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Resumen

La fibrilacién ventricular (FV) es una arritmia cardiaca durante la cual las
fibras del corazon se contraen de manera rapida e irregular. La comprension de la
dindamica de la FV sigue siendo incompleta y, especificamente, se ignora cual es
el grado de organizacion del tejido cardiaco durante esta arritmia. Recientemen-
te, se han desarrollado técnicas de analisis espectral para cuantificar el grado de
organizacion de la dindmica fibrilatoria. En el contexto de la FV, el electrograma
(EGM) intracavitario registrado en desfibrilador automatico implantable (DAI)
constituye un marco clinico idéneo. No obstante, hasta la fecha no se han estudia-
do cuantitativamente las propiedades de captacion de los sitemas de electrodos en
DATI y su efecto sobre el espectro en potencia de los EGM registrados.

En la presente Tesis Doctoral estudiamos, desde un punto de vista experimen-
tal y tedrico, las propiedades de captacion de los sistemas de electrodos en DAI.
En primer lugar, se analizan los efectos del sistema de electrodos sobre las carac-
teristicas espectrales de la FV a partir de una base de datos de EGM registrados
en DAL En segundo lugar, se desarrolla un marco teérico general para enlazar la
resolucion espacial, el espectro de senales electrofisiolégicas y la dinamica de la
fuente bioeléctrica que induce dichas senales. Finalmente, a partir de dicho marco
teorico, se estudian numéricamente la resolucion espacial y el espectro en potencia
de EGM registrados en DAL

Nuestro analisis confirma que las caracteristicas espectrales de las senales car-
diacas reflejan las propiedades de captacion del sistema de electrodos. El efecto
del sistema de electrodos se manifiesta a través de una envolvente espectral de
bajas frecuencias para EGM unipolares y de altas frecuencias para EGM bipola-
res. Como consecuencia, la frecuencia fundamental es una caracteristica robusta,
mientras que la frecuencia de pico, la frecuencia mediana y el indice de organiza-
cion son caracteristicas sensibles a las propiedades del sistema de electrodos. La
resolucion espacial del sistema de electrodos se ha revelado como un factor decisivo
en la determinacién del espectro de las senales cardiacas registradas. En nuestro
estudio demostramos que el EGM unipolar posee una resolucion mas extensa que
el EGM bipolar, lo cual explica las caracteristicas espectrales observadas. Estos
resultados tienen implicaciones profundas sobre la interpretacién de indices cardia-
cos espectrales en términos del grado de organizacién espacio-temporal del tejido

cardiaco durante FV.






Abstract

In this Doctoral Dissertation the electrical properties of transvenous leads in
Implantable Cardioverter-Defibrillator (ICD) are investigated. Firstly, the effect
of the design of transvenous ICD leads on ventricular fibrillation (VF) spectrum
is analyzed based on a database consisting of ICD-stored electrograms (EGM).
Secondly, a theoretical framework is proposed that links the spatial resolution of
leads and the power spectrum of electrophysiological signals with the spatiotem-
poral dynamics of bioelectric sources. Finally, the spatial resolution of transvenous
ICD leads and the power spectrum of ICD-stored EGM are analyzed numerically.

This study confirms that spectral features of cardiac signals are affected by
the design of the lead. Specifically, unipolar EGM show a low frequency spectral
envelope whereas bipolar EGM show a high frequency spectral envelope. As a con-
sequence, fundamental frequency is a robust measurement, while peak frequency,
median frequency and organization index are sensitive to the design of the lead.
Furthermore, it is demonstrated that the spatial resolution of the lead has a cen-
tral role in determining the power spectrum of electrophysiological signals. The
numerical analysis of the spatial resolution of ICD leads shows that unipolar leads
have a larger spatial resolution than bipolar leads. These discrepancies explain the
features observed in the analysis of the power spectrum of ICD-stored EGM. These
results must be taken into consideration when interpreting spectral measurements

in terms of the spatiotemporal organization of cardiac tissue during VF.
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Capitulo 1

Introduccion

‘You're really not going to like it,” observed Deep Thought. ‘Tell us!’
‘Alright, said Deep Thought. The Answer to the Great Question...” ‘Yes...I’
‘Of Life, the Universe and Fverything...” said Deep Thought.‘Yes...!’

7

‘Is,” said Deep Thought, and paused.‘Yes...!
‘Is...” “Yes...IIl...?’

‘Forty-two,’ said Deep Thought, with infinite magjesty and calm.

Douglas Adams — The Hitch Hiker’s Guide to the Galaxy

La presente Tesis Doctoral se enmarca dentro del estudio de los mecanismos
de las arritmias cardiacas mediante procesado digital de senales registradas por
sistemas de electrodos. Dentro de este contexto, en esta disertacién analizamos las
propiedades de captacién de los sistemas de electrodos en desfibrilador automatico
implantable (DAI), con el fin de establecer cuédles son sus efectos sobre la medida de
indices espectrales definidos sobre electrogramas (EGM) intracavitarios registrados
durante episodios de fibrilacién ventricular (FV). En este primer capitulo reunimos
los principales elementos del proyecto de investigacion que se han materializado
en la disertacién plasmada en este documento. En primer lugar, introducimos
la motivacién y el estado del arte. Seguidamente, exponemos el objetivo general
y los objetivos espeficicos propuestos. Después, detallamos la metodologia que
hemos seguido para la consecucion de tales objetivos y, por ultimo, presentamos

la estructura y las aportaciones originales de esta Tesis Doctoral.



2 1.1 Motivacion

1.1. Motivacion

Las enfermedades de origen cardiovascular constituyen hoy en dia la principal
causa de mortalidad a escala mundial. Segin las estimaciones més recientes, las
enfermedades cardiovasculares acaparan un 30 % de dicha mortalidad [92], por lo
que en conjunto representan un problema de salud de gran impacto clinico, social y
econémico. Aproximadamente un 40 % de las defunciones debidas a enfermedades
cardiovasculares estan asociadas a muerte subita de origen cardiaco (MSC) [97],
de las cuales cerca de un 80 % son provocadas por taquiarritmias ventriculares,
desordenes del ritmo cardiaco que impiden la contraccion efectiva de las cavida-
des ventriculares del corazén y reducen considerablemente el bombeo efectivo de

sangre.

La arritmia cardiaca mds documentado en casos de MSC es la FV [33]. La
FV es habitualmente descrita como una actividad fraccionada, cadtica y asincrona
de los ventriculos, o también como una actividad irregular y totalmente desorga-
nizada [10]. No obstante, algunos trabajos apuntan a que la FV no es un ritmo
totalmente desorganizado y puede poseer un alto grado de organizacién espacio-
temporal [150] [27]. Especificamente, la descripcién de registros de FV en el do-
minio de la frecuencia ha revelado rasgos distintivos de la dinamica de la FV. En
el electrocardiograma (ECG), la FV se caracteriza por una distribucién espectral
de potencia concentrada en una banda estrecha de frecuencias, entre 3 y 7 Hz, cu-
yo maximo se denomina generalmente frecuencia de pico o frecuencia dominante
(FD) [56] [104] [146] [26]. La FD ha sido utilizada sola o junto a otros pardmetros
espectrales, en algoritmos automaticos de deteccién de FV [9] y como predictor
del éxito de la desfibrilacion [146] [3] [147] [37] [64]. Adicionalmente, se ha obser-
vado que la evolucién de la frecuencia mediana (FM) es un patrén espectral que

caracteriza la duracién de un episodio de FV [35].

Maés recientemente, dos métodos basados en analisis espectral de EGM intra-
cavitarios se han desarrollado para cuantificar la organizacién espacio-temporal

del tejido cardiaco durante fibrilacién. Por un lado, Everett et al han definido
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un indice de organizacion a partir del espectro en potencia de un registro global
de la actividad eléctrica auricular [39] [40]. Por otro lado, se estd utilizando la
FD de registros locales de la actividad eléctrica cardiaca y en registros de mapeo
éptico como una medida indirecta de la tasa de activacién local [108]. Mediante
esta técnica, se han observado en experimentos con animales diferencias regiona-
les en los ventriculos durante FV [165] [138] y en las auriculas durante fibrilacién

auricular (FA) [90] [80] [139] [141].

La combinacién de indices espectrales obtenidos de registros eléctricos puede
arrojar luz, por lo tanto, sobre los mecanismos de génesis, perpetuacién y termina-
cién de la F'V. No obstante, la caracterizacion espectral de la FV basada en el ECG
puede ser incompleta en humanos, ya que, debido a su letalidad, es dificil conseguir
registros [25]. Por el contrario, el EGM intracavitario almacenado en DAI puede
proporcionar un marco apropiado para el estudio de la FV en humanos. EI DAI es
un dispositivo de soporte vital auténomo indicado en pacientes con riesgo elevado
de sufrir episodios de MSC de naturaleza arritmica, principalmente taquicardia
ventricular (TV) y FV, cuyos principios terapéuticos se basan en la aplicacién de
una descarga eléctrica de alta energia que interrumpe el ritmo maligno subyacente.
Podemos destacar varios aspectos de este dispositivo por los cuales constituiria un
marco experimental idoneo para estudiar los mecanismos de la FV en humanos.
En primer lugar, la amplia difusiéon del DAI en el mundo occidental, unida a la
posibilidad de recuperar los EGM registrados durante FV, daria acceso a un gran
numero de episodios de FV de diversa etiologia y terminaciéon. En segundo lugar,
los dispositivos actuales pueden registrar simultaneamente eventos eléctricos me-
diante diferentes sistemas de electrodos. Por lo tanto, el DAI podria proporcionar
descripciones complementarias del mismo episodio de FV mediante el analisis de
los EGM registrados por cada sistema de electrodos. Finalmente, desde una pers-
pectiva clinica, el historial y el seguimiento de un paciente portador de DAI podria
complementar la descripcién de un episodio de FV y, ademas, permitiria estudiar
la reproducibilidad de las caracteristicas estudiadas. Consecuentemente, es de es-

perar que el analisis retrospectivo de EGM intracavitarios almacenados en DAI
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aporte nueva evidencia experimental sobre los mecanismos de génesis, perpetua-
cién y terminacion de la FV. Adicionalmente, la caracterizacién de la FV en EGM
registrados en DAI podria mejorar las prestaciones de los métodos automaticos de

deteccion de FV, asi como la eficacia de la terapia de desfibrilacion [150].

El analisis espectral de EGM intracavitarios almacenados en DAI podria pro-
porcionar, por lo tanto, nueva evidencia experimental de gran importancia para el
estudio de los mecanismos de génesis, perpetuacion y terminacion de la FV en hu-
manos. Dicha evidencia experimental puede articularse a través de la definicién de
indices espectrales que cuantifiquen propiedades de la dinamica espacio-temporal
del tejido cardiaco durante FV. El mayor reto de este planteamiento consistiria,
entonces, en dotar a cada indice espectral definido sobre EGM intracavitarios re-
gistrados en DAI de un significado en términos de la dindmica cardiaca subyacente.
De esta manera, informacion relevante desde un punto de vista fisiolégico podria
ser identificada y separada de otros efectos del sistema de medida, que esta cons-
tituido, principalmente, por el sistema de electrodos. Por otro lado, debido a la
reducciéon de dimensionalidad derivada de la integracién de la dinamica tridimen-
sional del corazén en la dindmica monodimensional de un EGM intracavitario, el
estudio de la resolucion espacial del sistema de electrodos en DAI debe ser conside-
rado complementariamente. Desde esta perspectiva, cada indice espectral obtenido
a partir de un EGM intracavitario puede considerarse descriptor de la dinamica
de una region delimitada del corazon, esto es, de la resolucion espacial del sistema

de electrodos.

Hasta la fecha, los trabajos de analisis espectral aplicados a DAI han sido
escasos y se han basado, generalmente, en aproximaciones de tipo caja negra.
Especificamente, no se ha cuantificado la robustez de los indices espectrales pre-
viamente definidos. Mediante el analisis de la robustez de un indice espectral se
podria reducir el impacto negativo de fuentes de variabilidad externas en estu-
dios poblacionales de EGM registrados durante FV. Adicionalmente, el analisis
de robustez permitiria crear marcos experimentales conmensurables y, al mismo

tiempo, podria revelar aspectos previamente desconocidos de los propios indices
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espectrales. Por otro lado, para dotar de significado a un indice espectral, es fun-
damental establecer una relacion entre la dinamica del tejido cardiaco, de una
parte, y el espectro en potencia de los EGM analizados, de otra. Actualmente, a
pesar de que desde fechas tan tempranas como la década de los anos 50 del si-
glo pasado las técnicas de andlisis espectral han sido utilizadas en electrofisiologia
cardiaca [79] [78], esta disciplina sigue adoleciendo de un marco tedrico apropia-
do en analisis espectral. No obstante, las técnicas de analisis espectral pueden
considerarse consolidadas desde que Norbert Wiener publicara su trabajo sobre
andlisis armonico generalizado en 1930 [161], y las ecuaciones que rigen la sintesis
de senales cardiacas a partir de la actividad eléctrica del corazén han sido riguro-
samente estudiadas desde los trabajos de McFee y Johnston en 1953 [94] [95] [96].
Por lo tanto, a partir de ambos elementos seria posible, en principio, construir un
marco tedrico para analisis espectral en electrofisiologia cardiaca, dentro del cual
pudiesen ser caracterizados los efectos del sistema de electrodos sobre el espectro

de los EGM intracavitarios registrados.

Es necesario considerar las dificultades potenciales de la aplicacién préactica de
tal marco tedrico al andlisis de indices espectrales en EGM almacenados en DAI
durante FV. Si bien pueden construirse descripciones del cuerpo humano como
medio conductor y como fuente bioeléctrica basadas en modelos matemaéticos sim-
ples, en algunos escenarios dichas simplificaciones pueden resultar insuficientes.
Como consecuencia, es necesario desarrollar herramientas que permitan adaptar
el marco tedrico a situaciones practicas reales, en particular al analisis espectral
de EGM intracavitarios almacenados en DAI. En este contexto, las técnicas de
analisis numérico basadas en simulaciones por ordenador pueden proporcionar un
entorno idéneo alla donde no es posible describir la realidad mediante modelos
matematicos simples. Las simulaciones numéricas son métodos matematicos am-
pliamente extendidos en la practica cientifica, y en electrofisiologia cardiaca han
sido utilizadas para investigar la dinamica espacio-temporal del tejido cardiaco,

para estudiar las propiedades bioeléctricas del cuerpo humano y para analizar

senales cardiacas [111] [136] [162] [166].
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1.2. Objetivos

Esta Tesis Doctoral se enmarca dentro del estudio de la dindmica de la F'V me-
diante procesado digital de senales registradas por sistemas de electrodos. Dentro
de este contexto, nuestro objetivo es analizar las propiedades de captacion de los
sistemas de electrodos en DAI con el fin de establecer cudles son sus efectos so-
bre la medida de indices espectrales definidos sobre EGM registrados durante F'V.

Para abordar este objetivo general proponemos los siguientes objetivos concretos:

1. Evaluar la robustez de indices espectrales definidos sobre EGM in-
tracavitarios registrados en DAI durante FV. Mediante este analisis
se persigue, en primer lugar, reducir el impacto negativo de fuentes de varia-
bilidad externas en estudios basados en el analisis espectral de poblaciones
de EGM registrados durante FV; en segundo lugar, aportar evidencia ex-
perimental para crear marcos experimentales conmensurables y, finalmente,

estudiar la naturaleza de los propios indices espectrales.

2. Constuir un marco tedrico que establezca una relacién entre la re-
solucion y el espectro de senales cardiacas, y la dinamica del tejido
cardiaco. Este marco tedrico constituiria un paso previo a la interpretacion
de indices espectrales en términos de la dinamica espacio-temporal del te-
jido cardiaco subyacente, permitiendo asi que informacién fisiolégicamente
relevante pueda ser identificada y separada de otros efectos del sistema de

electrodos.

3. Analizar la resolucién y el espectro de EGM intracavitarios almace-
nados en DAI a partir de un formalismo que incluya explicitamente
la dinamica del tejido cardiaco. Este andlisis proporcionaria un nexo en-
tre las observaciones derivadas del analisis de robustez de indices espectrales
definidos sobre EGM intracavitarios registrados en DAI, y el marco tedrico
desarrollado para relacionar la resolucion y el espectro de senales cardiacas,

y la dindmica del tejido cardiaco.
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El objetivo concreto 3 es, por lo tanto, el punto de convergencia de dos aproxi-
maciones al andlisis de las propiedades de captacion de los sistemas de electrodos
en DAI, y de su relacion con la resolucion y el espectro de EGM intracavitarios
registrados por aquéllos. La primera aproximacién es de caracter experimental, y
queda reflejada en el objetivo concreto 1. La segunda es, sin embargo de caracter
tedrico, y queda recogida en el objetivo concreto 2. Por lo tanto, el objetivo con-
creto 3 podria servir tanto para explicar las observaciones realizadas en el analisis

experimental, como para corroborar las predicciones del andlisis teérico.

1.3. Metodologia

El principio metodolégico fundamental de esta Tesis Doctoral es la experi-
mentacion controlada, es decir, la experimentacién capaz de producir resultados
repetibles [24]. Este principio estd presente en todos los aspectos del desarrollo del
proyecto de investigacién que se ha materializado en la presente Tesis Doctoral.
El principio de experimentacion controlada se manifiesta en nuestro proyecto de
investigacion tanto en el analisis de robustez, como en la matematizacion de los
sistemas bioeléctricos y biolégicos involucrados. De partida, en esta disertacién
prescindimos de consideraciones fenomenolégicas y optamos por una estrategia en
la que se incluyen explicitamente modelos tedricos para los mecanismos de dichos
sistemas. Adicionalmente, en nuestra aproximaciéon al estudio de los mecanismos
de FV es determinante la definicién de aspectos metodoldgicos particulares, como
la formacién, la recoleccién de evidencia experimental y la seleccion de herramien-
tas de calculo y de analisis. A continuacién, describimos los principales aspectos
metodoldgicos de esta Tesis Doctoral, que agruparemos en las siguientes categorias:

modelado, datos experimentales y herramientas de analisis.

1.3.1. Modelado

En la tradicién cientifica, el término modelo adquiere diversos significados [21].

En primer lugar, puede ser una representacién visual o una analogia familiar de
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un fendémeno fisico que se estd estudiando. En segundo lugar, puede entenderse
como el mecanismo subyacente al fendmeno fisico estudiado. En tercer lugar, pue-
de identificarse con cualquier teoria fisica completa. Por tultimo, puede ser una
teoria especifica, es decir, una teoria general aplicada a un sistema particular.
Este ultimo sentido es el que se adopta en la presente disertacion. Utilizando la
terminologia del programa de investigacién propuesto por Lakatos [24], un mode-
lo equivale a un nucleo central, es decir, a una teoria general, mas un cinturén
protector, que especifica el conjunto de condiciones de contorno. Entre los princi-
pales objetivos perseguidos mediante el uso de modelos destacan la comprensién
cualitativa de una teoria general, la experimentacién heuristica, y la estimacién
y valoracion cuantitativa dentro de un marco tedrico particular [121]. Cualquier
enfoque no fenomenolégico que nazca de suposiciones acerca de la naturaleza de
las entidades observadas debe constar, por lo tanto, de un modelo. En el enfoque
no fenomenolégico que aqui proponemos para estudiar la FV a partir del analisis
de EGM intracavitarios en DAI, podemos distinguir estrategias de modelado en
tres niveles distintos, a saber, (1) modelado de indices cardiacos, (2) modelado de
senales electrofisioldgicas cardiacas y (3) modelado de la dindmica del corazén. En

general, este enfoque puede aportar ventajas conceptuales y computacionales.

Modelado de indices cardiacos

Un indice cardiaco es, en general, la medida de una magnitud definida sobre un
fendémeno observable que se puede asociar a la actividad del corazén. Con la intro-
duccion de técnicas propias de las Tecnologias de la Informacion y de las Ciencias
de la Computacion, las magnitudes involucradas han dejado de ser de naturaleza
exclusivamente fisica, o analdgica, a ser simultaneamente de naturaleza fisica y
algoritmica, o digital. En un modelo de indice cardiaco pueden distinguirse, pues,
dos etapas: por un lado, una etapa de adquisicién (etapa fisica) y, por otro, una
etapa de procesado y andlisis (etapa algoritmica). Adicionalmente, puede consi-
derarse el fenémeno fisico subyacente, en este caso la dindmica cardiaca. Segun

este esquema, la dinamica cardiaca es observada de manera indirecta mediante
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el registro, en la etapa de adquisicion, de una magnitud de naturaleza fisica. En
electrofisiologia cardiaca, dicha magnitud corresponde al potencial eléctrico gene-
rado por la actividad eléctrica del tejido cardiaco. De esta manera, la dindmica
cardiaca, siendo un proceso cambiante en el tiempo definido sobre un volumen
tridimensional, es reducida a un proceso escalar cambiante en el tiempo, esto es, a
una senal cardiaca. Posteriormente, durante la etapa de analisis se aplica un méto-
do sobre la senal electrofisiolégica cardiaca, del cual se obtiene un indice cardiaco.
Dicho indice es esencialmente un estimador de la dindmica cardiaca.

Este modelo de indice cardiaco es adecuado para explicar tanto procedimientos
tradicionales basados en criterios morfolégicos aplicados mediante simple inspec-
cién, como procedimientos avanzados basados en procesado digital de senal, de los
cuales el analisis espectral constituye un ejemplo paradigmatico. La propuesta de
este modelo de indice cardiaco es clave en la investigacion de la robustez de indices
espectrales, ya que permite identificar factores que constituyen potenciales fuentes
de variabilidad. Entre los principales factores involucrados en la etapa de adquisi-
cién podemos mencionar las caracteristicas fisicas del sistema de electrodos y las
especificaciones de la conversion analogico-digital. Por otro lado, entre los factores
de la etapa de procesado y analisis podemos senalar el algoritmo implementado
y los valores de los pardametros internos de dicho algoritmo. Todos estos factores
pueden considerarse fuentes de variabilidad. Dicho de otro modo, estos factores
son en principio ajenos al proceso de interés, esto es, la dinamica cardiaca. Por lo
tanto, la identificacion de factores de variabilidad constituye un paso previo a la

definicién de métodos robustos de caracterizacion de la FV.

Modelado de senales electrofisiolégicas cardiacas

Una senal electrofisiolégica cardiaca describe la evolucién temporal de un po-
tencial eléctrico inducido por la actividad eléctrica del corazon en el cuerpo hu-
mano. Para estudiar la manifestacién de la dindmica cardiaca durante F'V en la
dindamica de la senal electrofisiolégica cardiaca, es necesario disponer de un mo-

delo de senal electrofisiolégica cardiaca. En general, la cantidad de informacién
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contenida en la dinamica de la senal electrofisiologica cardiaca puede ser insufi-
ciente para describir completamente la dinamica cardiaca. Mas ain, podemos es-
perar que distintas senales electrofisiologicas cardiacas proporcionen informacién
cualitativamente distinta sobre la dinamica cardiaca. Este planteamiento queda
reflejado en el reto de la electrocardiologia actual, formulado en el interrogante
cudles son los limites de la electrocardiologia [86]. Una respuesta a esta compleja
cuestion debe partir de una definicion de informacién sobre senales electrofisiologi-
cas cardiacas, acompanada de un método para su estimacion. Un modelo de senal
electrofisioldgica cardiaca es, pues, de gran importancia, ya que permite establecer
un nexo entre la dindmica del corazén, de un lado, y la dindmica de las senales

electrofisiologicas registradas, de otro.

Para modelar una senal electrofisiolégica es necesario describir las propieda-
des del cuerpo humano dentro de la disciplina del bioelectromagnetismo. Segin
el bioelectromagnetismo, el cuerpo humano es simultaneamente un medio conduc-
tor y una fuente bioeléctrica [88]. Un medio conductor es un sistema en el que
pueden establecerse campos eléctricos, mientras que una fuente bioeléctrica es un
sistema capaz de generar energia eléctrica. En electrofisiologia cardiaca, pues, el
corazon es la fuente bioeléctrica, y los tejidos del cuerpo humano constituyen el
medio conductor. Empleando, una vez mas, la terminologia de Lakatos, el nicleo
central del modelo de senal cardiaca consiste en las Ecuaciones de Maxwell, mien-
tras que el cinturén protector lo conforman una descripcién anatomica detallada
del cuerpo humano, junto con las conductividades asociadas a cada tejido, y una
descripcion de la actividad eléctrica del tejido cardiaco. Dicho cinturén protector
es indispensable para especificar la distribucion de potenciales eléctricos inducidos
por el corazén en el cuerpo humano. Matemdticamente, existen diversas formu-
laciones equivalentes para describir la distribuciéon de potenciales eléctricos sobre
el cuerpo humano [111] [136] [88]. Una de estas formulaciones se basa en el con-
cepto de funcion de sensibilidad de un sistema de electrodos, conocida en inglés
como Lead Field [88]. Esta formulacién es conveniente tanto en el plano concep-

tual como, caso de ser implementada numéricamente en un ordenador, en el plano
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computacional. En esta Tesis Doctoral, para modelar una senal electrofisiologi-
ca cardiaca adoptaremos un enfoque basado en la funcién de sensibilidad de un

sistema de electrodos.

Modelado de dinamica cardiaca

La funcion cardiaca depende de la dinamica cardiaca. Adicionalmente, la
dindmica cardiaca determina los potenciales eléctricos registrados mediante sis-
temas de electrodos, que dan lugar a las senales electrofisiologicas cardiacas. Una
descripcion de la dindmica cardiaca proporciona los cimientos para la definicién de
una medida de informacion. Mediante un modelo de dinamica cardiaca, combinado
con un modelo de senal electrofisiolégica cardiaca, podemos establecer la conexién
necesaria para discernir como y en qué medida la informacion de la dindmica car-
diaca es recogida en indices cardiacos definidos sobre una senal electrofisiolégica
cardiaca. En esta disertacién proponemos dos modelos para la dindmica cardiaca.
El primer modelo es de naturaleza descriptiva y es una extension de la nocion de
estadisticos de segundo orden para magnitudes escalares cambiantes en el tiempo.
Dicha extension permite describir la variacion en el tiempo de magnitudes distri-
buidas en el espacio, y es formalmente similar a otras extensiones realizadas en el
seno de disciplinas cientificas tales como la déptica estadistica [53] [16] [89].

El segundo modelo esté basado en una formulacién matematica de los mecanis-
mos que generan la dindmica cardiaca, y se construye a partir de consideraciones
electrofisiologicas sobre el tejido cardiaco. El tejido cardiaco es un sistema excitable
complejo compuesto por un elevado ntimero de elementos individuales, las fibras
musculares cardiacas, caracterizados por una dinamica intrinseca y por interac-
ciones entre si [162]. Matematicamente, el comportamiento de una fibra muscular
cardiaca ha sido descrito mediante dos formalismos bien conocidos en fisica, a
saber, ecuaciones diferenciales y autématas celulares [152] [163] [111] [136]. La
diferencia fundamental entre ambas formulaciones estriba en que, mientras que
la primera incluye en su definicién variables continuas, la segunda incluye varia-

bles de naturaleza discreta. Ademas, en la mayoria de los casos el nivel de detalle



12 1.3 Metodologia

de las descripciones basadas en ecuaciones diferenciales es microscopico, mientras
que el nivel de detalle de las descripciones basadas en autématas celulares es ma-
croscopico. Los modelos basados en ecuaciones diferenciales, o de reaccion-difusion,
estan inspirados, de un lado, en el pionero trabajo de Hodgkin y Huxley sobre las
corrientes iénicas del axén gigante del calamar [60] [59], mediante el cual se des-
cribe la dindmica intrinseca de un elemento excitable (reaccion), y, de otro, en la
ecuacién del cable, mediante la cual se describe la interaccién entre elementos (di-
fusién) [111]. Los origenes de los modelos basados en el formalismo del autémata
celular pueden trazarse hasta los pioneros trabajos de Wiener y Rosenblueth [160],
y se denominan asi como consecuencia de su formulacién semi-algoritmica. Si bien
en la literatura suelen presentarse los modelos de autématas celulares como meras
simplificaciones de los modelos basados en ecuaciones diferenciales, segin apuntan
algunos autores no existen razones para afirmar que el poder expresivo de los pri-
meros sea menor que el de los segundos [152]. No obstante, debido, precisamente,
a su formulacion semi-algoritmica, la familia de modelos de autématas celulares

es conceptualmente mas sencilla y computacionalmente menos exigente.

Una de las aportaciones de la presente proyecto de Tesis Doctoral consiste
en la propuesta de un modelo de dinamica cardiaca basado en las propiedades
de restitucién eléctrica del tejido cardiaco [122] [4]. Dicho modelo reproduce los
fenomenos de restitucion del potencial de accién y de la velocidad de conduccion,
asi como el fenémeno de curvatura. Su simplicidad computacional lo hace idoneo
para implementaciones a gran escala en ordenador como, por ejemplo, para simular
la totalidad del corazon. Mediante simulaciones es posible reproducir los principa-
les mecanismos de FV propuestos en la literatura y sintetizar, simultaneamente,

senales electrofisioldgicas cardiacas.

1.3.2. Datos experimentales

Para la consecuciéon de los objetivos propuestos podemos distinguir dos con-

juntos de datos que deben ser incorporados a la metodologia presentada:
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= Condiciones de contorno. Son datos que describen aspectos relevantes para la
investigacion de los sistemas fisicos y bioldgicos estudiados. Las condiciones
de contorno, junto a una teoria general, constituyen el modelo de dicho

sistema y determinan su comportamiento.

= Senales cardiacas. Son procesos que informan sobre la dinamica cardiaca
subyacente, es decir, constituyen observaciones indirectas de dicha dinamica.
La informacion recogida queda reflejada en rasgos de la senal cardiaca, que

pueden ser medidos como indices cardiacos.

En la construccién de los modelos propuestos es necesario especificar las con-
diciones de contorno. En primer lugar, en el modelado de indices cardiacos deben
considerarse, por un lado, las caracteristicas de la etapa de adquisicién, entre las
que se encuentra el diseno del sistema de electrodos y del conversor analdgico-
digital, y por otro las caracteristicas de la etapa de procesado y andlisis, como el
tipo de métodos de procesado y el valor de sus parametros internos. En segundo
lugar, en el modelado de senales cardiacas deben recogerse las descripciones del
cuerpo humano como medio conductor y como fuente bioeléctrica. Para el me-
dio conductor, hemos tomado como referencia la anatomia proporcionada por el
proyecto Visible Human Man [1], al cual hemos anadido los valores de las con-
ductividades de los tejidos humanos encontrados en la literatura [70]. Por tltimo,
el modelo de dinamica cardiaca, correspondiente a la fuente bioeléctrica, incorpo-
ra las curvas de restitucion eléctrica del potencial de accion y de la velocidad de
conduccién en el tejido cardiaco humano.

Las senales electrofisiolégicas cardiacas analizadas pueden ser reales o sintéti-
cas. Las senales reales proceden de una base de datos de 4878 EGM intracavitarios
almacenados en 342 DAI implantados en pacientes del Hospital Universitario Vir-
gen de la Arrixaca de Murcia, y del Hospital General Gregorio Maranén de Madrid.
Del total de EGM intracavitarios existen 1079 episodios de F'V. Las senales sintéti-
cas son generadas mediante simulaciones numéricas de los modelos de senales car-

diacas implementados en ordenador. Dado que en una implementacién numérica
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puede controlarse el valor de todos los parametros involucrados, la generacion de

senales sintéticas constituye, al fin y al cabo, un experimento controlado.

1.3.3. Herramientas

Desde una perspectiva clinica, la FV es un ritmo anémalo cardiaco que puede
observarse en la poblacion y que puede asociarse estadisticamente a determinadas
patologias del corazon. Desde una perspectiva experimental, la FV es un ritmo
anémalo cardiaco cuyos mecanismos se desea desentranar. En ambos casos, los
indices obtenidos de senales electrofisiolégicas cardiacas proporcionan una des-
cripcién de la F'V. Por un lado, el andlisis estadistico proporciona evidencia sobre
la utilidad diagnéstica de un indice, su correlacién con otras variables electrofi-
siologicas v los factores de variabilidad involucrados. Por otro, el analisis de los
modelos de indices cardiacos, combinados con modelos de senal electrofisiolégica
cardiaca y modelos de dinamica cardiaca, puede proporcionar una explicacion de
la dindmica subyacente y constituye una guia para la propuesta de nuevos indices

cardiacos.

Procesado digital de senal

Un gran numero de indices cardiacos basados en procesado digital de senal han
sido propuestos en la literatura para describir senales cardiacas registradas durante
FV [35] [37] [63] [48] [5]. La introduccién de indices cardiacos basados en procesado
digital de senal ha dado como resultado una reconceptualizacion del proceso de
medida. El esquema clésico de medida ha sido ampliado para incluir magnitudes
de naturaleza mixta, tanto fisica como algoritmica. Es decir, el mismo concepto
de observable en un experimento se puede reinterpretar como una entidad de na-
turaleza fisica y algoritmica. Como consecuencia, el principio de experimentacién
controlada requiere un control exhaustivo de todos los factores que intervienen en
la obtencion del indice cardiaco, ya sean factores fisicos o algoritmicos.

Para preservar el principio fundamental de robustez, en la obtencion de indices
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cardiacos para la caracterizacién de la F'V en senales cardiacas llevamos a cabo una
especificacion de los factores involucrados en el sistema de medida. Dichos factores
estan englobados en la etapa de adquisicién y en la etapa de procesado. Las senales
electrofisiologicas cardiacas son EGM intracavitarios almacenados en DAI, de un
lado, y EGM intracavitarios sintetizados mediante simulaciones numéricas, de otro.
En ambos casos, el analisis mediante procesado digital de senal proporciona una
coleccion de indices cardiacos con la que se pueden estudiar la dindmica cardiaca

durante FV y las fuentes de variabilidad asociadas.

Analisis estadistico

El andlisis de la robustez de indices cardiacos medidos en EGM intracavita-
rios registrados durante FV, asociadas a las etapas de adquisicién y procesado, se
basa en técnicas estadisticas clasicas [15] [115] y no clasicas [36]. Para ello, cada
EGM intracavitario lleva asociado tres conjuntos de datos: el conjunto de las con-
diciones de adquisicién y procesado en que fue analizado, el conjunto de indices
cardiacos medidos y, por ultimo, el conjunto de descriptores clinicos. A partir de
esta informacion, se constituyen poblaciones homogéneas y se estudian cambios

significativos en la distribucién estadistica de los indices cardiacos considerados.

Analisis numérico y simulaciones

Un modelo matematico puede ser analizado mediante métodos simbélicos o me-
diante métodos numéricos. En una estrategia basada en métodos simbdlicos, las va-
riables y ecuaciones de un modelo son manipuladas siguiendo las reglas del corpus
matematico en el que estan formuladas. En una estrategia numérica, sin embargo,
las variables y ecuaciones de un modelo se reformulan en términos aritméticos, y
las derivaciones siguen las reglas habituales de los lenguajes de primer orden o de
predicados. En la mayoria de los casos no es posible aplicar métodos simbélicos y
es necesario optar por aproximaciones numéricas. Es interesante recordar que el
ordenador tal y como lo conocemos hoy en dia, esto es, el computador basado en

la arquitectura de von Neumann, tiene sus origenes en el desarrollo de métodos
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numeéricos para la resolucion de modelos matematicos de sistemas fisicos cuyo com-
portamiento no podia estudiarse mediante métodos simbdlicos [51]. Actualmente,
los métodos de analisis numérico y las simulaciones constituyen una de las herra-
mientas méas extendidas en la practica cientifica. Entre sus principales usos estan
la exploracién cualitativa del comportamiento de un modelo (o experimentacién
tedrica) y la resolucion cuantitativa o calculo [129] [62] [68].

En la presente Tesis Doctoral se implementan numéricamente los modelos de
senales cardiacas y de dindamica cardiaca para generar senales sintéticas con las
cuales estudiar cuantitativamente la resolucion y el espectro de sistemas de elec-
trodos. El método de diferencias finitas (MDF) se aplica en los célculos asociados
a la funcién de sensibilidad [88], con el cual se puede construir una senal cardiaca
a partir del conocimiento de las fuentes cardiacas. Dichas fuentes, se generan im-

plementando el modelo de dinamica cardiaca basado en las curvas de restitucion.

1.4. Estructura

Las aportaciones originales presentadas en esta Tesis Doctoral se articulan al-
rededor de cinco capitulos agrupados en tres partes, en cada una de las cuales
abordamos los tres objetivos especificos propuestos en el proyecto de investiga-
cién. La Parte I consta de los Capitulos 2 y 3 y tiene como objetivo analizar la
robustez de una familia de indices espectrales definidos sobre EGM registrados
en DAI durante FV. El Capitulo 2 constituye una introduccion a las arritmias
cardiacas y a la tecnologia del DAI. En la introduccién a las arritmias cardiacas
ponemos énfasis en las hipotesis actuales sobre los mecanismos de la FV, y en
la exposicién de la tecnologia del DAI incidimos sobre los aspectos estructurales
que permiten el registro de EGM intracavitarios, de un lado, y sobre los aspectos
logicos que dan soporte al proceso de deteccién y discriminacion de arritmias, de
otro. En el Capitulo 3 exponemos el andlisis de la robustez de una familia de indi-
ces espectrales definidos sobre EGM registrados en DAI durante FV. Este anélisis

se basa en métodos de inferencia estadistica aplicados sobre medidas de indices
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espectrales obtenidas a partir de una base de datos constituida por EGM alma-
cenados en DAI. Especificamente, analizamos el efecto del diseno del sistema de
electrodos sobre la medida de la familia de indices espectrales.

En la Parte II proponemos un marco tedrico para explicar la resolucion espacial
y el espectro en potencia de senales cardiacas, a partir de la dinamica del tejido
cardiaco y del diseno del sistema de electrodos. Esta parte estd formada por los
Capitulos 4 y 5. En el Capitulo 4 construimos un modelo descriptivo de segundo or-
den para la dinamica distribuida de las fuentes bioeléctricas, de las cuales el tejido
cardiaco es un caso particular. Para ello, introduciremos los estadisticos de segundo
orden distribuidos, demostraremos sus propiedades mas importantes e ilustrare-
mos su interpretacién mediante la definicion de modelos simples de dinamica. En
el Capitulo 5 combinamos la descripcion de segundo orden de fuentes bioeléctricas
con la ecuacién de sintesis de la electrofisiologia, para establecer una relacién entre
la resolucién y el espectro de senales cardiacas, y la dinamica del tejido cardiaco.
Esta relacion constituye el paso previo a la interpretacion de indies espectrales en
términos de la dinamica del tejido cardiaco que genera las senales cardicas.

La Parte III consta del Capitulo 6. En este capitulo analizamos la resolucién y
el espectro de EGM intracavitarios almacenados en DAI a partir del marco tedrico
propuesto en la Parte II de esta disertacion. Con este fin, desarrollamos un método
numérico basado en simulaciones por ordenador. Gracias a este método numérico
podemos resolver, para el caso de EGM registrados por DAI sobre una modelo
bioeléctrico realista del cuerpo humano, las ecuaciones del formalismo matematico
propuesto en la Parte II, dificilmente abordables mediante los métodos simbdlicos
clasicos.

Finalmente, en el Capitulo 7 hacemos una recapitulacion de las aportaciones
originales presentadas en cada una de las partes de que consta la presente diserta-
cién. Dicha recapitulacion se efectiia desde una perspectiva integradora, poniendo
énfasis en los lazos existentes entre dichas aportaciones, en sus diferencias meto-
doldgicas y en su complementariedad. Adicionalmente, comentamos las conexiones

con otras disciplinas y la posibilidad de exportar los planteamientos y las técni-
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cas que hemos desrrollado, a otros problemas similares de la electrofisiologia. Por
ultimo, en este capitulo proponemos lineas futuras de trabajo que pueden surgir

de las aportaciones recogidas en esta Tesis Doctoral.
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Capitulo 2

El desfibrilador automatico

implantable

Este capitulo constituye una introduccion a las arritmias cardiacas y a la tec-
nologia actual del desfibrilador automatico implantable (DAI). En la introduccién
a las arritmias cardiacas describimos las bases electrofisiologicas del ritmo cardia-
co, de un lado, y los principales tipos de arritmias y sus mecanisos asociados, de
otro. En la introduccion a la tecnologia del DAI, presentamos los aspectos estruc-
turales y funcionales mas importantes del DAI, junto a los principios béasicos de
los esquemas de deteccion y discriminacion de arritmias. Dentro del plano estruc-
tural, profundizamos en la descripcién de los sistemas de electrodos actuales para
monitorizacion de la actividad cardiaca. Esta exposicion es més extensa en los as-
pectos estructurales comunes de las ultimas generaciones de DAI, que comprenden
las funcionalidades bésicas de registro y monitorizacién de la actividad ventricular
para tratamiento de taquiarritmias ventriculares. En el plano funcional, repasamos
los principales algoritmos de deteccion y discriminacién de arritmias ventriculares
basados en el andlisis de electrogramas (EGM) registradas en DAL A partir de
esta descripcion del DAI se puede construir un modelo conceptual integrado del
proceso de deteccion de arritmias, que abarca desde la dindamica cardiaca, hasta los

indices cardiacos sobre los que se apoyan los esquemas de deteccién de arritmias.
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2.1. Introducciéon

El DAI es un dispositivo de soporte vital indicado en pacientes con riesgo ele-
vado de sufrir episodios de muerte stbita cardiaca (MSC) de naturaleza arritmica,
principalmente taquicardia ventricular (TV) y fibrilacién ventricular (FV). Sus
principios terapéuticos se basan en el extensamente documentado, si bien ain con-
trovertido, proceso de interrupcién de la actividad cardiaca mediante la aplicacién
de una descarga eléctrica de alta energia. Cuando dicha interrupcion mediada por
descarga eléctrica se induce con el fin de restaurar el ritmo normal en un corazén

que sufre un proceso fibrilatorio, se habla de desfibrilacion cardiaca.

Los inicios de la gestacién de un sistema automatico implantado para el tra-
tamiento de taquiarritmias ventriculares mediante desfibrilacién se remontan a
finales de la década de los anos 60 del siglo pasado y se atribuyen a Mieczes-
law Mirowski [99]. El DAI fue originalmente concebido como un dispositivo tnico
implantado que aglutinara las funciones de monitorizacién del ritmo cardiaco, de-
teccién de taquiarritmias ventriculares y aplicacion de descargas eléctricas desfibri-
latorias. Desde el primer implante en humanos en febrero de 1980 y la aprobacién
del primer modelo comercial por el organismo regulador estadounidense Food and
Drug Administration (FDA) en 1985 [159], el DAI ha experimentado importantes
avances tecnoldgicos, toda vez que ha conservado su disenio funcional original. Ac-
tualmente, las técnicas de implantacion quirirgicas son minimamente invasivas y
las funciones del dispositivo incluyen la monitorizacién del ritmo cardiaco, la detec-
cién de arritmias, la administracién de terapia antitaquicardica y antifibrilatoria,

la estimulaciéon antibradicardica y, finalmente, la resincronizacién cardiaca.

