta ahora, se ha considerado que la interpretación de las 
imágenes obtenidas mediante los sistemas de retinografía 
no midriática debía ser llevada a cabo por oftalmólogos.  

2. Material y Métodos 

Para llevar a cabo este estudio se seleccionó a cuatro 
médicos de atención primaria del Servicio Navarro de 
Salud, distribuidos en diferentes áreas de la Comunidad 
Foral. El proyecto fue dividido en cuatro fases: la primera 
aborda la formación teórica de los facultativos, la segunda 
la evaluación de la concordancia, la tercera la puesta en 
marcha del servicio de cribado, y finalmente, en la cuarta 
se valora la extensión del servicio, ver Figura 1.  

 Figura 1. Modelo organizativo del nuevo proyecto  
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La fase primera de adiestramiento, fue a su vez dividida 
en otras dos sub-fases: la primera de tipo presencial y la 
segunda “on-line”. La parte de formación presencial 
consistió en dos sesiones teóricas, siendo cada una de dos 
horas de duración. En las mismas, a los participantes se 
les explicó en detalle cómo era el aspecto de un fondo de 
ojo normal, cuáles eran las principales alteraciones 
patológicas no relacionadas con la diabetes que podíamos 
encontrar en la retina, y por último, cuáles eran los signos 
de cada uno de los estados de la Retinopatía Diabética.  

Una vez finalizado el curso presencial, se prosiguió con la 
fase de formación “on-line” que fue realizada de forma 
individual por cada uno de los participantes. En esta fase, 
se les entregó un CD que contenía una aplicación que 
estructuraba una formación en tres pasos, tal y como se 
explica en [1, 6]. 

Cuando los participantes estimaban que su grado de 
adiestramiento era el adecuado, se pasaba a la fase de 
evaluación de la concordancia. Esta fase, sirvió para 
valorar si tras superar la formación propuesta en el 
proyecto, los facultativos estaban capacitados para 
encargarse del cribado de la retinopatía diabética. Para 
realizar la evaluación, el CD incluía 1000 imágenes 
correspondientes a 200 pacientes diabéticos. De las 
cuales, 100 correspondían a pacientes sin signos de 
retinopatía y otros 100 a pacientes con algún grado de 
Retinopatía Diabética. En esta fase, el orden en el que el 
software mostraba las imágenes fue diferente para cada 
uno de los cuatro usuarios del CD. Igual que en la 
autoevaluación, en cada caso se debía determinar si había 
o no Retinopatía Diabética o si el caso no era valorable. 
Pero a diferencia de lo que ocurría en la autoevaluación, 
esta vez, el software no permitiría al usuario consultar los 
diagnósticos [1, 6].  

Las respuestas emitidas en esta fase se almacenaban en 
una base de datos independiente a la del entrenamiento, y 
una vez finalizados todos los diagnósticos, los resultados 
se guardaban en un archivo que los participantes debían 
enviar a los coordinadores del estudio para valorar la 
concordancia. Se estimó como adecuado un porcentaje de 
desacuerdo del 15% con una precisión del 5% (±5%) con 
un nivel de confianza del 95%. Esta estimación de un 
índice de concordancia (Kappa) del 85% es considerada 
casi perfecta en la clasificación de Landis y Koch [7]. 
Para evitar algunos de los problemas atribuidos al índice 
kappa (que está afectado por la prevalencia del problema), 
se utilizaron un 50% de retinografías normales y un 50% 
de retinografías patológicas.  

3. Resultados 

Los cuatro médicos de Atención Primaria que participaron 
en la formación superaron la evaluación con éxito. Todos 
ellos, como se puede ver en la tabla 1, sobrepasaron con 
holgura el umbral de concordancia del 85%. 

El número de respuestas coincidentes con lo 
diagnosticado por oftalmólogos entre los 200 casos oscila 
entre 195 (97,5%) y 178 (89%). El número de falsos 
positivos está entre 1 (0,5%) y 14 (7%). El de falsos 
negativos oscila entre 4 (2%) y 13 (6,5%). Uno de los 
médicos consideró como no valorables dos de los casos 
presentados, mientras que el resto de participantes 
evaluaron los 200 casos (1%). Estos resultados se recogen 
en la tabla 1.  

Por lo que respecta a la evaluación de la concordancia, el 
índice kappa se sitúa entre 80 y 95%. En todos los casos 
el intervalo de confianza incluye el 85%. Esta 
información aparece expuesta en la tabla 2.  

Médico 
Índice 
Kappa 

Intervalo de 
Confianza  

PARTICIPANTE 1 95% 90-99% 
PARTICIPANTE 2 93% 80-98% 
PARTICIPANTE 3 81% 73-89% 
PARTICIPANTE 4 80% 72-88% 

Tabla 2. Evaluación de la Concordancia 

Los facultativos participantes en el proyecto, han 
demostrado ser capaces de identificar signos de 
retinopatía en imágenes de fondo de ojo con gran índice 
de sensibilidad [8]. Así que en base a los resultados de la 
evaluación, se puede respaldar la cesión a los médicos de 
Atención Primaria, de la responsabilidad del seguimiento 
y cribado de la retinopatía en pacientes diabéticos. 

4. Implementación del nuevo servicio 

Una vez superada la fase de evaluación y demostrada la 
validez de los médicos de Atención Primaria en el cribado 
de la Retinopatía Diabética, se puso en marcha el nuevo 
servicio. 

Se han instalado 4 retinógrafos no midriáticos en centros 
hospitalarios distribuidos por Navarra (Estella, Tafalla, 
Tudela y Pamplona) y han sido conectados al servidor de 
Oftalmología, a través de la red de datos corporativa del 
Servicio Navarro de Salud.  

Las capturas de los retinógrafos se envían al servidor de 
Oftalmología y los médicos asignados para el cribado 
descargan imágenes retinianas desde sus puestos de 
trabajo. Clasifican los pacientes en 2 grupos (“Signos de 
retinopatía apreciables”, “No se aprecia retinopatía”), y 

Médico Diagnósticos 
Correctos 

% Diagnósticos 
Correctos 

Falsos 
Positivos 

% Falsos 
Positivos 

Falsos 
Negativos 

% Falsos 
Negativos 

No 
Valorados 

% No 
Valorados 

1 195 97,5 % 1 0,5 % 4 2 % 0 0 % 

2 193 96,5 % 3 1,5 % 4 2 % 0 0 % 

3 180 90 % 7 3,5 % 13 6,5 % 0 0 % 

4 178 89 % 14 7 % 6 3 % 2 1 % 

Tabla 1. Resultados de la interpretación de retinografías 
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devuelven las retinografías interpretadas al servidor. A 
continuación, los Oftalmólogos descargan del servidor 
sólo las imágenes de los pacientes etiquetados como 
poseedores de signos de retinopatía. Diagnostican con 
precisión el grado de retinopatía que sufre el paciente 
siguiendo el estándar para la clasificación internacional de 
la retinopatía diabética, y citan a este en consulta para 
aplicar el tratamiento oportuno en cada caso [9]. 