En este capitulo describimos los principales tipos de arritmias cardiacas y sus
mecanismos asociados. Después de esta descripcién de las arritmias cardiacas, se
exponen las caracteristicas estructurales que dan soporte al esquema funcional del
DAI y se profundiza en la descripcién de los sistema de electrodos actuales para
monitorizacion de la actividad cardiaca. Esta exposicion es més extensa en los as-

pectos estructurales comunes de las ultimas generaciones de DAI, que comprenden
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Figura 2.1: Anatomia del corazon.

las funcionalidades basicas de registro y monitorizacién de la actividad ventricular
para tratamiento de la TV y la FV. Finalmente, dentro del plano funcional, se
proporciona una panoramica de los principales algoritmos de deteccion y discrimi-

nacion de arritmias ventriculares a partir de EGM intracavitarios registrados en

DAL

2.2. Arritmias cardiacas

El corazon es un 6rgano muscular que actia como una bomba hidraulica en el
circuito cardiovascular [13]. Esta bomba consta de dos mitades que actian sincro-
namente y se sitian en serie en el sistema cardiovascular (Figura 2.1). Por un lado,

la mitad derecha impulsa la sangre hacia el circuito pulmonar y, por otro, la mitad



24 2.2 Arritmias cardiacas

izquierda impulsa la sangre hacia el circuito sistémico. A su vez, cada una de estas
mitades estan integradas por dos cavidades musculares. La primera cavidad, de
entrada, es la auricula, y su funcion es impulsar la sangre hacia la segunda, el

ventriculo, que impulsa la sangre hacia los circuitos cardiovasvulares.

El funcionamiento de las cavidades cardiacas esta coordinado por impulsos
de naturaleza eléctrica que se generan ritmicamente en el propio corazoén y se
distribuyen a través de un sistema especializado de conduccién. Los mecanismos
celulares de acoplamiento de la excitacion eléctrica y la contraccion son los res-
ponsables de que, en 1ltima instancia, las cavidades musculares se contraigan ante
estimulos eléctricos, dando lugar al latido cardiaco. La sucesién de eventos com-
prendidos entre dos latidos consecutivos en condiciones normales se denomina ciclo
cardiaco. No obstante, en situaciones anormales pueden darse trastornos ritmicos
como consecuencia de alteraciones en la generacion y/o conduccién de los impulso
eléctricos del corazén. Este conjunto de trastornos cardiacos se denominan arrit-
mias cardiacas [42], y sus efectos sobre el organismo pueden ser desde positivos,
cuando surgen como consecuencia de necesidades fisiologicas, hasta letales si su

naturaleza es patoldgica, como es el caso de la FV.

En esta seccién describimos brevemente las caracteristicas electrofisiolégicas
del corazén y su relaciéon con el ciclo cardiaco. Después, introducimos los meca-
nismos mas importantes de las arritmias cardiacas y, finalmente, exponemos una

clasificacién de las arritmias cardiacas, con especial énfasis en la FV.

2.2.1. Bases electrofisioldgicas

El musculo cardiaco, o miocardio, esta formado por células que poseen la pro-
piedad de la excitabilidad [42] [13]. La excitabilidad es el cambio transitorio de la
polaridad del voltaje transmembrana en respuesta a un estimulo suficientemente
intenso. En reposo la célula cardiaca esta polarizada, es decir, mantiene constante
una diferencia de potencial entre el interior y el exterior celular. Este potencial

eléctrico se denomina potencial de reposo, y se debe fundamentalmente a diferen-
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Figura 2.2: Cambio transitorio del voltaje transmembrana de una célulca miocardi-
ca durante un potencial de accién y fases del potencial de accién.

cias en la concentracion de iones de potasio entre el interior y el exterior celular
debidas al flujo de la corriente de potasio Ix. En respuesta a un estimulo eléctrico
0 mecanico, la permeabilidad de la membrana se modifica y genera un trasiego de
iones a través de ella que provoca la despolarizacion celular, es decir, un cambio en
el potencial eléctrico transmembrana. Inmediatamente, el equilibrio iénico tiende
a restablecerse de forma progresiva durante el proceso denominado repolarizacion
celular, y el potencial transmembrana vuelve a los valores de reposo. Al conjun-

to de estos cambios idnicos se le denomina potencial de accion transmembrana

(Figura 2.2).

Desde un punto de vista fisioldgico, el potencial de accion transmembrana se
divide en varias fase. Inicialmente, los canales de sodio de la membrana celular se
abren en respuesta a un estimulo. La apertura de los canales de sodio permiten
la entrada masiva y muy réapida de sodio al interior de la célula, provocando un
cambio en el potencial de transmembrana de -90 mV a +30 mV. Este fenémeno

constituye la llamada fase 0 del potencial de accion y representa la despolarizacién
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Figura 2.3: Sistema de conduccion cardiaco.

celular. Cuando los canales de sodio se inactivan y los canales de potasio se activan
se inicia la repolarizacién celular (fases 1 a 3), durante la cual se restablece lenta-
mente el equilibrio i6nico al potencial de reposo (fase 4). Durante gran parte de
la repolarizacién celular, conocida como periodo refractario absoluto, la célula es
inexcitable ante estimulos de cualquier intensidad. Sin embargo, al final de la fase
3 la aplicacién de estimulos de gran intensidad pueden despolarizar la membrana
celular. Este intervalo de tiempo recibe el nombre de periodo refractario relativo.

Durante la fase 4, la célula recupera su excitabilidad normal.

Automatismo cardiaco

Algunas células cardiacas tienen una propiedad denominada automatismo. Esta
propiedad les permite despolarizarse de manera espontanea sin necesidad de reci-

bir un estimulo externo y, por lo tanto, generar estimulos eléctricos. Las células
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automaticas del corazon se sitian principalmente en el sistema de conduccion car-
diaco, consistente en el nodo sinusal, el nodo auriculo-ventricular (AV) y el sistema
de His-Purkinje (Figura 2.3), formando los marcapasos naturales del corazén. En
las células automaticas, la membrana celular se despolariza lentamente durante la
fase de reposo debido, principalmente, a la disminucién paulatina de la permea-
bilidad de la membrana celular al potasio. Cuando el potencial transmembrana

alcanza un potencial umbral, se inicia la despolarizacion celular.

El sistema de conduccién cardiaco

La despolarizaciéon de una region del miocardio genera a su vez estimulos
eléctricos que despolarizan las células situadas en la vecindad. De esta manera,
un impulso eléctrico generado localmente puede propagarse a otras regiones del
miocardio. Para mantener la sucesion ordenada de eventos que dan lugar al ciclo
cardiaco, existe un sistema especializado de generacién y conduccion de impulsos
eléctricos (Figura 2.3). En condiciones normales, el impulso eléctrico se genera
en el nodo sinusal. Desde el nodo sinusal los impulsos eléctricos se propagan por
las auriculas, provocando su contraccién. Las auriculas estan eléctricamente sepa-
radas de los ventriculos por un anillo fibroso, por lo que los impulsos eléctricos
quedan confinados en el miocardio auricular. No obstante, existe una via de cone-
xion eléctrica formada por el nodo AV, en el cual se retiene el impulso eléctrico
durante el tiempo necesario para que las auriculas se contraigan, rellenando de
sangre los ventriculos. Pasado ese tiempo, el impulso se propaga por unas vias
de conduccion rapida formadas por el sistema de His-Purkinje, desde el cual el
impulso eléctrico se distribuye por el resto del miocardio ventricular, provocando

su contraccion.

2.2.2. Clasificacion de las arritmias

Las arritmias cardiacas se clasifican en funcién de la frecuencia de excitacion

en bradiarritmias, o frecuencias bajas de excitacion, y taquiarritmias, o frecuencias
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altas de excitaciéon [42]. A partir de esta divisién simple, las arritmias cardiacas
se subclasifican en funcién del mecaniso de la arritmia y del lugar de origen de la

misma.

Mecanismo arritmicos

Los mecanismos arritmicos suelen agruparse en dos categorias, a saber, los
mecanismos debidos a alteraciones en la generacién del impulso eléctrico y los
mecanismos debidos a alteraciones en la conduccion del impulso eléctrico. Las al-
teraciones de la generacion del impulso eléctrico pueden ser, a su vez, de varios
tipos. En primer lugar, el nodo sinusal puede tener un automatismo anormal de-
bido a la influencia de factores externos o a una disfuncién intrinseca, que puede
ocasionar tanto bradicardias como taquicardias. En segundo lugar, como conse-
cuencia de situaciones patoldgicas, tales como la isquemia o alteraciones en los
equilibrios electroliticos, fibras normalmente desprovistas de automatismo pueden
generar impulsos eléctricos a una frecuencia mayor que la frecuencia del nodo si-
nusal. Finalmente, pueden generarse estimulos eléctricos desencadenados, que se
originan siempre precedidas de un potencial de accion.

Entre las alteraciones de la conduccién del impulso eléctrico destacan los blo-
queos en la conduccion. Este tipo de alteracion puede ocurrir a cualquier nivel del
sistema de conduccion, ya sea en el nodo AV, en el haz de His o en las ramas del
haz de His. Estos bloqueos pueden resultar de anomalias electroliticas, isquemia o
trastornos degenerativos en las células conductoras, y pueden ser fijos, transitorios
o funcionales. Otras alteraciones de la conduccion del impulso eléctrico son las vias
accesorias, las cuales son caminos anormales de propagacion del impulso eléctri-
co, v entre las mas comunes destacan las vias accesorias auriculo-ventriculares,
nodo-ventriculares y fasciculo-ventriculares.

La reentrada es el mecanismo mas frecuente de arritmia cardiaca, y es respon-
sable de la mayoria de extrasistoles y taquicardias paroxisticas. En una reentrada,
una zona del miocardio es reactivada por el mismo impulso como consecuencia de

la existencia de un camino eléctrico cerrado. El ejemplo clasico de reentrada es
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el Sindrome de Wolff-Parkinson-White, en el que existen dos vias de conduccién
entre las auriculas y los ventriculos formadas por el nodo AV y una via accesoria
AV. En ritmo sinusal, el impulso eléctrico se conduce simultaneamente por am-
bas vias. No obstante, en condiciones anormales, ambas vias forman un circuito
cerrado a través del cual el mismo impulso eléctrico circula entre el miocardio
auricular y el miocardio ventricular. Las reentradas pueden ser de tipo anatémico,
cuando existe un obstaculo anatomico que constituye el circuito de reentrada, o
funcional, cuando las propiedades electrofisiologicas del tejido cardiaco permiten

la generacion de circuitos cerrados.

Origen de las arritmias

Las taquiarritmias se clasifican, segin su origen anatémico, en taquiarritmias
supraventriculares y taquiarritmias ventriculares [42]. Las taquiarritmias supraven-
triculares son aquéllas que se sustentan sobre alguna estructura situada anatémi-
camente por encima del haz de His, en contraposicién con las ventriculares, que
utilizan exclusivamente estructuras ventriculares.

La principal caracteristica de las taquiarritmias supraventriculares es que la
activacion ventricular se produce a través del sistema de conduccién cardiaco,
por lo que su manifestacion en registros electrocardiograficos presentan la misma
morfologia que durante ritmo sinusal. Dependiendo del mecanismo arritmico se

distinguen varios tipos de taquiarritmias supraventriculares:

» Taquicardia sinusal. Es una taquiarritmia originada en el nodo sinusal que
en el adulto supera los 100 latidos por minuto y es debida a una aceleracion

del automatismo normal del nodo sinusal.

= Extrasistolia auricular. Son arritmias muy frecuentes y se definen como

latidos anticipados de origen ectdpico. Su origen puede ser las auriculas y el

nodo AV.

» Taquicardia supraventricular. Bajo esta denominacion se agrupan ta-

quicardias regulares que requieren para su mantenimiento alguna estructura
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situada por encima del haz de His. Segin su mecanismo, se dividen en ta-
quicardias auriculares, taquicardias por reentrada nodal y taquicardias me-

diadas por una via accesoria.

Fliter auricular. Es una arritmia originada por una macrorreentrada esta-

ble a nivel auricular, por lo cual es una actividad ritmica, estable y continua.

Fibrilacion auricular. Consiste en una desorganizacion total de la activi-
dad eléctrica auricular con pérdida de la funcién de marcapasos por parte
del nodo sinusal y ausencia de contraccién auricular. El mecanismo fisiopa-
tologico aceptado es la coexistencia de multiples frentes de onda que cambian
constantemente de direccion, dando como resultado un patréon de excitacion

caotico.

En funcion del mecanismo subyacente, las taquiarritmias ventriculares se cla-

sifican en los siguientes tipos:

= Extrasistolia ventricular. Se denomina mediante este nombre a la apari-

cién de un latido cardiaco prematuro originado por debajo del haz de His.
El mecanismo maés habitual es una microrreentrada en el miocardio, aunque

a veces se han postulado fenémenos de automatismo anormal.

Taquicardia ventricular monomorfica. Esta arritmia esta asociada a
cardiopatia isquémica y se manifiesta en registros electrocardiograficos por
latidos consecutivos morfolégicamente idénticos. El mecanismo subyacente
en la fase crénica del infarto es la reentrada alrededor de la zona limitrofe

del infarto, donde coexsiten células normales y células infartadas.

Taquicardia ventricular polimdérfica. Se define como un ritmo cardiaco
originado por debajo del haz de His con una frecuencia superior a los 100
latidos por minuto, cuyos latidos cambian continuamente de morfologia en
registros electrocardiograficos. Su tolerancia clinica es peor que la taquicardia

ventricular monomorfica, ya que la contraccion de los ventriculos tiene lugar
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de manera irregular, por lo que hemodindmicamente es menos efectiva. Si
persiste durante unos minutos o se transforma en FV, el paciente puede

presentar una parada cardiorrespiratoria y fallecer.

= Fibrilacion ventricular. Es un ritmo ventricular rapido, de mas de 250
latidos por minuto, irregular, de morfologia cadtica y que lleva irremediable-
mente a la pérdida total de la contraccion cardiaca, ocasionando la muerte
del paciente. Esta arritmia es el ritmo final identificado en la mayoria de los
pacientes que sufren MSC, y puede aparecer como complicacién en practica-
mente todo tipo de patologia cardiaca. La comprension de los mecanismos de
la FV sigue siendo incompleta y hoy en dia existen dos teorias para explicar
la génesis y perpetuacion de esta arritmia. Segun la hipétesis de Moe [100],
la dinamica de la fibrilacién emerge de la interaccién de multiples frentes
de onda que son creados y aniquilados de manera cadtica. La hipotesis del
rotor, sin embargo, postula la existencia de centros organizados en el tejido
cardiaco caracterizados por una actividad rapida que sostiene la dinamica

de la FV [166].

Las taquiarritmias més letales son la TV y la F'V. Por este motivo, en pacientes
con riesgo elevado de sufrir episodios arritmicos de TV y de FV estd indicado el

implante de DAL

2.3. Diseno e historia del DAI

El DAI es un dispositivo implantable disenado para el tratamiento de arrit-
mias cardiacas mediante terapia eléctrica. Desde un punto de vista funcional, el
DATI es un sistema integrado por tres subsistemas, cada uno de los cuales tiene
asignadas, respectivamente, las tareas de monitorizacion de la actividad cardiaca,
identificaciéon de arritmias y aplicacion de terapia eléctrica. Desde un punto de
vista logico, el DAI es una maquina con tres componentes bésicos, a saber, proce-

sador, memoria e interfaz de comunicacion. Este doble enfoque funcional y 16gico
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se ha mantenido a lo largo de la corta historia de rdpido desarrollo tecnolégico del
DAL Las principales mejoras han ido encaminadas a extender la funcionalidad, fia-
bilidad y versatilidad de los dispositivos, a simplificar el procedimiento quirirgico
y a aumentar la satisfacciéon del paciente [137] [14], y han sido el resultado de
la sinergia entre diversas disciplinas entre las que destacan la electrofisiologia, la

electromica, la ciencia de los materiales, la quimica, las ciencias de la computacion.

La primera generacién de DAI se inauguré con la entrada en el mercado de la
serie 1400 de Cardiac Pacemakers, Inc., en 1985, después de casi dos décadas de de-
sarrollo y evaluacién clinica [159] . En estos primeros dispositivos, disenados para
tratar taquiarritmias ventriculares mediante desfibrilacién, los sistemas de elec-
trodos involucrados en las funciones de monitorizacion de la actividad cardiaca
y de desfibrilacién estaban integrados en unidades mecénicas diferenciadas [101].
Los electrodos de desfibrilacion fueron concebidos como parches ubicados sobre el
epicardio; en su emplazamiento era, pues, necesario realizar costosas maniobras
quirdrgicas, como la toracotomia, con una mortalidad asociada de, aproximada-
mente, un 4 % [52]. Ademads, las dimensiones del dispositivo, cercanas a 200 cm?, y
su peso, por encima de 290 g, determinaban su implantacién en la regién abdomi-
nal. Las limitaciones impuestas por la imposibilidad de programar los dispositivos
de manera no invasiva fueron parcialmente superadas en la segunda generacion de
DAI, para la cual se incluyd, en 1988, la opcion de programacion del umbral de
desfibrilacién y, mas adelante, en 1991, la opcién de programacion de la intensi-
dad de la descarga eléctrica [159]. Uno de los avances més importantes, ocurrido
también a finales de los anos 80, fue la integracién en una misma unidad mecanica
transvenosa de los sistemas de electrodos para monitorizacion de la actividad car-
diaca y desfibrilacién [54]. Dicha integracién, complementada mediante electrodos
en parches subcutaneos o arrays, permitié simplificar el procedimiento quirtrgi-
co y, consiguientemente, reducir la mortalidad asociada, actualmente situada por
debajo del 1% [52]. A principios de la década de los anos 90, las dimensiones y
el peso de los dispositivos, entre 60 y 80 cm?, y 110 y 130 g, respectivamente,

permitieron ubicar los implantes en la region pectoral, de manera similar a los
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marcapasos convencionales. Desde entonces, los dispositivos han aumentado su
complejidad incluyendo nuevas funcionalidades y algoritmos de clasificacién més
sofisticados, permitiendo el almacenamiento de senales y, finalmente, incorporan-
do nuevos sistemas de electrodos para monitorizacién de la actividad cardiaca y
aplicacion de terapia eléctrica. Un nuevo hito en la historia tecnolégica del DAI
tuvo lugar con la aparicion de los dispositivos bicamerales en 1996, ideados por S.
Furman en 1982 [66], mediante los cuales se extendié el universo de relacién del
DALI desde los ventriculos hacia las auriculas.

Hoy en dia coexisten varias tecnologias [14] [137]. Los dispositivos monoca-
merales son los mas basicos. Esta familia de dispositivos monitoriza la actividad
ventricular, detecta y trata taquiarritmias ventriculares mediante desfibrilacion y
estimulacion antitaquicardica, e incluye terapia antibradicardica para ritmos ex-
cesivamente lentos. Los algoritmos de analisis de deteccion se basan en el ritmo
cardiaco, en la regularidad de la senal y en criterios morfolégicos. Dependiento de
la patologia subyacente, pueden programarse una, dos o tres zonas de discrimina-
cion de taquiarritmias. La familia de dispositivos bicamerales ventriculares poseen
un sistema de electrodos de monitorizacién adicional en la auricula derecha (AD).
Son los preferidos en pacientes con taquiarritmias auriculares y ventriculares, ya
que poseen algoritmos de discriminacion de taquiarritmias basados en el anali-
sis de senales auriculares y ventriculares. Los dispositivos bicamerales auriculo-
ventriculares incluyen la opcién de administraciéon de terapias eléctricas sobre la
AD. Finalmente, la familia de dispositivos de estimulaciéon multiple proporcionan
terapias antiarritmicas mas sofisticadas mediante la posibilidad de administrar una

terapia eléctrica en varias ubicaciones de la anatomia cardiaca.

2.4. Arquitectura del DAI

Los sistemas actuales de tratamiento de arritmias basados en DAI estan in-
tegrados por tres componentes hardware, a saber, el programador (programmer

recorder/monitor, PRM), el generador de pulsos y el sistema de electrodos intra-
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cavitarios [159] [166]. El generador de pulsos y el sistema de electrodos constituyen
el implante, mientras que el PRM es un dispositivo externo que establece un enlace
de comunicacion mediante el cual el electrofisiélogo puede acceder de manera no
invasiva al software del generador de pulsos. El generador de pulsos esta herméti-
camente sellado en una carcasa biocompatible y aloja las baterias, condensadores,
los sistemas de comunicacién para desfibrilacion, estimulacién, monitorizacion del
ritmo cardiaco y telemetria, el sistema de control, el microprocesador y los sistemas
de memoria. Finalmente, los sistemas de electrodos intracavitarios proporcionan
un interfaz fisico y eléctrico entre el corazén y el generador de pulsos para mo-
nitorizacién de la actividad cardiaca y administracién de la terapia eléctrica. Los
sistemas de electrodos estan conectados al generador de pulsos mediante una es-
tructura internamente cableada que proporciona el camino eléctrico entre ambos y
da soporte mecanico al sistema de electrodos cuando es emplazado en la anatomia
cardiovascular. Por analogia con los sistemas de electrocardiografia habituales, este

conjunto se denomina derivacion.

2.4.1. PRM

El PRM es un dispositivo externo que proporciona un canal de comunicacion
bidireccional con el generador de pulsos implantado en el paciente [159]. Consti-
tuye, por lo tanto, el interfaz entre el electrofisiélogo, de un lado, y el implante,
de otro. Las funciones del PRM son acceder a los datos del implante y programar
el generador de pulsos. Entre los principales datos que pueden ser recuperados
mediante el PRM cabe destacar EGM almacenados o registrados en tiempo real,
el historial terapéutico del paciente y el estado de la bateria. La programacion del
generador de pulsos se limita a cambiar el valor de parametros internos durante el
protocolo de pruebas o como respuesta a cambios en las condiciones del paciente.
Los principales componentes hardware son una unidad central de proceso, un mo-
nitor, un dispositivo de entrada de datos de usuario, una impresora/grabadora, una

entrada para derivaciones electrocardiograficas y una unidad de comunicaciones
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basada en telemetria. Los canales telemétricos soportan tasas de transmisién de
datos superiores a 2 Kbps e incluyen protocolos de deteccion de errores. Durante
su uso, el PRM puede mostrar simultaneamente EGM intracavitarios en tiempo

real, senales electrocardiograficas y el estado del dispositivo.

2.4.2. Generador de pulsos

El generador de pulsos es el componente implantado y auténomo del DAI
Encapsulado en una carcasa de titanio biocompatible, el generador de pulsos aloja
los sistemas de monitorizacién del ritmo cardiaco, de deteccion de arritmias, de
terapia eléctrica, de comunicacién telemétrica, de almacenamiento de eventos y de
seguimiento del estado interno del implante. Los principales componentes hardware

de que consta son [159] [166]:
= Microprocesador: controla las funciones del sistema.
= ROM: memoria no volatil para el inicio del sistema y espacio de programa.

s RAM: espacio adicional de programa, almacenamiento de parametros ope-

rativos y almacenamiento de EGM.

= Control del sistema: circuiteria de apoyo para el microprocesador, incluyendo

sistema de telemetria, relojes de propdsito general y control.

= Bateria: contiene una energia préoxima a 18000 J que proporciona 3.2 V' en
plena carga. Cada DAI suele incorporar dos baterias en serie, por lo que

pueden llegar a proporcionar hasta 6.4 V.

s Condensadores: almacenan hasta 40 J de energia desde las baterias para
administrar una descarga desfibrilatoria. Su principal requisito es un tiempo
de carga breve desde un punto de vista clinico, entre 10 y 30 s, por lo que

son de tipo electrolitico y de aluminio.

» Sistema de control de estimulacion: amplificadores de medida y relojes para

administrar terapias electricas. También monitorizan la actividad cardiaca.
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El diseno del generador de pulsos gira en torno a dos desafios tecnolégicos: dado
un conjunto objetivo de funcionalidades, minimizar sus dimensiones y maximizar
la energia almacenada [159]. En ambos retos se persigue facilitar el procedimiento
de implantacion quirurgica, aumentar la satisfaccion del paciente y prolongar el pe-
riodo de vida del dispositivo. Los primeros dispositivos comerciales, formados por
mas de 300 componentes electrénicos discretos, poseian unas dimensiones cercanas
a los 200 cm?® y un peso superior a 290 g [101], por lo cual debian ser emplazados
en la regiéon abdominal. En 1986 se dieron los primeros pasos encaminados a la
reduccién del tamano del dispositivo mediante la inclusién de circuitos integrados
en el diseno del DAT [159]. Tras dos décadas de desarrollo tecnolégico dirigido a
minimizar el tamano de los componentes hardware, principalmente la circuiteria,
las baterias y los condensadores, el tamano de los generadores de pulsos actuales
se sitia en torno a los 30 cm?® y su peso apenas supera los 60 g [145]. Este pro-
greso, unido al desarrollo de sistemas de electrodos intracavitarios, ha facilitado el
procedimiento quirurgico de implantacién y, desde la década de los 90, los genera-
dores de pulsos se emplazan en la regién infraclavicular derecha sin necesidad de

toracotomia, de manera similar a los implantes de marcapasos convencionales.

Una de las principales decisiones en el disenio del generador de pulsos se en-
marcan dentro del compromiso entre aumento de complejidad frente a consumo
de potencia [159]. Hay dos aproximaciones. En la primera de ellas se hace uso de
interrupciones del ciclo del procesador cuando se detectan eventos cardiacos. De
esta manera se simplifica la circuiteria general del sistema, pero como contraparti-
da el microprocesador se mantiene en alerta, aumentando el consumo de potencia.
En la segunda aproximacion, se integran las funciones de timing y control en har-
dware de apoyo, y se interrumpe el microprocesador cuando se detectan arritmias.
De esta manera, a costa de un aumento de la complejidad del diseno del sistema,
se minimiza la actuacién del microprocesador y, como consecuencia, disminuye
el consumo energético. En general, cuando los algoritmos de deteccién de arrit-
mias estan bien definidos y la circuiteria puede implementarse sobre un circuito

integrado, es conveniente optar por soluciones hardware. Por el contrario, es reco-
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mendable implementar algoritmos en software cuando éstos son nuevos o estan en
fase experimental, ya que de esta manera puede prolongarse su flexibilidad hasta

etapas avanzadas del diseno.

2.4.3. Sistemas de electrodos

El sistema de electrodos constituye el interfaz fisico y eléctrico entre el corazon
y el generador de pulsos; como tal, juega un papel fundamental en las funciones de
monitorizacion de la actividad cardiaca y de administracion de terapia eléctrica.
Durante la monitorizacion, el sistema de electrodos mide variaciones temporales
de potencial eléctrico inducidas por la actividad eléctrica del tejido cardiaco y
proporciona un EGM, que es la senal a partir de la cual los algoritmos de deteccién
de arritmas identifican el tipo de ritmo subyacente. La administracion de terapia
eléctrica es fundamentalmente de dos tipos: estimulaciéon marcapasos y descarga
eléctrica de alta energia. La estrategia seguida en la integracion de este conjunto

de funciones determina el disenio de los electrodos.

Evolucién

El diseno del sistema de electrodos ha experimentado un gran avance desde
los primeros anos de desarrollo hasta la actualidad. Originalmente, las funcio-
nes de monitorizacion de la actividad cardiaca, por un lado, y de administracién
de terapia eléctrica, por otro, utilizaban sistemas de electrodos localizados sobre
derivaciones mecénicamente independientes [101]. El sistema de electrodos para
monitorizacién, también llamado de deteccion o bipolar, podia estar constituido
por dos electrodos préximos sobre un catéter endocardico ubicado en el ventriculo
derecho (VD), o por dos electrodos atornillados sobre el epicardio del ventriculo
izquierdo (VI). El sistema de electrodos para terapia eléctrica constaba de electro-
dos transcardiacos, es decir, caracterizados por un vector principal que atraviesa
la pared miocardica. Existian dos tipos de electrodos transcardiacos. En el prime-

ro de ellos, el anodo estaba emplazado sobre un catéter en la vena cava superior
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(VCS) y el catodo sore un parche rectangular flexible cosido sobre el dpex del VI.
En el segundo, dos parches flexibles eran cosidos sobre el epicardio del VD y VI,
respectivamente. Adicionalmente, este ultimo sistema de electrodos proporcionaba
una senal cuya morfologia podia ser utilizada en los algoritmos de deteccion de
arritmias. Esta opcion fue denominada sistema de electrodos monopolar, unipolar
y pseudomonopolar, debido a la mayor separacion entre sus electrodos comparado
con el sistema de deteccién, o simplemente sistema de electrodos de morfologia.
Basados en consideraciones sobre las diferencias entre los EGM registrados por
cada tipo de sistema de electrodos, se propusieron dos tipos de procedimientos de
deteccion de arritmias en DAL, a saber, DAI-B, en el cual se utilizaba la informa-
cién del EGM bipolar junto a la informacién del EGM de morfologia, condensada
en su funcién de densidad de probabilidad, y DAI-BR, en el que se empleaba
exclusivamente la informacion del EGM de deteccion.

Los primeros sistemas de electrodos llevaban asociados una alta morbilidad y
mortalidad, puesto que requerian la realizaciéon de toracotomia para su implan-
tacion. Esta situacién mejord en 1988 con la aparicion de los primeros parches y
arrays de electrodos subcutaneos en el sistema de desfibrilacion, que eliminaron
la necesidad de realizar toracotomias [54]. Actualmente, el sistema de electrodos
para funcionalidades basicas esta fabricado sobre una misma derivacién transve-
nosa alojada en VD, si bien modelos mas sofisticados de DAI pueden incluir otros

sistemas de electrodos adicionales para funciones avanzadas.

Caracteristicas fisicas de las derivaciones

El diseno de las derivaciones hasta mediados de la década de los anos 90 era
coaxial, es decir, compuesto por conductores de geometria cilindrica de eje comin
separados por material aislante. El diseno actual se basa, por el contrario, en el
principio de construcciéon multilumen [54]. En una derivacién multilumen discu-
rren en paralelo conductores rectos enrollados inmersos en un material aislante.
Adicionalmente, cada conductor esta recubierto por otra capa de material aislante.

La principal ventaja de esta opcion de diseno es la capacidad de alojar en el mismo
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volumen un mayor numero de conductores, permitiendo asi emplazar un mayor
numero de electrodos para monitorizacion y desfibrilacién, con lo que pueden in-
crementarse las prestaciones del sistema, se simplifica el procedimiento quirirgico
y aumenta la satisfaccion del paciente.

La seleccion del material aislante es uno de los principales factores para garan-
tizar una derivacién de una fiabilidad minima, y se basa tanto en consideraciones
eléctricas como quimicas. Los principales materiales aislantes utilizados en la fa-
bricacion de derivaciones son la silicona, el poliuretano y los fluoropolimeros. En
el diseno actual de derivaciones transvenosas, dichos aislantes son utilizados con-
juntamente en complejos sistemas multilumen. Debidos a sus buenas propiedades
eléctricas y a su alta biocompatibilidad, la silicona suele utilizarse como material
aislante interno en el que estan inmersos los conductores. Externamente, esta es-
tructura estd protegida por una capa de poliuretano, de biocompatibilidad elevada,
ya que su coeficiente de friccion es considerablemente menor que el de la silicona
y es mas resistente a la abrasién. Adicionalmente, la silicona es una barrera ante
procesos de oxidacién metalica que pueden producirse en la capa de poliuretano
por el contacto con el material conductor interno. El tratamiento del poliuretano
mediante inmersion en gasas inertes le confiere mayor resistencia ante fracturas.
Finalmente, una ultima capa de fluoropolimeros le confiere a la derivacién la méxi-

ma biocompatibilidad.

Caracteristicas eléctricas: el EGM intracavitario

Los electrodos proporcionan el interfaz eléctrico entre el corazén, de un lado,
y el generador de pulsos, de otro. La derivacién proporciona un camino eléctrico
entre ambos y, adicionalmente, constituye una guia rigida para dirigir los electro-
dos hacia su ubicaciéon final, en la cual proporciona un soporte mecanico estable.
Dependiendo de su papel en las funciones de monitorizacién y administracion de
terapias eléctricas, las caracteristicas tipicas de los electrodos tales como superficie
y emplazamiento anatémico varian. Los electrodos tipicos para funciones basicas

son los siguientes (Figura 2.4):
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Tip Ring
a
Tip Coil

Figura 2.4: Tramo distal de una derivacion transvenosa dedicada, consistente en
un electrodos tip y un electrodo ring, y de una derivacion transvenosa integrada,
consistente en un electrodo tip y un electrodo coil .

= Tip. Es el mas distal de los electrodos. Su superficie es pequena y se ubica

en el apex del VD.

= Ring. Esta integrado en la derivacion a pocos milimetros del electrodo tip,

es de superficie pequena.
» (Coil proximal. Esta emplazado generalmente en VCS y es de gran superficie.
= (loil distal. Se aloja en VD cerca del electrodo tip y es de gran superficie.

= (Can. Es la carcasa del implante. Esta ubicada subpectoralmente y tiene una

gran superficie.

La combinacion de dos o més electrodos proporciona caminos eléctricos para las
funciones de monitorizacion y administracion de terapias eléctricas. Los electrodos
de menor superficie intervienen en las funciones de monitorizacion y estimulacion,
mientras que los de mayor superficie se emplean en las funciones de monitorizacién

y desfibrilacién. Dependiendo de la combinacién de electrodos utilizada en las
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funciones de monitorizacion, es habitual distinguir entre dos configuraciones que

proporcionan EGM de distinta naturaleza [54] [38]:

s Bipolar. También se denomina configuracién de deteccién. De manera analo-
ga a los sistemas de electrodos de los DAI de primera generacién, esta confi-
guracion esta constituida por electrodos fisicamente proximos ubicados cerca
de la pared miocardica. Dichos electrodos pueden ser tip, ring y coul distal.

Se distingue entre dos tipos de configuraciones bipolares:

e Dedicada (o verdadera). De tip a ring. Esta configuracién interviene
también en la estimulacion marcapasos, ademas de participar en la mo-

nitorizacién de la actividad cardiaca.

e [ntegrada. De tip a coil distal. Se denomina asi puesto que el coul distal
integra las funciones de monitorizacién, de estimulacién marcapasos
junto al electrodo tip, y de desfibrilacién junto a la carcasa del implante

y el coil proximal en VCS.

s Unipolar. También denominada configuracién pseudo-monopolar, monopolar
o de morfologia, utiliza el coil distal y la carcasa del implante para monito-

rizacion de la actividad cardiaca y administracion de terapia eléctrica.

En la Figura 2.5 se muestran EGM registrados mediante configuraciones bipo-
lares integradas y unipolares. Dichos EGM constan de una sucesién temporal de
deflexiones a partir de las cuales el sistema de deteccion analiza el ritmo cardiaco.
Los algoritmos de deteccion utilizan esencialmente los EGM proporcionados por
las configuraciones bipolares. En cada modelo de derivaciéon transvenosa, gene-
ralemente solo se implementa una configuracion bipolar. Los bipolares dedicados
constituyen la mejor opcién de monitorizacion y estimulacién marcapasos, si bien,
debido a que el coil distal queda ubicado mas lejos del apex, esta configuracién
presenta un mayor pull-back durante desfibrilacion [76]. Este problema puede ser
superado mediante la implementacién de una configuracion bipolar integrada que

prescinde del electrodo ring, de manera que el coil distal queda emplazado mas
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Figura 2.5: Electrogramas registrados durante FV mediante una configuracién
unipolar (a) y una configuracién bipolar integrada (b).

cerca del apex. No obstante, se han observado retrasos en la redeteccién de arrit-
mias cuando se utilizan configuraciones bipolares integradas, aunque el mecanismo

concreto sigue siendo objeto de polémica [106] [31].

2.5. Deteccion de arritmias en DAI

Mediante el anélisis de EGM registrados en DAI es posible realizar una des-
cripcién del ritmo cardiaco. El resultado de dicho anélisis es un vector de indices

que miden indirectamente aspectos de la dindmica cardiaca, por lo que proporcio-
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nan un criterio cuantitativo en el que se puede basar un método de deteccién de
arritmias. En el desarrollo de un método de detecciéon de arritmias varios aspectos
deben tenerse en cuenta de manera explicita, tales como el tipo de arritmia que
se desea detectar, la naturaleza de los datos de entrada y la calidad objetivo a la

que se aspira.

2.5.1. Calidad objetivo

Un detector binario desarrollado para detectar un tipo predeterminado de arrit-
mia en DAI proporciona una salida positiva cuando identifica dicha arritmia en un
EGM y una salida negativa en caso contrario. Cuatro son los posibles resultados
en funcién de la presencia o ausencia de tal arritmia: verdadero positivo (Vp),
falso positivo (Fp), verdadero negativo (Vy) y falso negativo (Fy). La bondad del
método de deteccién puede evaluarse sobre una poblacién de EGM a partir de la
determinacién del ntimero de episodios incluidos en cada una de estas cuatro cate-
gorfas y la estimaciéon de dos pardmetros estadisticos, a saber, la sensibilidad y la
especificidad [2]. La sensibilidad se define como el porcentaje de episodios arritmi-
cos que fueron etiquetados positivamente, es decir, Vp/(Vp + Fy), mientras que
la especificidad es el porcentaje de episodios sin arritmia que fueron etiquetados
negativamente, es decir, Viy/(Vy + Fp). Los valores de sensibilidad y especifidad
aceptables determinan, pues, una calidad objetivo del detector de arritmias y pue-

den establecerse mediante una funcién de coste predefinida.

En DAL el principal reto de los métodos de detecciéon es identificar temprana-
mente el inicio de episodios de TV y F'V, que ponen en riesgo la vida del paciente,
con el fin de cardiovertir de manera inmediata ambas arritmias. Debido a que el
coste asociado a la muerte de un paciente se considera infinito, el diseno de los
métodos de deteccion de F'V y TV estan sujetos a una calidad objetivo con una
sensibilidad del 100 %. En cuanto a la especificidad en la deteccion de FV y TV,
si bien no se ha propuesto un nivel minimo aceptable, un valor elevado es deseable

para evitar descargas eléctricas innecesarias ya que, en primer lugar, son proce-
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sos traumaticos para el paciente, en segundo lugar, reducen el nivel energético de
la bateria y, por ultimo, pueden dar lugar a episodios de F'T o TV previamente
inexistentes. Como consecuencia, actualmente el desarrollo de nuevos métodos de
deteccion de FV y TV se dirige hacia un aumento de la especificidad, sin menos-

cabo de la sensibilidad objetivo del 100 %.

2.5.2. Evolucién y tendencias

El primer método de deteccién de FV implementado en DAI se basaba en la
observacion empirica de que un EGM generado durante un episodio de FV pasa-
ba la mayor parte del tiempo alejado de la linea isoeléctrica, comparado con un
EGM generado durante un ritmo normal [66]. Debido a que la medida del grado
de alejamiento de la linea isoeléctrica se calculaba a partir de la estimacion de la
funcién de densidad de probabilidad, este método se denominé PDF (del inglés,
probability density function). No obstante, este método fue superado temprana-
mente por otros métodos basados en la estimacién de la frecuencia cardiaca a
partir de la medida de intervalos de tiempo entre latidos consecutivos. Por este
motivo, el método de deteccion PDF quedo pronto relegado a un papel secundario

en beneficio de métodos de deteccién basados en la frecuencia cardiaca [101].

Hoy en dia, en cualquier procedimiento basico de deteccion de arritmias imple-
mentado en DAI, la frecuencia cardiaca es el indice cardiaco fundamental. Basado
en la estimacién del intervalo de tiempo comprendido entre dos latidos consecu-
tivos, o intervalo RR, el método basico de deteccion de FV y TV incorpora de
una a tres zonas de deteccion delimitadas mediante umbrales para distinguir ta-
quiarritmias de frecuencias distintas, a saber, FV, TV lenta y TV rapida [57]. El
etiquetado en zonas se realiza latido a latido y, a partir de un algoritmo de conteo
de latidos anémalos, se construye el método de deteccion de ritmos rapidos. Me-
diante este tipo de algoritmos se ha conseguido una sensibilidad en la deteccién de
taquiarritmias ventriculares cercana al 100 %. No obstante, a pesar de la definicién

de nuevos indices cardiacos y la entrada en el mercado, a finales de la década de
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los anos 90, de dispositivos bicamerales que proporcionan adicionalmente EGM
auriculares, la especificidad sigue siendo baja y se estima que se sitia en torno al

70% v 90 % [148].

2.5.3. Meétodos actuales

El objetivo de los métodos actuales de deteccion de arritmias implementados en
DAI es aumentar la especificidad en la identificacion de TV y FV sin menoscabar
su sensibilidad. Para ello, es necesario desarrollar algoritmos capaces de reconocer
taquiarritmias de origen distinto del ventricular, es decir, TSV. La mayoria de
los métodos actuales constan de dos etapas bien diferenciadas [148]. Durante la
primera etapa tiene lugar la identificacion de las deflexiones del EGM que marcan
el inicio del latido en el miocardio ventricular, denominadas ondas R. En el caso
de EGM auriculares, la deflexién que se identifica se denomina onda P. En la
segunda etapa se miden los indices cardiacos, generalmente a partir de patrones
en las ondas R identificadas. A partir del valor de dichos indices, el detector de
arritmias determina latido a latido la existencia o ausencia de una arritmia. El

indice cardiaco basico es la frecuencia cardiaca instantanea.

Identificacion de la onda R

La deflexion del EGM conocida como onda R es un evento inducido por la
despolarizacién de las fibras cardiacas que desencadena el latido. Debido a que el
miocardio es un sistema dinamico distribuido en el cual distintas regiones espacia-
les pueden estar en distinta fase, el inicio del latido puede ser no uniforme. Para
detectar el inicio del latido es preferible, por lo tanto, evaluar las despolarizaciones
de las fibras cardiacas localmente. Dicha evaluacion es posible en EGM registrados
mediante configuraciones de electrodos bipolares emplazadas cerca del miocardio,
cuya sensibilidad a fuentes eléctricas decae aproximadamente con un factor inver-
samente proporcional al cubo de la distancia entre el sistema de electrodos y la

fuente [6] [65]. Es importante notar que, mediante este procedimiento, se asume
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implicitamente que la dindmica miocérdica local es representativa de la dinamica
de todo el miocardio.

El proceso de identificacién de ondas R en el EGM se denomina cominmente
sensado (del inglés sensing) [159]. El sensado se basa en el establecimiento de um-
brales de voltaje para deteccion de eventos eléctricos asociados a la despolarizacién
de las fibras miocardicas y discriminacion de otro eventos de naturaleza distinta.
Debido a que una onda R suele constar de varias deflexiones, es habitual establecer
un periodo refractario después del primer evento detectado, para asi no detectar
eventos pertenecientes a la misma onda R. Adicionalmente, un control automatico
de ganancia permite detectar deflexiones eléctricas en aquellos casos en los cuales
la amplitud decae, como ocurre durante procesos fibrilatorios, y mediante filtrado
de altas frecuencias, la propia configuracion de los electrodos y una amplificacién

con alto rechazo al modo comun es posible reducir el nivel de ruido fisioldgico.

Indices cardiacos

Un indice cardiaco es la medida, analdgica o algoritmica, de una caracteristica
del EGM. Hoy en dia, a raiz del auge de los métodos digitales, los indices cardiacos
se calculan principalmente mediante procesado digital de senal y se utiliza en
método de deteccion y discriminacién de arritmias. Si bien dichos indices cardiacos
suelen tener una interpretacion fisiolégica y son definidos heuristicamente, también
existen aproximacion basadas en redes neuronales [130].