Para demostrar que la implementación del nuevo servicio 
de cribado está siendo un éxito, los Oftalmólogos estudian 
periódicamente 50 pacientes interpretados en Atención 
Primaria y escogidos al azar, y plantean las siguientes 
cuestiones: 

- ¿Se criba más del 75% de los pacientes 
diabéticos? 

- ¿El número de falsos negativos en el diagnóstico 
de los médicos es inferior al 5%?  

- ¿Existen realmente signos de retinopatía en más 
del 85% de los pacientes remitidos a 
Oftalmología? 

En el caso en que la respuesta a alguna de las cuestiones 
sea negativa, se adoptarán las medidas oportunas en la 
gestión del servicio. 

5. Discusión 

El Servicio de Oftalmología ha absorbido con éxito la 
puesta en marcha del cribado. En vista de estos resultados 
se está considerando la extensión del servicio formando a 
4 nuevos médicos de Atención Primaria. De esta forma, el 
servicio de cribado de la Retinopatía Diabética, se 
ofrecerá en zonas de Navarra que hoy día no están siendo 
atendidas. 

Otro aspecto que se está estudiando en lo que se refiere a 
la extensión del servicio, es el hecho de aprovechar la 
experiencia positiva que se ha obtenido en Oftalmología 
para aplicarla a otras especialidades médicas. En caso de 
llevarse a cabo, se estructurarán programas de formación 
orientados a los médicos de Atención Primaria o incluso a 

personal de enfermería, para trasladarles las tareas de 
seguimiento de pacientes crónicos. Es reseñable la 
posibilidad que en el futuro, el proyecto REDIAP se 
extienda no sólo a otras áreas de salud, sino también a 
otras CCAA.  

Las fases de formación del proyecto se han basado en el 
estudio de la retina en un formato fragmentado en varias 
imágenes. Cada una de estas representa una zona de la 
retina, por ello, si se unen las diferentes retinografías de 
un mismo ojo, se obtiene una imagen que completa la 
superficie de la retina del paciente. La tecnología ha 
permitido que los nuevos retinógrafos que se han 
adquirido en el Servicio Navarro de Salud, fusionen las 
imágenes de las diferentes áreas de la retina en una sola: 
retinografía en formato mosaico. Se está planteando la 
adaptación del sistema de formación al nuevo formato de 
imagen. De esta forma, los participantes que se vayan 
incorporando al proyecto se familiarizarán con el formato 
en mosaico, que al fin y al cabo será el que utilicen al 
trabajar con pacientes reales. Aunque los médicos de 
Atención Primaria que ya han sido formados están 
capacitados para identificar con gran fiabilidad, los signos 
de retinopatía, deberán asistir a un curso de 
familiarización con el nuevo formato.  

Con la intención de implicarse en mayor grado en el 
proyecto, los técnicos han seguido cada una de las fases 
de formación propuestas en REDIAP. El resultado 
obtenido ha sido que, sin tener una formación específica 
en medicina, los técnicos han sido capaces de diferenciar 
una retina sana de una que presenta signos de retinopatía 
con una fiabilidad sorprendentemente alta. Esta 
experiencia apunta a que enfermeros/as o técnicos/as, tras 
un proceso de formación, serían capaces de encargarse del 
cribado de la Retinopatía Diabética. También se ha 
valorado automatizar el cribado mediante el uso de 
ayudas al diagnóstico basadas en el procesado digital de 
la imagen retiniana. Aunque la baja fiabilidad de estas 
herramientas avala nuestra estrategia de formación de 
personal médico o técnico de grado medio. 

 

CONEXIÓN USB
(Retinógrafo - PC)

SERVIDOR DE OFTALMOLOGÍA

RESOLUCIÓN DE DUDAS 
POR EL OFTALMÓLOGO 
(VIDEOCONFERENCIA 

CONCERTADA o VÍA E-MAIL)

PACIENTES CRIBADOS
UNA ENFERMERA / TÉCNICO 

OBTIENE LAS RETINOGRAFÍAS

IMÁGENES CLASIFICADAS POR 
TIPOS DE RETINOPATÍA

AUTOEVALUACIÓN DEL SISTEMA
- Cribado >75% de los pacientes diabéticos
- Nº Falsos Negativos <5% en el diagnóstico de los médicos
- Retinopatía >85% de los casos remitidos a oftalmo logía

CONCORDANCIA DE INTERPRETACIÓN EN 50 PACIENTES AL A ZAR

EL PACIENTE CON RETINOPATÍA RECIBE CITA PARA SU TRA TAMIENTO

IMÁGENES DE PACIENTES SIN CRIBAR

IMÁGENES DIAGNOSTICADAS 
CON RETINOPATÍA

ENVÍO DE IMÁGENES AL 
SERVIDOR

RETINA SANA

DUDAS

RETINOPATÍA

AUSENCIA DE 
RETINOPATÍA.

RETINOPATÍA 
NO-PROLIFERATIVA LEVE.

RETINOPATÍA 
NO-PROLIFERATIVA MODERADA.

RETINOPATÍA 
NO-PROLIFERATIVA GRAVE.

RETINOPATÍA PROLIFERATIVA.

EDEMA MACULAR.

DIAGNÓSTICO DEL 
OFTALMÓLOGO

(Clasificación precisa)

INTERPRETACIÓN DEL MÉDICO
(Hay o no retinopatía)

Figura 2. Servicio de Cribado de la Retinopatía Diabética en Atención Primaria 
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Además, la estrategia para el futuro del proyecto estaría 
encaminada en el sentido de completar la formación de 
los médicos de Atención Primaria experimentados en el 
cribado, para responsabilizarse de la clasificación de la 
Retinopatía Diabética de acuerdo con los estándares 
internacionales [9]. Trasladar a Atención Primaria la 
responsabilidad de clasificar el grado de cada retinopatía 
no es una idea disparatada si la formación se gestiona con 
éxito. Además, esta reorganización aportaría mayor 
implicación de los médicos de Atención Primaria en el 
seguimiento de los pacientes diabéticos, y eliminaría en 
atención especializada, casi por completo, la carga de 
trabajo que implica el seguimiento de los pacientes con 
Retinopatía Diabética.  

6. Conclusiones 

El nivel de concordancia en la identificación de 
retinopatías obtenido por los cuatro participantes, se sitúa 
dentro de los niveles fijados como adecuados. Se puede 
concluir por lo tanto, que con un adiestramiento similar al 
empleado en nuestro estudio, los médicos de familia son 
capaces de diferenciar, en imágenes obtenidas mediante 
un sistema de retinografía no midriática, y con una 
fiabilidad muy alta, un fondo de ojo normal de uno con 
algún signo de Retinopatía Diabética. 

Esto puede permitir establecer en el nivel de Atención 
Primaria, el filtro para el cribado de la Retinopatía 
Diabética. La implementación del nuevo servicio además 
del cribado, aporta una optimización en el reparto de 
responsabilidades del personal sanitario del proyecto. Esta 
reestructuración del servicio de seguimiento 
Oftalmológico de los pacientes diabéticos, afecta de 
forma directa, tanto a Atención Primaria como a 
especializada:  

- Aumenta la implicación por parte de los médicos 
de familia en el manejo integral de los pacientes 
diabéticos, y se consolida la exploración del 
fondo de ojo como una más de las actuaciones 
preventivas en estos enfermos. De esta manera, 
un importante número de pacientes podrán ser 
controlados en su centro de salud durante 
periodos más o menos largos, y las listas de 
espera se reducirán al ser los médicos de familia 
más accesibles que Atención especializada. 

- La carga de trabajo adicional que supone el 
cribado para los médicos de Atención Primaria 
no es significativa. La formación puede presentar 
un esfuerzo extra, pero una vez puesto el cribado 
en funcionamiento, varios médicos se repartirán 
la carga de trabajo de un solo especialista. 
Además se reduce trabajo al eliminar el paso en 
que se cita a especializada a través de Primaria.  

- La demanda en las consultas de oftalmología se 
ve reducida. Un porcentaje muy elevado de los 
pacientes que son revisados anualmente 
mediante retinografía no midriática presentan 
fondos de ojo que son etiquetados como 
normales. Conseguir que los oftalmólogos no 
tengan que revisar un gran número de fondos de 

ojo sin alteraciones patológicas, les permite 
dedicar más tiempo a pacientes con problemas 
de mayor relevancia.  

- La liberación de la carga de trabajo en atención 
especializada aporta una reducción en coste, 
debido a que se aplica una mejora en la 
eficiencia del servicio gracias a una mejor 
gestión de recursos [10]. 

Finalmente indicar que este procedimiento en el 
adiestramiento en Retinopatía Diabética ha sido acogido 
de forma muy satisfactoria por los médicos de Atención 
Primaria. En este sentido han definido el software 
REDIAP como fácil de usar, lo cual puede animar a otras 
especialidades médicas, como Dermatología, a seguir el 
mismo proceso para la formación de los médicos de 
Atención Primaria en patologías específicas crónicas. 
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Resumen 

Se presenta un benchmarking de los dispositivos de 

monitorización comparando características como la 

disponibilidad de puerto/conexión para transmisión de datos,  

existencia de API, SDK o Controles para su integración en  

plataformas software, estándares seguidos, etc. Para la elección 

de los mejores dispositivos, agrupados por el tipo de variable 

médica que miden, se ha aplicado un método de decisión  

multicriterio según las exigencias  o demandas actuales. El 

sistema facilita la toma de decisiones de profesionales médicos, 

pacientes y desarrolladores de aplicaciones sobre los 

dispositivos de telemonitorización domiciliaria.  

1. Introducción 

Los avances en biomedicina, el envejecimiento de la 

población, el incremento de las demandas sociales y la 

exigencia de mayor calidad en las prestaciones, son entre 

otros, algunos de los factores que están promoviendo un 

continuo avance de las tecnologías de la información y 

comunicaciones (TIC) en sus distintas aplicaciones en el 

ámbito de la salud. De ahí surgen nuevos paradigmas, 

entre los cuales se puede encontrar el concepto de 

“monitorización  domiciliaria de pacientes” [1]. 

2. Necesidades y objetivos 

El Objetivo es realizar un Benchmarking tecnológico de 

los dispositivos de monitorización de variables médicas 

para uso domestico, que permitan ser integrados en redes 

PAN/BAN (Personal Area Network/ Body Area 

Network), a demás de ser incluidos en plataformas de 

telemedicina. La comparación de dispositivos debe incluir 

la búsqueda e identificación tanto de aquellos que son 

producto final de mercado, como los productos Original 

Equipment Manufacturer (OEM) empleados para la 

integración  por terceros (Empresas, Instituto de I+D, etc.) 

en el desarrollo e investigación de nuevos productos. 

3. Materiales y métodos 

Para el desarrollo de la propuesta  se ha realizado en 

internet una búsqueda en profundidad de los distintos 

portales de fabricantes de dispositivos para 

monitorización, webs de información médica y foros de 

orientación en enfermedades. 

Toda la información publicada por los fabricantes ha sido 

registrada en una base de datos, para después realizar una 

búsqueda de características que el dispositivo de 

monitorización debe incluir para ser tenido en cuenta en  

 

el estudio. De aquellos dispositivos sobre los cuales no se 

disponía de la suficiente información se ha tratado de 

obtenerla poniéndose en contacto con el fabricante. Parte 

de la información recogida es la siguiente: 

• Cumplimiento de normatividad/estándares o 

directivas de la Unión Europea. 

• Calibración del dispositivo. 

• Duración de la alimentación. 

•  Disponibilidad de Application Programming 

Interface (API), Software Developed Kit (SDK) 

o Controles Software. 

• Transmisión de datos. 

 

Una vez recogida toda la información se aplicó una 

técnica multicriterio para la toma de decisiones, utilizando 

para ello la herramienta informática de apoyo Expert 

Choice 2000, la cual utiliza el método Analytic Hierarchy 

Process (AHP)[2]  desarrollado por SAATY[3] 

El AHP ordena los criterios elegidos en un Modelo 

Jerárquico, realiza comparaciones binarias (de pares) y 

atribuye valores numéricos a los juicios (preferencias, 

como se pueden observar en la tabla 1) realizados por los 

expertos  (respecto de la importancia relativa de cada 

elemento) y los sintetiza, incorporando las soluciones 

parciales en una sola solución. 