El principal indice cardiaco utilizado en algoritmos de deteccion de arritmias
implementados en DAI es la frecuencia cardiaca. La especificidad de la frecuencia
cardiaca puede aumentarse mediante indices cardiacos complementarios. Entre los

mas importantes cabe destacar [66] [52] [2] [57]:

s Frecuencia cardiaca instantdnea. Se define como el inverso del intervalo de
tiempo comprendido entre dos ondas R, denominado intervalo RR. En com-
binacién con una clasificacién del latido en las categorias FV, TV rapida y

TV lenta, y algoritmos de conteo de latidos anémalos, es el primer criterio
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para detectar TV y F'V.

= Modo de inicio. Mide cambios abruptos en la frecuencia instantdnea. Se
utiliza para detectar taquiarritmias de origen sinusal que progresan en la

zona de TV lenta, cuyo inicio suele ser gradual, excepto durante el ejercicio.

» Fstabilidad. Mida la variabilidad de la longitud de intervalos RR durante
una taquicardia. Se utilizan para descartar arritmias ventriculares secunda-
rias a fibrilaciéon auricular (FA), las cuales, frente a TV monomoérficas, se

manifiestan en intervalos RR variables.

= (Criterios morfologicos. La anchura de la onda R es uno de los indices mor-
foléficos mas utilizados. Se utiliza para distinguir arritmias de origen auri-
cular, caracterizadas por ondas R estrechas, de arritmias de origen ventri-
cular, caracterizadas por ondas R ancas. Otros métodos, como el CWA (del
inglés Correlation Waveform Analysis), miden la similitud entre las ondas
R registradas y una onda de referencia, bajo la asuncién de que dicha onda

caracteriza los ritmos de origen sinusal.

= Parametros espectrales. Su propésito es distinguir ritmos de origen ventricu-
lar de ritmos de origen supreventricular mediante la comparacion del espectro
del EGM. Se han definido indices tales como el pico espectral, la proporcion
de potencia en bandas de frecuencia definidas o los coeficientes de calculados

mediante transformaciones wavelet.

A pesar de la proliferacién de nuevos métodos de deteccion basados en sofisti-
cados indices cardiacos, la especificidad en la deteccién de TV y FV sigue siendo
baja [148]. En dispositivos bicamerales la situacion es mds favorable y, mediante
el analisis de EGM auriculares, se ha estimado una reducciéon en el ntimero de

detecciones erréneas de, aproximadamente, un 50 % [148].
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Capitulo 3

Analisis espectral de

electrogramas intracavitarios

durante FV

En los ultimos anos se han desarrollado técnicas de analisis espectral para cuan-
tificar la organizacién espacio-temporal del tejido cardiaco durante fibrilacién. No
obstante, la robustez de la medida de indices definidos sobre la densidad espectral
de potencia de senales cardiacas ain no ha sido evaluada de manera sistematica.
En este capitulo estudiamos el efecto del sistema de electrodos sobre la medida de
una familia de indices espectrales definidos sobre electrogramas (EGM) registra-
dos durante fibrilacién ventricular (FV), entre los que se encuentran la frecuencia
fundamental (FF), la frecuencia de pico (FP) y el indice de organizacién (10).
Mediante un test de hipotesis basado en técnicas de remuestreo bootstrap para es-
timar niveles de significacion, comparamos las medidas obtenidas a partir de EGM
registrados por configuraciones unipolares y bipolares en desfibriladores automati-
cos implantables (DAI) de dos casas comerciales. Nuestro estudio indica que la FF
es un indice robusto, mientras que la FP y el IO se ven afectados por el tipo de
sistema de electrodos utilizado. Estas observaciones tienen implicaciones sobre la

interpretacion de indices espectrales y su aplicacion en detecciéon de arritmias.
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3.1. Introduccion

La FV es la arritmia cardiaca mas documentada en casos de muerte sibita de
origen caridaco (MSC) [33]. En el electrocardiograma (ECG), la FV se caracteriza
por deflexiones irregulares, cuyos complejos cambian continuamente de amplitud,
de frecuencia y de forma [166]. Como consecuencia, la F'V es habitualmente descrita
como una actividad fraccionada, cadtica y asincrona del corazén, o también como
una actividad eléctrica irregular y totalmente desorganizada [10]. No obstante,
algunos trabajos apuntan a que la FV no es un ritmo totalmente caético, y puede
poseer un alto grado de organizacién espacio-temporal [150] [27]. Si la FV presenta
organizacién espacio-temporal, su cuantificacién en senales registradas mediante
sistemas de electrodos podria mejorar las prestaciones de los métodos automaticos
de detecciéon de FV en dispositivos implantables, asi como la eficacia de la terapia

de desfibrilacion [150].

La descripcién de registros de F'V en el dominio de la frecuencia, o analisis es-
pectral, ha revelado rasgos distintivos de la dindmica de esta taquiarritmia. En el
ECG, la FV se caracteriza por una distribucion espectral de potencia concentrada
en una banda estrecha de frecuencias, entre 3 y 7 Hz, cuyo maximo se denomina
generalmente FP [56] [104] [146] [26]. La FP ha sido utilizada sola o junto a otros
pardametros espectrales, en algoritmos automaticos de detecciéon de FV [9] y como
predictor del éxito de la desfibrilacion [146] [3] [147] [37] [64]. Adicionalmente, se
ha observado que la evolucion de la frecuencia mediana (FM), definida como el
centro de masas de la distribucion espectral de potencia, es un patrén espectral que
caracteriza la duracién de un episodio de FV [35]. Mé&s recientemente, dos méto-
dos basados en andlisis espectral de EGM intracavitarios se han desarrollado para
cuantificar la organizacion espacio-temporal del tejido cardiaco durante fibrilacion.
Por un lado, Everett et al han propuesto un indice de organizacién definido como
la potencia relativa de los cinco primeros arménicos del espectro de un registro
global de la actividad eléctrica auricular [39] [40]. La definicién de este pardmetro

espectral se apoya sobre la hipdtesis de que cuanto mayor es la organizacion, mas
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patente es la estructura armoénica presente en la senal registrada. Por otro lado, se
estd utilizando la frecuencia dominante (FD) de registros locales de la actividad
eléctrica cardiaca y en registros de mapeo 6ptico como una medida indirecta de
la tasa de activacién local [108]. Este procedimiento suplementa al método habi-
tual basado en la identificacién de los tiempos de activacién cuando los registros
obtenidos son altamente irregulares como consecuencia de la dinamica fibrilatoria
subyacente [139]. A partir de la estimacion de la FD en una coleccién de pun-
tos sobre el endocardio o el epicardio, es posible construir mapas que representan
regionalmente la tasa de activacién. Mediante esta técnica, se han observado en
experimentos con animales diferencias regionales en las auriculas durante fibrila-
cién auricular (FA) [90] [80] [139] [141] y en los ventriculos durante F'V [165] [138].
Este conjunto de observaciones apunta hacia una organizacion jerarquica de la
actividad espacio-temporal del tejido cardiaco, desde zonas de mayor FD a zonas

de menor FD.

Con el fin de dar una interpretaciéon mas rigurosa del analisis espectral de la
organizacién espacio-temporal, algunos autores han estudiado estos métodos des-
de un punto de vista de procesado digital de la senal. Ng et al han estudiado el
efecto de las caracteristicas del EGM sobre la relacion entre la FD y la tasa de
activacion local, llegando a la conclusion de que no constituye una estimacion de
la media, mediana o moda de la distribucién de tiempos de activacion, si bien
estd correlacionada con estas medidas [108]. Asimismo, este grupo ha dedicado
recientemente dos trabajos al procedimiento técnico de obtencion de la FD y a
su interpretacion [107] [109]. Por otro lado, Fischer et al han analizado el pro-
cedimiento de extraccién de la FD a partir de EGM locales intracavitarios [43].
Finalmente, Berenfeld ha dedicado un tutorial al procedimiento de obtencién de
mapas auriculares de FD para cuantificar la organizacién espacio-temporal subya-

cente durante FA [12].

La combinacién de indices espectrales para el estudio de la F'V puede arrojar
luz sobre sus mecanismos de génesis, perpetuacion y terminacion. No obstante,

en humanos, la caracterizacion espectral de la FV basada en el ECG puede ser
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incompleta, ya que su letalidad puede dificultar la recogida de datos [25]. Por el
contrario, el EGM intracavitario almacenado en DAI puede proporcionar un mar-
co apropiado para el estudio de la F'V en humanos. Como unica terapia efectiva
contra la FV, el DAI es un dispositivo muy extendido en el mundo occidental.
Segun una reciente estimacion de la FEuropean Medical Technology Industry Asso-
ciation (EUCOMED), realizada a partir de datos proporcionados por la industria
de DAI, en Espana se realizaron 62,5 implantes por millon de habitantes durante
2005, aproximadamente la mitad de la media europea para el mismo ano [116].
La amplia difusién del DAI, unida a la posibilidad de recuperar EGM registra-
dos durante FV, darfa acceso a un gran numero de episodios de FV de diversa
etiologia y terminacion. Adicionalmente, los dispositivos actuales pueden registrar
simultaneamente eventos eléctricos mediante diversos sistemas de electrodos. Por
lo tanto, el DAI podria proporcionar descripciones complementarias del mismo
episodio de FV mediante el analisis de los EGM registrados por distintos sistemas
de electrodos. Finalmente, desde una perspectiva clinica, el historial y el segui-
miento de un paciente portador de DAI podria complementar la descripcion de
un episodio de FV y, ademas, permitiria estudiar la reproducibilidad de las carac-
teristicas estudiadas. Consecuentemente, es de esperar que el analisis retrospectivo
de EGM intracavitarios almacenados en DAI aporte nueva evidencia experimental

sobre los mecanismos de génesis, perpetuacion y terminacion de la F'V.

Hasta la fecha, no se ha cuantificado la robustez de indices espectrales obte-
nidos a partir de EGM intracavitarios, y los estudios existentes se han centrado
en analizar las diferencias espectrales de EGM intracavitarios dentro del ambito
de la instrumentacién médica [105] [74] [114] [102]. No obstante, como algunos in-
vestigadores del método cientifico indican [93], el aprendizaje basado en inferencia
estadistica requiere, como condicién previa, un analisis de la robustez de los datos
que permita eliminar el efecto de factores ajenos al propio objeto de estudio. Este
planteamiento estd implicito en otros autores técnicos [66], que urgen a detallar las
condiciones de medida en todo estudio de analisis de senal. De esta manera podria

reducirse el impacto negativo de fuentes de variabilidad externas, se podrian crear
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marcos experimentales conmensurables y, finalmente, podrian revelarse aspectos
desconocidos de la propia medida.

En este capitulo desarrollamos un procedimiento general y sistematico para
estudiar la robustez de una familia de indices espectrales definidos sobre EGM
intracavitarios registrados en DAI durante FV [123]. Este procedimiento parte de
un modelo simple de indice cardiaco, y consiste en un test de hipdtesis basado en
métodos de remuestreo tipo bootstrap [36]. Adicionalmente, siempre y cuando se
detecten discrepancias significativas en medidas pareadas, el estudio es completado
mediante el anélisis de Bland-Altman [15]. El procedimiento propuesto es aplicado
al estudio de los efectos del sistema de electrodos en DAI sobre la medida de los

indices espectrales obtenidos durante FV.

3.2. Meétodos

En esta seccion presentamos un procedimiento de andlisis de la robustez de
indices cardiacos frente a cambios en las condiciones de medida. Este procedimiento
se asienta sobre un modelo de indice cardiaco en DAI. Segin este modelo, un
indice cardiaco es una variable aleatoria cuya realizacién, durante un episodio de
FV, depende de las condiciones de medida, entendidas como el conjunto de las
condiciones de adquisicion y las condiciones de procesado. Por lo tanto, la medida
de un indice cardiaco sobre una poblacion de EGM intracavitarios registrados
en DAI durante FV define un conjunto de realizaciones de dicho indice cardiaco.
Mediante un modelo de indice cardiaco es posible, pues, identificar potenciales

fuentes de variabilidad en la medida de tal indice cardiaco.

3.2.1. Modelo de indice cardiaco en DAI

Un indice cardiaco obtenido en DAI es la medida, bien sea analégica, digital
o mixta, de una caracteristica del EGM registrado por dicho DAI. Desde un pun-
to de vista metodoldgico, definimos indices cardiacos con la finalidad de describir

cuantitativamente la dinamica del corazon, bajo la asuncion de que las medidas de



54 3.2 Métodos

dichos indices pueden ser numéricamente distintas para distintos tipos de ritmos
cardiacos subyacentes. Como consecuencia, en escenarios de detecciéon y discrimi-
naciéon de arritmias podemos definir algoritmos basados en el valor numérico de la
medida de un indice cardiaco y, adicionalmente, podemos investigar los mecanis-
mos asociados a tal ritmo si consideramos un indice como un estimador de algiun

parametro dindamico.

La naturaleza de un indice cardiaco en DAI puede considerarse mixta. De un
lado, un indice cardiaco es funcién de la actividad eléctrica del corazén. De otro
lado, un indice cardiaco es también funcién del sistema de medida. El sistema
de medida asociado a un indice cardiaco puede considerarse, a su vez, como la
aglutinacion de los elementos fisicos y algoritmicos que, a partir de la actividad
eléctrica del corazon, proporcionan el valor numérico final de dicho indice. Entre
otros elementos del sistema de medida, podemos poner como ejemplos el sistema de
electrodos y el procedimiento algoritmico que define el indice cardiaco a partir de
un EGM registrado. Si bien existe una arquitectura comtin en la tecnologia DAI,
las especificaciones de los elementos del sistema de medida pueden variar entre
distintos modelos de dispositivo. Como consecuencia, dada una misma actividad
eléctrica en el corazén, en principio es posible que el valor numérico de un indice
cardiaco sea distinto cuando existan discrepancias entre los elementos del sistema
de medida, es decir, el valor numérico de un indice cardiaco depende asimismo
del sistema de medida. En otra palabras, discrepancias en las especificaciones del
sistema de medida pueden afectar a la medida de un indice cardiaco, en cuyo caso

diremos que dicho indice no es robusto frente a cambios en tales especificaciones.

Para identificar las fuentes de variabilidad en la medida de un indice cardiaco,
proponemos un modelo de indice cardiaco en DAI que consta de dos etapas, a
saber, una etapa de adquisicién y una etapa de andlisis y procesado (Figura 3.1).
En la etapa de adquisicion se obtiene un EGM a partir de la actividad eléctrica

del corazon. De esta manera, si denotamos de manera genérica como D(t) dicha
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Tejido D) Adquisicion z[K] Procesado
Cardiaco | =———— — —
) )

Figura 3.1: Modelo de indice cardiaco como funcién de la dindmica del tejido
cardiaco, a través de las etapas de adquisicion y procesado.

actividad, el EGM registrado, z[k], se puede expresar como:

k] = A(D(), c) (3.1)

donde A es el operador que aplica la actividad eléctrica del corazén sobre el EGM
z[k] bajo las condiciones de adquisicién c4. Entre estas condiciones podemos men-
cionar el diseno del sistema de electrodos, las especificaciones del banco de filtros
del generador de pulsos del DAI y la frecuencia de muestreo del conversor de for-
mato analégico a digital. Posteriormente, en la etapa de procesado se obtiene un

indice cardiaco m a partir del EGM registrado, z[k|, de manera que:

m = P(z[k],cp) (3.2)

donde P es el operador que aplica z[k] sobre el indice cardiaco m bajo las condi-
ciones de procesado cp. Por lo tanto, a través de los operadores A y P, el indice
cardiaco m es funcién de la actividad eléctrica del corazén, D(t), y del conjunto de

condiciones de medida, ¢ = {ca, cp}, que agrupa tanto las condiciones de adquisi-
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cion, ¢4, como las de procesado, cp. Este modelo de indice cardiaco se representa
esquematicamente en la Figura 3.1. Como se puede observar, un indice cardiaco es
funcién de la dinamica del corazon, por un lado, y del sistema de medida, integrado
por las etapas de adquisicion y procesado, por otro.

El modelo propuesto de indice cardiaco, en funcién de la dindmica del corazon
y del sistema de medida, puede utilizarse para definir, por extensién, un indice
cardiaco como una variable aleatoria. De acuerdo con este planteamiento, para
una dinamica cardiaca fija, un indice cardiaco m es una variable aleatoria definida

por la funcién de distribucién g, (m|c):

m ~ gm(m|c) (3.3)

donde c es el conjunto de condiciones de medida, esto es, el conjunto formado por
las condiciones de adquisicién, c4, y procesado, cp. Si consideramos que el indice
cardiaco m es una variable aleatoria, podemos formular el problema de descri-
bir una dinamica cardiaca dentro de un enfoque basado en inferencia estadistica.
Mediante técnicas de inferencia estadistica, perseguimos describir una poblacién
completa a partir de la observacién de una muestra [115]. Si disponemos, por tan-
to, de una coleccién de N EGM registrados en DAI durante N episodios de FV,
podemos constuir una muestra m de N realizaciones del indice cardiaco m. En
efecto, para cada EGM z;[k| de la coleccién, podemos medir una realizaciéon m;, de
manera que la muestra aleatoria m se define como la coleccion m = {my,..., my}.
La descripcién de la muestra m como una coleccién de realizaciones de una va-
riable aleatoria m, distribuida segiin (3.3), es la base sobre la que se asienta el
procedimiento estadistico general para investigar el efecto de las condiciones de

adquisicion y procesado sobre las medidas de indices cardiacos en DAI.

3.2.2. Base de datos de EGM

El analisis de robustez de indices espectrales se apoya sobre una base de datos

constituida por EGM registrados en 342 pacientes portadores de DAI. Estos pa-
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cientes recibieron el implante en el Hospital Universitario Virgen de la Arrixaca
de Murcia y en el Hospital Universitario Gregorio Maranén de Madrid. De los
342 DAI implantados, 215 son dispositivos de la casa comercial Guidant® y 127
son dispositivos de la casa comercial Medtronic®. En total se registraron 4878
episodios cardiacos. Estos episodios fueron etiquetados por un experto de acuerdo
con el tipo de arritmia observado, siendo identificados 1079 episodios de F'V. Con
el objetivo de construir un conjunto de EGM representativos de la poblacién de
pacientes, solamente un episodio por paciente fue seleccionado para el andlisis de
robustez. Como consecuencia, un total de 340 episodios de FV fueron incluidos en

el estudio.

Los EGM registrados durante cada episodio de FV fueron incluidos en el anali-
sis de robustez de indices espectrales durante FV, para lo cual se anotaron las
condiciones de medida bajo las cuales fueron registrados. Los EGM unipolares y
bipolares registrados en dispositivos Guidant® fueron etiquetados, respectivamen-
te, Ug y Bg, mientras que los EGM unipolares y bipolares registrados en disposi-
tivos Medtronic® fueron etiquetados, respectivamente, Uy; v Bas. Se constaté que
cada episodio de F'V constaba de un solo EGM registrado mediante un sistema de
electrodos unipolar o bipolar, o bien de dos EGM registrados simultdneamente,
uno unipolar y otro bipolar. En 149 episodios de FV se identificaron EGM parea-
dos, de los cuales 71 eran parejas {Ug, Bg} v 78 parejas {Uys, Bys}. Por otro lado,
se observd que 191 episodios de FV constaban de un solo EGM. Entre ellos, se
reconocieron 63 {Ug}, 73 {Bg}, 34 {Un} y 21 {Bar}. Adicionalmente, se anoté la
frecuencia de muestreo. En dispositivos Medtronic® se constaté una frecuencia
de muestreo f, = 128 Hz. Sin embargo, en dispositivos Guidant® se observé una
frecuencia de muestreo de valor f; = 128 Hz en episodios consistentes en un solo
EGM unipolar, {Ug}, y de valor f; = 200 Hz en episodios consistentes en un solo
EGM bipolar {Ug} y en parejas de EGM {Ug, Bg}. Solamente los EGM parea-
dos fueron seleccionados para el estudio. Tras descartar episodios defectuosos, el

nuimero de episodios que fueron incluidos en el analisis se redujo a 61 parejas de

EGM {Ug, Be} y a 70 parejas de EGM {Uys, By}
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3.2.3. Analisis espectral

El espectro en potencia S(f) de una senal discreta z[k| se puede definir en
funciéon de su modelo estocédstico como la transformada de Fourier de la funcién
de autocorrelacion, S(f) = F{R]l]}, donde la funcién de autocorrelacién se define
como R[l| = E{z[k]z[l + k]} y E denota esperanza estadistica [113]. Cuando sélo
se dispone de un segmento finito de la senal es necesario acudir a técnicas de
estimacion espectral, en las cuales se suele asumir que el segmento analizado es

estacionario, al menos en sentido amplio, y ergddico.

En este estudio nos basaremos en un método no paramétrico, el periodogra-
ma [110], para estimar el espectro en potencia de EGM almacenados en DAL En
general, la estimaciéon del espectro en potencia de una senal a partir de segmen-
tos finitos de la misma supone un compromiso entre varianza y sesgo, este tltimo
asociado a la resolucion espectral. A partir del espectro en potencia estimado, defi-
niremos una familia de indices espectrales basados en la descripcion en el dominio
de la frecuencia de EGM registrados en DAI durante FV, partiendo de la asuncién

de que la estructura espectral es de tipo arménico.

Estimacion del espectro en potencia

El periodograma es una técnica de procesado digital de senal para estimar el
espectro en potencia de senales discretas [110]. La estimacion del espectro en po-
tencia de un senal basada en el periodograma se realiza como se detalla a continua-
cién. A partir de una senal discreta z[k] de tamano K, construimos los segmentos

enventanados z"[k] de tamano L:

2"k] = 2[rQ + klwlk], 0<k<L-1 (3.4)

donde w[k| es una secuencia de enventanado de longitud L. Si @ < L, los segmen-
tos enventanados consecutivos se solapan, mientras que si () = L, los segmentos

extraidos son contiguos. Definimos el r-ésimo estimador del periodograma modifi-
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cado, I.(f), como:

L) = 757 |3 2 e (3.5)

: -1 Y
donde U es un factor normalizador, U = + >~ w?[k]. Entonces, la estimacion

mediante el periodograma de Welch del espectro en potencia, S (f), es el prome-

diado sobre los R periodogramas modificados:

SOEED AT (3.
donde R es el mayor entero para el cual se cumple que (R —1)Q + L < K. A
partir del espectro en potencia estimado, el espectro en potencia normalizado por
la potencia total de z[k] es:

5(f)

Sn(f) = m (3.7)

El periodograma se caracteriza por una varianza reducida y, al mismo tiempo, un
suavizado del espectro a costa de un incremento del sesgo. Ademas, la normali-
zacion por U hace del periodograma un estimador asintéticamente insesgado del

espectro en potencia [110].

En este estudio utilizamos el método FFT (Fast Fourier Transform) para cal-
cular la transformada de Fourier en (3.5), con 1024 componentes espectrales. La
eleccion del tamano del segmento de EGM analizado supone un compromiso entre
estacionariedad y resolucion espectral. Lazar et al recomiendan analizar segmentos
de duracion inferior a 6 s para observar las caracteristicas variantes del espectro
de EGM registrados durante FA [80]. Siguiendo otros trabajos de andlisis espec-
tral durante F'V [150] [147], en este estudio analizamos segmentos de duracion 3 s
desde el inicio del episodio de FV. Como consecuencia de la selecciéon de duracién
del segmento de EGM analizado, la resolucién en frecuencia resultante es de 0.33
Hz. Ademas, en la estimacién del periodograma utilizamos una ventana Hamming

de L = 256 muestras, y un solapamiento de ) = 128 muestras.
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Figura 3.2: Electrograma unipolar (a) junto a su espectro en potencia (b), y EGM
bipolar (¢) junto a su espectro en potencia (d). En los paneles (b) y (d) se muestran
las envolventes espectrales en linea discontinua.

Definicién de indices espectrales

A continuacion, presentamos una familia de indices espectrales para describir
EGM intracavitarios registrados en DAI durante FV. La definiciéon de esta familia
de indices se asienta sobre la asuncién de que el espectro en potencia de los EGM
analizados tiene estructura armonica, esto es, consta de una sucesién de picos
espectrales equiespaciados. En la Figura 3.2 se muestran dos segmentos de EGM
unipolares y bipolares registrados simultdaneamente durante un episodio de FV,
junto con sus espectros en potencia estimados. En los paneles (b) y (d) de dicha
figura se puede observar que ambos EGM, unipolares y bipolares, constan de picos
espectrales equiespaciados, si bien difieren en la envolvente espectral que define su

amplitud.

Frecuencia fundamental. En una senal caracterizada por un espectro en po-
tencia de estructura arménica, la frecuencia fundamental (FF) se define como la se-

paracién entre arménicos consecutivos [117]. Esta frecuencia corresponde al inverso
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del periodo fundamental ¢, de la senal, por lo que satisface E (2(t)) = E (2(t — to)),
donde E denota esperanza estadistica. El procedimiento de estimacion de la FF
implementado en este estudio se basa en un método no lineal inicialmente propues-
to por Gregory W. Botteron y Joseph M. Smith para cuantificar la organizacién
espacial en las auriculas durante FA [18] [17], y mds tarde utilizado por otros
autores para cuantificar la periodicidad y organizacién de las auriculas durante
FA [90] [80] [139] [108] [7] [107] [109]. Para calcular la FF, el EGM es filtrado a
través de un filtro paso banda digital de Butterworth de segundo orden, cuyas
frecuencias de corte inferior y superior se fijan, respectivamente, a 30H z y 50H z.
Seguidamente, el EGM es rectificado y, finalmente, es filtrado a través de un filtro
paso bajo digital de Butterworth con una frecuencia de corte de 15H z. La frecuen-
cia donde tiene lugar el maximo espectral del EGM procesado corresponde a la FF,
también llamada por algunos autores FD. A partir de la FF, calculamos los tres
primperos armonicos espectrales, FA;, i = {2, 3,4}, dentro de una ventana situada
en torno al multiplo -ésimo de la FF, y comprobamos que dichos armonicos estan
presentes en el espectro del EGM original.

Frecuencia de pico. La FP se define como la frecuencia a la cual el espec-
tro en potencia del EGM original es méximo [37] [63]. Como consecuencia de la
estructura armoénica del espectro en potencia del EGM, la FP coincide con uno
de los armonicos espectrales, FA;, y por tanto es un multiplo entero de la FF. Es
importante observar que, al igual que la FF, la FP es también denominada por
algunos autores FD [146] [28] [147]. Para evitar confusiones entre la FF y la FP,
en este estudio no utilizaremos el término FD.

Frecuencia mediana. La FM, también conocida como frecuencia centroide,
fue introducida por C. G. Brown para caracterizar el espectro del ECG durante
FV [20] [35] y corresponde al centro de masas del espectro. Por lo tanto, la FM
es un indice espectral que describe la distribucién de potencia de una senal en el
dominio de la frecuencia.

Amplitud de los armonicos. La amplitud del arménico espectral i-ésimo

corresponde al valor de la densidad espectral de potencia evaluada en dicho armdni-
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co, S,(F'A;). Evaluada sobre todos los arménicos, este indice proporciona una

estimacion de la envolvente espectral del espectro armoénico de la senal.

Indice de organizacion. El 10 fue definido por Everett et al para cuantifi-
car organizacion de la actividad auricular a partir de registros eléctricos globales
durante FA [39] [40]. El IO se define como el cociente entre la potencia contenida
en ventanas de 1 Hz alrededor de la FF y de los siguientes tres armonicos, por un
lado, y la potencia de la senal contenida desde 2.5 Hz hasta el quinto armonico
sin incluirlo, por otro. El IO mide, por lo tanto, la proporcién de potencia de la
senal que puede asociarse a su componente peridédica. Si asumimos que una menor
fragmentaciéon de la actividad del tejido cardiaco se traduce en una mayor com-
ponente peridédica en el EGM registrado, entonces el 10 es una buena medida de
organizacién de la actividad cardiaca. En el estudio original de Everett et al, la
cuantificacion del 1O se realiza sobre el EGM procesado segin el esquema presen-
tado en el apartado dedicado al célculo de la FF. En nuestro estudio, sin embargo,

estimamos el 10 a partir del EGM original.

3.2.4. Analisis de robustez

Para analizar la robustez de un indice cardiaco asumamos, sin pérdida de ge-
neralidad, que ¢ es una condicién de medida binaria, cuyo efecto sobre la robustez
del indice cardiaco m queremos evaluar. Ademds, definamos ¢” y c* como dos
conjuntos de condiciones de medida que difieren exclusivamente en el valor de la
condicién de medida binaria c¢. A partir de ambos conjuntos, definamos las va-
riables aleatorias m” y m® como las realizaciones del indice cardiaco m obtenidas
bajo las condiciones de medida c” y c“, respectivamente. Si suponemos que la
dindmica cardiaca subyacente a ambos tipos de realizaciones es siempre la misma,

de acuerdo con (3.3) las variables m” y m® se distribuyen segun:

m" ~ gm(mlc’) (3.8)

m® ~ gm(mlc?)
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donde las funciones de distribucién g,,(m|c”) y gn(m|c*) son, en general, desco-
nocidas. En nuestro planteamiento, el andlisis de la robustez del indice cardiaco
m ante cambios en la condicién de medida ¢ se basa en la comparacion de las
funciones de distribucién g,,(m|c”) y gn(m|c®). Consiguientemente, decimos que
el indice cardiaco m es robusto, o insensible, ante cambios en la condicién de me-
dida ¢, cuando las funciones de distribucion de las variables aleatorias m”™ y m®
son idénticas, es decir, si:

gm(m|c") = gm(m[c?) (3.9)

La igualdad entre las distribuciones involucradas, tal y como se expresa en (3.9),
se evalia mediante un test de hipotesis. Este test de hipotesis se basa en métodos
de remuestreo bootstrap para estimar la distribucion de un estadistico de con-
traste ¥(m”, m?). En general, los métodos bootstrap requieren un menor nimero
de asunciones sobre los datos, son mas precisos y pueden generalizarse automati-
camente a estadisticos cuya distribucién no puede obtenerse facilmente [58] [103].
Los principios de los métodos bootstrap se exponen a continuacion y, seguidamente,

presentamos el test de hipdtesis propuesto.

Distribuciones, errores estandar e intervalos de confianza bootstrap

El método bootstrap fue introducido en 1979 por Bradley Efron para estimar, a
partir de una muestra aleatoria procedente de una distribucién cualquiera, el error
estandar de un estadistico definido sobre dicha muestra. Los principios del método
bootstrap se basan en la nocién de remuestra o muestra bootstrap [36] [32]. Sea
x = {x1, X9, ..., 2N} una muestra aleatoria obtenida a partir de una distribucién de
probabilidad F'. A partir de la muestra aleatoria se define la distribuciéon empirica
F como la distribucién discreta que asigna una probabilidad 1/N a cada elemento
x; de la muestra original. En otras palabras, una distribuciéon empirica F otorga
a cada conjunto A del espacio muestral de la variable aleatoria x la probabilidad:

Prob{A} = o

(3.10)
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equivalente a la proporcion de elementos de la muestra observada x que pertene-
cen al conjunto A. Una muestra bootstrap se define entonces como una muestra
aleatoria generada por F y se denota mediante x* = {z3,2%,...,2%}. En otras
palabras, una muestra bootstrap es una muestra aleatoria obtenida con reemplaza-
miento a partir de la poblaciéon de N objetos x = {z1,zs,...,2y}. La generacién
de muestras bootstrap por medios computacionales es sencilla. Un procedimiento
habitual es construir mediante un generador de niimeros aleatorios una secuencia

nimeros enteros iy, is, ... iy comprendidos entre 1 y N y con probabilidad 1/N.

*
n’

Entonces, al elemento n-ésimo de la muestra bootstrap, 7, se le asigna el valor
i,-ésimo de la muestra aleatoria original, z;, .

A partir de la generacién de muestras bootstrap es posible estimar la distribu-
cién de un estadistico. Dicha estimacion recibe el nombre de distribucion bootstrap.
Si ) = s(x) es un estadistico definido sobre muestras aleatorias x, se define una
réplica bootstrap del estadistico como J* = s(x*). Esta cantidad es el resultado de
aplicar, pues, la funcién s(-) sobre una muestra bootstrap x* de la misma manera
que es aplicada sobre la muestra observada x. Dada una colecciéon de B muestras

1 *2

bootstrap independientes, x*!, x*2, ..., x*B

, se define la distribucién bootstrap del
estimador muestral U como el histograma construido a partir de las B réplicas
0*(b) = s(x*), donde b=1,2,..., B.

Las principales aplicaciones de los métodos bootstrap incluyen la estimacion
del error estandar de un estadistico y la estimacién de sus percentiles. Errores
estandar y percentiles pueden usarse para calcular los intervalos de confianza del
estadistico. El error estandar bootstrap de un estimador muestral se define como

la desviacion tipica empirica de B réplicas:

B 0% 0% 2 1/2
S {z“w (b) = () } (3.11)

B—-1

donde 9*(-) = (321, 0*(b))/B es la media bootstrap del estadistico. Por otro lado,
si G es la funcién de distribucién acumulativa de las réplicas bootstrap, su intervalo

de confianza a nivel 1 — 2o basado en percentiles se define como el intervalo
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comprendido entre los percentiles o y 1 — «a de G:

N A

[9;, 0] =[G (), G711 — )] (3.12)

donde J; y U, son los limites inferior y superior, respecticamente.

Otra clase de intervalos de confianza es el denominado bootstrap-t, y esta inspi-
rado en el procedimiento de construccién de intervalos de confianza para la media
muestral basado en la funcién de distribucién ¢ de Student. El procedimiento clasi-
co parte de que el estadisico pivot Z = (J—1)/ SE se distribuye segtin una funcién
tny_1 de Student con N —1 grados de libertad, donde N es el tamano de la muestra.
De manera similar, se puede construir una distribucion bootstrap-t. Mediante dicha
distribucion, obtenida por remuestreo, es posible construir intervalos de confianza

analogos a los intervalos de Student.

Definicién del test de hipé6tesis

Sean m" = {m’{, e ,m}"vr} y m® = {m?, e ,m‘}va} dos muestras aleatorias
consistentes en N, y N, realizaciones del indice cardiaco m obtenidas, respectiva-
mente, bajo las condiciones de medida ¢” y c*. Las funciones de distribucién de
las muestras aleatorias m” y m®, es decir, g,,(m|c") y g (m|c®), son desconocidas
y posiblemente distintas. Si toda realizacion m] de la muestra m" se obtiene si-
multdneamente con una y sélo una realizaciéon m{ de la muestra m®, y viceversa,
toda realizaciéon m{ de la muestra m® se obtiene simultdneamente con una y sélo
una realizacion m; de la muestra m", entonces se cumple que N, = N, y decimos
que las muestras m” y m® estan pareadas. En caso contrario, decimos que las
muestras m” y m® no estan pareadas. Para evaluar el efecto de la discrepancia
entre los conjuntos de condiciones de medida ¢” y ¢* sobre la medida del indice
cardiaco m proponemos comparar las esperanzas de las funciones de distribucién
gm(m|c") ¥ gm(m|c®). Si tomamos como nula la hipdtesis conservativa, esto es,
que la discrepancia entre los conjuntos de condiciones de medida c¢” y c¢* no afecta

sobre la medida del indice cardiaco m, resulta el test de hipétesis que se expone a
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continuacion:
s Hy: el cambio de condiciones de ¢ a ¢® no afecta a la distribucién de m.
= [;: el cambio de condiciones de ¢” a ¢ afecta a la distribuciéon de m.

Como en todo test de hipotesis, para evaluar Hy y H; nos basamos en un estadistico
de contraste definido sobre las muestras aleatorias observadas, 1§(m’”, m“). Dicho
estadistico de contraste proporciona un nivel de significacion para las muestras
aleatorias observadas, que coincide con el p-valor asociado a las muestras obser-
vadas cuando la hipotesis Hy es cierta. El papel de los métodos bootstrap en el
test de hipotesis es, pues, proporcionar, a través de la distribucion bootstrap, una
estimacion de la distribucion muestral del estadistico cuando la hipotesis Hy es
cierta.

En un test de hipotesis basado en bootstrap se recomienda seguir dos principios
de disenio [55]. El primero de ellos es la definicién de un estadistico de contraste
pivot. Un estadistico se denomina pivot si su distribuciéon muestral no depende
de ningin pardmetro de la distribucién de la variable aleatoria observada [32].
Cuando se trabaja con un estadistico pivot, su distribucion bootstrap es una mejor
aproximaciéon de su distribucion real, que en el caso de un estadisticos que carezca
de esta propiedad. Segun el segundo principio, es necesario garantizar que en la
estimacion de la distribucion muestral del estadistico mediante bootstrap se satis-
fagan tanto el procedimiento de generacion de muestras original como la hipotesis
Hy. Consiguientemente, si las muestras m” y m® son no pareadas, las muestras
bootstrap se generaran de manera independiente y, andlogamente, si son pareadas,
se generaran de manera pareada.

Para el caso de muestras no pareadas se propone el siguiente estadistico de

contraste:

m —m°

VN TN,

J(m", m?) (3.13)

2

donde m" y m® son las medias muestrales de m” y m*®, respectivamente, y o2 o>

son los estimadores muestrales insesgados de las varianzas de m” y m®, es decir,
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o2 = JIV’“(mZT -m")?/(N, — 1)y a2 = lea(m? —m*)?/(N, — 1). El Algoritmo

3.1, propuesto por Efron y Tibshirani [36], desarrolla en detalle el procedimiento

de contraste de hipotesis para muestras aleatorias no pareadas.

Algoritmo 3.1 Muestras no pareadas

Sea x = {m", m*} una muestra aleatoria definida como la concatenacion de
las muestras aleatorias m” y m®. Denotemos mediante T la media muestral de X,

y mediante m” y m® las medias muestrales de m” y m®, respectivamente.

(1) Defina F como la funcion que asigna la misma probabilidad a los puntos
yi=m; —m"+z,i1=12,...N,, y G como la funcion que asigna la misma

probabilidad a los puntos z; = m} —m* +2z,1=1,2,...N,.

(2) Construya B muestras bootstrap x** = {y*,z*}, donde y* se genera a partir

de F y z* se genera a partir de G.

(3) Ewalie en las muestras bootstrap el estadistico V(-) definido en (3.13).

?* _Z*

ﬁ(X*b) _ ’
\/55* /N, + 7% /N,

b=1,2,...B (3.14)

(4) Calcule el nivel de significacion alcanzado
p = #(X") > Yobs| /B (3.15)

donde Vs = V(x) es el estadistico observado.

El contraste de muestras pareadas se puede reducir al estudio de una muestra
aleatoria x, donde x; = m] —mf,ei=1,2,... N,con N = N, = N,. En este caso

se propone el siguiente estadistico de contraste:

J(m’,m*) = —— (3.16)

Vo2 /N
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donde 7 es la media muestral de z y 72 es el estimador muestral insesgado de la
varianza de , es decir, 52 = .1 (; — T)?/(N — 1). El Algoritmo 3.2, propuesto
por Efron y Tibshirani [36], desarrolla en detalle el procedimiento de contraste de

hipétesis para muestras aleatorias pareadas.

Algoritmo 3.2 Muestras pareadas

Definamos x como la diferencia de dos muestras aleatorias pareadas de tamano

N, x=m" —m®. Denotemos mediante T la media muestral de X.

(1) Defina F como la funcion que asigna la misma probabilidad 1/N a los puntos

LL’Z':JIZ'—E, 1= ].,2,N
(2) Genere B muestras bootstrap X* a partir de F'.

(3) Ewalie en cada muestra bootstrap el estadistico V(-) definido en (3.16)

I(&) = b=1,2...B (3.17)

(4) Calcule el nivel de significacion alcanzado
p=#[0(x**) > Uos| /B (3.18)

donde Vops = V(X) es el estadistico observado.

Anadlisis de Bland-Altman

El método de anélisis de Bland-Altman proporciona una medida de concor-
dancia entre dos conjuntos pareados de muestras aleatorias obtenidas mediante
dos técnicas distintas [15]. En este método se representa graficamente la diferen-
cia entre cada par de muestras pareadas, Am; = m] —m{ frente a su promedio
IIm; = (m] +m¢)/2. Dicha representacion puede revelar tendencias en la distribu-

cién de los datos ocultas en otras representaciones. Adicionalmente, en ausencia
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de tendencias, la media de las diferencias se puede interpretar como una medida
de diferencia sistematica entre las muestras obtenidas a partir de ambas técnicas,
y su desviacion estandar como fluctuaciones aleatorias. Como complemento al test
de hipdtesis, proponemos estudiar mediante un andlisis de tipo Bland-Altman la
naturaleza de las discrepancias entre indices pareados obtenidos bajo condiciones

de medida distintas, c” y c®.

3.2.5. Condiciones de medida

Segun el modelo presentado en el Apartado 3.2.1, el conjunto de condiciones
de medida en DAI consta de un conjunto de condiciones de adquisicion y de otro
conjunto de condiciones de procesado. Entre las principales condiciones de adqui-
sicién podemos mencionar el diseno del sistema de electrodos, las especificaciones
del banco de filtros y el proceso de digitalizacién de los EGM registrados. Entre las
principales condiciones de procesado espectral destacan los parametros propios del
algoritmo de estimacion del espectro en potencia. Con el fin de analizar el efecto
del diseno del sistema de electrodos en la medida de indices espectrales obtenidos

en EGM durante FV, proponemos analizar las siguientes condiciones de medida:

= Configuracion del sistema de electrodos. Esta condiciéon hace referen-
cia a los tres tipos generales de configuraciones de sistemas de electrodos
presentadas en la Seccién 2.4, a saber, unipolar, bipolar integrada y bipolar

dedicada.

s Fabricante de DAI. Esta condicion aglutina las propiedades eléctricas y
fisicas del DAI y del sistema de electrodos, que varian de un fabricante a

otro.

En el estudio del efecto de una de las condiciones de medida en el valor de los
indices espectrales, es conveniente reducir la variabilidad a través del control del
valor del resto de condiciones. Por ello, para analizar el efecto de una condicién de

medida ¢, construimos dos poblaciones de EGM registrados bajo las condiciones de
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Ua Bg D

FF, Hz 4.6+0.1 | 46+0.1 | ns.
FP, Hz 4.6+0.1 | 17.5+0.7 | <0.001
FM,Hz | 6.1+0.1 | 31.940.7 | <0.001
S.(FF),% | 12.4+0.3 | 0.14£0.01 | <0.001
S.(FA3),% | 1.74£0.1 | 1.0£0.1 | <0.001
S.(FA3),% | 0.4£0.04 | 1.5+0.1 | <0.001
S, (FP),% | 12.440.3 | 1.940.1 | <0.001
10 0.8+0.01 | 0.6+0.01 | <0.001

Tabla 3.1: Resultados del analisis de robustez de la familia de indices espectra-
les frente a cambios en la configuracion del sistema de electrodos en dispositivos
Guidant®, Ug vs. Bg (media + desviacién tipica).

medida c” y ¢, que difieren en el valor de la condicién c. A partir de ambas pobla-
ciones de EGM, se calculan los indices espectrales con los cuales se construyeron

las muestras m” y m*®.

3.3. Resultados

Configuracion del sistema de electrodos

En el primer experimento estudiamos el efecto de la configuracion del siste-
ma de electrodos sobre la medida de la familia de indices espectrales definida en
el Apartado 3.2.3. Con esta finalidad, para cada indice espectral m analizamos
dos muestras, m” y m®, correspondientes al conjunto de medidas de dicho indi-
ce espectral obtenidas, respectivamente, a partir de EGM unipolares y bipolares
registrados durante episodios de F'V.

Con el objetivo de reducir la variabilidad debida a diferencias en el diseno del
sistema de electrodos de distintos fabricantes, se realizaron dos experimentos, uno
para analizar EGM unipolares y bipolares registrados en dispositivos Guidant®,
Us v Bg, y el otro para analizar EGM unipolares y bipolares registrados en dis-
positivos Medtronic®, Uy, y Bys. Debido a que, por la propia eleccién de la po-
blacion de EGM, los EGM unipolares y bipolares estudiados fueron registrados
simultaneamente, las muestras m” y m® de cada experimento se construyeron de

manera pareada. Se pudo comprobar, ademas, que la frecuencia de muestreo de las
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Figura 3.3: Distribuciones bootstrap del estadistico definido en (3.13) y valor ob-
servado (en linea punteada) para comparar las medias de indices espectrales de
EGM tipO UG y BG.
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Unm By p

FF, Hz 49401 | 49401 | ns.

FP, Hz 4.9+0.1 | 49+0.1 | ns.
FM,Hz | 6.3+0.1 | 12.0£0.5 | <0.001
S.(FF),% | 11.1+0.4 | 6.24£0.4 | <0.001
S.(FA3),% | 1.4£0.1 | 1.7+0.1 | 0.021
S.(FA3),% | 0.3£0.04 | 0.940.08 | <0.001
S, (FP),% | 11.0£0.4 | 6.240.4 | <0.001
10 0.8+0.02 | 0.7+0.02 | <0.001

Tabla 3.2: Resultados del analisis de robustez de la familia de indices espectra-
les frente a cambios en la configuracion del sistema de electrodos en dispositivos
Medtronic®, Uy; vs. By (media + desviacién tipica).

dos poblaciones de EGM utilizados en cada experimento coincidia, siendo f; = 200

Hz en el caso de Guidant® y f, = 128 Hz en el caso de Medtronic®.

La estimacién basada en remuestreo bootstrap de la media y de la desviacion
tipica de cada indice cardiaco, asi como los resultados de la aplicacion del test de
hipdtesis, se muestra en la Tabla 3.1 para dispositivos Guidant® y en la Tabla 3.2
para dispositivos Medtronic®. Las Figuras 3.3 y 3.4 muestran las distribuciones
bootstrap obtenidas para cada estadistico de contraste. Como se puede observar,
ambos experimentos sugieren caracteristicas espectrales de tipo general en EGM
unipolares y bipolares. En primer lugar, la FF coincide en EGM unipolares y
bipolares. Esta observacién apunta a que la ritmicidad de la dindmica cardiaca
durante FV se refleja de manera idéntica en el EGM, independientemente de las
caracteristicas del sistema de electrodos empleado. Por el contrario, el analisis del
resto de indices espectrales estudiados revela una falta de concordancia. Estas dis-
crepancias sugieren que las caracteristicas de los sistemas de electrodos empleados
influye sobre la envolvente del espectro de la senal. Las discrepancias en las me-
didas de los indices FP, FM, S,(FF), S,(FAy) y S,(FAs), que indirectamente
constituyen una estimacion de la envolvente espectral, indican que en EGM unipo-
lares hay una mayor concentraciéon de potencia en bajas frecuencias que en EGM
bipolares. En primer lugar, mientras que en EGM unipolares Ug y Uy la FP se
sitia en el primer armoénico, en EGM bipolares By se encuentra en media en el

cuarto armonico y en EGM bipolares Bj; entre el primer y segundo armonico.
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Ademas, el centro de gravedad del espectro en potencia, cuantificado mediante la
FM, se sitia en EGM unipolares a frecuencias mas bajas que en EGM bipolares.
Finalmente, las medidas de los indices S, (FF), S,(FAy) v S,(FA;s) apuntan ha-
cia una mayor de concentracion de potencia en los primeros armoénicos de EGM
unipolares Ug v Uy, frente a una distribucion mas equitativa entre los primeros
armoénicos en EGM bipolares B¢ v Bys. En cuanto al indice de organizacién 10,

es de destacar una reduccion de su valor para EGM bipolares frente a unipolares.

Los experimentos fueron complementados con andlisis de Bland-Altman para
estudiar diferencias entre las configuraciones de electrodos. La Figura 3.5 muestra
los diagramas de Bland-Altman para la FP, la FM y el 10 en los dos grupos de
experimentos. Es de destacar que, mientras que en el contraste de Uy frente a Bg
la variable AF P tiene una tendencia lineal hacia valores negativos, en el contraste
de U, frente a Bjs solamente se observa una distribucién aleatoria en torno a un
valor proximo a cero. Esta observacion es consistente con los resultados del test
de hipétesis, segtn el cual la FP de EGM tipo By es significativamente mayor que
la de EGM tipo Bg, mientras que EGM U,; v By la FP no presenta diferencias
significativas. En cuanto a la FM, en ambos experimentos se observa la misma
tendencia lineal hacia valores negativos; asimismo, la media se sitiia en valores ne-
gativos, lo cual denota una discrepancia sistematica. Por lo tanto, la potencia en
EGM bipolares tiende a distribuirse alrededor de frecuencias mas altas que EGM
unipolares, tal y como apuntan los valores medios de las amplitudes de los arméni-
cos espectrales, recogidas en las Tablas 3.1 y 3.2. Estas observaciones poblacionales
se ilustran en el espectro de EGM unipolares Uz y EGM bipolares By, mostra-
do en la Figura 3.2. Si se comparan ambas configuraciones, las configuraciones
bipolares se caracterizan por una envolvente espectral situada a frecuencias mas
altas que las configuraciones unipolares. Como consecuencia, la FP se encuentra
en EGM bipolares en frecuencias mas altas que en EGM unipolares. De manera
similar, en EGM unipolares la FP coincide usualmente con la FF, mientras que en
EGM bipolares la FP coincide con arménicos superiores. El 10, por otro lado, se

caracteriza por un diagrama Bland-Altman de patron coénico alrededor de un valor
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Figura 3.5: Diagrama de Bland-Altman para F'P, FM e IO en el
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andlisis de

robustez frente a cambios de EGM tipo Ug a Bg (paneles de la izquierda) y en
el anélisis de robustez frente a cambios de EGM tipo Uy, a By, (paneles de la
derecha).
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Uca U p
FF, Hz 4.650.1 | 4.940.1 n.s.
FP, Hz 1.6+£0.1 | 4.9%0.1 | 0.044
FM,Hz | 6.1£0.1 | 6.4+0.2 n.s.
S.(FF),% | 12.440.3 [ 11.0+0.4 | 0.006
S (FA3),% | 1.740.1 | 1.4+0.1 n.s.
S.(FA3),% | 0.4£0.04 | 0.4+0.04 | n.s.
S (FP),% | 12.440.3 | 11.0+0.4 | s. 0.007
10 0.8£0.01 | 0.8+£0.02 | mn.s.

Tabla 3.3: Resultados del analisis de robustez de la familia de indices espectrales
frente a cambios en el diseno del sistema de electrodos unipolar, Ug vs. Uy, (media
+ desviacion tipica).

positivo. Este rasgo revela, pues, una discrepancia sistemética y no lineal entre la
medida de organizacién de un mismo episodio de F'V cuando es realizada a partir

de EGM unipolares y bipolares.

Fabricante de DAI

En el segundo experimento estudiamos las discrepancias entre medidas de indi-
ces espectrales obtenidas en EGM registrados por dispositivos de distintos fabri-
cantes. Para ello, aplicamos el test de hipdtesis sobre sendas muestras de indices
espectrales obtenidas a partir de EGM registrados por dispositivos Guidant® y
de EGM registrados por dispotivos Medtronic®. Como consecuencia, las muestras
de indices espectrales corresponden a distintos episodios de F'V y son no parea-
das. Con el objetivo de reducir la variabilidad debida al tipo de configuracion de
electrodos, se realizaron dos experimentos. En el primero de ellos se compararon
muestas obtenidas a partir de EGM unipolares, es decir, Ug y Uy, v en el segundo
se compararon muestras obtenidas a partir de EGM bipolares, esto es, Ug y Uy,

La estimacién de la media y de la desvacion tipica de las medidas los indices
espectrales propuestos, asi como el resultado de la aplicacién del test de hipdtesis,
se presentan en la Tabla 3.3, para EGM unipolares Ug v Uy, v en la Tabla 3.4,
para EGM bipolares Bg y B),. Las Figuras 3.6 y 3.7 muestran las distribuciones
bootstrap obtenidas para cada estadistico de contraste. El analisis de los indices

espectrales de EGM unipolares sugiere una mayor concentracién de potencia en
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Figura 3.6: Distribuciones bootstrap del estadistico definido en (3.13) y valor ob-
servado (en linea punteada) para comparar las medias de indices espectrales de

EGM tipo Ug v Uyy.
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Bg By p

FF, Hz 4.6+0.1 | 4.9+0.1 | 0.03
FP,Hz | 17.5+0.7 | 5.8£0.1 | <0.001
FM, Hz | 31.940.7 | 12.0£0.5 | <0.001
S.(FF),% | 0.1£0.02 | 5.6+£0.4 | <0.001
S.(FA3),% | 1.0£0.1 | 1.740.1 | <0.001
S.(FA3),% | 1.4+0.1 | 1.0+0.08 | <0.001
S,(FP),% | 1.940.1 | 5.740.3 | <0.001
10 0.6£0.01 | 0.7+0.02 | <0.001

Tabla 3.4: Resultados del andlisis de robustez de la familia de indices espectrales
frente a cambios en el disefio del sistema de electrodos bipolar, Bg vs. By (media
+ desviacion tipica).

los primeros arménicos (Tabla 3.3). El test de hip6tesis revela una concordancia
significativa entre las medidas de los indices espectrales obtenidas a partir de EGM
Ug v Upy. Tanto la FF como el 10 concuerdan en EGM unipolares registrados
por los dispositivos de las casas comerciales estudiadas, si bien, como muestra el
histograma para la FF mostrado en la Figura 3.6, el nivel de significacién alcanzado

es bajo.

Los indices espectrales obtenidos de EGM bipolares Bg v Bj; muestran, por
el contrario, diferencias muy significativas. El analisis del espectro a través de la
media de los indices espectrales sugiere que la envolvente espectral esta desplazado
en el caso de EGM bipolares Bg hacia mayores frecuencias que en el caso de EGM
bipolares B),. Especificamente, el maximo espectral, definido como la FP, coincide
en EGM bipolares B con el tercer arménico FA3, mientras que en EGM bipolares
By coincide con la FF y el primer armoénico FA,. Asimismo, el centro de gravedad
del espectro en potencia de los EGM bipolares, definido como FM, se sitia a
una frecuencia de valor aproximadamente dos veces mayor en EGM bipolares
Be que en EGM bipolares Bj;. Finalmente, el estudio de las potencias en los
primeros arménicos, Sy (FF), Sp(FAy) y S,(FAs), revela una disminucién de la
distribucion espectral potencia hacia frecuencia méas altas mas acusada en EGM
bipolares Bj; que en EGM bipolares Bg. Este estudio apunta a que los indices
espectrales son sensibles al tipo de dispositivos cuando se extraen de sistemas de

electrodos bipolares.
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3.4. Conclusiones

En este capitulo hemos estudiado la robustez de una familia de indices es-
pectrales frente a desviaciones en el diseno del sistema de electrodos. Con esta
finalidad, hemos analizado la densidad espectral de potencia de de EGM intra-
cavitarios registrados en DAI durante FV. En nuestro estudio hemos constatado
discrepancias, previamente observadas, en la distribucion espectral de potencia de
EGM registrados mediante distintas configuraciones de electrodos. Especificamen-
te, el espectro en potencia de EGM unipolares muestra una mayor concentracién
de potencia sobre frecuencias bajas cuando es comparado con el espectro en po-
tencia de EGM bipolares. Esta observacion es abordada desde un punto de vista
tedrico en la Parte III de este Disertacion Doctoral, en la cual describimos la re-
lacion de la envolvente espectral de EGM intracavitarios almacenados en DAI, el

diseno del sistema de electrodos y la dinamica del tejido cardiaco durante FV.

El analisis de robustez de la familia de indices espectrales revela que la FF es
el indice mas robusto. Este resultado indicaria que la FF es una propiedad comun
a senales cardiacas registradas mediante distintas configuraciones de electrodos.
Por el contrario, otros indices espectrales propuestos en la literatura muestran
diferencias significativas cuando son medidos sobre EGM registrados mediante
distintas configuraciones de electrodos. La FM es significativamente distinta en
EGM unipolares, EGM bipolares integrados y EGM bipolares dedicados. De la
misma manera, el IO presenta diferencias significativas si es estimado a partir de
distintas configuraciones de electrodos. Estos resultados tienen implicaciones pro-
fundas sobre la interpretacién de indices espectrales en términos de la organizacién
espacio-temporal del tejido cardiaco subyacente, y su aplicacion en detecciéon y dis-

criminacion de arritmias.

En este estudio hemos analizado el efecto de las condiciones de medida sobre la
medida de indices espectrales. Si bien gran parte de las discrepancias observadas
pueden atribuirse al sistema de electrodos, el banco de filtros también puede cons-

tituir una fuente de variabilidad. Adicionalmente, hemos constatado diferencias en
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la frecuencia de muestreo de los EGM obtenidos por distintas casas comerciales,
que podrian haber influido sobre la medida final de indices cardiacos. Finalmente,
la técnica utilizada para estimar la densidad espectral de potencia ha impuesto
una resolucién espectral de 0.33 Hz. Esta limite puede afectar, en general, a la
comparacion entre indices definidos sobre el eje de frecuencias, tales como la FF,

la FP, o la FM.
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Capitulo 4

Dinamica de segundo orden de

fuentes bioeléctricas

En este capitulo presentamos un marco teérico general para describir la dinami-
ca de segundo orden de fuentes bioeléctricas. Dicho marco tedrico constituye la
base sobre la que se asienta el analisis de la resolucion y el espectro de senales
electrofisiologicas registradas por sistemas de electrodos, que desarrollaremos en
el Capitulo 5. El formalismo propuesto es una generalizacién de las definiciones
habituales de correlacién y espectro en potencia de procesos escalares, a medios
excitables de naturaleza vectorial, entre los cuales se encuentran las fuentes bio-
eléctricas. Para describir la dindamica de segundo orden de fuentes bioeléctricas
proponemos los estadisticos de segundo orden distribuidos. Estos son la funcién
de correlacién distribuida, la funcién de potencia media distribuida y la funcién
de espectro distribuido. A partir de la funcién de correlacién distribuida, defini-
mos tres modelos simples de dinamica de segundo orden de fuentes bioeléctricas,
a saber, fuentes perfectamente incorrelacionadas, fuentes disociadas y fuentes per-
fectamente correlacionadas. Las principales propiedades de los entes involucrados
en el analisis de la dinamica de fuentes bioeléctricas basado en estadisticos de

segundo orden distribuidos, son enunciadas, demostradas e ilustradas.
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4.1. Introduccion

La electrofisiologia es la disciplina cientifica que estudia aquellos 6rganos y te-
jidos de los seres vivos que generan actividad eléctrica para regular sus funciones.
Dichos 6rganos y tejidos se conocen con el nombre genérico de fuentes bioeléctri-
cas, y entre ellos se encuentran el tejido cardiaco y el tejido nervioso [88]. Desde
un punto de vista dinamico, las fuentes bioeléctricas pertenecen a la categoria de
medios excitables [162]. Un medio excitable es un sistema extenso formado por
elementos infinitesimales que modifican su estado transitoriamente ante estimulos
externos, y generan, a su vez, nuevos estimulos que pueden modificar el estado
de otros elementos adyacentes. De la interaccion entre los elementos de la fuen-
te, combinada con un comportamiento individual intrinseco, surge una dindmica
espacio-temporal que, bajo condiciones de contorno adecuadas, puede manifestar-
se ritmicamente [162] [48]. La ritmicidad de la dindmica espacio-temporal de las
fuentes bioeléctricas puede observarse, de manera directa, en la periodicidad de
los patrones topoldgicos de excitacion, y se refleja, de manera indirecta, en la pe-
riodicidad de las senales electrofisiologicas registradas por sistemas de electrodos,
tales como el electrocardiograma y el electroencefalograma [144]. Por lo tanto, en
principio seria posible establecer una relacion entre las descripciones de la dinami-
ca espacio-temporal de las fuentes bioeléctricas y las descripciones de la dinamica

temporal de las senales electrofisiologicas.

Para ilustrar la relacion entre la dinamica espacio-temporal de las fuentes bio-
eléctricas y la dinamica temporal de las senales electrofisiolégicas, en las Figuras
4.1 y 4.2 se muestran dos ejemplos simulados por ordenador de patrones de exci-
tacion en una muestra cuadrada de tejido cardiaco junto a la captacion de senales
electrofisiologicas mediante un sistema de electrodos. El caso representado en la
Figura 4.1 corresponde a un patron de excitacion plano, mientras que el caso re-
presentado en la Figura 4.2 corresponde a un patrén de excitacion de reentrada o
en espiral. En cada figura, las imagenes (1), (2), (3) y (4) mostradas representan el

voltaje de membrana local del tejido cardiaco en cuatro instantes de tiempo distin-
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WAV

Figura 4.1: Simulacién de un patrén de excitacién plano sobre una muestra cua-
drada de tejido cardiaco y senal electrofisiolégica captada.
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tos, que han sido marcados en la senal electrofisiolégica simulada. La periodicidad
del patron de excitacion del tejido cardiaco se manifiesta como periodicidad en la
senal electrofisiologica registrada. En ambos ejemplos, la periodicidad del patrén
de actividad coincide con la periodicidad de la senial electrofisiolégica, siendo 7,
para el patrén plano y T para el patron en espiral. No obstante, cada patréon de
excitacién da lugar a una forma en la senal electrofisiologica distinta; asi, mien-
tras las senal simulada a partir de un patrén plano consta de complejos de similar
forma equiespaciados, la senal simulada a partir del patrén en espiral se aleja en
mayor medida de una periodicidad estricta, si bien sus complejos se asemejan a
una forma cuasi-monocromatica. En general, dindmicas espacio-temporales distin-
tas en la fuente bioeléctrica induciran dinamicas temporales distintas en la senal
electrofisiologica, es decir, la dindmica temporal de la senal electrofisiolégica con-
densa la dindmica espacio-temporal de la fuente bioeléctrica, por lo que la primera

podria interpretarse como una observacion indirecta de la segunda.

Una de las técnicas matematicas méas utilizadas para describir la ritmicidad de
senales son los estadisticos de segundo orden, esto es, la autocorrelacion y el es-
pectro en potencia [113]. En el andlisis de senal basado en estadisticos de segundo
orden se suele asumir implicitamente que existe un modelo, o proceso, estocastico
subyacente, caracterizado por una autocorrelacion y un espectro en potencia que
puede estimarse a partir de sus realizaciones. Dicho modelo estocastico constituye,
pues, una descripcién del proceso fisico subyacente que genera la senal. El anélisis
de procesos escalares y vectoriales basado en estadisticos de segundo orden se pue-
de considerar rigurosamente formulado desde que Wiener publicara su famosa obra
sobre andlisis arménico generalizado en 1930 [161] [91]. Entre las principales exten-
siones de este trabajo destaca la definicion de la funciéon de coherencia mutua en el
seno de la éptica estadistica [53] [16] [89]. La funcién de coherencia mutua describe
las relaciones de segundo orden entre las dindmicas de dos puntos cualesquiera de
un campo escalar o vectorial y, en el caso particular de campos electromagnéticos,
su estructura detallada puede obtenerse a partir de las ligaduras que impone la

ecuaciéon de propagacion de ondas.
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Figura 4.2: Simulacién de un patrén de excitacion en espiral sobre una muestra
cuadrada de tejido cardiaco y senal electrofisiolégica captada.
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DEP del patrén plano

uT f
P

DEP del patrén en espiral

Ut f
S

Figura 4.3: Densidad espectral de potencia (DEP) de sendas senales electrofi-
siologicas sintetizadas a partir de la simulacion de patrones de excitacion plano y
en espiral, de periodos T, y T}, respectivamente.

La dinamica espacio-temporal de fuentes bioeléctricas y, en general, de cual-
quier medio fisico excitable, podria ser descrita mediante estadisticos de segundo
orden de la misma manera que los campos electromagnéticos son descritos en
optica estadistica. Esta descripcion seria deseable, principalmente, por dos moti-
vos. Por un lado, descripciones de segundo orden de la dinamica espacio-temporal
de una fuente bioeléctrica nos permitirian indagar en su naturaleza, analizar sus
propiedades y proponer modelos de mecanismos. De esta manera, descripciones
cualitativas de la dinamica de una fuente bioeléctrica, de las cuales son ejemplos
los patrones de propagacion plano y en espiral ilustrados en las Figuras 4.1 y 4.2,
podrian dar paso a descripciones cuantitativas mediante las cuales seria posible
establecer medidas objetivas de clasificacién de la dindmica de la fuente bioeléctri-
ca. Por otro lado, la descripcion de fuentes bioeléctricas basada en estadisticos
de segundo orden constuiria una pieza conceptual fundamental para la interpreta-

cién de la autocorrelacion y el espectro en potencia de senales electrofisiologicas,
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que son registradas a través de la medida de los potenciales eléctricos variables

inducidos en el cuerpo humano por dichas fuentes bioeléctricas.

La definicién de estadisticos de segundo orden para medios excitables puede ser
una importante herramienta tedrica y conceptual en electrofisiologia. Esta opcién
es particularmente interesante cuando se dispone de un modelo de generacién de
senales, como la ecuacién de sintesis de la electrofisiologia, que sera introducida
en la Seccién 5.3, y una descripcién de segundo orden de la dindmica de la fuente
bioeléctrica. A modo de ejemplo, en la Figura 4.3 se muestran los espectros de
las dos senales electrofisioldgicas generadas, respectivamente, a partir de los pa-
trones plano y en espiral simulados por ordenador y representados en las Figuras
4.1 y 4.2. Ambos espectros comparten una estructura armonica, en la que pueden
distinguirse picos espectrales equiespaciados. En ambos casos, el primer pico es-
pectral coincide aproximadamente con el inverso del periodo fundamental de los
patrones topolégicos simulados y de las senales electrofisiologicas sintetizadas, lo
cual ilustra la utilidad de los estadisticos de segundo orden en la descripcion de la
ritmicidad de la dindamica de las fuentes bioeléctricas. No obstante, los espectros
presentan diferencias importantes que, en estos ejemplos, podrian adscribirse a
las diferencias entre los patrones topologicos de excitacién subyacentes. Un marco
tedrico que involucrase la estadistica de segundo orden de la fuente bioeléctrica
podria, pues, proporcionar una interpretacién de ambos espectros a partir de la

postulacién de un patrén de excitacion en dicha fuente.

En este capitulo proponemos una definicion de estadisticos de segundo orden
para medios excitables de naturaleza vectorial, entre los que se encuentran las
fuentes bioeléctricas. En primer lugar, en la Seccién 4.2 describimos un modelo
de fuente bioeléctrica como una distribucion espacial de dipolos bioeléctricos, es
decir, como un campo vectorial dinamico. Esta descripcién es conveniente ya que
permite, a través de la ecuacion de sintesis de la electrofisiologia (5.3), describir
toda senal electrofisiolégica como un integracion ponderada de la distribucién espa-
cial de dipolos bioeléctricos. El dipolo bioeléctrico es, pues, el elemento individual

béasico de una fuente bioeléctrica. Seguidamente, en la Seccion 4.3 introducimos
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los estadisticos de segundo orden habituales para procesos escalares y vectoria-
les. La exposicion de los estadisticos de segundo orden para procesos vectoriales
se particulariza para dipolos bioeléctricos, que formalmente son vectores en un
espacio de tres dimensiones. En la Seccion 4.4, se definen los estadisticos de se-
gundo orden distribuidos para distribuciones espaciales de dipolos bioeléctricos.
Dichos estadisticos son la funcién de correlacion distribuida, la funcién de poten-
cia media distribuida y la funcién de espectro distribuido. A partir de la funcién
de correlacién distribuida, se definen e ilustran tres modelos simples de fuente bio-
eléctrica, a saber, fuente perfectamente incorrelacionada, fuente disociada y fuente
perfectamente correlacionada. Estos modelos simples son casos ideales cuyas pro-
piedades pueden ser estudiadas mediante manipulacién simbdlica. Las propiedades
mas relevantes de los entes matematicos involucrados en nuestro anélisis son enun-
ciadas, demostradas y comentadas en esta seccion. Finalmente, en la Seccién 4.5
se recapitulan las aportaciones originales presentadas en este capitulo, subrayando
su importancia dentro del contexto del analisis de la resolucién y el espectro de

sistemas de electrodos.

4.2. Modelo de fuente bioeléctrica

En los tejidos bioeléctricos existen variedades celulares capaces de transformar
energia quimica en energfa eléctrica para realizar sus funciones [59]. Dichas varieda-
des celulares se conocen cominmente como células excitables. Como consecuencia
de su actividad eléctrica, las células excitables generan localmente corrientes idni-
cas que se propagan por los tejidos adyacentes, induciendo diferencias de potencial
eléctrico entre puntos distintos del cuerpo humano [88] [119].

Desde un punto de vista macroscopico, el elementé basico de una fuente bio-
eléctrica es el dipolo bioeléctrico o, simplemente, dipolo [88] [119]. Un dipolo bio-
eléctrico es un ente vectorial, J,(t) = {Ji(t), Jo(t), J5(t)}, que describe en cada
instante de tiempo la orientacion espacial y la intensidad de un elemento infinite-

simal de superficie que consta de una doble capa infinitamente préxima, sometida
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Figura 4.4: Representacion vectorial de un dipolo bioeléctrico.

a una diferencia infinitesimal de potencial generada localmente por la actividad
bioeléctrica del tejido subyacente (Figura 4.4). Un dipolo es, pues, la formalizacién
matematica del concepto de doble capa equivalente propuesto por von Helmholtz
en 1853 para describir fuentes bioeléctricas [158]. Debido a que el dipolo comparte
las mismas unidades que las corrientes de conduccién y de desplazamiento definidas
en las ecuaciones de Maxwell, el dipolo se denomina también corriente impresa. No
obstante, a diferencia de las corrientes de conduccién y desplazamiento, el dipolo
es una corriente no conservativa, ya que es generada in situ a partir de trans-
formaciones electroquimicas de energfa en el seno de las células excitables [88].
Como la actividad de los tejidos es dinamica, el dipolo es asimismo una magnitud
dinamica y su variaciéon temporal puede caracterizarse mediante la descripcion de
la variacién de sus componentes. Por su sencillez, el dipolo cardiaco es un modelo
clinico ampliamente utilizado en electrofisiologia cardiaca. En vectorcardiografia,
por ejemplo, el dipolo bioeléctrico es el modelo bioeléctrico en el que se basa el

concepto de vector cardiaco [119].
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i

Figura 4.5: Una fuente bioeléctrica V' es una regién del espacio R? sobre la que se
distribuyen dipolos bioeléctricos.

De la extension de la nocién de dipolo bioeléctrico para describir sistemas bio-
eléctricos extensos surge el concepto de distribucion espacial de dipolos. Una dis-
tribucién espacial de dipolos dJ(v,t) = {dJ;(v,t),dJ2(v,t),dJ3(v,t)} es un campo
vectorial que describe la densidad de corriente impresa para cada punto de una
regiéon V del espacio R? en cada instante de tiempo (Figura 4.5). Formalmente,
una distribucién espacial de dipolos en una fuente bioeléctrica V' C R? es una

aplicacion dJ,, tal que:

dl,: VxR — R? (4.1)
(v,t) — dJ,(v,t) .

Abusando de notacién, en la presente exposicion tanto la fuente como la regién
del espacio que la fuente ocupa se denotaran indistintamente mediante V. Esta
regiéon del espacio podra ser un volumen, una superficie, una linea o un conjunto

numerable de puntos.



4.3 Colecciones finitas de procesos 95

La dindamica de una fuente V' es equivalente, pues, a la dindmica de la distri-
bucién espacial de dipolos dJ,,(v,t) que la definen. Cada dipolo de la fuente, lejos
de actuar individualmente, interacciona con el resto de los dipolos dando lugar a
patrones espacio-temporales complejos. Por lo tanto, para realizar una descripcion
matematica de la dinamica de la fuente seria necesario aplicar operadores que des-
cribieran las interacciones temporales entre dipolos individuales de la fuente. Con
este fin, en la Seccién 4.4 introducimos los estadisticos de segundo distribuidos,
que extienden las nociones habituales de correlaciéon y espectro en potencia para

procesos escalares y vectoriales, a campos vectoriales dinamicos.

4.3. Colecciones finitas de procesos

Los métodos estocasticos constituyen una estructura conceptual ampliamente
extendida para abordar problemas en fisica [46] [53], quimica [153] e ingenieria
[113] [120]. Los métodos estocdsticos se asientan axiomdticamente sobre la rama
de las matematicas dedicada a los espacios de medida [151], de los cuales los
espacios de probabilidad son un caso particular a través de la nociéon fundamental
de modelo, senal o proceso estocdstico, junto con la nocién de evento, observacién
o realizacion del proceso estocastico. Un proceso estocastico es, en este sentido,
un modelo que, basado en la definicién de espacios de probabilidad, describe el
mecanismo fisico mediante el cual se genera una observacién consistente en un
conjunto de magnitudes variantes en el tiempo. El ejemplo cldsico de proceso
estocastico es el movimiento Browniano, a cuya concepcion se le atribuyen algunas
de las grandes revoluciones cientificas ocurridas durante el siglo XX [29].

Un proceso estocastico puede ser descrito mediante medidas, o estadisticos, de-
finidos sobre el espacio de probabilidad. Dichos estadisticos pueden ser calculados a
partir de la propia definicién del proceso estocastico en el espacio de probabilidad,
o bien estimados a partir de conjuntos de realizaciones del proceso estocéstico. Los
estadisticos de segundo orden, esto es, la correlacion y el espectro en potencia, son

medidas definidas sobre pares de procesos estocasticos en dos instantes de tiempo
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distintos, con las cuales es posible describir patrones en la dinamica temporal ta-
les como la periodicidad y la coherencia. Dado que gran parte de las leyes fisicas
son lineales, y que las autofunciones de dichas leyes son periddicas, la correlacién
y el espectro en potencia son, posiblemente, los estadisticos mas utilizados para
describir procesos estocasticos. En esta seccién introducimos la correlacion y el
espectro en potencia de procesos escalares y vectoriales, mediante los cuales es
posible describir la dinamica temporal de senales electrofisiolégicas y de dipolos
bioeléctricos, respectivamente. En la Seccién 4.4, a partir de los conceptos expues-
tos en esta seccion, extenderemos la nocion de estadisticos de segundo orden a

sistemas distribuidos.

4.3.1. Procesos escalares

Dados dos procesos reales z(t) y zo(t) estacionarias en sentido amplio, se define

la correlacién cruzada R,,.,(7) como [113]:

Ry (1) = (21t +7)22(8))s (4.2)

donde (-); denota media estadistica. Cuando z1(t) = 22(t) se habla de autocorre-
lacién y se denota como R,, ., (7) o, simplemente, R., (7). A partir de la definicién
de correlacién, se define el espectro cruzado en potencia S, .,(w) como la trans-
formacién de R.,.,(7) a través del operador F correspondiente a la integral de

Fourier [113]:

SZ1Z2(W) - F{R21Z2<7—)} (43)
= /_ R.,.,(7) exp(—jwr)dr

Si z1(t) = 22(t), se habla de espectro en potencia de z(t), y se denota como S, ., (w)
o, simplemente 5, (w).
Uno de los tipos de procesos estocasticos mas importantes es el de ruido blanco

W (t), definido como aquel proceso estocastico cuya funcién de autocorrelacién es
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Ry (1) = 6(1), donde 6(7) es la funcién de distribucién delta de Dirac [113]. De
las propiedades del operador F, correspondiente a la integral de Fourier, se puede
deducir que su espectro, Sy (w), es plano, motivo por el cual se denomina blanco, en
oposicion a coloreado, término reservado para procesos que muestran correlaciones
entre instantes de tiempo distintos. En un proceso de ruido blanco, por lo tanto,
todo par de realizaciones en instantes de tiempo distintos esta incorrelacionado.
Los procesos de ruido blanco constituyen una importante herramienta conceptual.
Como consecuencia de la observacion, realizada por primera vez por George U.
Yule en 1927, segtin la cual un sistema lineal e invariante en el tiempo (LTI, Linear
Time Invariant) actia como un correlacionador de procesos de ruido blanco [47],
es habitual modelar procesos coloreados como procesos de ruido blanco filtrados

por un sistema LTI, responsable de las correlaciones observadas.

A partir del esquema de generaciéon de procesos coloreados propuesto por Yule,
seguidamente ilustramos en dos ejemplos la descripcion de las relaciones de segun-
do orden entre procesos estocasticos mediante la estimacion de las funciones de
correlacién. En ambos ejemplos, se modelan dos senales z;(t) y 22(f) como pro-
cesos coloreados generados por dos procesos idénticamente distribuidos de ruido
blanco z1(t) y x»(t) filtrados a través de dos sistemas LTI. Dichos sistemas LTI
estan caracterizados por la misma respuesta al impulso A(t) con funcién de auto-
correlacién asociada Ry, (7) (Figuras 4.6 y 4.9). En el primer ejemplo, los procesos
de ruido blanco x1(t) y x2(t) estédn incorrelacionados, mientras que en el segundo
constituyen versiones del mismo proceso desplazadas un retardo ( en el tiempo,
que denominamos diferencia de tiempos de activacion. Los ejemplos presentados
estan basados en la generacién por ordenador de secuencias pseudo-aleatorias de
10000 muestras de distribucion gaussiana e independientes, para la simulacion de
los procesos de ruido blanco x1(t) y xo(t). Las procesos coloreados z1(t) y z2(t)
se obtienen filtrando digitalmente z;(t) y xo(t) a través de un sistema LTI cuya
respuesta al impulso h(t) corresponde a un filtro de Chebyshev paso bajo de orden
10 y frecuencia de corte de 6 % de la mitad de la frecuencia de muestro. En cada

ejemplo, las autocorrelaciones y correlaciones cruzadas de cada par de procesos es-
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Figura 4.6: Modelo de senal del Ejemplo 1.

tocasticos x1(t) y xo(t), v z1(t) v 22(t), son calculadas digitalmente y comparadas.
Mediante estos ejemplos, introduciremos los conceptos de procesos perfectamente
incorrelacionados y perfectamente correlacionados, sobre los cuales se asentara el

analisis de la dinamica espacio-temporal de fuentes bioeléctricas.

Ejemplo 1 (Figura 4.6). Sean dos procesos de ruido blanco y mutuamente inco-
rrelacionados 1 (t) y 25(t), de potencia media unidad. Por definicién, las funciones
de autocorrelacion y correlacién cruzada satisfacen Ry ., (T) = Ry (7) = 0(7) y
Ry 2y (T) = Ryyey (T) = 0. En la Figura 4.7 se muestran las funciones de autocorrela-
cién y correlacion cruzada calculadas para dos secuencias generadas independiente-
mente. Si ambos procesos estocasticos son filtrados por un sistema LTT caracteriza-
do por una respuesta al impulso h(t) con autocorrelaciéon asociada Ry (7), los pro-
cesos coloreados resultantes zy(t) y 2zo(t) satisfardn R,,,,(7) = R.,.,(7) = Run(7),
R.,.,(T) = R.,.,(7) = 0. Dichas propiedades se muestran en la Figura 4.8 para
los procesos simulados. Como se puede observar, z;(t) y 2o(t) estdn mutuamen-
te incorrelacionados y tienen la misma autocorrelacion. Por ello, diremos que los
procesos estocdsticos 21(t) y z2(t) tienen la misma estadistica de segundo orden y

estan perfectamente incorrelacionados.
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Figura 4.7: Funciones de correlacién de los procesos incorrelacionados z1 y xo del

Ejemplo 1.

Figura 4.8: Funciones de correlacion de los procesos incorrelacionados z; y 2y del

Ejemplo 1.
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Figura 4.9: Modelo de senal del Ejemplo 2.

Ejemplo 2 (Figura 4.9). Sea un proceso de ruido blanco y potencia media unidad
x9(t) generado cuando un proceso de ruido blanco y potencia media unidad x(t) es
retardado ¢ unidades de tiempo. Por definicién, las funciones de autocorrelacién
y correlacion cruzada de xy(t) y o(t) satisfacen Ry ., (T) = Rupun(7) = 6(7), ¥y
Ryyuy(T) = 0(T—C) ¥ Ruyey (1) = 6(7+ (). En la Figura 4.10 se muestran las auto-
correlaciones y correlaciones cruzadas para los procesos de ruido blanco simulados.
Si ambos procesos estocdsticos son filtrados a través de un sistema LTI caracteri-
zado por una respuesta al impulso A(t) y una autocorrelacién asociada Ry (7), los
procesos coloreados de salida 21 (t) y 22(t) satisfardn R, ., (7) = R.,.,(7) = Run(7),
R, .,(1) =6(1 — ) % Rpn(7) y Ripsy (1) = 6(7 4+ () * Rpp(7). En la Figura 4.11 se
observa que los procesos estocdsticos z1(t) y z2(t) tienen la misma autocorrelacién
y que las correlaciones cruzadas son idéntica a las autocorrelaciones, si bien estan
desplazadas ¢ unidades de tiempo. Como consecuencia de esta caracteristica, en
este caso decimos que los procesos estocdsticos z1(t) y z2(t) tienen la misma es-
tadistica de segundo orden y estan perfectamente correlacionadas. Para el caso
particular de ( = 0, decimos que, ademads, los procesos estocdsticos z1(t) y z»(t)

estan en fase.
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Figura 4.10: Funciones de correlacion de los procesos correlacionados x; y xo del
Ejemplo 2.
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Figura 4.11: Funciones de correlacion de los procesos correlacionados z; y 2o del
Ejemplo 1.
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Los Ejemplos 1 y 2 ilustran el uso de las funciones de correlacién para descri-
bir relaciones de segundo orden entre procesos estocasticos. En el Ejemplo 1, los
procesos estocasticos coloreados tienen la misma autocorrelacién, si bien su corre-
lacién cruzada es nula. Esta caracteristica es debida a que los procesos estocéasticos
coloreados son generados a partir de procesos de ruido blanco independientes fil-
trados por sendos sistemas LTI caracterizados por la misma respuesta al impulso.
Consecuentemente, hemos denominado este tipo de procesos perfectamente in-
correlacionados. En el Ejemplo 2, los procesos estocéasticos coloreados tienen la
misma autocorrelacion y sus correlaciones cruzadas son distintas de cero e iguales
a versiones desplazadas de las autocorrelaciones. Esta relacion es consecuencia del
modelo de generacion, segun el cual ambos procesos son generados a partir del
mismo proceso de ruido blanco filtrado, si bien en un caso existe un retardo tem-
poral entre ambos procesos. Consiguientemente, hemos denominado este segundo
tipo de procesos perfectamente correlacionados. Por tanto, sobre la base de la ob-
servacion de la correlacion cruzada es posible identificar relaciones entre procesos

estocasticos que, aisladamente, son idénticos.

4.3.2. Procesos vectoriales

Un proceso estocdstico vectorial Z,(t) es un vector cuyas componentes son
procesos estocasticos escalares. Los estadisticos de segundo orden para procesos
estocasticos escalares, esto es, correlacién y espectro en potencia, pueden ser ex-
tendidos para describir la dindmica de procesos estocasticos vectoriales, sin mas
que calcular la correlacion y espectro en potencia de los pares de procesos esca-
lares definidos por el producto vectorial de dos procesos vectoriales [113]. Como
resultado se obtienen las matrices de correlacién cruzada, o coherencia, y espectro
cruzado. El dipolo bioeléctrico, elemento fundamental de una fuente bioeléctrica,
es un ente vectorial que varia en el tiempo y que, por lo tanto, admite un modelo
estocastico (Figura 4.4). En esta seccion, introducimos los estadisticos de segundo

orden para dipolos bioeléctricos, a saber, la matriz de correlacién, la matriz de
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potencia media y la matriz de espectro, poniendo énfasis en las propiedades mas

importantes de cara al modelado de fuentes bioeléctricas.

Correlacion

Dados dos dipolos, J,,(t) v J,n(t), se define la matriz de correlacion py,;,,(7):

P (7) = (T (t +7) - Tun(1))e (4.4)

donde ()T denota transposicién. La matriz de correlacién p,,,(7) es, pues, un ente
matematico que describe la correlacién cruzada entre cada par de componentes de

los dipolos J,(t) y J.,(¢):

011(7) p12(7) P13(T)
Prm(T) = | pa1(7)  paa(T) pos(T) (4.5)
P31(T) 032(7') P33(7')

Si Prm(T) = Op, donde 0,,,,, es una matriz nula de dimensiones 3 x 3, decimos que
los dipolos J,,(t) v J,,(t) estan incorrelacionados. Cuando J,,(t) = J,,(t), pum(T) €s
la matriz de autocorrelacién del dipolo J,,(¢) y describe las correlaciones cruzadas
entre sus componentes; los elementos de la diagonal son, pues, las autocorrelaciones
de cada componente de J,(t). Adicionalmente, cuando el rango de la matriz de
autocorrelacion de J,,(t), pnm(7), es 3, se puede encontrar una matriz de rotacién
T tal que:

Pum(T) =T -D2 (1)- T '=T-D? (r)-T7 (4.6)

donde (-)~! denota inversién y D2 (7) es una matriz diagonal. En (4.6) se ha
utilizado la igualdad T~' = T7, propiedad compartida por las matrices de rota-
cién. Por lo tanto, la matriz D2, () contiene en su diagonal las autocorrelaciones
para el retardo 7 de tres procesos incorrelacionados que, a través de la rotacion T,
generan el dipolo J,(t), y podremos escribir D? (7) = D,,,,(7) - Dy, (7) donde,

nuevamente, D,,,,(7) es una matriz diagonal.
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Potencia media

Dados dos dipolos J,,(t) y J,.(t), se define la matriz de potencia media qy,,:

Anm = <Jg(t) ) Jm(t»t = Pum(0) (4.7)

La matriz de potencia media q,,, es, pues, un ente matematico que describe la
potencia media cruzada entre cada par de componentes de los dipolos J,(t) y
Jon(t):

qi1 q12 q13

Anm = | @21 G22 G23 (4.8)

431 432 (33
donde ¢, describe la potencia media cruzada entre la componente n-ésima de
J.(t) y la componente m-ésima de J,,(¢). Como la matriz de potencia media es
un caso particular de la matriz de correlacién p,,,(7) evaluado en 7 = 0, si los
dipolos J,,(t) y J,,,(t) estdn incorrelacionados, g, = Oym. Adicionalmente, cuando
Jn(t) = Jim(t), dum describe las potencias medias cruzadas entre las componentes
de J,(t). Los elementos de la diagonal son, pues, las potencias medias de cada
componente de J,,(t).