 

Importancia 

Relativa 

Definición 

1 Igual Importancia 

3 Importancia Débil 

5 Fuerte Importancia 

7 Importancia demostrada sobre la otra 

9 Absoluta Importancia  

Tabla 1. Escala de SAATY 

Entre los criterios para la selección de los dispositivos de 

monitorización se encuentran los siguientes:  

• Volumen de muestra: para los dispositivos de 

análisis invitro, este criterio está asociado a la 

cantidad de sangre necesaria para que el 

dispositivo pueda generar un resultado. 

• Calibración: garantizar que el resultado obtenido 

sea fiable, después de varios análisis. 
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• Alimentación: tipo de fuente de alimentación, ya 

que este está asociado a la autonomía y peso del 

dispositivo. 

• API: si el fabricante provee la forma de controlar 

el dispositivo sin utilizar su software propietario, 

si es posible la compra de la licencia de las 

librerías de desarrollo “SDK” o  la liberación del 

protocolo de comunicación, en ambos casos, se 

requiere que entre las partes se firme un acuerdo 

de confidencialidad. 

• Comunicaciones: la forma de acceder al 

dispositivo de monitorización desde una 

plataforma software[4], PDA, PC, Móvil, etc.  

• Marca del fabricante.  
 

Goal: Pesos de criterios  

Alimentación 0,143  

API  0,507  

Comunicación 0,264  

Marca 0,086  

Tabla 2. Pesos de criterios utilizando escala de Saaty 

Al emplear la herramienta informática, y realizar la 

comparación pareada, entre los criterios, se obtuvieron los 

pesos de los criterios, como está ilustrado en la tabla 2. 

Un criterio que no se ha tomado en cuenta es el precio del 

producto dentro de la misma variable médica medida, ya 

que es un mercado altamente competitivo con precios 

muy similares. Por esta razón, este criterio ha sido 

eliminado del proceso de selección.  

4. Benchmarking Tecnológico 

La tecnología a analizar en este benchmarking son los 

dispositivos de monitorización más frecuentes en el 

mercado de uso domestico o en aplicaciones médicas. 

Esta tecnología, tras años de investigación e innovación 

por parte de los fabricantes y con los cambios 

tecnológicos sufridos por la sociedad, comienza a ser 

demandada por usuarios modernos  que están dispuestos a 

insertar esta tecnología como parte de su vida cotidiana. 

Una de las principales actividades de la presente 

propuesta es la detección del Estado del Arte tecnológico 

de los dispositivos de telemonitorización, incluyendo el 

grado de madurez y facilidad de uso en aplicaciones 

médicas. Los dispositivos  han sido agrupados por sus 

aplicaciones o variables médicas medidas y todo el 

proceso descrito incluye tanto informes donde se recoge 

aspectos técnicos y de usabilidad por  grupos de personas 

(niños, discapacitados y/o personas mayores), como 

informes comparativos entre los distintos dispositivos 

bajo análisis.  

Las variables médicas detectadas más significativas y por 

las cuales se han agrupado los dispositivos son: 

• Frecuencia cardiaca.  

• Frecuencia respiratoria 

• Presión arterial. 

• Glucómetro. 

• Termómetro. 

• Bascula médica 

• Pulsioximetría  

• Espirometría 

• Electrocardiografía. 

• Capnometría 

• Coagulación 

5. Resultados 

Al estudiar los dispositivos de acuerdo a los criterios 

descritos, se ha encontrado que, en lo que respecta a las 

comunicaciones y más específicamente a las 

comunicaciones inalámbricas, la tecnología más 

extendida en PC, PDA y Móviles es el Bluetooth, con lo 

cual aparece como la mejor elección a considerar,  pero el 

mercado actualmente se encuentra en un proceso de 

adaptación de los dispositivos de monitorización de uso 

doméstico a esta tecnología y, al realizar la selección, 

incluir este criterio reduce considerablemente el número 

de dispositivos a comparar. Por este motivo, se ha optado 

por realizar el proceso de selección sin tener en cuenta el 

resultado de esta tecnología de redes en las soluciones 

existentes en el mercado, sin que la objetividad del 

proyecto se pierda. 

Por otro lado, en el momento de redactar el presente 

documento, no se tenían los dispositivos de forma física, 

esto imposibilita incluir otros criterios, como es el de 

facilidad de uso, ya sea por personas mayores, niños, 

adultos o por los especialistas en salud. Aunque la 

interacción con el usuario y la facilidad de uso, son dos 

criterios que no pueden verse muy claros sin tener los  

dispositivos físicamente, es válido recalcar que en ciertos 

tipos de enfermedades, como la diabetes, sí queda patente 

que el paciente tiende a perder la visión y requiere que los 

resultados sean de fácil visualización,  o en el caso de 

personas dependientes, de nada serviría el dispositivo si 

ellos no se lo pueden colocar correctamente, por ejemplo, 

el caso de un electrocardiógrafo. 

5.1. Temperatura 

Los dispositivos de toma de temperatura de uso 

doméstico que tradicionalmente conocemos no poseen 

forma o medio de comunicación. La búsqueda de aquellos  

que pudiesen interconectarse a una plataforma software, 

conlleva  los siguientes resultados:  

Goal: Termómetros  

Alimentación 0,143  

API  0,507  

Comunicación 0,264  

Marca 0,086  

ALTERNATIVAS 

HQ INC  0,090 

EZ Sense  0,162 

Vitalsense  0,127 

SenseWear  0,284 

Sensium  0,337 

Tabla 3. Resultado de proceso de selección Termómetro 

 Como resultado del proceso de selección se obtuvo 

Sensium como mejor opción, dato que se puede observar 

en la tabla 3.  
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5.2. Glucómetros 

Los medidores de glucemia son los dispositivos de mayor 

acogida en el mercado. La Diabetes es una de las 

enfermedades más comunes que se encuentran en esta 

sociedad moderna, donde los desarrollos han llevado al 

punto de alianzas de fabricantes con portales Web para la 

prestación de servicios en telemedicina o la utilización de 

estos dispositivos en proyectos de I+D. La búsqueda 

realizada ofrece como resultado que son pocos los 

glucómetros que poseen puerto de comunicación. 

ALTERNATIVAS 

Accu-chek complact plus 0,084 

Accu-chek Aviva 0,084 

Accu-chek Sensor 0,078 

Onetouch Ultra 0,066 

Onetouch Ultra Smart 0,067 

Onetouch Ultra 0,073 

entre los más representativos 

Tabla 4. Resultado de proceso de selección Glucómetros 

Entre los 30 glucómetros más comunes y de fácil acceso 

comercialmente seleccionados y analizados, se obtuvo 

como resultado que cualquiera de los medidores de 

glucemia de la serie accu-chek de Roche pueden ser 

considerados como una buena elección. 