Nuevamente, si q,,, es una matriz de rango 3, podemos descomponer el dipolo
J,.(t) en tres componentes incorrelacionadas mediante una matriz de rotacién T, de
manera que g, = T-D?,_(0)-TT. Entonces D2, (0) = D,,,,(0)-D,,,»(0) contiene en
su diagonal las potencias medias de cada una de las componentes incorrelacionadas.
Esta descomposicién nos permite hacer una interpretacion fisica sencilla de la traza
de la matriz de potencias medias, q,,,. Dado que en la diagonal de D?, (0) estdn
las potencias medias de tres procesos incorrelacionados, tr(D?, (0)) serd la suma
de dichas potencias medias. Ahora bien, como tr(q,,) = tr(D?,,(0)), el cdlculo de
t7(Qnm) nos proporciona la suma de las potencias medias de las tres componentes
incorrelacionadas que generan las componentes de J,,(v, t). Podemos distinguir dos
casos particulares de dipolos en funciéon de su matriz de potencia media: dipolos

esféricos y dipolos elipticos.



4.3 Colecciones finitas de procesos 105

Definicién 4.1 Sea un dipolo J,(t) cuya matriz de potencia es diagonal, es decir,
dnm = D?,,(0). Diremos que J,,(t) es esférico cuando D?,(0) = D3,(0) = D2,(0) =

D?; en caso contrario, diremos que es eliptico.

Espectro

Dados dos dipolos J,,(t) y J,.(t), se define la matriz de espectro o, (w):

Oun(w) = F{I (t+7) - Tu(t)):} (4.9)
= ]:{pnm(T)}

donde el operador F actia elemento a elemento en la matriz de correlacion p,,, (7).
La matriz de espectro ., (w) es, pues, un ente matemético que describe el espectro

cruzado de cada par de componentes de los dipolos J,,(t) v J,.(%):

on(w) opp(w) o3(w)
Tom(W) = | 091(w) om(w) o(w) (4.10)

o31(w) o32(w) o33(W)

donde 0,,,(w) describe el espectro cruzado entre la componente n-ésima de J,,(t)
y la componente m-ésima de J,,(t). Cuando los dipolos J,(t) v J,,(f) estan in-
correlacionados, pum(7) = Opm vy, por lo tanto, o, (w) = 0,,. Por otro lado, si
Jo(t) = Jn(t), opm(w) describe los espectros cruzados entre las componentes de
J..(t). Los elementos de la diagonal de o,,(w) son, pues, los espectros habituales
de cada componente de J,, (). Finalmente, si el rango de la matriz de correlacién,
Pnm(T), €s 3y, por lo tanto, se puede diagonalizar a una matriz D?, (7) mediante
una matriz de rotaciéon T, la matriz de espectro o, (w) es a su vez diagonalizable

a través de la matriz de rotacion T a F{D? (1)}, esto es:
Opm(w) =T - F{D2,, (1)} - T" (4.11)

Ademds, si D? (1) es diagonal, F{D? (1)} también lo es.
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4.4. Distribuciones de procesos

En esta seccion proponemos los estadisticos de segundo orden distribuidos,
operaciones matematicas definidas sobre sistemas distribuidos para describir su
dinamica espacio-temporal. Concretamente, los estadisticos de segundo orden dis-
tribuidos miden la similitud en instantes de tiempo distintos de procesos estocasti-
cos distribuidos ubicados en puntos del espacio distintos. La exposicién de los
estadisticos de segundo orden distribuidos que se presenta en esta seccion parte
de la asuncion de que el sistema estudiado es una distribucién espacial de di-
polos, es decir, un sistema de procesos estocédsticos vectoriales tridimensionales
distribuidos, aunque la formulacién puede extenderse a sistemas de dimensiones
arbitrarias. Los estadisticos de segundo orden para procesos estocasticos escala-
res y vectoriales son extendidos a distribuciones espaciales de dipolos mediante la
propuesta de la funcién de correlacion distribuida, la funcién de potencia media
distribuida y la funcién de espectro distribuido. Las principales propiedades de los
objetos matematicos introducidos en esta seccién se enunciaran y demostraran, y
se discutira detalladamente su sentido fisico. Este conjunto de propiedades confor-
man la base sobre la cual se demuestran las caracteristicas de segundo orden de
senales electrofisiologicas registradas mediante sistemas de electrodos, tales como

la resolucién y el espectro en potencia, tratadas detalladamente en el Capitulo 5.

Partiendo de la funcién de correlaciéon distribuida, en esta seccién definimos
tres modelos sencillos de distribuciones espaciales de dipolos, a saber, las distri-
buciones perfectamente incorrelacionadas, las distribuciones disociadas y las dis-
tribuciones perfectamente correlacionadas. Ademas, la definicién de distribuciones
perfectamente correlacionadas se apoya sobre la funcién de diferencia de tiempos
de activacion. Las idealizaciones introducidas en esta seccién presentan varias ven-
tajas. En primer lugar, estos modelos son subceptibles de manipulacion simbdlica,
lo cual facilita los procedimientos practicos de calculo. En segundo lugar, como
consecuencia de su sencillez, estos modelos son potentes herramientas conceptuales

para comprender la dindmica espacio-temporal de las fuentes bioeléctricas. Final-
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mente, a pesar de constituir idealizaciones, en algunos casos pueden constituir

modelos validos de fuentes bioeléctricas reales.

4.4.1. Correlacion

La definicién de matriz de correlacién para dos dipolos, p,,(7), puede exten-
derse a una distribucion espacial de dipolos, dJ,(v,t), donde v € V' y V es la fuente

bioeléctrica. Abusando de notacién, dicha extension se denotara py, (v, w, 7).

Definicién 4.2 Dada una distribucién espacial de dipolos dJ,(v,t) sobre V C R3,
la funcion de correlacion distribuida pp.,(v,w,T) es un tensor matricial de rango

2y dimensiones 3 X 3 definida sobre el producto cartesiano V xV xR que satisface:
P (v, 0, T)dvdw = (dIX (vt + 7) - dJ,, (w, 1)), (4.12)

donde v,w eV yt, 7 € R.

La funcién de correlacion distribuida describe, por lo tanto, la correlacion entre
cada par de dipolos de la distribucién espacial dJ,, (v,t). Ademéds, por definicién,
Prm (v, v, 7) es la funcién de autocorrelacién distribuida, y describe la autocorrela-
cién de cada dipolo de la distribucién espacial dJ,, (v, t). A continuacién se enuncia

y demuestra la propiedad de paridad de la funciéon de correlacién distribuida.

Proposicién 4.1 La funcion de correlacion distribuida, ppm(v,w,T), es par res-
pecto a T bajo permutacion de v y w, es decir, Ppm (v, W, T) = Ppm(w, v, —T).
Especificamente, la funcion de autocorrelacion distribuida es par respecto a T

satisface Ppm (v, 0,7) = Ppm(v, v, —T).

Demostracién: Aplicando el operador transposicién sobre el producto dJ? (v, ¢+
7) - dJ,n(w,t) se obtiene dJ7 (v,t) - dJ,(w,t + 7). Como el operador (-); es inva-
riante frente a traslaciones en t, mediante la sustitucion de ¢ por t — 7, se llega a

(dIT (w,t — 1) - dJ,(v,t)), que corresponde a la definicién de pp,,(w,v, —7). 0O
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4.4.2. Modelos de dinamica de segundo orden

La definicién de modelos de fuentes bioeléctricas basados en la descripcion de
segundo orden de su dinamica espacio-temporal nos permitiria crear un esque-
ma conceptual dentro del cual podriamos clasificar fuentes bioeléctricas, estudiar
sus propiedades y, a partir de la determinacién de dichas propiedades, establecer
criterios objetivos de comparacion y distincion. Las propiedades de las fuentes
bioeléctricas pueden reflejarse indirectamente en la dinamica de senales electrofi-
sioldgicas, por lo que la observacion de estas senales podria proporcionar evidencia
indirecta con la cual estimar el modelo de fuente bioeléctrica subyacente. Conse-
cuentemente, este procedimiento constituye, de manera implicita, una herramienta
de analisis de senales electrofisiolégicas basada en el estudio de los fenémenos elec-

trofisioldgicos y fisicos subyacentes, es decir, basada en modelado.

En esta disertacion proponemos tres modelos simples de fuentes bioeléctricas
definidos a partir de la funcién de correlacion distribuida, tal como ha sido in-
troducida en la Seccién 4.4.1. Estos modelos son las distribuciones espaciales de
dipolos perfectamente incorrelacionadas, las distribuciones espaciales de dipolos di-
sociadas y las distribuciones espaciales de dipolos perfectamente correlacionadas.
Intuitivamente, en las distribuciones espaciales de dipolos perfectamente incorre-
lacionadas no hay interaccién entre cada par de dipolos, por lo que su dinamica se
atribuye exclusivamente a mecanismos intrinsecos, de manera que los mecanismos
de naturaleza cooperativa entre dipolos quedan excluidos. En las distribuciones
espaciales de dipolos disociadas, sin embargo, existe interaccion entre dipolos, si
bien solamente entre dipolos pertenecientes a la misma regién, a la que denomina-
remos sincitio de la fuente. Por ltimo, en las distribuciones espaciales de dipolos
perfectamentes correlacionadas la relacion entre dipolos es maxima, por lo que,
a excepcion de retardos temporales entre pares de dipolos, la dinamica de segun-
do orden de todos los dipolos es idéntica. Seguidamente, introducimos cada uno
de los modelos simples mencionados y enunciamos, demostramos e ilustramos sus

principales propiedades.
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Figura 4.12: Fuente perfectamente incorrelacionada. Cada par de dipolos pertene-
cientes a una fuente perfectamente incorrelacionada estan mutuamente incorrela-
cionados, es decir, la funcién de correlacién distribuida es nula excepto cuando se
evalia en un mismo dipolo.

Fuente perfectamente incorrelacionada

Definicién 4.3 (Figura 4.12) Diremos que una distribucion espacial de dipolos
dJ,(v,t) estd perfectamente incorrelacionada en la fuente V' cuando para cada
v,weV:

Prm(V, w0, T)dvdw = 8, (v, w, T)dv (4.13)

donde 8, (v, w, T) es un tensor delta de Dirac sobre v y w.

El ente matematico &y, (v, w,T) es una matriz tensorial de rango 2 y dimen-

siones 3 X 3 que satisface:

A% (v,T) siv=w
Opm (v, W, T) = (4.14)
0,m en otro caso

donde A2 (v,7) es una matriz tensorial sin especificar de rango 2 y dimensio-
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nes 3 x 3, que describe la autocorrelaciéon de dJ,(t). Por lo tanto, en una dis-
tribucion espacial de dipolos perfectamente incorrelacionada todo par de dipolos
dJ,(t) y dJ,(t) estd incorrelacionado. En general, decimos que dos regiones de
la fuente bioeléctrica V4, Vg C V estan incorrelacionadas si, para cada par de
puntos vg € V4 y vg € Vg se cumple que pp,(va,vp, 7) = 0,y v 1o expresamos
Prm(Va, Ve, 7) = 0,,. Podemos demostrar facilemente que, si dos regiones de la
fuente estéan incorrelacionadas y en la fuente no hay dipolos nulos dJ,(t) = 0,,

entonces también son mutuamente disjuntas.

Proposicién 4.2 Sea V' una fuente bioeléctrica que mo contiene dipolos nulos
dJ,(t) = 0,. Si dos regiones V4, Vg C V estin incorrelacionadas, esto es, si
Prm(Va, Vi, T) = Opp, entonces son mutuamente disjuntas, es decir, VaNVp = @,

donde @ es el conjunto vacio.

Demostracion: Procederemos por reduccién al absurdo. Si V4 y Vg no fuesen
disjuntas, entonces compartirian al menos un punto vy4 € Vyu, vg € Vg, donde
v4 = vp. Pero entonces, para dicho punto, p,.m,(va, ve, 7) = Ppm(vVa, va, T) # Opm,
por lo que se violaria el requisito de incorrelacion. 0]

La extensién de la nocién de incorrelacién a regiones de la fuente bioeléctrica
constituye la base sobre la que se definen las distribuciones espaciales de dipolos

disociadas.

Fuente disociada

Definicién 4.4 (Figura 4.13) Diremos que una distribucion espacial de dipolos
dJ,(v,t) estd disociada en la fuente V' si existen N regiones V; C V' tales que
V=UViypumVi,V;,7) = O0pm para i # j y 7 € R. Llamaremos a las regiones

V; sincitios de la fuente V.

En vista de la Definicién 4.4, para que una regién de una fuente bioeléctrica
sea considerada un sincitio, todo dipolo de dicha regién debe estar incorrelacio-

nado con cualquier otro dipolo ubicado fuera de la misma. Como consecuencia,
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Figura 4.13: Fuente disociada. En verde y lila se representan dos sincitios de una
fuente bioeléctrica. Los dipolos pertenecientes a sincitios distintos estan incorrela-
cionados, mientras que los dipolos pertenecientes al mismo sincitio pueden tener
una correlacion distinta de cero.

cualquier regién de una fuente perfectamente incorrelacionada es un sincitio; es-
pecificamente, se puede considerar que cada punto de la fuente v € V' constituye
un sincitio en si mismo, ya que, por definicion, la funcién de correlacién distribuida
es nula en cada par de puntos de la fuente, excepto cuando son el mismo punto.
En el extremo opuesto, la fuente bioeléctrica V' consistente en la unién de todas

las fuentes bioeléctricas de R? es un sincitio de sf misma.

Cualquier sincitio puede, en principio, volver a disociarse en regiones mas pe-
quenas que satisfacen la Definicion 4.4. Aquellos sincitios que no puedan volver a
disociarse, es decir, que no puedan descomponerse en regiones incorrelacionadas,
se llamaran dtomos de la fuente V. Un ejemplo de atomo es una fuente bioeléctrica
en la que hay una distribucion de dipolos perfectamente correlacionada ya que,
por definicion, todo par de regiones estaran correlacionadas. En una fuente per-

fectamente incorrelacionada, cada dipolo es un atomo de la fuente.
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Figura 4.14: Fuente perfectamente correlacionada. La funcién de correlacion dis-
tribucién evaluada en cada par de dipolos es una versién desplazada de la autoco-
rrelacién de cada dipolo.

Fuente perfectamente correlacionada

Definicién 4.5 (Figura 4.14) Diremos que una distribucion espacial de dipolos

dJ, (v, t) estd perfectamente correlacionada en la fuente V' cuando para cada v,w €

V:

Pum(v,w,7) = K(0,0) " pum(v,0,7) x8(T = ((v,0) + {(w,0)) (4.15)
= K(v,w) - pam(v,0,7) % 6(1 = ((v,w))
= K(v,w) - pam(7) (7 = (0, w))
= K(v,w0) - pun(T = ((0,w)) ,

donde K(v,w) > 0, ((v,w) es la funcion de diferencia de tiempos de activacion

entre los dipolos dJ,(v,t) y dJ,,(w,t), y dJ,(o,t) es un dipolo de referencia.

En una descripcion de segundo orden, una distribucién espacial de dipolos

perfectamente correlacionada esta, por lo tanto, completamente caracterizada por
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K (v, w), por la funcién de correlacién distribuida py,,(7) y por la funcién de dife-
rencia de tiempos de activacién (v, w). Adicionalmente, la funcién de diferencia
de tiempos de activacion debe satisfacer ((0,0) =0y ((v,w) = ((v,0) — ((w,0),
donde ((v,0) y ((w,0) son, respectivamente, sus tiempos de activacién absolu-
tos respecto a un dipolo de referencia dJ,(o,t). A continuacién, enunciamos la

propiedad de antisimetria de la funcién de diferencias de tiempos de activacion

C(v,w).

Proposicién 4.3 La funcién de diferencias de tiempos de activacion, ((v,w), es

antisimétrica, es decir, ((v,w) = —((w,v). Especificamente, ((v,v) = 0.

Demostracién: Se sigue inmediatamente de su definicién en funcién de los tiem-
pos de activacién absolutos. 0]

Una propiedad trivial, si bien fundamental, de las distribuciones espaciales de
dipolos perfectamente correlacionados es la igualdad de la funcién de autocorre-
lacion distibuida para todo v € V. Su enunciaciéon y demostracién se exponen

seguidamente.

Proposicién 4.4 En una distribucion espacial de dipolos perfectamente corre-

lacionados, la funcion de autocorrelacion distribuida satisface ppp,(v,v,7) =

pnTn(wv w, T) = Aim(’r)

Demostracion: Se sigue inmediatamente de la propiedad de paridad en 7 bajo
permutacién de v y w de la funcién de correlacién distribuida, py,m,(v, w,T), ex-
presada en la Propiedad 4.1, y de la propiedad de antisimetria de la funcion de
diferencias de tiempos de activacion, (v, w), contenida en la Propiedad 4.3. [

A modo de ejemplo, dos dipolos dJ,,(v,t) v dJ,,(w,t) cuyas componentes son
sinusoides de la misma frecuencia siempre estan perfectamente correlacionados.
La diferencia de fases, 0, puede obtenerse a partir de la diferencia de tiempos
de activacion a partir del periodo T de la oscilacién, mediante la transformacion
0 = 27¢/T. Por tanto, cuando la diferencia de tiempos de activaciéon de ambos

dipolos sinusoides es distinta de cero, ((v,w) # 0, decimos que ambos dipolos
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estédn desfasados. Por el contrario, cuando ((v, w) = 0 decimos que estén en fase.

Una fuente V' estd, por lo tanto, en fase cuando (v, w) = 0 para todo v,w € V.

Observacion 4.1 Si bien propiedad enunciada en la Propiedad 4.4 es una condi-
cion necesaria que debe satisfacer la funcion de correlacion distribuida en fuentes
bioeléctricas perfectamente correlacionadas, no es una condicion suficiente. En
efecto, siempre es posible construir una fuente cuyos dipolos estan perfectamen-
te incorrelacionados, esto es, Ppm(v,w,7) = Ouy cuando v # w, y, sin embar-
go, comparten la misma funcion de autocorrelacion distribuida, pum(v,v,7) =
A2 (v,7)= A2 (7). En el Ejemplo 1 los procesos estocdsticos coloreados consti-
tuyen, en un escenario escalar, un caso particular de procesos de idéntica funcion

de autocorrelacion, si bien son mutuamente incorrelacionados.

Dados ((v,w) y una fuente bioeléctrica V' podemos definir una medida de
Lebesgue dF¢, es decir, una funcién de distribucién de ¢. En general, diremos que
((v,w) genera dF; sobre V. A continuacién, se enuncia y demuestra la propiedad

de paridad de la funcién de distribucién dFz.

Proposicién 4.5 La funcién de distribucion de ¢, dFy, es una funcion par.

Demostracién: La funciéon de diferencias de tiempos de activacion ((v,w)
estd definida sobre el producto cartesiano V' x V. Por tanto, la medida del sub-
conjunto V4 x Vg serd igual a la de Vg x V4. En virtud de la antisimetria de la
funcién de diferencias de tiempos de activacion, ST = ((Va, Vg) v S~ = ((Vp, Va),
satisfacen ST = —S~. Como la medida de V, x Vg es igual a la de Vi x Vy, la
medida de ST es igual a la de S™. O

Existe otra via para demostrar la paridad de la funcién de distribucion de ¢,
dFy, a través de su propia definicién, implicitamente enunciada en la Definicién
4.5. Segin dicha definicién, (v, w) = ((v,0) —((w, 0), donde (v, 0) se define como
la funcion de tiempos de activacién absolutos respecto a un dipolo arbitrario de
referencia dJ,(o,t). Como consecuencia, la funcién de distribucién de (v, w), dF¢,

se puede obtener mediante la autoconvolucion de la funcién de distribucion de la
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L)

Figura 4.15: Funcion de diferencia de tiempos de activacion entre v; € V' y el resto
de puntos de la fuente bioeléctrica, v € V', es decir, ((vy,v).

funcién de instantes activacion absolutos (v, 0), que denotaremos dFoc, es decir:
dFC = dFOC * dFOC (416)

y, por tanto, dF; es una funcién par. Ademads, a partir de esta propiedad, podemos
deducir trivialmente que la funcién caracteristica de dFy, M, (w), definida mediante
[113] [30]: N

Mew) = [ ep(-gu)dR, (4.17)

[e.e]

es siempre una funcién no negativa.

Seguidamente se ilustra en el Ejemplo 3 la descripcion de fuentes perfectamente
correlacionadas a través de la funcion de diferencia de tiempos de activacion, junto

a las propiedades enunciadas en las Propiedades 4.3 y 4.5.

Ejemplo 3. Sea V una fuente bioeléctrica de geometria tridimensional como la
ilustrada en la Figura 4.5. Si la fuente V' estd perfectamente correlacionada, su

dindmica estd completamente caracterizada por K (v, w), por la funcién de corre-
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lacién distribuida py.,,(7) y por la funcién de diferencia de tiempos de activacién,
((v,w), ésta ultima de naturaleza escalar y definida sobre el producto cartersiano
V x V. La funcién ((vy,v), definida cuando se fija el primer argumento de la fun-
cién de diferencia de tiempos de activacion, representa la diferencia de tiempos de
activacién entre el punto v; € V de la fuente bioeléctrica y cualquier otro punto
v € V, y por tanto es una funcion escalar definida sobre V. Para facilitar la repre-
sentacion de (v, w), en la Figura 4.15 se ilustra ((vy, v). Debido a que ((vy,v) > 0,
se puede considerar que el punto v; es un foco de activacion de la fuente. Especifi-
camente, la diferencia de tiempos de activacion con los dipolos ubicados en vy y
vz es ((vy,v9) = 0.6 y ((vy,v3) = 0.9.

Adicionalmente, con el objetivo de ilustrar las propiedades de antisimetria de
((u,w) y paridad de dF¢, estudiemos una regién monodimensional de la fuente
bioeléctrica. Dicha region, denominada L, es un segmento y esta representado me-
diante una linea discontinua en la Figura 4.15. Denotemos mediante ((L, L,) la
funcién de diferencia de tiempos de activacion que describe L C V. Su dominio
es, consecuentemente, L X L, caracteristica que nos permite representarla en un
plano. En la Figura 4.16 (a) se puede observar que (L, L, ) satisface la propiedad
de antisimetria, enunciada en la Propiedad 4.3. Ademas, la linea discontinua repre-
sentada en 4.16 (a) corresponde a ((vq,v), y coincide con la los valores de (v, w)
representados bajo la linea discontinua en la Figura 4.15. Finalmente, obteniendo
la funcién de distribucién dFyz, 1y, podemos observar que satisface la propiedad de
paridad, enunciada en la Propiedad 4.5. La funcion de distribucion dFg, 1) para

el ejemplo mostrado en la Figura 4.15 se muestra en la Figura 4.16 (b).

La funcién de distribucién dF; constituye una descripcion de toda distribucion
espacial de dipolos perfectamente correlacionada. En general, dada una funcién de
distribucién dFy para las diferencias de tiempos de activacion en V, llamaremos
patrén a cualquier funcién de diferencia de tiempos de activacién ((v, w) que genere
dFy sobre V. Si bien para cada funciéon de diferencia de tiempos de activacion
((v,w) y fuente V existe una sola funcién de distribucién dF¢, no podemos asumir

que para cada funcién de distribucién dF; exista un solo patrén ((v, w).
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Figura 4.16: Funcién de diferencias de tiempos de activacion sobre el segmento L,
C(L,L,) (a), y distribucién de diferencias de tiempos de activaciéon del segmento
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Fuentes Fuentes
perfectamente perfectamente
incorrelacionadas correlacionadas
0 7‘c oo
Fuentes

parcialmente
correlacionadas

Figura 4.17: Clasificacién general de fuentes bioeléctrica en funcién de la longitud
de correlacién A.. Las fuentes perfectamente incorrelacionadas y perfectamente
correlacionadas son casos extremos donde A\, = 0 y A\, = 00, respectivamente.

Clasificacion de fuentes bioeléctricas: longitud de correlacién

La cuantificacion del grado de correlacion en una distribucion de dipolos bio-
eléctricos nos permite definir una longitud de correlacién, A., para caracterizar
fuentes parcialmente correlacionadas. Como se ilustra en la Figura 4.17, la lon-
gitud de correlacién puede servir como parametro para clasificar la dindmica de
segundo orden de fuentes bioeléctricas. En un extremo, cuando A, = 0, hablaremos
de fuentes perfectamente incorrelacionadas. En el otro extremo, cuando \. = oo,
hablaremos de fuentes perfectamente correlacionadas. Si A, es finita y no nula,

hablaremos de distribuciones de dipolos parcialmente correlacionadas.

Observacion 4.2 El concepto de funcion de correlacion distribuida, sus propieda-
des y los tipos estudiados pueden aplicarse a distribuciones espaciales de procesos
escalares, dz(v,t), sin mds que definir p(v,w,7)dvdw = (dz(v,t + 7) - dx(w,t));.

En este caso, p(v,w,T) es un tensor escalar definido sobre V-x V x R.
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4.4.3. Potencia media

La definicién de matriz de potencia media para dos dipolos, q,., puede ex-
tenderse a distribuciones espaciales de dipolos, dJ,(v,t), donde v € V y V es
la fuente bioeléctrica. A continuacién, abusando de notacién, dicha extension se

denotard g, (v,w) y se denominara funcién de potencia media distribuida.

Definicién 4.6 Dada una distribucién espacial de dipolos dJ,(v,t) en V C R3, la
funcién de potencia media distribuida Qu,(v,w) es un tensor matricial de rango

2 y dimensiones 3 X 3 definida sobre el producto cartesiano V' x V' que satisface:

A (v, w)dvdw = {dIX(v,t) - dT,,(w, 1)), (4.18)

= Pum(v,w,0)dvdw

donde v,w eV ytelR.

Especificamente, q,,(v,v) es la matriz de potencia media de cada dipolo del
campo vectorial dJ,(v,t). Ademés, cuando dos dipolos dJ,(v,t) y dJ,,(w,t) estan
perfectamente incorrelacionados, se cumple que Qqu,(v,w) = 0,,,. Finalmente,
cuando dos dipolos estan perfectamente correlacionados, se puede obtener facil-

mente la siguiente expresion para la funcién de potencia media distribuida:

A (U, W) = P (0) x 6(0 — ((v,w)) = ppm(—((v,w)) . (4.19)

Observaciéon 4.3 El concepto de funcion de potencia media distribuida y sus
propiedades pueden aplicarse a distribuciones espaciales de procesos escalares,
dx(v,t), sin mas que definir q(v, w,7)dvdw = (dz(v,t) - de(w,t)),. En este ca-

so, q(v,w,T) es un tensor escalar definido sobre V-x V x R.

4.4.4. Espectro

La definicién de matriz de espectro para dos dipolos, o, (7), puede extenderse

a una distribucién espacial de dipolos, dJ,(v,t), donde v € V' y V es la fuente
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bioeléctrica. Abusando de notacién, dicha extension se denotard o, (v, w, 7).

Definicién 4.7 Dada una distribucién espacial de dipolos dJ,(v,t) sobre V. C R3,
la funcion de espectro distribuido o, (v, w,w) es un tensor matricial de rango 2

y dimensiones 3 X 3 definido sobre el producto cartesiano V x V' que satisface:

OV, w,w)dvdw = F{{dIL(v,t +7)-dI(w,t))} (4.20)
= F{pnm(v,w,7)}dvdw

donde v,w eV ytelR.

Por definicién, o, (v, v,w) es la matriz de espectro de la distribucién espacial
de dipolos dJ,(v,t), y describe el espectro cruzado entre cada componente del
dipolo dJ,,(v,t). Ademés, cuando dos dipolos dJ,(v,t) y dJ,,,(w,t) estan perfecta-
mente incorrelacionados, se cumple que o, (v, w,w) = 0,,,. Finalmente, en una
distribucién espacial de dipolos dJ, (v,t) perfectamente correlacionada se puede

obtener la siguiente expresion para la funcién de espectro distribuido:

Onm(V,w,w0) = F{ppm(v,w,7)} (4.21)
= F{pum(7) x0(T = ((v,w))}
= Fpum(1)}F{O(7 = ((v,w))}

= Opm(w)exp(—jwl(v,w))

y, por consiguiente, queda completamente descrita mediante o, (w) y la funcién

de diferencia de tiempos de activacion (v, w).

Observacién 4.4 El concepto de funcion de espectro distribuido y sus propie-
dades pueden aplicarse a distribuciones espaciales de procesos escalares, dx(v,t),
sin mds que definir o(v,w,w) = F{p(v,w,T)}, donde p(v,w,T) es la funcion de
correlacion distribuida definida en la Observacion 4.2. En este caso, o(v,w,T) es

un tensor escalar definido sobre V- x V x R.
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4.5. Conclusiones

En este capitulo hemos propuesto un formalismo matematico para describir la
dinamica de segundo orden de sistemas constituidos por procesos distribuidos en
el espacio, entre los cuales se encuentran las fuentes bioeléctricas. El objetivo que
perseguimos mediante este formalismo es doble. Por un lado, este formalismo nos
permitiria describir la dindmica espacio-temporal de las fuentes bioeléctricas. Por
otro lado, este formalismo proporciona un marco conceptual riguroso para analizar
la correlacién y el espectro en potencia de senales electrofisiolégicas en funcion de

la dindmica de las fuentes bioeléctricas que las inducen.

Con esta finalidad, en primer lugar hemos expuesto el modelo habitual de fuen-
te bioeléctrica como una distribucion espacial de dipolos bioeléctricos. A través
de la definicién de la funcién de correlacion distribuida, hemos construido una
extension del concepto habitual de correlacion de procesos escalares y vectoriales
que permite describir la dindmica de segundo orden de distribuciones espacia-
les de dipolos bioeléctricos. Seguidamente, a partir de la funciéon de correlacién
distribuida hemos propuesto y estudiado tres modelos sencillos de dindamica de
segundo orden para fuentes bioeléctricas. Estos tres modelos son, en primer lugar,
el modelo de fuente perfectamente incorrelacionada, el modelo de fuente disociada
y, finalmente, el modelo de fuente perfectamente correlacionada. Estos modelos,
si bien constituyen idealizaciones de la dinamica espacio-temporales de fuentes
bioeléctricas reales, podrian resultar de gran importancia para el estudio de las
fuentes bioeléctricas. En primer lugar, estos modelos son susceptibles de manipula-
cién simbolica, lo cual facilita los procedimientos practicos de célculo. En segundo
lugar, como consecuencia de su sencillez, estos modelos son potentes herramien-
tas conceptuales para comprender la dinamica espacio-temporal de las fuentes
bioeléctricas. Finalmente, a pesar de constituir idealizaciones, en algunos casos

pueden constituir modelos validos de fuentes bioeléctricas reales.

La definicion de la funcion de correlacién distribuida nos ha permitido, adi-

cionalmente, proponer una clasificacién de la dindmica de las fuentes bioeléctricas



122 4.5 Conclusiones

basada en la cuantificacion de su grado de organizacion. Esta clasificacion se apo-
ya sobre el concepto de longitud de correlacién espacial, A.. Segun la longitud de
correlacion espacial, las fuentes bioeléctricas seran perfectamente incorrelaciona-
das, cuando \. = 0, perfectamente correlacionadas, cuando \. = oo, y finalmente
parcialmente correlacionadas cuando la longitud de correlacién sea finita y no
nula. Por lo tanto, a partir de la estimacién de la longitud de la correlacion, es
posible cuantificar el grado de organizacion espacial de la dindmica de las fuentes
bioeléctricas. Esta medida de organizacion puede ser asociada a la medida que
Botteron y Smith propusieron para estudiar la organizacién durante FA, basa-
da en la cuantificacion de correlacion entre EGM locales registrados en distintas
ubicaciones del endocardio auricular [18] [17].

Finalmente, a partir de la funciéon de correlacion distribuida hemos definido la
funcién de potencia media distribuida y la funcion de espectro distribuido. Estés
funciones seran fundamentales para establecer, en el Capitulo 5, una relacion en-
tre la resolucién espacial y el espectro en potencia de las senales electrofisiologicas
registradas, de un lado, y la dinamica espacio-temporal de las fuentes bioeléctricas
que las generan, por otro. Los tres modelos de dinamica espacio-temporal propues-
tos en este capitulo se caracterizan, asimismo, por distintas funciones de potencia
media distribuida y de espectro distribuido. Como consecuencia, dichas discrepan-
cias se reflejaran de distinta manera en la resolucién y el espectro en potencia de
senales electrofisioldgicas registradas. Este formalismo es la base sobre la cual, més
adelante, estimaremos la resolucién y espectro en sistemas de electrodos en DAI e
interpretaremos los resultados del analisis espectral de EGM almacenados en DAI,

que fueron obtenidos en el Capitulo 3.
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Capitulo 5

Resolucion y espectro de senales

electrofisiologicas

En este capitulo establecemos una relacién entre la resolucién espacial y el
espectro en potencia de senales electrofisiolégicas, de un lado, y la dinamica de
la fuente bioeléctrica que las genera, de otro. El formalismo que desarrollamos se
asienta sobre la ecuacién de sintesis de la electrofisiologia, que describe la conexién
entre las senales electrofisioldgicas, la actividad de las fuentes bioeléctricas y las
propiedades de captacion de los sistemas de electrodos. Nuestro analisis parte de
una descripcién de la dinamica de las fuentes bioeléctricas basada en estadisti-
cos de segundo orden distribuidos, que fueron introducidos en el Capitulo 4. La
ecuacion de sintesis de la electrofisiologia nos permite enlazar la autocorrelacién
y el espectro en potencia de las senales electrofisiologicas, con la dinamica de las
fuentes bioeléctricas subyacentes. A partir de este formalismo, en esta capitulo
estudiamos, para varios casos simples, el efecto de las propiedades de captacion
del sistema de electrodos sobre la resolucion y el espectro en potencia de senales
electrofisiologicas. La conexién entre la dindmica de las fuentes bioeléctricas y la
dindmica de senales electrofisiolégicas establecida en este capitulo es la base tedri-
ca sobre la que se asientan los métodos de andlisis de resolucién y espectro en

desfibrilador automatico implantable (DAI), desarrollados en el Capitulo 6.



124 5.1 Introduccion

5.1. Introducciéon

Una senal electrofisioldgica describe la variacién temporal de la diferencia de
potencial eléctrico inducida entre dos puntos del cuerpo humano por la actividad
de fuentes bioeléctricas, es decir, 6rganos y tejidos que generan actividad eléctri-
ca para regular sus funciones. Desde un punto de vista conceptual, las senales
electrofisiologicas se pueden considerar observaciones indirectas de la actividad de
las fuentes bioeléctricas. Por tanto, desde esta perspectiva, uno de los principa-
les objetivos de la electrofisiologia consiste en inferir propiedades de las fuentes
bioeléctricas a partir del analisis de las senales que éstas inducen. Las principa-
les divisiones de la electrofisiologia, a saber, la cardiaca y la neuronal, abundan
en procedimientos de analisis de la actividad de los 6rganos y tejidos eléctricos
basados en este enfoque. A modo de ejemplo, en electrofisiologia cardiaca los pro-
cedimientos basicos de evaluacién de la funcién cardiaca se basan en el andlisis de
patrones morfoldgicos y temporales del electrocardiograma (ECG). Anédlogamente,
en electrofisiologia neuronal es habitual evaluar la actividad del sistema nervioso
a partir del andlisis de los potenciales espontdneos y evocados que se manifiestan
en el electroencefalograma (EEG). En ambos casos, las senales electrofisiolégicas
analizadas reflejan propiedades fundamentales de la actividad de las fuentes bio-
eléctricas que las originan. Entre las propiedades mas importantes de las fuentes
bioeléctricas destacan dos, a saber, la organizacién espacial y la ritmicidad. Su
descripcion se basa, generalmente, en el analisis de la resolucién espacial y del
espectro en potencia de las sefiales electrofisioldgicas generadas, conceptos sobre

los que versa el presente capitulo.

El estudio de la organizacion espacial de las fuentes bioeléctricas es de gran im-
portancia en electrofisiologia, ya que la actividad patoldgica de los 6rganos eléctri-
cos esta frecuentemente asociada a la aparicién de regiones eléctricamente activas
de dinamica anormal. Ejemplos de tales dinamicas anormales son los circuitos de
reentrada e infartos en el miocardio en el corazén [166] y los focos epilépticos en

la corteza cerebral [69]. La precisiéon en la localizacién de regiones de dindmica
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anormal dentro de la fuente bioeléctrica depende de la capacidad del sistema de
electrodos de concentrar su sensibilidad en regiones delimitadas del espacio, es
decir, de sus propiedades de resolucién. El andlisis de las propiedades de resolu-
cién ha sido abordado en la literatura desde distintos puntos de vista [83]. Uno
de los procedimientos mas habituales consiste en evaluar la capacidad del sistema
de electrodos de separar dos dipolos bioeléctricos espacialmente préximos [149].
Por lo tanto, para la cuantificacion de la resolucion es necesario determinar cual
es la region del espacio dentro de la cual el sistema de electrodos no es capaz de
distinguir dos dipolos bioeléctricos. Esta nocién de resolucién ha sido explorada
en el contexto del llamado problema inverso de la electrofisiologia, en el cual se
persigue reconstruir la actividad eléctrica en los tejidos a partir de potenciales
registrados en multiples sitios de la anatomia humana. Desde este punto de vista,
la resolucion se ha estudiado mediante la evaluacién de la capacidad de separar
dos dipolos discretos proximos a partir del conjunto total de potenciales eléctricos
medidos. Este enfoque presenta varios inconvenientes. En primer lugar, no tiene
en consideracion la naturaleza distribuida de las fuentes bioeléctricas. En segundo
lugar, suele restringirse a planteamientos estaticos en los que las fuentes bioeléctri-
cas estan fijas en el tiempo y, como consecuencia, los efectos que las correlaciones
temporales entre dichas fuentes tienen sobre la dindamica de las senales registradas
no se toman en consideraciéon. Finalmente, en este planteamiento queda exclui-
do el analisis de senales electrofisiologicas obtenidas mediante el registro de los

potenciales eléctricos entre dos puntos fijos del cuerpo humano.

Para incorporar la naturaleza distribuida de las fuentes bioeléctricas y extender
el andlisis a senales obtenidas mediante el registro de potenciales entre dos puntos
del cuerpo humano, el estudio de la resolucién ha sido abordado desde el concepto
de funcién de sensibilidad de un sistema de electrodos. La funcién de sensibilidad
describe la capacidad de un sistema de electrodos de captar fuentes distribuidas
por el volumen conductor. El concepto de sensibilidad fue introducido por McFee
y Johnston bajo la denominacién de lead field [94] [95] [96] y fue posteriormente

interpretada por Schmitt como una funcién de transferencia [140]. A partir de la



126 5.1 Introduccion

estimacion de la funcion de sensibilidad, Arzbaecher estudié cualitativamente las
propiedades de captacién en ECG esofégico [6]. Mas tarde, Malmivuo y colabora-
dores desarrollaron el concepto de Half Sensitivity Volume (HSV) [87]. El HSV es
un concepto andlogo al ancho de haz a 3dB en teoria de antenas [8], y se define
como la regién del volumen conductor delimitada por una superficie en la cual
la magnitud de la sensibilidad cae a la mitad del maximo. M4as adelante, Viisa-
nen y colaboradores extendieron el andlisis basado en la funcién de sensibilidad
comparando la sensibilidad acumulada en regiones de la fuente bioeléctrica y esta-
bleciendo un umbral para la resolucién [154]. No obstante, dichos planteamientos
por un lado atin adolecen de un criterio cuantitativo para medir la resolucion, lo
cual dificulta la comparacién entre distintos sitemas de electrodos y, por otro, no

incluyen en el andlisis la naturaleza dindmica de las fuentes bioeléctricas.

La ritmicidad es una de las propiedades mas importantes de los sistemas
biol6gicos [162] y puede observarse en los 6rganos eléctricos, como el cerebro y
el corazon. En electrofisiologia cardiaca, el andlisis del ritmo cardiaco es un impor-
tante indicador de la funcién cardiaca, y la clasificacion de la actividad del corazén
partiendo de la cuantificacion del ritmo cardiaco es un elemento diagnéstico bési-
co [42]. Por ello, en electrofisiologia cardiaca es comin analizar las sefiales cardiacas
a partir de su espectro en potencia [56] [146] [26] [9] [37] [39] [139]. No obstante, a
pesar del gran nimero de publicaciones existentes en torno al analisis espectral de
senales electrofisioldgicas, el espectro de dichas senales sigue adoleciendo de un ex-
plicacién rigurosa, por lo que su interpretacion suele ser poco clara y polémica. La
relacion entre las senales electrofisioldgicas y la actividad de las fuentes bioeléctri-
cas ha sido, sin embargo, rigurosamente establecida desde los trabajos de McFee
y Johnston [94] [95] [96], y por este motivo seria posible establecer una relacién
entre los patrones de segundo orden de la senal captada y de la fuente bioeléctrica,
segtn las definimos en el Capitulo 4. El establecimiento de dicha relacién podria
proporcionar una sélida base para analizar e interpretar senales electrofisiolégicas,
asi como para investigar los limites tedricos del analisis basado en la estimacién

del espectro en potencia.
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En este capitulo proponemos un marco tedrico general para analizar la reso-
lucién y la ritmicidad en senales electrofisiolégicas. Este marco tedrico se asienta
sobre dos pilares. El primer pilar hace uso de la relacién entre las senales elec-
trofisiolégicas y las fuentes bioeléctricas, expresada en la ecuacién de sintesis de
la electofisiologia. Dado que la ecuacién de sintesis de la electrofisiologia consti-
tuye un modelo de senal electrofisioldgica, el primer pilar sobre el que se asienta
nuestro enfoque es el modelado de las senales electrofisiologicas y de cualquier
indice obtenido de las mismas. El segundo pilar sobre el que se asienta nuestro
marco tedrico es la descripcion de la dindamica basada en estadisticos de segundo
orden. La dinamica de las fuentes bioeléctricas se realiza a partir de los estadisti-
cos de segundo orden que propusimos en el Capitulo 4, mientras que la dinamica
de las senales electrofisiologicas se realiza a partir de los estadisticos de segundo
orden habituales definidos para procesos estocasticos escalares. En primer lugar,
en la Seccion 5.2 exponemos desde un punto de vista metodoldgico nuestra apro-
ximacion al estudio de fuentes bioeléctricas a partir de seniales electrofisiolégicas.
Dentro de este planteamiento general, definimos el problema directo y el problema
inverso en electrofisiologia en funcion de propiedades de las fuentes bioeléctricas y
de propiedades de las senales electrofisioldgicas. En la Seccion 5.3 desarrollamos el
modelo de senal electrofisiolgica basada en la ecuacion de sintesis de la electrofi-
siologia y describimos tres modelos de captacion simplificados. Seguidamente, en
la Seccién 5.4 proponemos una definicion de resolucién en sistemas de electrodos
a partir del analisis de la potencia media captada. Las principales propiedades
de la potencia media captada son estudiadas para dinamicas simples en la fuente
bioeléctrica y, mediante simulaciones numéricas, comparamos nuestra medida de
resolucién con el HSV en un modelo armoénico esférico. En la Seccion 5.5 enlazamos
el espectro de senales electrofisioldgicas con la dinamica de segundo orden de la
fuente bioeléctrica. Ademéds, mostramos la relacion entre la resolucion y la la en-
volvente espectral de la senal electrofisiologica captada para dinamicas simples en
la fuente bioeléctrica. Finalmente, en la Seccion 5.6 recapitulamos las aportaciones

originales presentadas en este capitulo.
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5.2. Planteamiento general

Uno de los principales métodos de la electrofisiologia consiste en la estimacion
de propiedades de la dinamica de las fuentes bioeléctricas, tales como la organiza-
cién espacial y la ritmicidad, a partir del andlisis de las senales electrofisioldgicas
que inducen. Posiblemente la primera cuestién que surge en este contexto es como
definir una propiedad de la dindmica de una fuente bioeléctrica. Desde un punto
de vista formal, podemos decir que una propiedad I' de la dindmica de una fuente
bioeléctrica V' es una medida o indice que se obtiene de la aplicacion de un opera-
dor matemaético sobre la distribucién espacial de dipolos bioeléctricos dJ,, (v, t) que
definen V. Por otro lado, desde un punto de vista fisico, podemos decir que una
propiedad I' de la dinamica de una fuente bioeléctrica V' es una magnitud obtenida
mediante la aplicacién de un equipo de medida que interacciona con la distribu-
cién espacial de dipolos bioeléctricos dJ, (v,t) que definen V. Ambos puntos de
vista convergen cuando consideramos que un operador matematico es un modelo
matematico del equipo fisico de medida o, andlogamente, cuando consideramos
que el equipo de medida es la materializacion fisica de un operador matematico

abstracto.

La estimacion numérica de una propiedad de una fuente bioeléctrica propor-
ciona una descripcién cuantitativa de aspectos concretos de su dinamica espacio-
temporal. Debido a que la actividad de una fuente bioeléctrica puede manifiestarse
en el registro de senales electrofisiologicas, es concebible, en principio, establecer
una relacién entre la propiedad I' de la fuente bioeléctrica V' y una propiedad ~
de una senal electrofisiolégica, z(t), inducida por la fuente V. Cuando exista una
relacion entre I' y ~, diremos que la propiedad I' de la fuente se proyecta sobre la
propiedad v de la senal. En este sentido, de la misma manera que la senal electro-
fisiolégica, z(t), constituye una observacion indirecta de la distribucién espacial de
dipolos, dJ,(v,t), la propiedad ~ de la senial electrofisiolégica z(t) constituye una
observacion indirecta de la propiedad I' de la fuente bioeléctrica. La interpretacién

de la senal electrofisioldgica z(t) y de su correspondiente propiedad v como ob-
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dJ () > 7(t)
r > Y

Figura 5.1: En un problema directo, la propiedad I' de una fuente bioeléctrica
definida por una distribucién espacial de dipolos dJ, (v,t), se proyecta sobre la
propiedad ~ de una senal electrofisiolégica z(t) inducida por la fuente.

servaciones indirectas, respectivamente, de la distribucion de dipolos bioeléctricos
dJ,(v,t) y de su propiedad I, se puede enmarcar conceptualmente dentro del pro-
blema directo en filosofia de la ciencia, ilustrado en la Figura 5.1. En un problema
directo, el objetivo es encontrar una formula general para una variable matematica
o magnitud fisica observable a partir de un marco tedrico general y un modelo de
sistema fisico especifico [21]. Por lo tanto, en la formulacién del problema directo
en filosofia de la ciencia destacan dos elementos fundamentales que no pueden ser
disociados, a saber, el modelo de sistema fisico y el modelo de observacién. Segin
este enfoque, el primero puede considerarse como una explicacion del segundo, o
bien el segundo puede interpretarse como evidencia de la existencia del primero.
En cualquiera de los casos, como sostiene Mario Bunge, la ciencia no es posible
sin la creacién de modelos o teorfas [21] o, como sostienen otros filésofos de la
ciencia, el hecho de la observacion cientifica siempre presupone una teoria sobre

su naturaleza [24].
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N\
z(t) > dJ Q)
Y > T

Figura 5.2: En un problema inverso, la propiedad I' de una fuente bioeléctrica
definida por una distribucién espacial de dipolos dJ,,(v,t), es estimada a partir de
la observacion de la propiedad v de una senal electrofisiolégica z(t) inducida por
la fuente.

La formulacion del problema directo lleva inevitablemente a la formulacién del
problema inverso en filosofia de la ciencia, ilustrado en la Figura 5.2. En el pro-
blema inverso, dada una observacién y un marco teérico general, el objetivo es
encontrar el modelo especifico de sistema fisico que mejor cuadre con ellos [21].
Dentro de este esquema conceptual, uno de los principales retos de la electrofi-
siologia es, pues, la inferencia de la actividad dinamica de los 6rganos eléctricos
a partir del analisis de senales electrofisiolégicas asociadas a su actividad. Dicha
dindmica puede estar descrita mediante la definicion de una propiedad I', en cuyo
caso el objetivo general es encontrar una propiedad 7 de la senal sobre la cual se
proyecte la propiedad I'. Entonces, a partir de la propiedad ~ de la senal electrofi-
sioldgica, el siguiente reto es construir un estimador inverso para la propiedad T,

A

al que denotaremos I'.

En electrofisiologia, es habitual plantear el problema inverso como la estima-

ciéon de un modelo de fuente bioeléctrica completo a partir de registros multidi-
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mensionales de senales electrofisiologicas. Entre los principales modelos de fuen-
tes bioeléctricas que se utilizan se encuentran el dipolo bioeléctrico, los dipolos
bioeléctricos multiples, las distribuciones espaciales de dipolos y los potenciales
eléctricos sobre superficies cerradas, como las del endocardio y el epicardio [88].
No obstante, es posible plantear el problema inverso de manera mas general, con-
templando pares de propiedades arbitrarias, (I',v), de la fuente bioeléctrica y la
senal electrofisiologica, entre las cuales se encuentran como caso particular el par
consistente en la distribucion espacial de dipolos y el registro de multiples senales
electrofisioldgicas, (dJ,(v,t),z(t)). A modo de ejemplo, en electrofisiologia cardia-
ca la fibrilacién ventricular (FV) se ha caracterizado mediante la cuantificaciéon de
la frecuencia de pico (FP) en la senal del ECG [56] [146] [26]. Por tanto, desde el
enfoque expuesto en esta seccion, se puede considerar que la FP es una propiedad
del ECG mediante la cual se estima el tipo de dinamica espacio-temporal del tejido

cardiaco subyacente, en este caso, una dinamica de tipo fibrilatoria.

5.3. Modelo de senal electrofisiologica

Una senal electrofisiolégica es una medida de la variacion temporal de los po-
tenciales eléctricos que se inducen en el cuerpo humano por la actividad de los
organos y tejidos eléctricos. Dichos potenciales eléctricos se establecen como con-
secuencia de las propiedades conductoras del cuerpo humano. Por lo tanto, un
modelo de senal electrofisiologica que se base en las propiedades bioeléctricas del
cuerpo humano debe incorporar tanto una descripcién de las fuentes bioeléctricas
subyacente, como una descripcion de las propiedades conductoras del cuerpo hu-
mano. Los principios fisicos fundamentales que rigen los sistemas bioeléctricos, si
bien estan implicitos en las ecuaciones de Maxwell, fueron enunciados por primera
vez por von Helmholtz en 1853 [85]. Estos son el principio de superposicion, el
principio de reciprocidad y el principio de fuente de doble capa equivalente [158].
Los dos primeros son una propiedad general de todo sistema lineal, y el tercero

constituye el elemento béasico no conservativo de una fuente bioeléctrica. En esta
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Figura 5.3: El vector de sensibilidad L,, es un ente vectorial que describe la sen-
sibilidad con la que un sistema de electrodos capta cada una de las componentes
de un dipolo bioeléctrico J,,(t).

seccion, presentamos un modelo de senal electrofisiologica basado en dichos princi-

pios, a la que convendremos en llamar la ecuacion de sintesis de la electrofisiologia.

5.3.1. Funcion de sensibilidad

Un dipolo individual J,(¢t) = {Ji(t), J2(t), J3(t)} impreso sobre un medio con-
ductor induce un potencial eléctrico en cada punto del medio. Como los medios
conductores son lineales, la diferencia de potencial z(¢) inducida por J,(¢) entre
cada par de puntos A y B del medio puede descomponerse en las diferencias de

potencial inducidas por cada una de las componentes Jy (), Jo(t) v J3(t) [88]:

Z(t) :L1'Jl(t)—f—LQ'JQ(t)—f-Lg,'Jg(t) s (51)

donde L,, = {Ly, Ly, L3} es el vector de sensibilidad asociado al dipolo J,(¢) cuan-
do éste es registrado desde los puntos A y B (Figura 5.3). El vector de sensibilidad
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Figura 5.4: La funcion de sensibilidad de un sistema de electrodos es un campo vec-
torial que cuantifica la sensibilidad a dipolos bioeléctricos ubicados en el volumen
fuente.

fue propuesto por primera vez por Burger y van Milaan en 1948 para describir las
propiedades de captacion de las derivaciones electrocardiograficas, bajo la asuncién
de que el corazdén se comportaba como un dipolo tnico [22]. Dicho modelo de ac-
tividad eléctrica del corazon se conoce con el nombre de vector cardiaco [88] [119].

Una extension del concepto de vector de sensibilidad es necesaria cuando, en lu-
gar de dipolos individuales, la fuente bioeléctrica esta descrita mediante una distri-
bucién espacial de dipolos. Esta extension fue llevada a cabo por McFee y Johnston
en 1953 y 1954 [94] [95] [96] y, posteriormente, por Schmitt en 1957 [140], quienes
introdujeron el concepto de funcién de sensibilidad L, (v) = {L1(v), Ls(v), L3(v)},
también conocido como lead field o funcién de transferencia. La funcion de sensi-
bilidad es un campo vectorial definido sobre el medio conductor, en nuestro caso el
cuerpo humano, que describe la capacidad de un sistema de electrodos ubicado en
dos puntos A y B de medir las componentes de un dipolo individual en cada punto
del medio. En la Figura 5.4 ilustramos el concepto de funcién de sensibilidad de

un sistema de electrodos sobre una fuente bioeléctrica. Formalmente, la funcién
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Figura 5.5: Una senal electrofisiologica z(t) se sintetiza a partir de la suma de las
contribuciones de los dipolos de la fuente bioeléctrica ponderados por la funcién
de sensibilidad.

de sensibilidad L, (v) es, pues, una aplicacién tal que:

L,:R* — R? (5.2)

v — Ly(v)

Como consecuencia de la aplicacion del principio de superposicién, propuesto
por von Helmholtz en 1853 [158], cuando la fuente bioeléctrica V' consta de una
distribucién espacial de dipolos, dJT (v, 1), la sefial z(t) captada mediante un siste-
ma de electrodos caracterizado por una funcién de sensibilidad L, (v) serd la suma

de las captaciones individuales, esto es [119] [88]:

z@zﬂmwdﬁmw (5.3)

Esta ecuacion, ilustrada en la Figura 5.5, se puede denominar ecuacién de sintesis

de la electrofisiologia, ya que describe la sintesis de senales electrofisiologicas a
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partir de los elementos fisicos que las originan, representados por la distribucién
espacial de dipolos. Matematicamente, la ecuacién de sintesis de la electrofisiologia
es una integral de Fredholm vectorial definida sobre una fuente V', caracterizada
por un nucleo L, (v) [128].

Es importante enfatizar que, segin (5.3), las senales electrofisiologicas se indu-
cen de manera instantédnea desde la fuente bioeléctrica dJ, (v, t). Esta caracteristi-
ca surge, en electrofisiologia, como consecuencia de la aproximacién cuasi-estatica
del comportamiento de los sistemas bioeléctricos [118]. Ademés, la independencia
temporal de la funcién de sensibilidad L(v) se traduce implicitamente en la au-
sencia de variaciones temporales del sistema de electrodos o del medio conductor.
La funcién de sensibilidad es, pues, una propiedad determinada por el diseno del

sistema de electrodos, y por la geometria y las propiedades conductoras del medio.

5.3.2. El principio de reciprocidad

El principio de reciprocidad establece una relacién sencilla entre la funcion de
sensibilidad propia de un sistema de electrodos, cuando registra una diferencia de
potencial entre dos puntos de un medio conductor, y la distribucién de corriente
que se induce en el medio conductor cuando dicho sistema de electrodos inyecta
una unidad de corriente eléctrica en el medio conductor, es decir, cuando el sistema
de electrodos excita reciprocamente al medio conductor [88]. Segin el principio de
reciprocidad, la funcién de sensibilidad y la distribucién de corriente reciproca
normalizada por la conductividad del medio son idénticas y de signo opuesto.

Desde el punto de vista de la computacién de la funcion de sensibilidad de un
sistema de electrodos, el principio de reciprocidad proporciona un método sencillo
para determinar el valor de la funcién de sensibilidad. Dado un modelo del cuerpo
humano como un medio condcutor, y definidas las caracteristicas fisicas del sistema
de electrodos y su emplazamiento, la funciéon de sensibilidad se puede obtener
calculando la corriente inducida en el cuerpo humano mediante la aplicacion de

una corriente reciproca en el sistema de electrodos.
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Figura 5.6: En la funcién de sensibilidad impulsiva, 8, (v), la captacién es nula en
cada punto del espacio, excepto en el origen de coordenadas, v = o.

5.3.3. Modelos de captacién

Los modelos simples de funcion de sensibilidad de sistemas de electrodos pro-
porcionan varias ventajas sobre modelos mas realistas y complejos. En primer
lugar, un modelo simple permite en muchos casos resolver mediante manipulacién
simbdlica cuestiones formuladas matematicamente, lo cual aporta claridad a la
interpretacion de los resultados y facilita su comprensién. En segundo lugar, los
modelos simples permiten construir soluciones conceptualmente potentes mediante
la simplificacion del problema a unos pocos parametros libres. Por ultimo, median-
te modelos simples es posible formular de manera estandar enfoques dentro de los
cuales se pueden realizar comparaciones justas de soluciones, interpretaciones y

técnicas.

En esta seccion introducimos tres modelos simples de funcién de sensibilidad: la
funcién de sensibilidad impulso, §,,(v), la funcién de sensibilidad pulso, I1, (v, Vo),

y la funcién de sensibilidad arménica esférica, H, (v). Estos modelos son utilizados
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en el resto de secciones de este capitulo para estudiar la resolucion y el espectro

en potencia de senales electrofisiolégicas.

Modelo impulsivo. La funcién de sensibilidad impulso es el modelo de captacion
para un sistema de electrodos ideal capaz de detectar un solo elemento de una

distribucién espacial de dipolos. Su formulaciéon matematica es:

6(v)-u, siv=o
d,(v) = (®) (5.4)

0, en otro caso

donde v € V' y V es la fuente bioeléctrica, o es el origen de coordenadas, u, =
{1,1,1} es un vector unitario, y 0, = {0,0,0} un vector nulo. Esta funcién de
sensibilidad se representa en la Figura 5.6. Como consecuencia, la senal captada

por dicho sistema de electrodos es:

2(t) = /Ln(v)-ng(u,t) (5.5)

v

— [ 6uv) - 3T,
v

= un-ng(vo,t)

= dJl (0, t) + ng(O, t) + ng(O, t)

y, por lo tanto, la senal captada registra la variacion temporal de las componentes

de un dipolo eléctrico localizado en el origen de coordenadas del espacio.

Modelo de pulso. La funcién de sensibilidad pulso, ilustrada en la Figura 5.7, es
el modelo de captacion para un sistema de electrodos ideal capaz de detectar con
la misma sensibilidad todos los elementos de una distribucion espacial de dipolos

localizados dentro de una region Vo C V. Su formulaciéon matematica es:

u, sively
IL, (v, Vo) = (5.6)

0,, en otro caso
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Figura 5.7: En la funcién de sensibilidad pulso, IT,,(v, V), la captacién es nula en
todo punto del espacion, excepto en una regiéon acotada Vp, donde es uniforme.

por lo que la senal captada es:

2(t) = /V L,(v)-dJ:(v,t) (5.7)

— /Hn(v,VO)-dJZ(U,t)

= / u, - dJ (v, t)
Vo

= / dJlT(v,t)—f—/ ng(v,t)—F/ dJF(v,t)
Vo Vo Vo

y registra las variaciones temporales de las componentes de todos los dipolos em-

plazados dentro de la region V.

Modelo armoénico esférico. La funcion de sensibilidad armonica esférica es pro-
pia de medios conductores caracterizados por una geometria con simetria esférica.
A pesar de su sencillez, la geometria esférica ha sido ampliamente utilizada para
modelar las propiedades de captacién en el craneo [135] [87], el corazén [19] y el

térax [73] [133] [134]. La funcién de sensibilidad arménica esférica puede calcularse



5.3 Modelo de senal electrofisiolégica 139

Figura 5.8: Modelo de conductor esférico y sistema de coordenadas biaxial.

a través del principio de reciprocidad, tal y como fue introducido en la Seccién
5.3.2. En esta seccién, presentamos la funcién de sensibilidad obtenida por Rush
y Driscoll para modelar las propiedades de captacién de sistemas de electrodos

situados sobre el craneo [135].

Asumiendo que el medio conductor consta de tres capas concéntricas de radios
Ta, b ¥ Te, y conductividades o,, 0, and o, (Figura 5.8), el potencial eléctrico ®(v)
inducido en la esfera més interna cuando el sistema de electrodos en A y B inyecta

una corriente reciproca I, es:
Ir
d(v) = — Z Apr"(Py(cos(04)) — Pu(cos(05))) (5.8)

donde 04 vy 0p son los angulos formados por un sistema de coordenadas biaxial
cuyos ejes son perpendiculares a la esfera en A y B, r es la distancia al centro de
la esfera (Figura 5.8), P, son los polinomios ordinarios de Legendre y, finalmente,
el factor A, es una constante que se determina a partir de las condiciones de

contorno.
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. anodo . . . . . .vy.

catodo

Figura 5.9: Funcion de sensibilidad en un modelo de medio conductor consistente
en tres capas esféricas y electrodos situados formando un angulo de 45°.

A partir del calculo del gradiente del potencial reciproco, se obtiene la densidad
de corriente reciproca, por lo que la funcién de sensibilidad arménica esférica H,, (v)

(SN

H,(v) = -V®(v)/I, (5.9)

A modo de ejemplo, en las Figuras 5.9, 5.10 y 5.11 mostramos las funciones de
sensibilidad arménica esférica cuando el medio conductor consta de tres esferas
concéntricas y los electrodos forman un dngulo de 45°, 120° y 180°, respectiva-

mente.

5.4. Resolucion de sistemas de electrodos

El objetivo del analisis de la resolucién de sistemas de electrodos es estimar la
region de la fuente bioeléctrica que induce las senales electrofisiolégicas captadas.
Segun la ecuacion de sintesis, toda region de la fuente bioeléctrica en la cual la

funcién de sensibilidad del sistema de electrodos es distinta de cero contribuye al
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anodo . . . . . .\

céatodo

Figura 5.10: Funcion de sensibilidad en un modelo de medio conductor consistente
en tres capas esféricas y electrodos situados formando un angulo de 120°.

anodo . . . . . .\

céatodo -

Figura 5.11: Funcién de sensibilidad en un modelo de medio conductor consistente
en tres capas esféricas y electrodos situados formando un angulo de 180°.
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registro de senales electrofisioldgicas. No obstante, excepto casos no realistas, la
funcién de sensibilidad puede ser distinta de cero en toda la fuente, por lo que toda
la fuente se definiria como la resolucion. Por otro lado, la funcién de sensibilidad
no es uniforme y, como consecuencia, la contribucién de la distribucién de dipolos
en unas regiones sera mayor que en otras. Por ello, con el objetivo de mantener
el significado del concepto fisico de resolucién espacial, el analisis de resolucién
de sistemas de electrodos se suele reformular como la determinacién de la regién
bioeléctrica que mds contribuye a la senal captada [87]. Es importante enfatizar
que para que esta definicion sea operativa es necesario proponer una medida de
la contribucién independiente del problema, de manera que sea posible comparar
objetivamente escenarios distintos. Los métodos de estimacion de la resolucion de
sistemas de electrodos basados en este planteamiento adolecen de una definicién
cuantitativa de contribucion, por lo que los resultados del andlisis de la resolucion
de un sistema de electrodos es incommensurable con el analisis de la resolucién de

otro sistema de electrodos.

En esta seccién proponemos una medida de la resolucién de sistemas de elec-
trodos basada en la ecuaciéon de sintesis de la electrofisiologia y en la cuantificacién
de la contribucion de regiones de la fuente bioeléctrica. La contribucién de una
region de la fuente bioeléctrica a la senal electrofisiologica captada se define en fun-
ci6én de la diferencia cuadratica media (DCM) entre la senal inducida por toda la
fuente bioeléctrica y la senal inducida exclusivamente por dicha regiéon. En primer
lugar, exploramos la conexion entre la potencia media de la senal electrofisiolégica
captada y la funcién de potencia media distribuida, que fue introducida en la De-
finicién 4.6 a través de la definicién de un nuevo ente matematico de sentido fisico
preciso, a saber, la funcion de potencia media distribuida espacialmente filtrada.
Seguidamente, proponemos una definicion de la contribucion de regiones dentro
de la fuente bioeléctrica basada en el calculo de la DCM y formulamos matemati-
camente el concepto de resolucién. Finalmente, estudiamos la resolucion de dos
sistemas de electrodos con una funcién de sensibilidad asociada de tipo armonico

esférico para varios casos de modelos de fuentes bioeléctricas.
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5.4.1. Potencia media captada

Dipolos individuales

Dada una fuente bioeléctrica consistente en un dipolo J,(¢) y un sistema de
electrodos caracterizado por un vector de sensibilidad a dicho electrodo L,, la

senal captada z(t) es:

2(t) = L, - J1(t) (5.10)

por lo que su potencia media, P,,, es una forma cuadratica:

P.. = {(z(t)*) (5.11)
= <LN'J;€(t) 'Lm'Jﬁ(t»t
= L,- <dJ£(t> ) dJm(t)>t ) LrTn

T
m

donde q,,,, es la matriz de potencia media del dipolo J,,(¢).

En el caso particular de un dipolo cuyas componentes estan mutuamente inco-

rrelacionadas, la matriz de potencia media q,,, es diagonal, esto es:

g1 O 0
0 0 gs3

y, por tanto, la potencia media de la senal captada es la suma de las potencias me-
dias de las componentes de J,,(t) ponderadas por el cuadrado de las componentes
del vector de sensibilidad L,,:
P.. = L, dun-L (5.13)
= LY qu+L3 g+ L3 qs
= Li- (L)) + Ly - (J(t)*) + L3 - (J3(t)*)s
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Si las componentes del dipolo J,,(f) no estdn mutuamente incorrelacionadas, en-
tonces es necesario anadir los términos de potencia cruzada. Por otro lado, si el
vector de sensibilidad es unitario, esto es, L, = u,, la potencia media de z(t), P..,
es igual a la suma de las potencias medias cruzadas de las componentes del dipolo

J.(t). En este caso, la senal electrofisiolégica captada es:

PJJ = Uy Qnm u ZZQnm (514>

y la denotamos Pj;(7) para enfatizar que es el resultado de la suma de las potencias

medias cruzadas del dipolo J, ().

Distribuciones espaciales de dipolos

Cuando la senal captada z(t) es inducida por una distribucién espacial de
dipolos dJ, (v,1), el sistema de electrodos esté caracterizado completamente por
la funcién de sensibilidad L, (v) y la potencia media captada es, a través de la

ecuacion de sintesis (5.3):

P. o= (=t} (5.15)
— </L (v) - dJT(v,t)/vLm(w)-dJﬁ(wJ))t
— // AdIE(v,t) - dIp(w, 1)) - L (w)

_ / / - Qo (v, w0) - LT (w)dvdw

donde ¢, (v, w) es la funcién de potencia media distribuida, introducida en la
Definiciéon 4.6. La forma cuadrética del integrando de (5.15) revela que el sistema
de electrodos puede tratarse, formalmente, como un filtro lineal espacial cuyas
propiedades estan determinadas por la funcién de sensibilidad L,,.

A partir de (5.15) puede definirse un nuevo ente que engloba la dindmica de la
fuente bioeléctrica y las propiedades de captacion del sistema de electrodos, y de

cuya integracion resulta P,,.
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Definicién 5.1 Dada una distribucién espacial de dipolos dJ,(v,t) sobre V C R3,
la funcion de potencia media distribuida y espacialmente filtrada p(v,w) es un

tensor escalar definido sobre el producto cartesiano V' x V' que satisface:
p(v, w)dvdw = Ly, (v) - qpm (v, w) - L (w)dvdw (5.16)

donde v,w € V.

Por lo tanto, la potencia media captada se puede calcular a través de la in-
tegracion sobre el producto cartesiano V' x V' de la funcién de potencia media

distribuida y espacialmente filtrada p(v, w):

PZZ:/V/Vp(v,w)dvdw (5.17)

A continuacién, analizamos la potencia media captada en tres tipos de fuentes
bioeléctricas. En la primera fuente, la distribucion espacial de dipolos esta perfec-
tamente incorrelacionada, tal y como se define en la Definicién 4.3. En la segunda,
la distribucién espacial esta disociada, siguiendo la Definicién 4.4. Por ultimo, en
la tercera fuente la distribucién espacial de dipolos esta perfectamente correlacio-

nada, seguin se define en la Definicion 4.5.

Caso de estudio 1 (fuentes perfectamente incorrelacionadas). Cuando la distri-
bucién espacial de dipolos estd perfectamente incorrelacionada en la fuente bio-
eléctrica V| la funcién de correlacion distribuida satisface la Definicién 4.3 y, por

lo tanto, la funcién de potencia media distribuida y espacialmente filtrada es:

p(v, w)dvdw = L, (v) - 8pm(v,w,0)dv - LE (w) (5.18)

= L,(v)-A2 (v,0) L (v)dv

Si, adicionalmente, A2 (v,0) es una matriz de rango 3, mediante una matriz de
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rotacién T podemos diagonalizarla, A2 (v,0) = T -D? (v,0)-T7T, y obtener:

p(v,w)dvdw = L,(v) T Dyy(v,0) DI (v,0)-TT - L (v)dv (5.19)

= [[La(v) - T Dy (v, 0)|*dv
por lo que la potencia media captada es:
P, = / IL,(v) - T - Dy (v, 0)|*dv (5.20)
1%

esto es, es la suma de las potencias medias, agrupadas en D, (v, 0), de los procesos
estocasticos incorrelacionados que generan las componentes del dipolo mediante

la rotacién T, ponderadas por la funcién de sensibilidad.

Se puede suponer adicionalmente que las componentes de cada dipolo en la
fuente bioeléctrica estan incorrelacionados, esto es, A% (v,0) = D?_(v,0),y, como
consecuencia, la matriz de rotacion T sera la identidad, T = I. En el caso mas
general, la distribucién de dipolos sera eliptica, es decir, Dy1(v,0) # Das(v,0) #

D33(v,0). La funcién de potencia media distribuida y espacialmente filtrada es:
p(v, w)dvdw = || L, (v) - Dy (v, 0)]|*dv (5.21)
Si la distribucién espacial de dipolos es esférica, esto es, D11 (v,0) = Dag(v,0) =

Ds3(v,0) = D, entonces D? (v,0) = D?-1, por lo que la funcién de potencia media

distribuida y espacialmente distribuida sera:
p(v, w)dvdw = D(v,0)?||L, (v)||*dv (5.22)

Finalmente, cuando la distribucion espacial de dipolos es espacialmente idéntica,

D(v,0) = D, y la potencia media captada adquiere la siguiente forma:

P, =D?. /V | L, (v)|*dv (5.23)
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Por tanto, si la fuente bioeléctrica esta perfectamente incorrelacionada, las com-
ponentes de cada dipolo estan mutuamente incorrelacionadas y los dipolos son
esféricos, la potencia media captada es el producto de la potencia media D? de
cada una de las componentes de los dipolos, por la integral del médulo al cuadrado

de la funcion de sensibilidad en el volumen de la fuente.

Caso de estudio 2 (fuentes perfectamente correlacionadas). Cuando la distri-
bucién espacial de dipolos esta perfectamente correlacionada en la fuente bio-
eléctrica V', la funcién de correlacion distribuida estd completamente descrita me-
diante una matriz dnica p,,,(7) y un patrén de diferencias de tiempos de ac-
tivacién ((v,w). Siguiendo (4.19), la funcién de potencia media distribuida es
Qrm (U, W) = ppm(—C(v,w)) y, por lo tanto, la funcién de potencia media distri-

buida y espacialmente filtrada es:
p(v, w)dvdw = Ly, (v) - prm(—C(v,w)) - L (w)dvdw (5.24)
con lo que se obtiene la siguiente expresion para la potencia media captada:
P, = / / p(v, w)dvdw (5.25)
vJv
— [ ] L) pun(~C0w)) - L)
vJv

Si L, (v) es una funcién de sensibilidad pulso para la region Vo, IL,(v, Vo), la

potencia media captada es:

P, = /V/Vﬂn(v,VO)-pnm(—C(v,w))-Hﬁ(w,Vo)dvdw (5.26)

- / O /V (0, w)

- w{f A pon(~C(o,u))dudc

donde la tltima integral estd definida para cada una de las componentes de

Prm(—C(v,w)). Finalmente, si integramos respecto a la funcién de distribucién
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de ((v,w) generada en Vo, dF;, la potencia media captada se puede expresar

CO1mo:

Pe=u{ [ ot f (5.27)

—o0
donde nuevamente la integral estd definida para cada componente de p,,,(—(). Si
Pnm (T) es diagonal, es decir, si las componentes de cada dipolo estan incorrelacio-
nadas, P,, serd mayor cuanto mayor sea la concentracién de (v, w) en torno a 0,
puesto que en 7 = 0 el valor de los elementos de la diagonal de p,,,(7) es méaxi-
mo. En otras palabras, cuanto mayor sea el sincronismo en la fuente bioeléctrica,

mayor sera la potencia captada por el sistema de electrodos.

Caso de estudio 3 (fuentes disociadas). Si una fuente bioeléctrica V esta di-
sociada en N regiones V;, segun la Definiciéon 4.4, cuando i # 7, la funcién de
correlacién distribuida satisface p(V;, V}, 7) = 0y, por lo que qun(V;, Vi) = Opm

y, finalmente, p(V;,V;) = 0. Por lo tanto, la potencia media captada es:

P, — /V /V p(, w)dvdus (5.28)
_ ij:/%/%p(v,w)dvdw

de donde se deduce que la potencia media captada es la suma de las potencias me-
dias inducidas por cada fragmento V; de la fuente V. Si, adicionalmente, la funcién
de sensibilidad es un pulso en una region Vp; € V;, y cada uno de los fragmentos
estd perfectamente correlacionado, generando un funcién de distribucién dF%: en

Voi, la potencia media captada satisface, a través de (5.27), la siguiente expresién:

[e.9]

P,. = iun : {/_OO pnm(—C)dFiC} -l (5.29)

donde, nuevamente, la integral esta definida sobre cada componente de la matriz
Prm(—C). Al igual que en el caso perfectamente correlacionado, cuando cada frag-
mento esta perfectamente correlacionado, la potencia captada serd mayor cuanto

mayor sea el sincronismo de la fuente.
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5.4.2. Definicion de resolucion de sistemas de electrodos

Nuestra definicién de resolucion de sistemas de electrodos parte de la propues-
ta de una medida de la contribucion de cada region de la fuente bioeléctrica a la
senal electrofisiologica captada. Segin nuestro planteamiento, la medida de contri-
bucién debe estar definida mediante una operacion sobre la senal electrofisiologica
captada, ya que dicha medida es una propiedad de la senal. En esta seccion pro-
ponemos una medida de contribucion de cada region de la fuente bioeléctrica a la

senal captada y, a partir de la misma, definimos una medida de resolucién.

Medida de contribucién

Sea V' una fuente bioeléctrica, caracterizada por una distribucién de dipolos
bioeléctricos dJ, (v,t), y sean Vo C V y Vo C V dos regiones disjuntas de la
fuente V' tales que V = Vp U V5. Debido a que Vp v Vi pertenecen a V', ambas
son, a su vez, fuentes bioeléctricas. Como consecuencia de las propiedades lineales
de la ecuacién de sintesis de la electrofisiologia, enunciada en (5.3), la senal z(t)
inducida por la fuente bioeléctrica V' en un sistema de electrodos caracterizado por
una funcién de sensibilidad L, (v), puede expresarse como la suma de dos senales

20(t) v zc(t), inducidas por las fuentes Vp y Vi, respectivamente:

2(t) = /‘/Ln(v)-ng(v,t) (5.30)
= /v L,(v) - dJ(v,t) +/ L,(v) - dJ(v,t)

= 2o(t) + 20(t) )

En esta disertacion, utilizamos la similitud entre las senales z(t) y zo(t) para
cuantificar la contribucién de la fuente bioeléctrica Vp a la senal z(t), inducida
por toda la fuente bioeléctrica V. Dicha medida de similitud esta basada en la

estimacion de la diferencia cuadratica media (DCM) entre las senales z(t) y zo(t).
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La contribucién de la fuente Vo, DCM{Vp}, se define, pues, como sigue:

DCM{Vo} = ((z(t) — z0(t))")s (5.31)

La DCM es una medida de similitud conveniente por dos motivos. Por un lado,
es una medida de significado fisico claro, ya que es de la misma naturaleza que la
potencia media de una senal. Por otro lado, la DCM es una medida ttil para des-
cribir sistemas cuasi-estaticos, puesto que establece una comparacion entre senales
en el mismo instante de tiempo sin tener en cuenta retardos en la transmision de
potencia desde la fuente al sistema de electrodos. Una medida mé&s conveniente de

similitud puede obtenerse normalizando por la potencia de z(t), P,.:

PZ z
“reze (5.32)

DCM{Vo} = 2

La medida DC M, puede interpretarse como el error de aproximar la senial inducida
en el sistema de electrodos por la fuente bioeléctrica V' mediante la senal inducida
exclusivamente por la regién V. Una similitud elevada entre las senales z(t) y
zo(t) indicaria que la mayor contribucién a la senal z(t) procede de Vj, mientras
que el resto de la fuente bioeléctrica, es decir, Vi, tiene una contribucion baja. Por

tanto, podriamos afirmar que la resolucién de la senal z(t) es Vo.

Ejemplo 1. Sea dJ, (v, t) una distribucién espacial de dipolos perfectamente in-
correlacionada en la fuente bioeléctrica V' de tipo esférico (véanse la Definicién
4.1 y la Definicién 4.3). Supongamos, ademads, que todos sus dipolos estan idénti-
camente distribuidos en la fuente. Siguiendo (5.23), la potencia de la senal zp(t)
inducida por una regién Vo € V en un sistema de electrodos de funcién de sen-
sibilidad L,(v) es P., = D?- [, ||L,(v)||*dv, donde D? es la potencia media de

las componentes de cada dipolo bioeléctrico. Por tanto, segin (5.32), la medida
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DCM,, para cada regién Vj es:

PZ z
DCM{Vo} = —5* (5.33)

D?- fvc L () [|2dv
D7 J, [La(o)Pds
Jvg IL(0)|*dv
Jy L) [[2dv

por lo que es independiente de la potencia de las componentes de los dipolos es-
pacialmente distribuidos en la fuente. Ademas, se puede deducir que la fraccién
de potencia procedente de Vp equivale a P, ., /P., =1 — DCM,{Vp}, por lo que
DC'M,, puede interpretarse como la fraccion de potencia inducida por la regién
de la fuente Vi = V\Vp, que queda excluida cuando aproximamos z(¢) mediante
zo(t). Esta propiedad es comun a cualquier distribucién espacial de dipolos per-
fectamente incorrelacionada y a distribuciones disociadas, siempre y cuando Vp

sea una coleccion de regiones disociadas de V.

Medida de resolucién

La cuantificacion de la contribucién de regiones dentro de la fuente bioeléctri-
ca basada en la DCM es el punto de partida para determinar la resolucién de
un sistema de electrodos. La resolucion, entendida intuitivamente como la regién
de la fuente bioeléctrica que mds contribuye en el registro de z(t), se define a

continuacion.

Definicién 5.2 Sea o un nivel aceptable de DCM,{Vo}, donde 0 < a < 1. La
resolucion de un sistema de electrodos se define como la region de tamarno minimo,

Vg, que tiene una medida asociada DCM,{Vg} < a.

En esta definicién de resolucién hay que subrayar varios aspectos. En primer
lugar, el calculo de la resolucion se basa en una medida de contribucion, la DCM,
definida sobre la senal electrofisiolégica captada. De esta manera, cualquier enun-

ciado que se realice sobre DCM podra ser usado licitamente para construir otro
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enunciado sobre la senal. Ademas, como la DCM es una medida definida sobre la
senal captada, es valido comparar la resolucién de distintos sistemas de electrodos,
sin mas que comparar las contribuciones de cada regién de la fuente a las senales
registradas por uno y por otro. En segundo lugar, es necesario establecer «, el nivel
aceptable de DC'M,,{V}. Dicho nivel debe ser fijado a priori y debe ser el mismo
para poder comparar objetivamente distintos sistemas de electrodos. En tercer
lugar, si bien pueden existir infinitas regiones que satisfacen DCM,{Vpo} < a, de
ellas se escoge la de menor tamafio. Finalmente, nuestra definicién de resolucién
tiene un significado fisico intuitivo y, ademads, tiene en cuenta tanto las carac-
teristicas del sistema de electrodos como la dindamica de la distribucién espacial
de dipolos, a partir de las cuales se sintetizan las senales electrofisiologicas. A
continuacion ilustramos el concepto de resolucion basado en la estimacion de la
medida DC'M,, para un modelo de funcién de sensibilidad esférica y distribuciones

de dipolos perfectamente incorrelacionadas.

5.4.3. Simulaciones

La definicién de resolucion presentada en la Definicion 5.2 se ilustra aqui pa-
ra una funcién de sensibilidad armoénica esférica. El modelo de medio conductor
implementado ha sido utilizado previamente en otros trabajos para describir las
propiedades bioeléctricas del craneo en EEG [135] [87] y consta de tres capas
esféricas concéntricas de radios r, = 8.0cm, r, = 85cm y r. = 9.2cm, y con-
ductividades o, = 0.45(Qcm)~!, o, = 0.0056(Qcm)™' y 0. = 0.45(Qem)~t. La
funcion de sensibilidad en este modelo de geometria esférica se ha calculado para
tres configuraciones de electrodos bipolares, separados un angulo de 45°, 120° y
180°, respectivamente, tal y como se ilustré en las Figuras 5.9, 5.10 y 5.11. La
serie de polinomios de Legendre (5.8) fue truncada a 10 términos para calcular
el potencial eléctrico inducido en la esfera mas interna por una corriente recipro-
ca aplicada sobre los electrodos. El gradiente del potencial reciproco se obtuvo

mediante procedimientos numéricos.
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Para calcular la resolucion de cada configuracién, se han asumido dos distribu-
ciones de dipolos perfectamente incorrelacionados, la primera esférica y la segunda
eliptica, donde la potencia media de las componentes de los dipolos en el eje vertical
es 100 veces mayor que la potencia media de las componentes en el eje horizontal.
Como se vio en el caso de estudio 1 del Apartado 5.4.1, a partir de la propiedad
de incorrelacién se sigue que la funcién de potencia media distribuida y espacial-
mente filtrada carece de términos cruzados. Esta observacion queda reflejada en la
Ecuacion 5.21. Como consecuencia, la contribucion de una regién de la fuente es
la integral de volumen de ||L,(v) - Dy, (v, 0)||? v el gradiente de la contribucién es,

asimismo, ||L,,(v) - Dy, (v, 0)||>. Por tanto, en la bisqueda de la regién de menor

tamano que define la resolucion es suficiente seguir dicho gradiente.

Para los casos esférico y eliptico se han calculado el HSV, tal y como fue defi-
nido por Malmivuo y colaboradores [87], y la resolucién segun la hemos definido
en Definicién 5.2 para niveles aceptables de DC'M,,, a = 0.05;0.1;0.2;0.5. En las
Figuras 5.12, 5.13 y 5.14 se muestran los resultados obtenidos. Como se puede ob-
servar, a valores crecientes de « les corresponden resoluciones de creciente tamano
en la fuente bioeléctrica. Ademas, segun los resultados mostrados, las regiones
de captaciéon definidas mediante la resolucién se sitiian proximamente a los elec-
trodos. En los ejemplos mostrados, el HSV tiene asociado un DC'M,, préximo a
DCM, = 0.5. No obstante, si bien para distribuciones esféricas el HSV sigue el
mismo patréon que la resolucién para distintos valores de «, cuando la distribucion
de dipolos subyacente es eliptica las regiones de resolucion difieren considerable-
mente. Como es de esperar segun la definicion de resolucion, la resolucion de un
sistema de electrodos no solamente depende de las propiedades de captacion del
sistema de electrodos, sino también del tipo de distribucién de dipolos en la fuen-
te bioeléctrica. La definicion de resolucién a través de la DC'M,, presenta varias
ventajas sobre el HSV. En primer lugar, tiene en cuenta la forma de la funcién de
sensibilidad, no solamente el punto en el que el médulo de la funcion de sensibilidad
cae a la mitad. En segundo lugar, tiene un sentido fisico claro y, para distribuciones

perfectamente incorrelacionadas se puede interpretar en términos de la fraccién de
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Figura 5.12: Regiones de resolucion definidas por el HSV y la DC'M,, para varios
valores de «, cuando los electrodos forman un angulo de 45° y la distribucién de
dipolos es esférica (a) y eliptica (b).



5.4 Resolucién de sistemas de electrodos 155

(b)

Figura 5.13: Regiones de resolucion definidas por el HSV y la DC'M,, para varios
valores de «, cuando los electrodos forman un angulo de 120° y la distribucion de
dipolos es esférica (a) y eliptica (b).



156 5.4 Resolucién de sistemas de electrodos

=05 ¢=02
o o= =01
Hsveo  ~ 77 -

ST T ®=0.05
A T

(a)

=05 g =02
T T =01
HSV-.  ~ 77 7

- 6=005

(b)

Figura 5.14: Regiones de resolucion definidas por el HSV y la DC'M,, para varios
valores de «, cuando los electrodos forman un angulo de 180° y la distribucion de
dipolos es esférica (a) y eliptica (b).
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potencia captada que se descarta. Finalmente, puesto que esta definido sobre la
senal captada, la DC'M,, puede utilizarse para realizar comparaciones justas entre

configuraciones de electrodos distintas.

5.5. Espectro en senales electrofisiologicas

En esta seccion establecemos una relacion entre el espectro en potencia de las
senales electrofisiolégicas y la dinamica de la fuente bioeléctrica que las induce.
El formalismo que proponemos parte de una descripcion de la fuente bioeléctrica
basada en los estadisticos de segundo orden distribuidos, que fueron definidos en
el Capitulo 4. La ecuacién de sintesis de la electrofisiologia (5.3), mediante la cual
se describe la generacion de senales electrofisiolégicas a partir de distribuciones
de dipolos bioeléctricos, constituye el puente matematico entre los estadisticos
de segundo orden que caracterizan la fuente bioeléctrica y los estadisticos de se-
gundo orden observados en las senales electrofisiologicas captadas. Siguiendo el
planteamiento propuesto en la Seccién 5.2, en esta seccion obtenemos un modelo
de contenido espectral de senales electrofisiolégicas. Dicho modelo es una descrip-
cion de la naturaleza del espectro de las senales electrofisioldgicas, que engloba los
efectos de la dindmica de segundo orden de la fuente y los efectos del sistema de
electrodos. El resultado del procedimiento descrito es un modelo espectral equiva-
lente, que consiste en un sistema lineal y escalar caracterizado por una respuesta
en frecuencia, un espectro de entrada al sistema lineal y un espectro de salida del
sistema lineal.