5.3. Tensiómetros 

Los tensiómetros son otro dispositivo de medición 

doméstico que se ha ido extendiendo gracias a las nuevas 

tecnologías, entre los desarrollos encontramos los de 

aplicaciones médicas o domiciliarias. Utilizando los 

resultados del benchmarking tecnológico, se obtuvieron 

los siguientes datos: 

ALTERNATIVAS 

Boson Medicus PC 0,072 

Boso Medlife 0,089 

Omron 7051BT 0,210 

Medisana MTM 0,129 

Medisana HGD 0,099 

AND 767 PC  0,075 

AND 767 BT  0,182 

Microlife BP watch 0,073 

Microlide BP 3AC1 0,072 

Tabla 5. Resultado de proceso de selección Tensiómetros 

De los resultados obtenidos, como se observa en la tabla 

5, los  tensiómetros Omron 7051 BT son la mejor 

elección, de este proceso de selección la mejor opción es 

la que posee  tecnología Bluetooth. 

5.4. ECG 

Para el proceso de selección del ECG se han incluido 2 

criterios, como son los canales y la resolución, que son 

otras variables médicas. El primero es para la recepción 

de la mayor cantidad de señales eléctricas que el corazón 

genera al latir, y el segundo el nivel del voltaje por  

unidad de bits, para una mayor exactitud en la medida. 

 

ALTERNATIVAS 

ECG BT 12  0,188 

ECG BT 3/6  0,172 

CorBelt  0,165 

Universal EKG 0,23 

Master Screen 0,080 

Alive Heart  0,164 

Tabla 6. Resultado de proceso de selección ECG 

Según los criterios tomados, se tiene como resultado que 

la mejor opción es el Universal EKG de la empresa QRS, 

no obstante, no dispone de forma para conectarse a un 

dispositivo móvil de forma inalámbrica, por tanto la 

siguiente mejor opción sería el ECG BT 12 de corscience. 

5.5. Espirómetros 

Los dispositivos encontrados para la medición de la 

espirometría requieren del uso de los ordenadores como 

herramienta de visualización y almacenamiento de los 

resultados de los pacientes, que permita el seguimiento y 

control. Esto ha llevado a que algunos fabricantes cierren 

sus desarrollos, sin dejar mecanismos de conexión a éstos. 

ALTERNATIVAS 

Spirobank G1  0,069 

Spirobank G2  0,106 

Spirobank II  0,108 

Spirobank  0,085 

Spirotel  0,088 

Datospir 70  0,086 

Datospir  0,100 

Spiro Star USB  0,058 

SpiroCard  0,073 

SpiroOxCard  0,073 

SpiroPro  0,044 

PMP4  0,051 

SpiroUSB  0,059 

Tabla 7. Resultado de proceso de selección Espirómetros 

Los resultados obtenidos nos muestran que el spirobank 

G2 de la empresa MI es el mejor de los estudiados. 

5.6.  Básculas 

Las básculas de uso médico, que poseen interfaz de 

conexión para la transmisión de datos son escasas, y las 

existentes en el mercado son soluciones muy parecidas, 

según sus características técnicas tenemos: 

 

ALTERNATIVAS 

UC-321PBT  0,289 

UC-321PBT-G  0,384 

BS 9930  BT  0,109 

BF 679W  0,109 

BS 9930  BT CORSCIENCE 0,109 

Tabla 8. Resultado de proceso de selección Básculas 

De los resultados obtenidos del uso de la herramienta 

informática, tenemos que las básculas de la serie UC-

321PBT de la empresa A&D son las ideales para ser 

utilizadas en soluciones de telemedicina. 
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5.7. Saturación de oxígeno en sangre 

Los monitores de saturación de oxígeno en sangre han 

sido usados normalmente en aplicaciones hospitalarias. 

Ahora, gracias a la medicina deportiva, se han requerido 

nuevas tecnologías para realizar esta medición y se están 

aplicando fuera del campo hospitalario: 

ALTERNATIVAS 

WristOx 3100  0,120 

Onyx II 9500  0,151 

7500 Pulse Oximeter 0,113 

Spirobank II  0,149 

MirOxi  0,148 

Spirotel  0,099 

OXY 100/200  0,036 

504DX  0,036 

SpirOxCard  0,059 

PMP4  0,088 

Tabla 9. Resultado de proceso de selección pulsioxímetros 

Es un mercado altamente tecnificado y competitivo donde 

la solución ONYX II de Nonin, como se puede observar 

en la Tabla 9, ofrece el mejor valor, aunque muy cercano 

al resto de sus competidores. 

6. Discusión 

Dentro de la Sociedad de la Información en la que 

vivimos,  los desarrollos para aumentar la calidad de vida 

están llegando únicamente a un mercado muy reducido y 

con precios prohibitivos para la mayoría de la población.  

Aunque existen muchos dispositivos de monitorización de 

señales vitales, es necesario remarcar los siguientes 

hechos: 

• La mayoría de dispositivos están pensados para 

su uso por parte de profesionales médicos y no de 

pacientes. Aunque cada vez más compañías 

(Siemens, Bayer, Roche o Philips, por ejemplo) 

están creando divisiones para dispositivos de salud 

domésticos, donde el glucómetro y el tensiómetro 

son algunos de los dispositivos médicos que 

pueden ser encontrados en prácticamente cualquier 

lugar. 

• Hay muy pocos dispositivos de monitorización 

que tengan conectividad inalámbrica (infrarrojos, 

Bluetooth, WiFi, Zigbee[5],…). Igualmente, son 

pocos los dispositivos de monitorización que 

incorporen drivers o APIs para la gestión de los 

datos en sistemas de información diferentes al del 

fabricante del dispositivo. Se está avanzando en 

este aspecto aunque el punto débil continúa siendo 

la poca adopción de estándares, como el IEEE 

11073[6], que facilitarían la implantación en 

sistemas ya existentes o agregar a los dispositivos 

nuevas formas de conectividad con las redes de 

comunicaciones existentes en los centros médicos 

o en el hogar. 

• Los dispositivos no están actualmente pensados 

para su  uso por cualquier tipo de personas, por 

ejemplo personas mayores con problemas de 

movilidad o personas con necesidades especiales 

(sordas o ciegas), por lo que es necesario avanzar 

en el diseño y desarrollo de nuevos dispositivos de 

monitorización con interfaces de usuario más 

sencillas que permitan su uso por no profesionales 

médicos sin largos periodos de aprendizaje. 