En el primer apartado, sentamos los principios matematicos del modelo es-
pectral equivalente. Para ello, definimos una extensién del operador de Fourier-
Stieltjes [164], que denotamos FS, y mostramos su uso a través de la integracion
de dos tipos de procesos escalares idénticamente distribuidos en el espacio, el pri-
mero perfectamente correlacionado, y el segundo perfectamente incorrelacionado.
En el segundo apartado, estudiamos la relacion entre la autocorrelacion de senales

electrofisiologicas captadas y la funciéon de correlacién distribuida en la fuente
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bioeléctrica que las induce. Seguidamente, en el tercer apartado estudiamos la
relacion entre el espectro de senales electrofisiologicas captadas y la funcion de
espectro distribuido. A partir de dicha relacién, obtenemos el modelo espectral
equivalente de las senales captadas mediante sistemas de electrodos caracteriza-
dos por funciones de sensibilidad tipo pulso cuando las distribuciones de dipolos
son, respectivamente, perfectamente incorrelacionadas, disociadas y perfectamente
correlacionadas. En el caso de distribuciones perfectamente correlacionadas, estu-
diamos distintos tipos de funcién de diferencia de tiempos de activacién, a saber,
tipo impulsivo, tipo uniforme y tipo triangular. Finalmente, ilustramos el modelo
espectral equivalente mediante la simulacién de la captacién de senales electrofi-
sioldgicas a partir de una porcion cuadrada de tejido cardiaco que es excitada por

un patron de activacion plano.

5.5.1. Operador de Fourier-Stieltjes

Definimos el operador de Fourier-Stieltjes S como la integral de Fourier sobre

funciones R,.(7) respecto a una medida general dF:
FS{R.,.(T)|dF.} = / exp(—JwT) Ryr (7)dF; (5.34)

Especificamente, cuando dF, = dr, el operador de Fourier-Stieltjes FS equivale

al operador de Fourier F habitual:

FS{Run(r)|dr} = /_ " exp(—jwr) Rus(7)dr (5.35)

[e.9]

= F{Ru(7)}

Ademads, cuando R,,(7) = 1 el operador de Fourier-Stieltjes FS equivale a la

funcién caracteristica de F,, M, (w) [113] y [30]:

FS{|dF} — /_ " exp(—jwr)dF, (5.36)

[e.9]

= M ()
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A partir del operador de Fourier-Stieltjes FS puede definirse el espectro en

potencia respecto a la medida dF;, de un proceso estocéstico x(7) como:

Sex(W|dFy) = FS{Reu(7)|dF:} (5.37)

_ /_ " exp(—jwr) Ros (7)dF,

[e.o]

donde R,,(7) es la autocorrelacién de x(t), definida en (4.2), y dF; es la medida o
funcién de distribucién del parametro 7. De (5.37) puede deducirse que el espectro
en potencia convencional, definido en (4.3), es un caso particular del espectro en

potencia respecto a la medida dF; cuando dF, = dr, Sy, (w|dT) = Spu(w).

Nuestra extension del operador de Fourier-Stieltjes FS sera util para modelar
el comportamiento en frecuencia de senales obtenidas mediante la integracién de
procesos estocasticos escalares y vectoriales distribuidos en el espacio. Para ello,
partimos de una descripcion de la dinamica de procesos estocéasticos distribuidos
basada en los estadisticos de segundo orden distribuidos, que fueron introducidos
en la Seccién 4.4. Seguidamente, ilustramos la aplicacion del operador de Fourier-
Stieltjes FS para estudiar el espectro en potencia de una senal y(¢) obtenida
por integracién bajo el nicleo L(v) de un sistema dindmico V' consistente en una

distribucién espacial de procesos escalares dz(v,t) perfectamente correlacionados.

Ejemplo 2. Sea una distribucién espacial de procesos escalares dz(v,t) perfec-
tamente correlacionados. La funcién de correlacion distribuida p(v, w, 7), definida
en la Observacion 4.2, satisface p(v,w,7) = K(v,w) - p(7) * §(7 — ((v,w)), donde
v,w €V, 7 € R,y ((v,w) es la funcién de diferencia de tiempos de activacién
entre v y w (véase la Definicion 4.5). Por lo tanto, la dindmica de segundo orden
de la distribucién espacial de procesos escalares dx(v,t) estd univocamente carac-
terizada por K(v,w), p(1) y ((v,w). Supongamos que K (v,w) = 1 y definamos
el espectro en potencia resultante de realizar la integral de Fourier sobre p(7),
Sez(w) = F{p(T)}. Si y(t) es un proceso estocastico generado mediante la integra-

cién de dzx(v,t) bajo un nicleo L(v), esto es, y(t) = [;, L(v) - dz(v,t), entonces, su
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espectro en potencia, Sy,(w), es:

Sy(w) = F{R,, (1)} (5.38)
- f{(/VL(v)-dx(v,tw)-/VL(w)-dx(w,t»t}

N /v /f“dw(v?tﬂ)-dﬂc(w,t»t} - L(v) - L(w)

Como por definicién (dz(v,t + 7)dx(w,t)); = p(v, w, T)dvdw, se sigue que:

Swle) = [ [ Flotow.n} L) - Lwdod (5.39)
= [ [ #otr) b7 = o)} L) - Lo
= Fo)- [ [ Pt = (o)) 10) - Lw)dodu
= Su0)- [ [ espl(jut(o ) L) - Liwdvdu

Si la integral definida en el tltimo miembro de (5.38) se realiza en el espacio de

medida de (, resulta:

Spl) = Suale): [ exp(—jwq) R(Q)dF: (5.40)

—0o0

wa(u}> . Shh(w|dF<) s

donde dF; es la funcién de distribucién de la diferencia de tiempos de activacién ¢,
y Rpr(€) es una funcién par que transforma al espacio de ¢ el producto L(v)- L(w).
La paridad de Rp,(¢) puede deducirse de la paridad de la funcién de diferencia
de tiempos de activacién ((v,w), demostrada en la Propiedad 4.5. El espectro
Shi(w|dFy) es resultado de la aplicacion del operador de Fourier-Stieltjes FS sobre
Ryp(C) respecto a dF.

Como consecuencia, el espectro de un proceso estocéstico y(t), que resulta
de la integracién de una distribucion espacial de procesos estocéasticos bajo el
ntcleo L(v), puede modelarse como el resultado de filtrar un proceso estocastico

caracterizado por un espectro en potencia S,, con un sistema lineal e invariante
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en el tiempo (LTI, del inglés linear time-invariant) caracterizado por una densi-
dad espectral de energia Sy, (w|dF;) definida por el operador de Fourier-Stieltjes
FS{:|dF;}. Este sistema LTI depende tanto de la funcién de diferencia de tiempos
de activacién, (v, w), como del niicleo espacial L(v) y, por lo tanto, el espectro de
y(t) dependerd tanto de la forma del niicleo espacial L(v) como de la funcién de
diferencia de tiempos de activacién ((v,w). En el siguiente ejemplo, estudiamos

una distribucién de procesos escalares perfectamente incorrelacionada.

Ejemplo 3. Sea una distribucién espacial de procesos escalares dz(v,t) perfecta-
mente incorrelacionados. La funcién de correlacién distribuida p(v,w, 7), definida
en la Observacién 4.2, satisface p(v,w,7)dvdw = p(v,7)dv, donde v,w € V' y
7 € R (véase la Definicién 4.3). Si dz(v,t) estd idénticamente distribuida en el
espacio, p(v,7) = p(7). El espectro en potencia resultante de realizar la integral
de Fourier sobre p(7) es, por tanto, S..(w) = F{p(7)}. Si y(t) es un proceso es-
tocastico generado mediante la integraciéon de dz(v,t) bajo un nicleo L(v), esto

es, y(t) = [, L(v) - dz(v,t), entonces, su espectro en potencia, S, (w), es:

Syy(w) = /V/V}"{p(v,w,r)}-L(v)-L(w)dvdw (5.41)
= [ Fo}- L) - Ly

= Flp(n)} / L2(v)d
- Sa:x(“) : Shh ’

por lo que el contenido espectral de y(t) y dz(v,t) es el mismo y sélo difieren el
uno del otro en el nivel de potencia, dado por la constante Sy,. Por lo tanto, la

respuesta en frecuencia del equivalente lineal y escalar es plana, Sp;(w) = Sha.

En los Ejemplos 2 y 3 hemos obtenido un modelo lineal y escalar equivalente
del espectro de senales obtenidas mediante integracion de procesos estocésticos
escalares distribuidos. Este modelo enlaza linealmente el espectro de un proceso
escalar distribuido dx(v,t) y el espectro de una senal que se obtiene mediante in-

tegracién por un nucleo L(v). En la Figura 5.15 se muestra dicho modelo lineal
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Sxx(m) - Shh(w)

Syy(m)

Figura 5.15: Modelo espectral equivalente basado en un sistema LT1I.

y escalar equivalente. Cuando la distribucién de procesos escalares esta perfec-
tamente incorrelacionada, el espectro de la senal integrada es idéntico al de los
procesos escalares, si bien difieren en la magnitud de la potencia total (Ejemplo
3). No obstante, cuando los procesos distribuidos estén perfectamente correlacio-
nados, los espectros de la senal integrada y de los procesos distribuidos difieren,
y se observa un efecto de filtrado que depende de la diferencia de los tiempos de

activacién y de la funcién de sensibilidad del sistema de electrodos (Ejemplo 2).

5.5.2. Autocorrelacién captada
Dipolos individuales

Dada una fuente bioeléctrica consistente en un dipolo J,(¢) y un sistema de
electrodos caracterizado por un vector de sensibilidad hacia dicho dipolo L, la

senal captada z(t) satisface (5.10). Por lo tanto, la autocorrelacién de z(t), R..(T),
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definida en (4.2), es:

R..(1) = (z(t+7)z(t)) (5.42)
= <Ln ) 35(75 + T) Ly, - Jﬁ(t»t
= L, - (dJ(t+7)-dJ, (1) L]

m

= Ly pum(r) - L

m

donde p,,,(7) es la matriz de autocorrelacion del dipolo J,(t), definida en (4.4).
En el caso particular de un dipolo cuyas componentes estan incorrelacionadas, la

matriz de correlaciéon p,,,(7) es diagonal, esto es:

pll(T) 0 0
pnm(7—> = 0 p22(7') 0 (5'43>
O 0 P33 (T)

y, por tanto, la autocorrelacién de z(t) es la suma de las autocorrelaciones de las

componentes de J,,(t) ponderadas por el vector de sensibilidad Ly,:

R..(1) = Ly- pun(7) Ly, (5.44)
= Li-pu(r) + L3 - poa(7) + L3 - pas(7)
= L7 (Li(t+7) L)) + L5 - (Jo(t + 1) Jo(t)) + L3 - (J3(t +7)J3(t))
= L} Ryn(7)+ L3 Ry (7) + L3 Ryy (1)

En caso contrario, es necesario incluir los términos de correlacién cruzada. Por otro
lado, si el vector de sensibilidad es unitario, esto es L, = u,,, la autocorrelacion de
2(t), R..(7), es igual a la suma de las correlaciones cruzadas de las componentes

de J,.(1):

Ry = Z Z Prm (T) (5.45)

En este caso, para poner énfasis en la dependencia de la autocorrelacion en la

matriz de autocorrelacién de J,(t), la hemos denotado Ry (7).
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Distribuciones espaciales de dipolos

Cuando la senal captada z(t) es inducida por una distribucién espacial de
dipolos dJ,(v,t), v € V, el sistema de electrodos estd caracterizado completamente
por la funcién de sensibilidad L, (v). Por tanto, la autocorrelaciéon de la senal

captada es, a través de la ecuacién de sintesis (5.3):

R..(t) = (z(t+7)-2(t)) (5.46)

(
_ </VLn(U).dJ§(v,t+T)/ Lo (w) - 437 (w, 1)),

\%4

— /V/VLR(U)-<dJ}f(v,t+7)-dJm(w,t)>t-L§(w)

L,(v) - {(dJX(v,t +7) - dJ(w, 1)), - LT (w)

I
—
—

- /V/‘/Ln(v) -p(v,w, ) - LT (w)dvdw

A partir de (5.46), podemos definir un nuevo ente escalar distribuido en el
espacio V' xV que engloba tanto la dinamica de segundo orden de la fuente como las

propiedades de captacion del sistema de electrodos, y de cuya integraciéon resulta

R..(T).

Definicién 5.3 Dada una distribucién espacial de dipolos dJ,(v,t) sobre V C R?,
la funcidn de correlacion distribuida y espacialmente filtrada r(v,w, T) es un tensor

escalar definido sobre el producto cartesiano V x V x R que satisface:
r(v,w,7) = Ly,(v) - plv,w,7) - L (w) (5.47)

donde v,w € V.

Por lo tanto, la autocorrelacién de la senal captada se puede calcular mediante
la integracién sobre el producto cartesiano V' x V' de la funcién de correlacién

distribuida y espacialmente filtrada (v, w):

RZZ(T)Z/V/VT(U,w,T)dvdw (5.48)
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5.5.3. Espectro captado

Dipolos individuales

Dada una fuente bioeléctrica consistente en un dipolo J,(¢) y un sistema de
electrodos caracterizado por un vector sensibilidad hacia dicho electrodo L, la
senal captada z(t) satisface (5.10). El espectro de z(t), S..(w), definido en (4.3),
se puede obtener mediante el operador F aplicado sobre la autocorrelacion R, ()

obtenida en (5.42):

Sea(w) = F{R..(1)} (5.49)
= :F{Ln : pnm(T) ) Lg}
Lo Flpun(n)} L

= L, -oun(w) LY

donde &, (w) es la matriz de espectro del dipolo J,(t), definida en (4.9). En el
caso particular de un dipolo cuyas componentes estdan incorrelacionadas, la matriz

de espectro o,,,(w) es diagonal, esto es:

o11(w) 0 0
Onm(w) = 0  opw 0 (5.50)
0 0 033(64))

y, por tanto, el espectro de la senal captada es la suma de los espectros de las

componentes de J,(t) ponderadas por el vector de sensibilidad L,,:

T
m

S..(w) = Ly-oun(w)- L

L
L} o11(w) + L3 - 099(w) + L3 - 033(w)
L
L

% ’ SJ1J1 (w) + Lg ' SJ2J2<w) + LZ2’) ’ SJst(w)

(5.51)

L FUNE+7) A )d + Ly FL(E+7) Jo(8)e} + Ly - F5(E+ 1) Js(1))e}
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Cuando la matriz de correlacion no es diagonal, entonces la matriz de espectro
tampoco lo es, y en S,.(w) es necesario incluir los términos de espectro cruzado.

Por otro lado, si el vector de sensibilidad es unitario, esto es, L, = u,, el
espectro de z(t), S..(w), serd igual a la suma de los espectros cruzados de las

componentes de J,,(t):
SJJ Zzgnm (552)

En este caso, para poner énfasis en la dependencia de la autocorrelacion en la

matriz de autocorrelacién de J,(t), la hemos denotado S (w).

Distribuciones espaciales de dipolos

Cuando la senal captada z(t) es inducida por una distribucién espacial de dipo-
los dJ,(v,t) en v € V, el sistema de electrodos estd completamente caracterizado
por la funcién de sensibilidad L, (v) y el espectro de la senial captada es, a través

de la ecuacion de sintesis (5.3):

S.(w) = F{R..} (5.53)

_ / / p(v,w,7) - LT (w)dvdw}

_ / / FLL©) - plo,w, 7) - L7 (w) ydvdw
_ // ) Flp(v,w, )} - LT (w)dvdw

_ // o (v,w,w) - LT (w)dvdw

A partir de (5.53), podemos definir un nuevo ente escalar distribuido en el
espacio V xV que engloba tanto la dinamica de segundo orden de la fuente como las

propiedades de captacion del sistema de electrodos, y de cuya integracién resulta

S..(7T).

Definicién 5.4 Dada una distribucién espacial de dipolos dJ,(v,t) sobre V. C R?,

la funcion de espectro distribuido y espacialmente filtrado s(v,w,w) es un tensor



5.5 Espectro en senales electrofisiolégicas 167

escalar definido sobre el producto cartesiano V x V x R que satisface:
s(v,w,w) = L(v) - o(v,w,w) - LT (w) (5.54)

donde v,w € V.

Por lo tanto, el espectro de la senal captada se puede calcular mediante de la
integracién sobre el producto cartesiano V' x V' de la funcién de espectro distribuido

y espacialmente filtrado s(v, w):
S.a(w) = / / s(v, w,w)dvdw (5.55)
vJv
Casos practicos

Seguidamente, analizamos el espectro de la senal captada en tres casos de
estudio que difieren en el modelo de fuente bioeléctrica. El modelo de fuente bio-
eléctrica esta caracterizado por el tipo de distribucién espacial de dipolos, segin
las tres categorias introducidas en las Definicion 4.3, 4.4 y 4.5, a saber, distri-
bucién perfectamente incorrelacionada, disociada y perfectamente correlacionada.
Para estudiar el efecto del sistema de electrodos, particularizamos la funcion de

sensibilidad a un pulso, introducido en la Definicion 5.6.

Caso de estudio 1 (fuente bioeléctrica perfectamente incorrelacionada) . Cuando
la distribucién espacial de dipolos esta perfectamente incorrelacionada en la fuente
bioeléctrica V', la funcién de correlacion distribuida satisface la Definicién 4.3 vy,

por lo tanto, la funcién de espectro distribuido y espacialmente filtrado cumple:

s(v,w,w)dvdw = F{L,(v) - dpm(v,w,7)dv - L (w)} (5.56)
= F{L,(v) - Apm(v,7) - LE(v)dv}
L,(v) - F{Apm(v,7)} - LT (v)dv
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por lo que el espectro de la senal captada es:

So(w) = / / (v, w, w)dvduw (5.57)
= [ L) F Ao} L)

Si la funcion de sensibilidad es una funcién pulso en una region Vy de la fuente,

IL, (v, Vo), entonces podemos expresar el espectro de la senal captada como:

Se(w) = /‘/Hn(v,Vo)-F{Anm(v,T)}-HZ(v,Vo)dv (5.58)
= /un-]:{Anm(v,T)}-uZdv
Vo

= u,- F{Apm(v, 7)}dv - u?
Vo

y si, adicionalmente, todos los dipolos de la fuente estan idénticamente distribui-

dos, esto es, A (v, 7) = Ay (7), ¥ Opm(w) = F{A,m(7)}, el espectro es:

S..(w) = u,- F{Apm(v, 7)}dv - u? (5.59)

Vo

= u,- F{Apm(7)}dv - ul

Vo

= u, / O (w)dv - u?
Vo

= U, Opn(w) uf/ dv
Vo

= SJ](W)'/V dv
= SJJ(W) . m(Vo)

donde Sy (w) es la suma de los espectros cruzados de las componentes de cada
dipolo dJ,,(v,t) y m(Vp) es la medida de Vp. Por lo tanto, los espectros en potencia
Sz (W) ¥ S22, (w) de las senales 21 (1) y 2o(t) registradas, respectivamente, por dos
sistemas de electrodos caracterizados por una funcién de sensibilidad IL, (v, V}) v

IT, (v, V3), difieren exclusivamente en una constante de proporcionalidad dada por
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la razén de las medidas de los volimenes V; y Vo, m(V}) y m(V3), es decir:

3

<

g () (5.60)

52121 (w) = (Vz)

3

por lo que sélo se diferencian en el nivel de potencia media captada.

Caso de estudio 2 (fuente bioeléctrica disociada). Cuando una fuente bioeléctrica
V' esta disociada en N regiones V;, si ¢ # j la funcién de correlacion distribuida
satisface, segin la Definicién 4.4, p(V;, V;, 7) = 0,,,, v, asimismo, o, (V;, Vj,w) =

0,.... Por lo tanto, la expresion para el espectro de la senal captada es:

S(w) = /V /V & (0, 10, ) v (5.61)
_ i/ / & om0, 101, ) dvduw

es decir, el espectro de la senal captada es la suma de los espectros inducidos por

cada uno de las N regiones V; en las que la fuente V' estd disociada.

Caso de estudio 3 (fuente bioeléctrica perfectamente correlacionada). Cuando
la distribucion espacial de dipolos esta perfectamente correlacionada en la fuente
bioeléctrica V| la funcion de correlaciéon distribuida estda completamente descrita
mediante una matriz unica p,,,(7) o, equivalentemente una matriz de correlacién
unica 0, (w), y un patrén de diferencias de tiempos de activacion (v, w). Segun la
Definicién 5.1 y la expresiéon para la funcion de correlacién distribuida en sistemas
perfectamente correlacionados desarrollada en el Apartado 4.4.4, la funcién de

espectro distribuido y espacialmente filtrado es:

s(v,w,w) = L) Gpm(v,w,w) - LT (w) (5.62)

= L(v) - oum(w) - exp(—jw((v,w)) - L' (w)
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y, segun (5.55), el espectro de la senal captada es:

5.0) = [ [ 1) o) expl—sit(v,w) - L (w)dodw - (563)
= [ [ ) o) i) exp(—is ()

Si L, (v) es una funcién pulso generalizado para la region Vo, I, (v, Vo), po-

demos deducir el siguiente espectro para la senal captada:

Sealw) = / / (@) - L (1) - exp(—jw (v, w))dvdw  (5.64)
-/ O / () e, )

= U, Opm(w) uﬁ/v /V exp(—jw( (v, w))dvdw

~ Su) | O / exp(—j(v,)dvd

= SJ](CU)/; eXp(_ij>dFC

donde S;;(w) es la suma de los espectros cruzados de las componentes de cada
dipolo y la integral es la funcién caracteristica de dF;. Més ain, por la Propiedad

4.5, dF; es una funcién par, por lo que (5.64) se puede expresar como:

Suw) = Sule) [ exp(—juQ)dr; (5.65)

o0

= SJJ(w)/OO cos(wQ)dF;

o0

A continuacién, estudiamos dos casos particulares de medidas dF;, a saber,

tipo delta de Dirac y tipo triangular.

Caso de estudio 3.1 (fuente bioeléctrica perfectamente correlacionada y distri-
bucién de tiempos de activacién delta). Si la medida de la funcién de diferencia
de tiempos de activacion se distribuye segin delta de Dirac, dF; = m(V') - §(¢)d(
(Figura 5.16), donde m(V') es la medida de V', entonces toda la fuente esta perfec-

tamente correlacionada y sincronizada, ya que sélo existe una tnica fase. En este
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()

S, (0l9)

Figura 5.16: Distribucién de la diferencia de tiempos de activacion tipo delta, §(¢),

y su funcién caracteristica asociada, Spp(w|d).

caso, el espectro de la senal captada es:

8

S..(w) = SJJw/ cos(wC)dFy;

—00
= SJJW -m

(w)
= Syuw)
(w)
(w)

= SJJCU -Shh(w|5)

m(V) - cos(w0)
V)

(5.66)

Como consecuencia, la forma del espectro es idéntica a la del espectro de una

senal captada cuando la fuente esta perfectamente incorrelacionada y los dipolos

son idénticos. La potencia media captada puede, sin embargo, diferir.

Caso de estudio 3.2 (fuente bioeléctrica perfectamente correlacionada y distribu-

cién de tiempos de activacién triangular). Si la medida de la funcién de diferencia

de fases esta caracterizada por una distribucién triangular con amplitu maxima

A¢en ¢ =0, y en el intervalo [—Cnazs Gnaz)s dFe = AT (C/Cmax)dC (Figura 5.17),
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T, L)
_Cmax Cmax C
SCL)
—21t/§max 27/ Cmax
®

Figura 5.17: Distribucion de la diferencia de tiempos de activacién tipo triangular,
T(C/Cmaz), ¥ su funcién caracteristica asociada, Sp,(w|T).

el espectro de la senal captada es:

S..(w)

SJJ(w)/OO cos(w()dF;, (5.67)

—00

) cos(wq)d(

Cmaz

C’!THZI
SJJ(UJ)'Q/ Ag(l—
0

S50 - 2 (Crae — €2y B naz) | 00S(onaa) y

e (owax) WQ

SJJ((U) . Shh(w|T)

El espectro en potencia de la senal captada es, pues, equivalente al espectro en

potencia resultado de la suma de los espectros cruzados de las componentes de un

dipolo dJ, (v, t), S;s(w), filtrado por un sistema lineal con respuesta en frecuencia

caracterizada por Sp;(w|T'). Es facil demostrar que el sistema lineal equivalente

tiene caracteristicas paso bajo, determinadas por el pardametro (.., de manera

que cuanto mayor es (nqz, menor es la anchura del filtro, como se muestra en la

Figura 5.17.
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U/, .0
L2 a2 ¢
S @lV)
,/_\ /\‘
\—/_zn/gmax ZRIM ®

Figura 5.18: Distribucion de la diferencia de tiempos de activacién tipo uniforme,
U(C/Cmaz), y su funcién caracteristica asociada, Sy (w|U).

Podemos plantearnos la pregunta de cudles son los requisitos que debe satis-
facer una funcién para que sea una funcién de distribucion de la diferencia de
tiempos de activaciéon valida. Las funciones de distribucién tipo delta de Dirac,
Spn(wl]d), v triangular, Sp,(w|T"), son a priori fisicamente posibles. No obstan-
te, como se muestra en la Figura 5.18, una funcién de distribuciéon de tiempos
de activacién tipo uniforme no es fisicamente posible, ya que seria necesario que
Spr(w|U) fuera siempre igual o mayor que cero. Si recordamos (4.16), una distri-
bucién de diferencias de tiempos de activacion siempre se puede expresar como
una autoconvolucién, por lo que, segtin (4.17), su funcién caracteristica siempre
es no negativa. Por tanto, solamente son validas las distribuciones de diferencias
de tiempos de activacion que puedan expresarse como autoconvoluciones de otras
funciones de distribucién, que respresentan los tiempos absolutos de activacién.
Especificamente, la funcién de distribucién tipo delta de Dirac es la autoconvol-
cion de otra funcion de distribucion tipo delta de Dirac, y la funcién triangular es

la autoconvolucion de una funcién de distribucion uniforme.
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Figura 5.19: Simulacién de un patrén plano de activacion en una muestra bidimen-
sional cuadrada de tejido cardiaco. Las areas marcadas como Vy, Vp v Vi son las
regiones de captacion de una sistema de electrodos caracterizado por una funcién
de sensibilidad tipo pulso.

Un patrén de diferencias de tiempos de activacién ((v,w) que genera una
medida dF, de tipo triangular es la onda plana. Si la velocidad de propagacién
del frente de onda es v, y la regién de resoluciéon Vy es de geometria ctibica y
de dimensiones Lo X Lo X Lo, entonces (nq: = Lo/v. Por tanto, cuanto mayor
sea la resolucion del sistema de electrodos, mayor sera (., y menor la anchura
del filtro equivalente definido por Sp,(w|T"). En el siguiente apartado ilustramos
mediante simulaciones numéricas el modelo lineal y escalar equivalente de una
senal electrofisiolégica captada mediante un sistema de electrodos caracterizado

por una funcién de sensibilidad tipo pulso, cuando el patrén de activacién es plano.

5.5.4. Simulaciones

En esta seccion ilustramos el modelo lineal escalar equivalente del espectro

de senales electrofisiolégicas mediante simulaciones numéricas. Los experimentos
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Figura 5.20: En el panel (a) se representan las funciones de distribucién de las
diferencias de tiempo de activacién, dFy, generadas por la fuente bioeléctrica en
Va, VB v Vo. La mas ancha corresponde a la regién V4, y la més estrecha a V.
En el panel (b) se muestran la variacién temporal de la magnitud de un dipolo de

la fuente bioeléctrica junto a su respuesta en frecuencia.
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Espectro captado

10 T T T

Potencia/frecuencia (dB/Hz)

1 1 1 1 1
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Envolvente espectral estimada
100 T T T T

Potencia/frecuencia (dB/Hz)

20 L L L L L L L L L
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450
Frecuencia (Hz)

Figura 5.21: Espectro en potencia captado por un sistema de electrodos de fun-
cién de sensibilidad pulso sobre la regién V4, junto a la respuesta en frecuencia
equivalente obtenida a partir de la distribucién de tiempos de activacién.

desarrollados se basan en un modelo de autéomata para la activacion eléctrica del
tejido cardiaco [4], que es implementado sobre una muestra de tejido cardiaco
cuadrada, que es sometida a una tasa de estimulacion de 60 latidos por minuto
en uno de sus extremos. Como resultado de dicha estimulacién, surge un patrén
de activacion de tipo plano. Los patrones de activacion de tipo plano pueden ser
enmarcados dentro de la categoria de fuentes bioeléctricas perfectamente correla-
cionadas (véase la Definicién 4.5), ya que cada uno de los dipolos que componen la
fuente bioeléctrica tienen un comportamiento temporal idéntico, si bien retardado.
El modelo de funcion de sensibilidad del sistema de electrodos es tipo pulso y los
vectores de sensibilidad estan orientados en la direccion del eje  de la muestra.
Para estudiar el efecto de la resolucién del sistema de electrodos sobre el espectro
de la senal electrofisiologica captada, estudiamos tres regiones de captacion cua-
dradas de distinto tamano, que denotamos V4, Vg v Vo vy se muestran en la Figura
5.19.

Como se deduce en el analisis presentado en el caso practico 3 del Apartado

5.5.3, podemos calcular el espectro captado mediante sistemas de electrodos ca-
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Figura 5.22: Espectro en potencia
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captado por un sistema de electrodos de fun-

cién de sensibilidad pulso sobre la region Vg, junto a la respuesta en frecuencia
equivalente obtenida a partir de la distribucién de tiempos de activacion.

Espectro captado
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Figura 5.23: Espectro en potencia captado por un sistema de electrodos de fun-
cion de sensibilidad pulso sobre la region Vi, junto a la respuesta en frecuencia
equivalente obtenida a partir de la distribucién de tiempos de activacion.
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racterizados por una funcién de sensibilidad tipo pulso a partir de dos elementos,
a saber, la distribucion de la diferencia de tiempos de activacién generada por
la region donde la funcién de sensibilidad es distinta de cero, por un lado, y el
espectro en potencia de un dipolo de la fuente bioeléctrica, por otro. En la Figura
5.20 (a) se muestran las distribuciones de las diferencias de tiempos de activacién
generadas en las regiones V4, Vg vy V. Dichas diferencias de tiempos de activa-
cién han sido estimadas a partir de los instantes de despolarizacién de los nodos
del modelo de tejido cardiaco implementado en las simulaciones. Como se puede
observar, cuanto mas pequena es la region, mas estrecha es la distribucién de dife-
rencias de tiempos de activacién. Por otro lado, S;;(w) ha sido estimada a partir
de la evolucién temporal de la magnitud de un dipolo simulado en la muestra de
tejido cardiaco. En la Figura 5.20 (b) se muestran tanto el comportamiento en

tiempo como en frecuencia de la magnitud de uno de los dipolos de la muestra.

Combinando la simulacion de la activacion del tejido cardiaco con las funciones
de sensibilidad tipo pulso en las regiones V4, Vp y Vi sintetizamos tres senales
electrofisiologicas correspondientes a cada una de las regiones y estimamos sus
espectros mediante el método del periodograma. Por otro lado, a partir de las
funciones de distribucién de la diferencia de tiempos de activacion calculamos los
espectros equivalentes para cada una de las senales. En las Figuras 5.21, 5.22 y
5.23 se muestran los espectros estimados de cada senal y los espectros equivalente
calculados a partir de las funciones de distribucion de la diferencia de tiempos
de activacion. Podemos observar que en estos ejemplos el rango de frecuencias
presente depende de la funcién de distribuciéon de los tiempos de activacion, siendo
de frecuencia de corte mayor cuanto mas estrecha es dFy. Ademds, la envolvente
espectral observada en los espectros coincide aproximadamente con el espectro
equivalente obtenido a partir de la funcién de distribucién de la diferencia de
tiempos de activacién. Por tanto, siguiendo la definicion presentada en la Definicién
5.2, en sistemas de electrodos caracterizados por una resolucion mas extensa es de
esperar un espectro captado con menor potencia a frecuencias altas, comparado

con sistemas caracterizados por una resolucion mas reducida.
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5.6. Conclusiones

En este capitulo hemos establecido una relaciéon entre la resolucion espacial
y el espectro en potencia de senales electrofisiolégicas, de un lado, y la dindmi-
ca espacio-temporal de la fuente bioeléctrica que las induce, de otro. Esta rela-
cién constituye un modelo espectral de las senales electrofisiologicas basado en
la dindmica de segundo orden de las fuentes bioeléctricas. La descripcién de la
dindmica espacio-temporal de las fuentes bioeléctricas se basa en el formalismo
matematico desarrollado en el Capitulo 4, en el que definimos estadisticos de se-
gundo orden para sitemas distribuidos. A través de la ecuacion de sintesis de la
electrofisiologia, hemos conectado la descripcién de la dinamica espacio-temporal
de la fuente bioeléctrica con la autocorrelacién y el espectro en potencia de las
senales electrofisiolégicas captadas. La ecuacién de sintesis de la electrofisiologia
es una integral de Fredholm vectorial, caracterizada por un nicleo que describe las
propiedades de captacion del sistema de electrodos y recibe el nombre de funcién
de sensibilidad. Tres modelos de funcién de sensibilidad han sido propuestos, a sa-
ber, el modelo impulsivo, el modelo de pulso y el modelo arménico esférico, sobre
los cuales nos hemos apoyado para estudiar la resolucion espacial y el espectro en

potencia de las senales electrofisiolégicas.

Nuestra definicion de resolucién de sistemas de electrodos ha partido de la
propuesta de una medida de la contribucién de cada regién de la fuente bioeléctri-
ca a la senal electrofisiolégica captada. Dicha medida de contribucién se basa en
la cuantificacion de la DC'M,, entre la senal inducida por la region de la fuente
bioeléctrica y la senal inducida por toda la fuente bioeléctrica. Esta medida es
conveniente por dos motivos. Por un lado, es una medida de significado fisico cla-
ro, ya que es de la misma naturaleza que la potencia media de una senal. Por otro
lado, la DC'M,, es una medida util para describir sistemas cuasi-estaticos, puesto
que establece una comparacién entre senales en el mismo instante de tiempo sin
tener en cuenta retardos en la transmision de potencia desde la fuente al sistema

de electrodos. A partir de la DC'M,, hemos definido la resolucién como la regién
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de menor tamano de la fuente bioeléctrica que tiene una DC'M,, asociada menor o
igual que un valor de referencia, o. En esta definiciéon de resolucién hay que sub-
rayar varios aspectos. En primer lugar, el calculo de la resolucién se basa en una
medida de contribucién, la DCM,,, definida sobre la senal electrofisiologica cap-
tada. De esta manera, cualquier enunciado que se realice sobre DCM,, podra ser
usado licitamente para construir otro enunciado sobre la senal. Ademas, como la
DC M, es una medida definida sobre la senal captada, es valido comparar la reso-
lucién de distintos sistemas de electrodos, sin mas que comparar las contribuciones
de cada region de la fuente a las senales registradas por uno y por otro. En segundo
lugar, es necesario establecer «, el nivel aceptable de DCM,,. Dicho nivel debe ser
fijado a priori y debe ser el mismo para poder comparar objetivamente distintos
sistemas de electrodos. En tercer lugar, si bien pueden existir infinitas regiones
cuya DC'M,, es menor que «, de ellas se escoge la de menor tamano. Finalmente,
nuestra definicién de resolucion tiene un significado fisico intuitivo y, ademas, tiene
en cuenta tanto las caracteristicas del sistema de electrodos como la dinamica de
la distribucion espacial de dipolos, a partir de las cuales se sintetizan las senales

electrofisiologicas.

En un modelo esférico hemos comparado nuestra definicién de resolucién ba-
sada en la estimacion de la DC'M,, con el HSV propuesto por Malmivuo y cola-
boradores [87]. Nuestra propuesta de resolucion espacial presenta varias ventajas
sobre el HSV. En primer lugar, tiene en cuenta la forma de la funciéon de sensibi-
lidad, no solamente el punto en el que el modulo de la funcion de sensibilidad cae
a la mitad. En segundo lugar, tiene un sentido fisico claro y para distribuciones
perfectamente incorrelacionadas se puede interpretar en términos de la fraccién de
potencia captada que se descarta. Finalmente, puesto que esta definido sobre la
senal captada, la DC'M,, puede utilizarse para realizar comparaciones justas entre
configuraciones de electrodos distintas.

Finalmente, en este capitulo hemos analizado el espectro en potencia de senales
electrofisiologicas a partir de la dindmica espacio-temporal de las fuentes bioeléctri-

cas que las inducen. De nuestro andlisis ha resultado un modelo de contenido
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espectral de senales electrofisiolégicas. Dicho modelo es una descripciéon de la na-
turaleza del espectro de las senales electrofisioldgicas, que engloba los efectos de
la dindamica de segundo orden de la fuente y los efectos del sistema de electro-
dos. El resultado del procedimiento descrito es un modelo espectral equivalente,
que consiste en un sistema lineal y escalar caracterizado por una respuesta en
frecuencia (o envolvente espectral equivalente), un espectro de entrada al sistema
lineal y un espectro de salida del sistema lineal. En el caso de dipolos bioeléctricos
idénticamente distribuidos y perfectamente incorrelacionados hemos demostrado
que el espectro captado es independiente de la resolucién del sistema de electro-
dos. No obstante, en el caso de dipolos bioeléctricos idénticamente distribuidos
y perfectamente correlacionados hemos demostrado que el ancho de banda de la
envolvente espectral equivalente depende de la resolucién del sistema de electro-
dos. Especificamente, cuanto méas extensa es la resolucion, menor es el ancho de
banda. Estas observaciones serén la base sobre la cual meditaremos, en el Capitulo
6 sobre el grado de organizacién del tejido cardiaco durante FV a partir de EGM

intracavitarios registrados en DAI.
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Parte 111

Resolucion y espectro en DAI
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Capitulo 6

Estimacion de la resolucion y del

espectro en DAI

En este capitulo analizamos la resolucién y el espectro en potencia de electro-
gramas (EGM) intracavitarios almacenados en desfibrilador automético implan-
table (DAI). Nuestro andlisis se apoya sobre el formalismo desarrollado en los
Capitulos 4 y 5, mediante el cual establecimos una relacién entre la resolucién y el
espectro en potencia de senales electrofisioldgicas, de un lado, y la dinamica de la
fuente bioeléctrica que las genera, de otro. No obstante, a diferencia de los casos
practicos planteados en ambos capitulos, en este capitulo partimos de modelos
realistas de la anatomia humana, de los sistemas de electrodos en DAI y de la
dinamica eléctrica del miocardio ventricular. Para estimar la resoluciéon de EGM
almacenados en DAI, proponemos un método numérico basado en simulaciones
por ordenador de la dinamica eléctrica del miocardio ventricular. Este método
es utilizado para analizar la resolucion de EGM unipolares, bipolares dedicados
y bipolares integrados en el miocardio ventricular. Después, a partir de las re-
soluciones estimadas, extraemos conclusiones sobre la envolvente espectral de los
EGM registrados. Estas observaciones tedricas son comparadas con los resultados

experimentales obtenidos a partir de EGM reales en el Capitulo 3.
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6.1. Introduccion

En los Capitulos 4 y 5 desarrollamos un formalismo matematico para analizar la
resolucién y del espectro en potencia de senales electrofisiologicas. Los principales
elementos de dicho formalismo son la ecuacion de sintesis de la electrofisiologia,
los estadisticos de segundo orden habituales para procesos escalares y vectoriales
y los estadisticos de segundo orden distribuidos para fuentes bioeléctricas. Nuestra
definicion de resolucion fue presentada en la Definicion 5.2. La formulacion de la
resolucion alli expuesta se basa en una medida cuantitativa de la contribucion de
cualquier region de la fuente bioeléctrica a la senal electrofisiolégica captada. Dicha
medida de contribucién se definié6 como la diferencia cuadratica media (DCM)
entre la senal inducida por toda la fuente bioeléctrica y la senal inducida por
dicha region incluida dentro de la fuente. Posteriormente, a través de la ecuacién
de sintesis de la electrofisiologia, establecimos una relacién entre las nociones de
resolucién espacial y espectro en potencia de una senal electrofisiolégica, de un

lado, y los estadisticos de segundo orden de la fuente bioeléctrica, de otro.

A partir del formalismo propuesto, en el Capitulo 5 estudiamos la resolucion es-
pacial y el espectro en potencia de senales electrofisioldgicas inducidas por fuentes
bioeléctricas de dinamica simple sobre sistemas de electrodos caracterizados por
funciones de sensibilidad sencillas. Debido a la simplicidad de los casos estudia-
dos, mediante manipulacién simbdlica de los entes definidos en nuestro formalismo
pudimos obtener expresiones matematicas cerradas para la resolucién espacial y
la envolvente espectral de las senales electrofisioldgicas captadas. No obstante, no
siempre es deseable partir de modelos simples de dinamica de la fuente bioeléctri-
ca y de modelos sencillos de funciones de sensibilidad para describir las senales
electrofisioldgicas obtenidas en escenarios reales. Por el contrario, en determinadas
aplicaciones puede ser necesario partir de descripciones complejas de la dinamica
de la fuente bioeléctrica y de la funcion de sensibilidad. En general, los modelos
de dinamica de la fuente bioeléctrica y de la funcién de sensibilidad del sistema

de electrodos se alejan de esquemas simples y, en la mayor parte de los casos,
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la obtencion de la resolucién y del espectro en potencia mediante manipulacion
simbdlica constituye un procedimiento impracticable. Por otro lado, no siempre
es posible partir de una descripcién de la fuente bioeléctrica en funcion de los
estadisticos de segundo orden distribuidos y, en su lugar, se suele disponer de una
descripcion de los mecanismos biofisicos que rigen su comportamiento. Adicional-
mente, debido a la complejidad de los mecanismos biofisicos y del efecto de las
condiciones de contorno, puede ser complicado obtener expresiones matematicas
para la dindmica de segundo orden que emerge en la fuente bioeléctrica. Como con-
secuencia, surge la necesidad de desarrollar métodos matematicos generales para
el andlisis de la resolucion y del espectro en potencia de senales electrofisiolégicas,
como alternativa practica a los métodos clasicos de analisis simbdlico, en los que
las variables y ecuaciones de un modelo son manipuladas siguiendo las reglas del

corpus matematico en el que estan formuladas.