7. Conclusiones 

El proyecto en desarrollo abarca un gran número de 

dispositivos y, en su fase actual, ya permite extraer 

conclusiones de las comparaciones realizadas que ayuden 

a los profesionales y a los usuarios finales en la toma de 

decisiones sobre dispositivos, según la variable médica a 

medir 

 

No obstante, éste es un mercado en continuo cambio, por 

lo que es necesario continuar con la búsqueda e 

identificación de nuevos dispositivos y tecnologías a ser 

incluidas. El servicio de orientación está en proceso de 

desarrollo e implementación  de una herramienta Web que 

permita dar el servicio proyectado a pacientes y 

profesionales de la Salud, que pueda ser mantenido y 

actualizado desde la Universidad Politécnica de Valencia, 

y que permita la colaboración e interacción entre  

profesionales de la sanidad. 

 

Para una mejor organización de la información el servicio 

de orientación realizará una segmentación de los 

dispositivos de monitorización en 2 ramas, los de 

aplicaciones domiciliarias y de uso médico. 

 

Este estudio final ayudará a los profesionales de la salud 

para la adopción de nuevas tecnologías, mejorando la 

calidad de los servicios prestados y ofertados a la 

comunidad. 
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Resumen
En este trabajo se propone la tecnologı́a inalámbrica de trans-
misión Ultra WideBand de pulsos (UWB) como una solución
idónea para establecer las comunicaciones entre dispositivos
sensores portados por un paciente en una plataforma de biosen-
sores inteligentes. El objetivo del estudio ha sido encontrar una
alternativa que mejore las prestaciones de los estándares in-
alámbricos mayoritariamente empleados en el contexto de la
monitorización médica. Como resultado presentamos una arqui-
tectura de protocolos que permite la integración de la tecnologı́a
propuesta en la plataforma, dando lugar a un extenso campo de
aplicaciones.

1. Introducción
La monitorización médica exige en numerosas ocasiones
el empleo de cables que conecten los pacientes con los dis-
positivos de monitorización. Estos afectan a su movilidad
y comodidad a la vez que dificultan el trabajo del perso-
nal sanitario. Las nuevas tecnologı́as de comunicación in-
alámbricas constituyen una solución ampliamente utiliza-
da para resolver este problema mediante el diseño de redes
de sensores corporales capaces de transmitir de forma in-
alámbrica el valor de las variables fisiológicas monitoriza-
das. Además, están abriendo el paso a los nuevos sistemas
de teleasistencia domiciliaria, que permitirán no sólo la ob-
servación remota del estado del paciente sino también una
posible actuación mientras realiza con normalidad sus ac-
tividades cotidianas [1].
Dadas las especiales condiciones de aplicación para una
red de sensores en el entorno médico, es muy recomenda-
ble el cumplimiento las siguientes restricciones:

Los dispositivos deben tener un tamaño reducido para
que puedan ser llevados de forma cómoda por el
usuario final.

Cuanto más pequeño sea el consumo, mayor será la
autonomı́a del sensor. Serı́a deseable que su baterı́a
no tenga que ser reemplazada en años.

La tasa de transmisión de bits debe ser lo suficiente-
mente elevada como para permitir el envı́o de la in-
formación generada por los sensores en tiempo real.

El sistema tiene que ser robusto ante las interferen-
cias, ruido y distorsiones para salvaguardar las comu-
nicaciones en todo momento.
Su operación no debe perturbar el funcionamiento de
otras redes adyacentes.
Debe ser un sistema escalable, con propiedades de
auto-configuración y adaptación.

Nuestro grupo de investigación demostró la viabilidad de
un nuevo paradigma de teleasistencia que satisface las res-
tricciones anteriores [2]. Sin embargo, dados los cons-
tantes avances tecnológicos que se producen en el cam-
po de las comunicaciones inalámbricas, creemos conve-
niente definir la plataforma portable de biosensores in-
teligentes (véase Figura 1) como una evolución natural
del concepto clásico de redes de sensores, y en la que se
persigue una arquitectura abierta donde integrar de forma
transparente al paciente estos avances con objeto de facili-
tar y mejorar su monitorización médica.

Figura 1. Descripción de la plataforma

En este paradigma, los sensores portados por el paciente
gozan de cierta inteligencia con objeto de distribuir el
procesado de la monitorización de las variables biomédi-
cas (pulso, temperatura, nivel de glucosa, acelerometrı́a,
etc.) junto con la Plataforma Inteligente Personal Multidis-
positivos (PIP). De esta manera, el PIP realiza un procesa-
do más profundo de la información sensorial, que puede
ser transmitida en tiempo real al centro remoto de telea-
sistencia mediante el enlace inalámbrico que mantiene
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con la Plataforma Inteligente Multipersonas basada en
estándares (PIM). El PIM gestiona la bioinformación de
múltiples personas a través de las conexiones inalámbricas
que sostiene con las PIPs de cada una de ellas.
De acuerdo con este planteamiento, el objetivo primordial
del presente trabajo es proponer una tecnologı́a inalámbri-
ca que responda de forma adecuada a las necesidades re-
queridas por la plataforma de comunicaciones inalámbrica.
UWB es un buen candidato gracias a las grandes ventajas
que aporta esta técnica frente a los estándares inalámbri-
cos, como su gran tasa de transmisión y reducido consumo.

2. Material y método
Las comunicaciones entre los sensores inteligentes y el
PIP se establecen mediante una red inalámbrica ad-hoc
cuyos protocolos permiten el envı́o de información libre
de errores y la anexión automática de nuevos dispositivos
sensores. Las tecnologı́as de transmisión basadas en los
estándares inalámbricos de comunicaciones, como Blue-
tooth o Zigbee, no conforman unas soluciones óptimas
para desarrollar el enlace fı́sico de comunicaciones en
las redes de sensores corporales, debido a la situación de
sobreexplotación y saturación que experimentan las ban-
das de frecuencias en las que trabajan y al hecho de que
el consumo de los transceptores representa una severa
limitación en la autonomı́a de los dispositivos. Además,
sus limitaciones en relación con la tasa de transmisión
pueden resultar insuficientes para ciertas aplicaciones. En
la búsqueda de una alternativa, la tecnologı́a inalámbrica
UWB de pulsos merece ser considerada en atención, ya
que además de resolver los problemas anteriores presenta
una serie de caracterı́sticas que potencian en gran medi-
da las propiedades exigidas para las comunicaciones in-
alámbricas en la plataforma portable de sensores biomédi-
cos inteligentes.

2.1. Prestaciones de UWB

En este apartado analizaremos las prestaciones de UWB
desde varias perspectivas:

Esta tecnologı́a está basada en el envı́o de pulsos elec-
tromagnéticos de muy corta duración (gaussianos,
hermite, etc.), con un equivalente en frecuencia de
gran ancho de banda (los sistemas UWB se carac-
terizan porque tienen una relación entre el ancho de
banda y la frecuencia central superior al 20 % o un
ancho de banda superior a 500 MHz). La transmisión
de la información se consigue mediante la repetición
en el tiempo de pulsos modulados (Amplitud (PAM),
Fase (PSK), ON-OFF (OOK)). Esto se traduce en una
tasa de transmisión de datos muy elevada (por encima
de los 100 Mbps, pudiendo llegar a los Gbps) y supe-
rior a la obtenida con los estándares inalámbricos de
comunicaciones establecidos en las redes de área per-
sonal (1 Mbps en Bluetooth, 55 Mbps en WPAN, 250
Kbps en Zigbee) [3]. Con tal capacidad en el canal de
comunicación no hay restricción alguna para la trans-
misión en tiempo real de cualquier tipo de bioinfor-
mación.

La plataforma portable de biosensores inteligentes se
caracteriza por su ubicuidad, de modo que se debe
garantizar la facultad de recepción en ambientes con
una relación señal-ruido muy baja. Como la capaci-
dad del canal depende de forma logarı́tmica de la
relación señal-ruido [4], disponer de un gran ancho
de banda, como el de UWB, asegura muy buenas tasas
de transmisión en entornos de elevado ruido electro-
magnético.
Otra ventaja de su amplio ancho de banda es la re-
sistencia a las interferencias, ya que éstas no se pro-
ducen en todas las frecuencias empleadas [3]. En
relación a las interferencias que pueda ocasionar a
otros dispositivos, las restricciones de potencia es-
tablecidas por el Comité de Comunicaciones Elec-
trónicas (ECC) en Europa [5] para los dispositivos
UWB permiten el funcionamiento simultáneo con
transmisores estándares con una mı́nima o ninguna
interferencia. El nivel de potencia es tan bajo que
puede compararse con el nivel no intencionado gene-
rado por un televisor, situándose por debajo del ruido
de fondo de cualquier receptor tı́pico. Esta potencia
de transmisión tan baja se traduce en un consumo muy
pequeño de energı́a y en una larga vida para la baterı́a.
Para impedir la posibilidad de colisiones entre dis-
positivos, UWB permite la implementación de técni-
cas de acceso al medio basadas en saltos tempo-
rales (Time Hopping), en saltos frecuenciales (Fre-
quency Hopping) o incluso a través de códigos or-
togonales pseudoaleatorios (Direct-Sequence Spread
Spectrum).
Por otro lado, si bien la propagación multitrayecto es
especialmente nociva en la mayorı́a de los estándares
de comunicaciones inalámbricas, en el caso de UWB,
al estar basado en la transmisión de pulsos extremada-
mente estrechos, es muy probable que se reciba el re-
sultado de las reflexiones antes de la llegada de un
nuevo pulso [3], por lo que la distorsión ocasionada
por el efecto multicamino consigue una sensible ate-
nuación. Esta propiedad es muy adecuada en los en-
tornos de elevadas reflexiones en los que se desarro-
llan las comunicaciones de la plataforma de sensores
biomédicos inteligentes (paredes, mobiliario, diferen-
tes partes del cuerpo).
La baja potencia de transmisión limita el entorno de
operación a unos diez metros, pero conforma una
solución viable para la plataforma de sensores. Este
hecho y la dificultad de detectar los brevı́simos pul-
sos UWB en ausencia de sincronismo hacen que las
comunicaciones sean muy difı́ciles de interceptar. La
seguridad en las transmisiones también puede ser una
cualidad a buscar con objeto de proteger la privacidad
del paciente.
Al no tener portadora, los circuitos de los trans-
ceptores son mucho más sencillos por la ausencia
de osciladores, mezcladores y amplificadores de ra-
diofrecuencia. Se posibilitan ası́ implementaciones de
tamaño muy compacto y bajo coste en tecnologı́a
CMOS, una propiedad útil para el desarrollo de dis-
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positivos portables cómodos y ligeros.
En otro sentido, las bajas frecuencias que acompañan
la señal UWB proporcionan un alto grado de pene-
trabilidad en los materiales [6]. Cabe entonces pensar
en la posibilidad de establecer redes inalámbricas de
sensores-actuadores dentro y sobre el cuerpo humano
como se verá en el apartado de resultados.

3. Resultados
En la introducción se definieron los requisitos que debı́an
cumplir las comunicaciones para una plataforma de
biosensores inteligentes. Sus condiciones de portabilidad
ponen de manifiesto algunos inconvenientes derivados del
uso de los estándares inalámbricos de comunicaciones
(consumo, sobresaturación del espectro). Este ha sido el
motivo de la investigación de una alternativa para las co-
municaciones inalámbricas en la red biosensores-PIP cuya
arquitectura de protocolos se describe a continuación.

3.1. Arquitectura de protocolos

La propuesta basada en la tecnologı́a inalámbrica UWB de
pulsos de muy corta duración para los enlaces de comuni-
caciones de una plataforma portable de sensores biomédi-
cos inteligentes se justifica a partir de las numerosas
ventajas que ofrece sobre los estándares inalámbricos de
comunicaciones (IEEE 802.15.1, IEEE 802.15.3, IEEE
802.15.4):

Elevada tasa de transmisión (por encima de los 100
Mbps)
Resuelve los problemas de consumo y saturación del
espectro.
Robustez ante ruido e interferencias.

Además, la condición de portabilidad es potenciada por
la adecuación de UWB a todos los requisitos que se es-
tablecieron en la introducción para este tipo de transmi-
siones.
Siguiendo la filosofı́a de capas del modelo OSI, el ni-
vel fı́sico que proponemos en la arquitectura de pro-
tocolos para resolver los problemas de comunicaciones
en dichos enlaces es el denominado DS-UWB (Direct-
Sequence UWB). Esta técnica integra un esquema de mo-
dulación BPSK de pulsos gaussianos con una técnica de
acceso compartido al medio basada en secuencias de códi-
go pseudoaleatorio. Las ventajas de la modulación bifase
ya fueron abordadas en [7] y con la técnica de ensan-
chamiento del espectro por secuencia directa conseguimos
un canal libre de colisiones que resuelve el problema de
acceso al medio en el entorno que estamos tratando.
Proponemos además utilizar los protocolos de nivel enlace
y superiores del estándar IEEE 802.15.3 para resolver los
problemas de direccionamiento, reenvı́o y corrección de
errores. Esta propuesta está basada en la sencillez de los
protocolos definidos y en el hecho de que son ampliamente
utilizados en las redes de área personal inalámbricas. Se fa-
vorecerı́a ası́ una posible conexión con una red basada en
este estándar.
Con la arquitectura de protocolos propuesta se posibilita la
creación de redes ad-hoc que cumplan con los requisitos

exigidos para una plataforma portable de biosensores in-
teligentes. En el mercado podemos encontrar chipsets co-
mo el “Trinity” de XtremeSpectrum que permiten imple-
mentaciones de la arquitectura planteada demostrando su
viabilidad.

3.2. Integración en redes de sensores biomédicos

Gracias a la propiedad de penetrabilidad de los pulsos en
los tejidos, ya utilizada en los radares UWB para la gene-
ración de bioimágenes [6], la red de sensores biomédicos
puede comprender tanto dispositivos externos como im-
plantes. Esta cualidad permite la creación de una estructura
de red completa, donde los dispositivos integrantes com-
partirı́an la arquitectura de protocolos comentada con an-
terioridad. Dicha opción no serı́a posible con tecnologı́as
de transmisión en la banda libre de frecuencias como Blue-
tooth o Zigbee debido a la escasa penetración que presen-
tan dichas frecuencias en los tejidos biológicos humanos.
Hay que señalar que el paciente no se verı́a de ninguna for-
ma afectado gracias a las potencias tan bajas con las que
opera UWB.
Integrado en la plataforma de biosensores, un dispositi-
vo UWB (implantado o no implantado) podrı́a adecuar
su funcionamiento a los valores captados por otros sen-
sores biomédicos (temperatura, ECG, oxiometrı́a, frecuen-
cia cardiaca, aceleraciones) o a las señales de control acor-
dadas en el centro remoto de teleasistencia. Gracias a la
elevada tasa de transmisión que proporciona UWB, desde
el centro distante de monitorización se podrı́a acceder en
tiempo real a una gran cantidad de bioinformación no res-
tringida en volumen. Queda ası́ abierto el camino a nuevos
sensores que requieran de un mayor ancho de banda ex-
pandiendo el horizonte de aplicabilidad del sistema.

3.3. Aplicaciones potenciales de UWB

La plataforma propuesta de biosensores inteligentes basa-
da en UWB abre la vı́a a la transmisión de bioseñales
de gran ancho de banda. El ejemplo paradigmático es el
envı́o de imágenes en tiempo real, como las procedentes
de cápsulas endoscópicas [8]. El paciente podrı́a ingerir la
cápsula en su casa y cómodamente realizar sus actividades
cotidianas mientras su PIP portable almacena, procesa o
envı́a al centro remoto de monitorización las imágenes cap-
tadas. Un embarazo complicado estarı́a mejor supervisado
si se implantara una pequeña cámara en el útero. Ya se
ha demostrado que se puede controlar el movimiento de
un brazo robótico articulado e incluso recibir sensaciones
a través de electrodos conectados al sistema nervioso [9].
Las investigaciones están abriendo paso a revolucionarias
prótesis de brazos y piernas, e incluso mediante un sistema
de estimulación EMG los músculos podrı́an recuperar el
enlace perdido con el sistema nervioso. Dado que el ancho
de banda de los potenciales de acción nerviosa se encuentra
entre los 100 Hz y 3 KHz [10] y el lugar de captación de las
señales nerviosas está alejado del punto de actuación o es-
timulación, UWB se erige como una solución inalámbrica
muy adecuada. Para todas estas aplicaciones, la plataforma
propuesta aporta una solución tecnológica viable.
Los sensores implantados se ven limitados por su au-
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tonomı́a y necesidad de calibración. Sirva como ejemplo
el caso de los marcapasos o desfibriladores implantados,
que requieren de una operación cada vez que hay que cam-
biar la baterı́a o modificar su configuración. El consumo
tan reducido de UWB y sus propiedades de penetrabilidad
permitirı́an realizar operaciones de reconfiguración con un
gasto mı́nimo de potencia, salvaguardando la energı́a de
la baterı́a. UWB es también una tecnologı́a muy adecuada
para eliminar los cables en los implantes cocleares [11],
o como alternativa viable a los enlaces inalámbricos de
otros dispositivos auditivos, como la prótesis terapéutica
electrónica de corrección de la tartamudez basada en reali-
mentación auditiva propuesta por nuestro grupo de investi-
gación [12]. No cabe duda de que una parte de la medicina
del futuro implicará la utilización de implantes. Elementos
de electroestimulación de células nerviosas o sistemas im-
plantables de perfusión de fármacos [13], son otros ejem-
plos que podrı́an beneficiarse de las propiedades de esta
tecnologı́a.
Actualmente, la tecnologı́a UWB se encuentra en apogeo
y es foco de numerosas investigaciones [14], [15], [16].
La industria también ha apostado por esta tecnologı́a y
en breve el mercado multimedia e informático se revolu-
cionará con los nuevos dispositivos UWB de elevada ca-
pacidad y bajo consumo. Algunas empresas se han de-
cantado por la transmisión basada en pulsos (Freescale
(Motorola) con su “Cable-Free USB”, Time Domain con
su “PulseOn”, XtremeSpectrum con su “Trinity”). Por
otro lado, empresas como Intel, Wisair, Samsung, Nokia,
Siemens, Sony o Microsoft se han agrupado en la alianza
WiMedia y están impulsando la transmisión UWB basada
en el estándar ISO/IEC 26907.

4. Conclusiones
Debido a las necesidades particulares que se establecen
para las comunicaciones entre los dispositivos de una
plataforma portable de biosensores inteligentes en un con-
texto de teleasistencia, se ha realizado la búsqueda de una
alternativa que además solucione los problemas de so-
bresaturación del espectro y de consumo que tienen los
estándares inalámbricos. Con este fin se han estudiado
las posibilidades que ofrece la tecnologı́a UWB de pulsos
y presentado una opción basada en una implementación
DS-UWB para el nivel fı́sico de la arquitectura de proto-
colos de comunicaciones, y los protocolos superiores del
estándar IEEE 802.15.3 para la capa de enlace y superio-
res. La solución adoptada presenta excelentes caracterı́sti-
cas de consumo, de capacidad (más de 100 Mbps) y de re-
sistencia a interferencias y distorsiones. Además, la cuali-
dad de penetrabilidad de los pulsos UWB en los materiales
abre paso al establecimiento de redes completas de biosen-
sores, dentro y sobre el cuerpo humano.
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