Las simulaciones numéricas son métodos matematicos ampliamente extendi-
dos en la practica cientifica para resolver problemas que no pueden ser abordados
mediante procedimientos de andlisis simbdlico. En una estrategia numérica, las
variables y ecuaciones de un formalismo matematico se reformulan en términos
aritméticos o, equivalentemente, logicos. Esta adaptacién de la formulacién del
problema fisico al lenguaje de la aritmética va generalmente acompanada de necesi-
dades elevadas de calculo, por lo que es indispensable utilizar la potencia de calculo
adicional proporcionada por ordenadores. Por este motivo, es comun referirse a las
simulaciones numéricas como simulaciones por ordenador. Es interesante recordar
que el ordenador, tal y como lo concebimos hoy en dia, esto es, el ordenador basado
en la arquitectura de von Neumann, tiene sus origenes en la necesidad de desa-
rrollar métodos numéricos para la resolucion de modelos complejos de sistemas
fisicos [51]. Debido a que en una simulacién numérica es necesario establecer cla-
ramente el modelo matematico que describe el sistema fisico que se quiere estudiar,
es habitual hablar de modelado, si bien es necesario puntualizar que toda actividad
cientifica presupone algin tipo de modelo del sistema fisico estudiado (véase Sec-

cién 5.2). Hoy en dia, los métodos de anélisis basados en simulaciones numéricas
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constituyen una de las herramientas mas extendidas en la practica cientifica. Entre
sus principales usos destacan la exploracion cualitativa del comportamiento de un
sistema fisico, muchas veces interpretada como un tipo de experimentacion tedrica,
y la estimacién del valor de variables definidas en un sistema fisicos [129] [62] [68].
Especificamente, en electrofisiologia cardiaca las simulaciones numéricas han si-
do ampliamente utilizadas para estudiar cualitativamente la dinamica del tejido

cardiaco y para analizar sefiales cardiacas [166] [162] [111] [136].

En este capitulo, a partir del formalismo desarrollado en los Capitulos 4 y
5 analizamos la resolucion espacial y el espectro en potencia de EGM intraca-
vitarios registrados en DAI [124] [127] [126] [125] [157] [156] [155]. Este andlisis
complementa, desde un enfoque tedrico, el estudio experimental del espectro de
EGM intracavitarios almacenados en DAI que fue presentado en el Capitulo 3.
Nuestro analisis se asienta sobre descripciones realistas de la dinamica eléctrica
del tejido cardiaco y de las propiedades de captacion de los sistemas de electro-
dos en DAI. Como consecuencia de la complejidad de ambas descripciones, para
estudiar la resolucién espacial y el espectro en potencia de EGM intracavitarios
en DAI proponemos un método de andlisis basado en simulaciones numéricas. Es-
te método de analisis se construye sobre dos modelos numéricos. El primero de
ellos es un modelo de la dinamica eléctrica del tejido cardiaco y describe la ge-
neraciéon de dipolos bioeléctricos en el miocardio ventricular. El segundo es un
modelo de captacion de tres sistemas de electrodos en DAI, a saber, unipolar, bi-
polar dedicado y bipolar integrado, y es una version discretizada de la ecuacién de
sintesis de la electrofisiologia obtenida en un modelo realista de las propiedades de
conduccién del térax humano. La combinacion de ambos modelos numéricos nos
permite simular la sintesis de EGM intracavitarios en el sistema de electrodos del
DAI como consecuencia de la actividad del miocardio ventricular. A partir de los
EGM intracavitarios sintetizados estimamos numéricamente la medida DC'M,, vy,
seguidamente, determinamos la resolucion espacial asociada al sistema simulado.
Finalmente, analizamos las envolventes espectrales de cada sistema de electrodos

a través de la comparacién de sus resoluciones.
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6.2. Estimacion de la resolucion

En la Seccién 5.4 presentamos una medida matematica para la resolucion de
senales electrofisiolégicas que se asienta sobre el célculo de la DCM, una opera-
cién matematica definida sobre pares de senales electrofisioldgicas. Esta medida
matematica presenta varias ventajas. En primer lugar, es una medida que permite
construir enunciados validos sobre senales electrofisiologicas, ya que esta definida
mediante una operacién sobre las propias senales electrofisiologicas. Como conse-
cuencia, nuestra medida de resolucion de senales electrofisiolégicas incorpora los
efectos del sistema de electrodos y los efectos de la dindmica de la fuente. Esta
caracteristica permite comparar la resolucion de senales electrofisiologicas regis-
tradas mediante distintos sistemas de electrodos, es decir, permite que distintos
sistemas de electrodos sean conmensurables desde el punto de vista de la resolu-
cién. En segundo lugar, como la medida de resolucion esta basada en un operador
de segundo orden, ésta tiene un sentido fisico y matematico claro, y puede expli-
carse en términos de la contribuciéon en potencia de regiones dentro de la fuente
bioeléctrica. Concretamente, cuando los dipolos bioeléctricos de la fuente estan
perfectamente incorrelacionados pudimos demostrar que la DCM es la potencia
inducida por la region de la fuente bioeléctrica que queda fuera de la region bajo
estudio. Por ultimo, esta medida permite establecer una relacién sencilla entre la

resolucion de la senal electrofisioldgica y su espectro en potencia.

A continuaciéon, desarrollamos un método numérico general para analizar la
resolucién y el espectro en potencia de senales electrofisiolégicas. Este método
comparte los principios metodolégicos expuestos en la Seccion 5.2 y esta basado
en un modelo de los mecanismos de generacion de distribuciones espaciales de
dipolos y en un modelo de funcién de sensibilidad del sistema de electrodos. A
partir de la implementacion numérica de dichos modelos generamos una distribu-
cion espacial de dipolos y sintetizamos las senales electrofisiologicas inducidas por
distintas regiones dentro de la fuente bioeléctrica. Con estas senales estimamos la

medida DCM,, y, finalmente, determinamos la resolucién espacial.
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6.2.1. Generacion de senales sintéticas

Decimos que una senal es sintética cuando es generada a partir de la simulacion
numérica del modelo matematico de un sistema dinamico. Desde un punto de vista
metodoldgico, la simulacion de un sistema dindmico es la resolucién numérica del
formalismo matemético que describe su evolucién temporal. Conceptualmente, el
algoritmo que resuelve dicho formalismo constituye una analogia aritmética del
sistema dinamico bajo estudio, por lo que, en este sentido, una simulaciéon numérica

es un procedimiento analdgico de analisis.

Para generar sintéticamente senales electrofisiolégicas implementamos numéri-
camente un modelo de senal basado en la ecuacion de sintesis de la electrofisio-
logia, enunciada en (5.3). La ecuacién de sintesis de la electrofisiologia establece
una relacién entre la senal captada, de un lado, y la distribucién espacial de di-
polos bioeléctricos y la funcion de sensibilidad del sistema de electrodos, de otro.
Por tanto, podemos generar una senal sintética en electrofisiologia mediante la
simulacion de una distribucion espacial de dipolos bioeléctricos y su combinacién
segun una funcién de sensibilidad. No obstante, como consecuencia de la natu-
raleza digital y finita de las arquitecturas actuales de ordenador, las variables de
todo formalismo matematico implementado en ordenador deben ser discretas y
finitas. Por ello, para la simulacién de senales electrofisiologicas, implementaremos

la siguiente version discretizada de la ecuacion de sintesis de la electrofisiologia:

2[k] =) Lafo] - I5 [k, 0] (6.1)

Esta ecuaciéon es discreta tanto en tiempo como en espacio y los valores de las
variables z, L, y J,, estdn cuantizados. Segun (6.1), en cada instante de tiempo,
denotado por k£ € N, la senal z[k] se construye como la combinacién lineal de
Ny € N dipolos bioeléctricos, JI [k, v], donde 1 < v < Ny.. La fuente bioeléctrica
es, por lo tanto, la regién del espacio V' sobre la que se distribuye el conjunto de

Ny dipolos bioeléctricos. Por otro lado, la funcién de sensibilidad Ly, [v] es el peso
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z[n]

N A )

cezfn]

Figura 6.1: Simulacién de EGM intracavitarios. Los EGM z[n], zo[n] y z¢[n] son
inducidos, respectivamente, por tres regiones V, Vo y Vi, que satisfacen V =
Vo U Ve y Vo N Ve = (. Como consecuencia, z[n] = zp[n] + z¢[n].

asignado al dipolo bioeléctrico v-ésimo.

Sean Vo v Vi las regiones de la fuente bioeléctrica V' que contienen los dipolos
bioeléctricos JX [k, v] cuyos indices v satisfacen, respectivamente, 1 < v < Np y
No+1 < v < Ny. Por definicién, ambas regiones satisfacen asimismo V = Vo UV
y Vo N Ve = . Entonces, como consecuencia de la propiedad de linealidad de
(6.1), la senal z[k| puede descomponerse en dos senales zplk| v z¢[k] inducidas,

respectivamente, por las regiones Vp y Ve

z[k] = ZLR[’U] JTk v) + Z L,[v] - I [k, v] = z0[k] + zc[K] (6.2)

Esta descomposicion puede efectuarse para cualesquiera dos subconjuntos del con-
junto de indices definido por 1 < v < Ny. A diferencia de escenarios reales, en
los cuales solamente tenemos acceso a la senal electrofisiolégica inducida toda la

fuente bioeléctrica, en una simulacion numérica es posible sintetizar las senales
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inducidas por las regiones contenidas dentro de la fuente bioeléctrica. En la Figu-
ra 6.1 se ilustra la descomposicion de z[k] en dos senales zplk] y z¢[k]| inducidas
por dos regiones, Vo v Vi, de la fuente bioeléctrica V' tales que V = Vo U Vo v
Vo N Ve = (. En el siguiente apartado presentaremos un método basado en la
sintesis de las senales inducidas por regiones dentro de la fuente bioeléctrica para

estimar la medida asociado MSD,,.

6.2.2. Estimacion de la DCM

En la Seccién 5.4 propusimos una medida de la contribucién de una regién de
la fuente bioeléctrica a la senal electrofisiolégica captada por un sistema de elec-
trodos. Esta medida, denotada DC'M,,, se basa en el calculo de la DCM entre la
senal inducida por dicha region y la senal inducida por toda la fuente bioeléctrica.
Para fuentes bioeléctricas de dinamica simple obtuvimos, mediante manipulacién
simbdlica, una expresion para el célculo de la medida DCM,,. En el caso tratado
en el Ejemplo 1 del Apartado 5.4.2 demostramos que, para una fuente perfec-
tamente incorrelacionada consistente en dipolos esféricos de idéntica potencia, la
medida DC M, depende unicamente de la funcién de sensibilidad del sistema de
electrodos. Por lo tanto, si bien la medida DC'M,, esta definida sobre las senales
electrofisiologicas inducidas por regiones de la fuente bioeléctrica, en determinados
casos teoricos es posible reducir esta medida a una expresiéon que depende tinica-
mente de los parametros de los modelos que describen la dinamica de la fuente,
de un lado, y las propiedades de captacion del sistema de electrodos, de otro.
Para estos casos disponemos, pues, de un procedimiento de célculo de la medida
DC'M,, que no requiere operar directamente sobre las propias senales involucra-
das. No obstante, este procedimiento de cédlculo de la medida DC'M,, asociada a
una region de la fuente bioeléctrica puede ser impracticable cuando no se dispone
de una descripcion de la dinamica de segundo orden de la fuente o cuando dicha
dindmica es compleja.

En aquellos casos en los que se disponga de un modelo matematico del me-
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canismo que genera la fuente bioeléctrica, se puede realizar una estimacién de
la medida DC'M,, de una regién a partir de seniales sintetizadas mediante simu-
laciones numéricas. La generacion de senales electrofisioldgicas sintéticas ha sido
introducida en el Apartado 6.2.1. Entonces, si disponemos de un método numérico
para generar sintéticamente senales electrofisioldogicas, la DCM estimada de una

regiéon Vp de la fuente bioeléctrica V' es:
| K
A _ 2
DCM{Vo} = +- ;(z[k] — zolk]) (6.3)

donde k es el instante de tiempo, 1 < k < K, z[k] es la senal inducida por toda
la fuente bioeléctrica V' y zp[k] es la sefial inducida por la regién Vp. Ambas
senales, z[k] y zolk], pueden sintetizarse a partir de la versién discretizada de la
ecuacion de sintesis de la electrofisiologia (6.1), para lo cual es necesario simular la
distribucion espacial de dipolos y calcular de la funcién de sensibilidad asociada al
sistema de electrodos. Si estimamos la potencia media de la senal electrofisiolégica

z[k] mediante:
| XK
n=1
entonces la DCM normalizada a la potencia media de la senal captada,
DCM,{Vp}, se puede estimar como:

DCM{Vp}

DCM, {Vp} = (6.5)

zz

Por lo tanto, mediante la simulacién de la dindmica de una distribucién espacial
de dipolos y la generacién, a través de la version discretizada de la ecuacion de
sintesis de la electrofisiologia (6.1), de las sefiales electrofisiolégicas inducidas por la
fuente bioeléctrica y por una region de la misma, es posible estimar numéricamente
la contribucién dicha regién a la senal electrofisiologica captada. Este método es
comun a cualquier dindmica espacio-temporal de la fuente bioeléctrica, ya sean

dinamicas sencillas que pueden ser tratadas mediante procedimientos de céalculo
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simbolico, o dindmicas mas complejas. No obstante, mientras un procedimiento
de calculo simbdlico proporcionan resultados exactos, el procedimiento basado en
simulaciones numéricas lleva asociado errores de estimacién. Ademads, para que la
estimacién (6.5) de la medida DCM,, sea vélida, es necesario asumir que ésta sea
ergddica. Bajo la asuncion de ergodicidad, la esperanza estadistica de una variable
aleatoria en el espacio de fases puede ser intercambiada por el promedio temporal
de sus realizaciones [72]. En resumen, los promedios temporales involucrados en
las expresiones (6.3) y (6.4) son estimadores vélidos unicamente si los procesos

estocasticos involucrados son ergddicos.

6.2.3. Estimacion de regiones de minimo volumen

La resolucién de una senal electrofisiologica a un nivel o fue definida en el
Capitulo 5 como la menor regién de la fuente bioeléctrica, Vg, que tiene una me-
dida asociada DC'M,{Vr} menor o igual que un nivel aceptable a. Cuando la
medida DC'M,, se obtiene mediante métodos basados en simulaciones numéricas,
esto es, a través de la generacion de senales electrofisiolégicas mediante simulacio-
nes numeéricas, impondremos, consecuentemente, que el estimador de su medida
de contribucién asociada, DC'M »{VRr}, sea menor o igual que el nivel a. En prin-
cipio, pueden existir infinitas regiones V,, de la fuente bioeléctrica que satisfacen
DCM,{V,,} < a. Como consecuencia, en la estimacién de la resolucién de una
senal electrofisiolégica es necesario construir un procedimiento algoritmico para
determinar, entre dichas regiones, la region de menor tamano que define la reso-
lucion.

Para determinar la resolucién de una senal electrofisiolégica mediante simula-
ciones numéricas, proponemos estudiar familias de regiones anidadas de la fuente
bioeléctrica. Estas familias son sucesiones de M regiones V,, de la fuente bioeléctri-
ca V, tales que V,,.1 C V},. Adicionalmente, vamos a imponer V;, =V y Vj; = (.
En primer lugar, para cada familia estimamos la medida DCM 2{Vin} asociada a

toda regién V,,, asi como su tamano, m(V;,). En segundo lugar, para cada nivel
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aceptable o buscamos entre todas las familias la regién V,, de menor tamato que
satisface DC' M AVim} < a. Esta regién es la resolucién de la senal captada. En

este trabajo proponemos estudiar tres familias de regiones de la fuente bioeléctrica:

» Minima sensibilidad creciente (mSC). La sucesién de regiones de la fuente
bioeléctrica satisface que la sensibilidad minima del sistema de electrodos es

mayor en V,, 11 que en V,,.

» Mazima sensibilidad decreciente (MSD). La sucesién de regiones de la fuente
bioeléctrica satisface que la sensibilidad maxima del sistema de electrodos es

menor en V,,11 que en V,,.

» Mdzimo radio decreciente (MRD). La sucesién de regiones de la fuente bio-
eléctrica se construye incluyendo aquellos puntos situados a una distancia
del centro de masas de la fuente menor que un radio predeterminado. Dicho

radio es menor en V,,,1 que en V,,.

A partir de la estimacién de las medidas DC’Mn{Vm} y m(V,,), para cada regién
de las familias de regiones de la fuente bioeléctrica, mSC, MSD y MRD, podemos
determinar por inspeccion las regiones de tamano minimo, Vg(a), cuyas medidas
satisfacen, para cada nivel o, DC'M,{Vz(a)} < a. La funcién Vg(a) establece,
pues, la resolucion de la senal electrofisiologica captada para cada nivel a.

Como consecuencia de la definicién de resolucion, es de esperar que senales
electrofisiologicas generadas por dindmicas de la fuente y funciones de sensibi-
lidad distintas estén caracterizadas por resoluciones distintas. Esta observacién
quedd plasmada en el Apartado 5.4.3, en el que se obtuvo la resolucién cuando
las funciones de sensibilidad son de tipo armoénico esférico, la fuente bioeléctrica
esta perfectamente incorrelacionada y los dipolos son, respectivamente, esféricos
y elipticos. En aquél apartado ilustramos céomo diferencias en la dindmica de la
fuente bioeléctrica, reflejadas en diferencias de excentricidad en los dipolos bio-
eléctricos, dan lugar a diferentes resoluciones. Por lo tanto, una familia arbitraria
de dindmicas de la fuente bioeléctrica estara caracterizada por un rango de re-

soluciones para un mismo sistema de electrodos. Este rango puede interpretarse
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como un error de medida intrinseco a la definicién de resolucion. Por otro lado,
cuando dos dinamicas de la fuente distinta estén caracterizadas por la misma re-
solucion, diremos que ambas dinamicas son equivalentes desde el punto de vista
de su resolucion. Consecuentemente, una familia de dinamicas equivalentes estan

caracterizadas por un unico valor de resolucién.

6.3. Estimacién de la envolvente espectral

En el Apartado 5.5.3 definimos la envolvente espectral de una senial electrofi-
sioldgica como la respuesta en frecuencia del sistema lineal y escalar equivalente.
Dicho sistema lineal y escalar equivalente parte de la asunciéon de que dipolos
de la fuente bioeléctrica tienen, aisladamente, idéntica dinamica de segundo or-
den. Entonces, el espectro en potencia de la senal electrofisiolégica captada es el
producto de la envolvente equivalente por el espectro en potencia de la fuente.
Adicionalmente, distinguimos dos casos particulares de fuentes bioeléctricas cuyos
dipolos tienen idéntica dindmica de segundo orden, a saber, fuentes perfectamente
incorrelacionadas y fuentes perfectamente correlacionadas, e inferimos diferencias
entre las envolventes espectrales tedricas de ambos casos. Por un lado, cuando la
distribucion espacial de dipolos bioeléctricos esta perfectamente incorrelacionada,
demostramos que la envolvente espectral es plana, es decir, su valor es el mismo
para todas las frecuencias. Por otro lado, cuando la distribucién espacial de di-
polos esta perfectamente correlacionada demostramos que la envolvente espectral
se obtiene aplicando el operador generalizado de Fourier-Stieltjes FS respecto a
la distribucién de la diferencia de tiempos de activacién dF; sobre una funcién
Rpp(C) construida a partir de la funcién de sensibilidad del sistema de electrodos.
A modo de ejemplo, cuando la distribucién espacial de dipolos esta perfectamen-
te correlacionada y la funcién de sensibilidad es tipo pulso sobre una region de
la fuente bioeléctrica, Vp, se demostré que la envolvente espectral equivale a la
funcién caracteristica de la distribucion de las tiempos de activacion generada en

Vo.



6.3 Estimacion de la envolvente espectral 197

En esta seccion proponemos caracterizar la envolvente del sistema equivalente
a través de la estimacién de la resolucion del sistema de electrodos. Con este fin,
aproximamos la funciéon de sensibilidad del sistema de electrodos por una fun-
cién tipo pulso definida sobre la regién de resolucién, Vg(«). Para caracterizar la
envolvente utilizamos el ancho de banda equivalente, definido como la frecuencia
donde la envolvente equivalente se anula por primera vez. Si la fuente bioeléctrica
estd perfectamente incorrelacionada y los dipolos de la misma tienen la misma es-
tadistica de segundo orden, la envolvente equivalente es plana y el ancho de banda
equivalente es infinito. Por tanto, el espectro en potencia captado sera igual al
espectro del dipolo. Mas atn, el espectro es idéntico para senales electrofisiolégi-
cas caracterizadas por resoluciones distintas. Si asumimos, sin embargo, que la
fuente bioeléctrica esta perfectamente correlacionada en la regién Vg, la envolven-
te equivalente puede no ser plana. Para simplificar el procedimiento, suponemos
una relacion lineal entre la maxima diferencia de tiempos de activacion, oz, ¥
la longitud del mayor eje de Vg, I[(Vg), es decir, (pnar < [(Vg). En otras palabras,
imponemos una diferencia de tiempos de activacién entre dos dipolos proporcional
a la distancia que los separa. El ancho de banda, BW | se estima entonces mediante
BW = 1/(27Cnax) (Véase Apartado 5.5.3). Por tanto, los anchos de banda de dos
sistemas de electrodos, A y B, de resoluciones Vg4 v Vgp, respectivamente, estan

relacionadas por la siguiente expresion:

BWA _ CmaxB _ Z(VRB)
BWB CmaxA l (VRA)

(6.6)

A partir de (6.6) podemos, pues, relacionar los anchos de banda de las envol-
ventes equivalentes de las senales electrofisiolégicas inducidas en dos sistemas de
electrodos distintos por la misma fuente bioeléctrica. Esta relacién es de especial
utilidad cuando se compare el espectro de EGM unipolares y bipolares registrados

simultaneamente en DAL
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6.4. Resoluciéon y espectro en DAI

La deteccion de arritmias y su redeteccion después de la aplicacién de una te-
rapia eléctrica fallida dependen del proceso de sensado en EGM intracavitarios y
de la definicién de métodos de deteccién apropiados. Adicionalmente, la calidad de
la informacion contenida en los EGM intracavitarios depende de la configuracién
del sistema de electrodos [34] [77] [49] [65] [23]. El disefio de la configuracién de
electrodos puede influir sobre caracteristicas fundamentales del EGM tales como
la duracion de las deflexiones [34], el registro de artefactos [98] y la latencia del
sensado [31] [45]. Es habitual atribuir estas discrepancias entre distintos sistemas
de electrodos a diferencias en su resolucién. Hasta la fecha, la estimacion de la
resolucién de sistemas de electrodos en DAI se ha realizado de manera cualitativa
a través del analisis de la funcion de sensibilidad en medios infinitos y homogéneos.
Cuando los electrodos se encuentran espacialmente proximos, el médulo de la fun-
cién de sensibilidad decae mas rapidamente con la distancia que otra configuracién
de electrodos mas distantes [6]. Como consecuencia, se suele asumir que la regién
que define la resolucion de configuraciones unipolares en DAI es més extensa que
la region de resolucion de configuraciones bipolores. Es, precisamente, esta carac-
teristica de las configuraciones bipolares la que explica que sean éstas las configu-
raciones utilizadas para estimar el ritmo cardiaco en DAI. Adicionalmente, a partir
de consideraciones cualitativas, se suele asumir que las configuraciones bipolares
integradas tienen una region de resolucion mas extensa que en configuraciones

bipolares dedicadas, aunque menos extensa que en configuraciones unipolares.

Hasta la fecha no se ha aplicado ningiin método cuantitativo de estimacion
del alcance de una configuracién de electrodos en DAI. En esta seccion analiza-
mos cuantitativamente la resoluciéon de EGM intracavitarios registrados en DAI
mediante configuraciones de electrodos unipolares, bipolares integradas y bipo-
lares dedicadas. Dicho andlisis estd basado en el método de estimacion basado
en simulaciones numéricas presentado en la Seccién 6.2. Para ello, en primer lu-

gar calculamos la funcién de sensibilidad de las configuraciones unipolar, bipolar
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integrada y bipolar dedicada sobre un modelo computacional realista del torax
humano. En segundo lugar, implementamos numéricamente un modelo de la ac-
tividad eléctrica del tejido cardiaco. Este modelo numérico nos permite simular
la generacion de dipolos bioeléctricos en el miocardio ventricular. A través de la
ecuacion de sintesis de la electrofisiologia sintetizamos, en tercer lugar, EGM in-
tracavitarios y, estimamos la medida DCM,, asociada a las familias de regiones
mSC, MSD y MRD. A partir del estudio de la medida DCM,, de diferentes regio-
nes del miocardio ventricular, estimamos cuantitativamente la resolucién de cada
configuracion de electrodos y las comparamos. Finalmente, nos basamos en las
resoluciones estimadas para extraer conclusiones acerca del espectro en potencia
de los EGM intracavitarios captados. Estas observaciones realizadas desde una
perspectiva tedrica son comparadas con los resultados experimentales obtenidos a
partir del analisis espectral de EGM almacenados en DAI, que fue presentado en

el Capitulo 3.

6.4.1. Modelo anatémico

Un modelo anatémico del cuerpo humano define la geometria del medio con-
ductor en el cual se establecen gradientes de potencial eléctrico como consecuencia
de la actividad de los tejidos y 6rganos eléctricos. En una descripcién completa
del cuerpo humano como medio conductor es necesario especificar, adicionalmen-
te, la conductividad de cada uno de los puntos que lo integran. Las diferencias
regionales del valor de la conductividad hacen del cuerpo humano un medio he-
terogéneo. Estas diferencias regionales en el valor de la conductividad se deben
a diferencias en las propiedades eléctricas de los tejidos de que esta compuesto
el cuerpo humano. En la Tabla 6.1 se muestran los valores tipicos de las resisti-
vidades de varios medios conductores de los que consta el cuerpo humano [71].
Como puede observarse, el aire, contenido en los pulmones, es el medio de mayor
resistividad, mientras que el volumen sanguineo es el medio de menor resistividad.

Es importante notar que, para las frecuencias de interés, los medios conductores
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Medio conductor | Resistividad (€2 - em)
Aire 1019
Musculo esquelético 400
Grasa 2000
Hueso 2000
Pulmones 1325
Estémago 400
Rinén 600
Higado 600
Muisculo cardiaco 450
Grasa cardiaca 2000
Volumen sanguineo 150
Otros érganos 460

Tabla 6.1: Resistividades de érganos y tejidos humanos.

bioeléctricos pueden considerarse puramente resistivos [118].

En electrofisiologia cardiaca se han utilizado modelos anatémicos de distinta
complejidad, desde planos infinitos paralelos [6], pasando por geometrias esféri-
cas [73] [133] [134], hasta geometrias mas detalladas obtenidas mediante la apli-
cacion de tecnologias de imagen médica, tales como la resonancia magnética, a
modelos anatémicos realistas [136]. Una vez definida la geometria y su resistivi-
dad, es posible calcular el potencial eléctrico inducido en cada punto del modelo
anatomico cuando se define una fuente bioeléctrica en el mismo. Las geometrias
méas sencillas pueden ser analizadas mediante la manipulaciéon simbdlica de las
expresiones matematicas que describen las relaciones entre las variables eléctri-
cas. No obstante, en geometrias realistas es necesario acudir a técnicas numéricas
de resolucién en electromagnetismo, tales como el Método de Elementos Finitos
(MEF) o el Método de Diferencias Finitas (MDF) [67]. Nuestro estudio se basa en
el MDF para la resolucién de los potenciales eléctricos en el cuerpo humano. En
una aproximacion basada en MDF, el medio conductor se discretiza en elemen-
tos que forman un red resistiva. Esta red resistiva es el equivalente discreto de la
ecuacion de Poisson, que describe la relacién entre las variables bioeléctricas en
problemas de cuasi-estatica. Debido a la dimensionalidad del problema, para re-

solver el potencial eléctrico en cada punto del cuerpo humano, es necesario utilizar
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Figura 6.2: Modelo anatéomico del térax humano basado en VHM.

métodos de calculo iterativos [67].

En este estudio utilizamos el modelo anatémico realista de torax definido en
la base de datos Visible Human Man [1]. El modelo de térax implementado es
una red resistiva que consta de 2.7 millones de nodos y en él se identificaron 20
tipos de tejidos y érganos (Figura 6.2). Las resistividades de dichos tejidos y érga-
nos se recogen en [71]. Cada nodo de la red resistiva tiene unas dimensiones de
1.67mm x 1.67mm x 4mm en el corazén y 1.67mm x 1.67mm x 8mm en el resto
de tejidos. A partir del modelo del cuerpo humano como medio conductor, pode-
mos calcular la funciéon de sensibilidad de un sistema de electrodos basados en el
principio de reciprocidad (véase Apartado 5.3.2). Segun el principio de reciproci-
dad, la funcién de sensibilidad de un sistema de electrodos en un punto del medio
conductor es igual al gradiente del potencial eléctrico en dicho punto, con signo
opuesto, que se genera cuando el sistema de electrodos introduce una corriente

unidad en el medio conductor. El modelo anatémico, ademas de proporcionar la
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Figura 6.3: Vista superior de un corte transversal de los ventriculos definidos en
VHM. Los ventriculos derecho e izquierdo son, respectivamente, las regiones situa-
das por debajo y por encima de la linea punteada.

geometria del medio condutor, define la geometria de la fuente bioeléctrica. En
electrofisiologia cardiaca, la fuente bioeléctrica de interés es el corazon. El resto
de fuentes bioeléctricas se pueden considerar como fuentes de ruido. El modelo
geométrico de fuente bioeléctrica define las ubicaciones de los elementos de que
consta y sus conexiones. Como consecuencia de la naturaleza distribuida y exci-
table del tejido cardiaco, el modelo geométrico del tejido cardiaco juega un papel
fundamental en el establecimiento de patrones topolégicos de actividad eléctrica.
Para estudiar la resolucion de EGM en DAI nos restringimos a las cavidades ven-
triculares. En la Figura 6.3 se muestra el modelo anatémico del ventriculo derecho
(VD) y del ventriculo izquierdo (VI). Sobre este sustrato anatémico implementa-
mos el modelo de actividad eléctrica del tejido cardiaco y simulamos la generacién
de una distribucion espacial de dipolos bioeléctricos. Basados en esta geometria de

fuente, estimamos la resolucién de las configuraciones unipolar, bipolar integrada

y bipolar dedicada en DAI.
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6.4.2. Modelo de fuente bioeléctrica cardiaca

La simulacion de la activacién eléctrica miocardica mediante la implementacion
computacional de modelos matematicos ha sido ampliamente utilizada en electrofi-
siologia cardiaca [166] [162] [111] [136]. Dichos modelos han ayudado a comprender
con mayor profundidad los mecanismos de las arritmias, las propiedades del au-
tomatismo, la conducciéon y los circuitos de reentrada. Fenémenos mas compejos
como la actividad fibrilatoria han sido también abordados con estas técnicas, e
incluso se ha conseguido predecir algunos efectos de los farmacos antiarritmicos

sobre la fibrilacién ventricular y otras arritmias.

Los principales modelos de activacién se suelen clasificar en dos grandes grupos.
El primero de ellos se basa en el formalismo del autémata celular. Dentro de este
formalismo, el tejido cardiaco se modela como una rejilla de elementos discretos
interconectados entre si. Cada uno de estos elementos, o autémata, se comporta
como una maquina de estados que puede adoptar un nimero finito de estados
permitidos. Las reglas de transicién entre estados dependen del estado actual y
del estado de los elementos vecinos. Las transiciones entre estados individuales
rigen la evolucion y el comportamiento del sistema en su conjunto y, en general,
son deterministas, y bajo las mismas condiciones iniciales el sistema evoluciona
de manera idéntica. Los autématas celulares son faciles de programar y permiten
simulaciones rapidas con una carga computacional moderada; sin embargo, pre-
sentan limitaciones cuando se emplean para tratar fenémenos complejos de gran
interés en electrofisiologia cardiaca, como los efectos de curvatura de los frentes de
activacion. El segundo grupo de modelos estan basados en ecuaciones del tipo reac-
cién-difusion. Los sistemas de reaccién-difusion se describen mediante ecuaciones
en derivadas parciales, y constan de dos tipos de variables: variables de excitacién
y variables de relajacion. En general, las variables involucradas son magnitudes
biofisicas microscépicas, como el potencial de membrana y las corrientes idnicas.
Estos modelos son mas realistas y reproducen mejor situaciones complejas, pero

requieren una carga computacional elevada.
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Nuestro modelo de activacion eléctrica del tejido cardiaco se basa en el forma-
lismo del autéomata celular y se construye a partir de las propiedades de restitucién
eléctrica del tejido cardiaco [122] [4]. Segun las propiedades de restitucion del teji-
do cardiaco, tanto la duracién del potencial de accién (DPA) como la velocidad de
conduccién (VC) del impulso eléctrico dependen de la frecuencia de estimulacién
a la que se encuentra sometido el tejido. Una frecuencia elevada reduce el intervalo
diastélico (ID), condicionando una DPA breve y una VC baja, mientras que una
frecuencia de estimulacion baja produce el fenémeno contrario. En nuestro modelo
de activacién eléctrica del tejido cardiaco, cada una de las celdas que componen el
tejido cardiaco pueden adoptar tres estados, a saber, reposo, refractario A y refrac-
tario B. Durante el estado de reposo, la celda esta relajada y puede ser excitada
por celdas adyacentes. En el estado refractario A, la celda estd excitada y tiene
la capacidad de excitar celdas vecinas. Por 1ltimo, en refractario B la celda sigue
excitada, pero carece de la capacidad de excitar su vecindad. El estado refractario
A se mantiene durante una fracciéon F' de la DPA, que en nuestras simulaciones
fijamos a F' = 0,1. Durante el resto de la DPA, la celda permanece en periodo
refractario B, para pasar a continuacion al valor de reposo, que se corresponde con
el ID. La transicion entre estados esta regida por tres leyes: repolarizacién parcial
(transicién de refractario A a refractario B), repolarizacién total (transicién de
refractario B a reposo) y despolarizacién (transicién de reposo a refractario A).
Tanto la repolarizacion parcial como la repolarizacion total tienen lugar de manera
determinista, una vez es conocido el instante de despolarizacién y la DPA, que es
determinada por su correspondiente curva de restitucion en funcion del ID previo.
La despolarizacién, por el contrario, esta definida en términos probabilisticos y se
basa en dos factores: por un lado, la excitabilidad de la celda (E) y, por otro lado,
la cantidad de excitacién alrededor de la celda (Q). Si denotamos por Pf*™ a la
probabilidad de que la celda j-ésima sea excitada, estos dos factores se combinan
en la férmula:

exc Az
P :K-E-Q:K-E-Zd—2 (6.7)

i#j
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donde 7 es una celda de la vecindad, K es un factor de proporcionalidad, A; es
el estado binario de excitacién de la celda i-ésima (1 en refractario A, 0 en otro
caso), y d;; es la distancia entre los centros de las celdas ¢ y j. La excitabilidad de
la celda E se determina a partir de la curva de restitucion de VC, de manera que

a mayor VC, mayor E y, por tanto, mayor probabilidad de excitacion.

6.4.3. Modelos de funcion de sensibilidad

La funcién de sensibilidad caracteriza las propiedades de captacién de un sis-
tema de electrodos en un medio conductor cuando la fuente bioeléctrica se modela
como una distribucién espacial de dipolos. La obtencién de una funcién de sensi-
bilidad requiere, por lo tanto, una descripcion eléctrica del sistema de electrodos
y del medio conductor. Para analizar las propiedades de resolucién de sistemas de
electrodos en DAI, utilizamos el modelo del cuerpo humano como medio conduc-
tor que presentamos en el apartado anterior. Dicho modelo esta basado en la base
de datos del VHM. La aplicacién de MDF proporciona una red resistiva cuyos
nodos estan conectados por unas resistividades que dependen de las caracteristi-
cas eléctricas de los tejidos que modelan. A partir de esta modelo conductor del
cuerpo humano definimos tres sistemas de electrodos en DAI, a saber, configura-
cién unipolar, configuracion bipolar integrada y configuracion bipolar dedicada. La
configuracion unipolar se define como un electrodo puntual ubicado cerca del apex
del VD mas la carcasa del dispotitivo, de geometria paralelepipédica y situada a
la altura del pectoral izquierdo. Las configuraciones bipolares se definieron en el
VD (Figura 6.4). La configuracién bipolar integrada se define como un electrodo
puntual cerca del apex del VD mas un electrodo alargado, préximo al anterior,
que discurre en paralelo al septum. La configuracion bipolar dedicada se define
como dos electrodos puntuales préximos entre si y ubicados cerca del apex.

Esta descripciéon del cuerpo humano como medio conductor y de los sitemas de
electrodos nos proporciona los elementos necesarios para calcular las funciones de

sensibilidad. Las funciones de sensibilidad de los sistemas de electrodos fueron cal-
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Figura 6.4: Configuraciones bipolares en DAI. El modelo de configuraciéon bipolar
integrado consta de dos electrodos, un electrodo puntual ubicado cerca del apex
ventricular, tip, y un electrodo alargado, coil, proximo al anterior. El modelo de
configuracion bipolar dedicado consta de dos electrodos puntuales, el electrodo tip
ubicado cerca del apex ventricular, y el electrodo ring, proximo al anterior.
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culadas aplicando el principio de reciprocidad. Segun el principio de reciprocidad,
la funcion de sensibilidad de un sistema de electrodos en un punto es igual, y de
signo opuesto, a la corriente inducida en ese punto cuando el sistema de electrodos
inyecta en el medio conductor una corriente reciproca. Siguiendo este principio,
aplicamos una corriente reciproca a los sitemas de electrodos definidos sobre el
modelo del cuerpo humano basado en MDF y calculamos el potencial eléctrico
inducido en cada uno de sus puntos. A continuacion, calculamos el gradiente de

dicho potencial, a partir del cual obtenemos la funcién de sensibilidad.

6.4.4. Estimacion de la contribucion

El célculo de la medida DC'M,, asociada a distintas regiones del miocardio
ventricular es el paso previo a la estimacién de la resolucion de EGM registrados en
DAI. En este apartado, para cada uno de los sistema de electrodos implementados
analizamos la DCM,, de las regiones pertenecientes a las familias mSC, MSD y
MRD, previamente definidas (véase Apartado 6.2.3). Con este fin, para cada regién
Vo del miocardio ventricular, V', en primer lugar estimamos la medida DCM,, {Vo}
mediante simulaciones numéricas. A continuacién, calculamos el tamano de Vp,
m(Vo). La estimacién DCM,, {Vo} se realiza generando sintéticamente los EGM
inducidos por todo el miocardio ventricular, V', y por la region V. Para ello, se
simula la estimulacién del dpex ventricular a una tasa de 60 latidos por minuto. A
partir de la simulacién de la actividad eléctrica del miocardio ventricular, se simula
una distribuciéon espacial de dipolos bioeléctricos. Esta distribucién de dipolos
se combina a través de la version discretizada de la ecuaciéon de sintesis de la
electrofisiologia, y con un peso determinado por las funciones de sensibilidad de
las configuraciones de electrodos.

Las simulaciones muestran que, para todas las configuraciones de electrodos y
familias de regiones miocardicas, el incremento del tamano de la regiéon Vp lleva
asociado una reduccién de la estimacién DCM,, {Vo}. Esta observacion se ilustra

en las Figuras 6.5, 6.6 y 6.7, en las que se representan, respectivamente, para
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las configuraciones unipolar, bipolar integrada y bipolar dedicada, las curvas que
relacionan DC'M,, {Vo} con el tamaiio de Vp. En efecto, segiin (6.2), cuanto mayor
es la regién ventricular Vp, mas proxima es Vp al miocardio ventricular V' y, por
lo tanto, mayor similitud presentan los EGM inducidos, zp[n] y z[n]. Asimismo,
como es de esperar, la estimacion DC' M, se anula cuando Vo = V', es decir, cuando
m(Vo) = m(V) y es la unidad cuando V' = {), es decir, cuando m(Vp) = 0.

La pendiente de las curvas de DC'M,, {Vo} frente al tamano de Vj aporta in-
formacion sobre el tipo de convergencia. Esta pendiente puede interpretarse como
la tasa de convergencia de zp[n] a z[n], cuando Vj tiende a V. Como se puede
observar en las Figuras 6.5, 6.6 y 6.7, esta tasa de convergencia es distinta de una
familia a otra. En los tres sistemas de electrodos estudiados, la tasa de conver-
gencia de la familia mSC es la mas rapida para regiones pequenas, mientras que
la tasa de convergencia de la familia MSD es la mas lenta. Esta observacién tiene
sentido, ya que las regiones miocardicas definidas en la familia mSC siempre inclu-
ye las regiones donde la funcién de sensibilidad toma mayores valores, de manera
que regiones consecutivas excluyen progresivamente aquellas zonas del miocar-
dio de menor sensibilidad. Las simulaciones indican, por tanto, que las regiones
miocardicas de minimo volumen pertenecen a la familia mSC. Como consecuencia,
bajo las condiciones de las simulaciones, la resolucién de las tres configuraciones
de electrodos estudiadas se corresponde con las regiones del miocardio de mayor

sensibilidad, esto es, con la familia de regiones mSC.

Finalmente, podemos comparar las curvas DCM »{Vo} frente al tamanio de Vo
de cada sistema de electrodos estudiado. En las Figuras 6.5, 6.6 y 6.7, podemos
observar que las tasas de convergencia son mayores para los electrodos bipolares de-
dicados, seguidos de los bipolares integrados y, por tltimo, de los unipolares. Esta
observacion es consistente con el hecho de que en medios infinitos y homogéneos, el
moédulo de la funcién de sensibilidad de una configuracién unipolar decae de mane-
ra inversamente proporcional al cuadrado de la distancia al sistema de electrodos,
mientras que el moédulo de la funcion de sensibilidad de una configuracion bipolar

decae de manera inversamente proporcional al cubo de dicha distancia [65]. Por
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Figura 6.5: Curvas de MSD, {Vp} frente al tamano de Vp para las familias de
regiones mSC, MSD y MRD, en la configuracion de electrodos unipolar.
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Figura 6.6: Curvas de M SD,, {Vp} frente al tamano de Vy para las familias de
regiones mSC, MSD y MRD, en la configuracién de electrodos bipolar integrada.
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Figura 6.7: Curvas de MSD,, {Vp} frente al tamano de Vp para las familias de
regiones mSC, MSD y MRD, en la configuracién de electrodos bipolar dedicada.

tanto, se puede esperar que la tasas de convergencia sean mayores en configuracio-
nes bipolares que en configuraciones unipolares. Consecuentemente, la resolucién
de sistemas de configuraciones bipolares sera siempre menor que la resolucién de
configuraciones unipolares.

De este analisis se desprende, pues, que en las condiciones bajo las cuales se han
realizado las simulaciones numéricas, las regiones de minimo volumen que definen
la resolucion de un EGM en DAI pertenecen a la familia mSC. Esta caracteristica
es, en principio, comun a cualquier senal electrofisiologicas medida por un sistema

de electrodos en las mismas condiciones.

6.4.5. Estimacion de la resolucién

Las simulaciones numéricas indican que la resolucién a nivel a de los sistemas
de electrodos estudiados se corresponde con la regién Vp de la familia mSC cuya
medida M SD,, satisface DCM »{Vo} = a. A partir de esta observacién podemos

construir una curva que relaciona, para cada sistema de electrodos, el tamano de
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Figura 6.8: Tamano de la region de resolucién de las configuraciones unipolar,
bipolar integrada y bipolar dedicada en funcion del nivel de M SD,, aceptable «.

la resolucién y el nivel de resolucion . En la Figura 6.8 se muestran estas curvas
para las configuraciones unipolar, bipolar integrada y bipolar dedicada en DAI.
Es importante notar, en primer lugar, que el tamano de la regién de resolucion es
una funcién decreciente del nivel «, de manera que cuanto mas proximo es « a la
unidad, menor es la extensién de la resoluciéon. Este comportamieto es consecuencia
de la propia definicién de resolucion. En efecto, la tnica regién que satisface un
medida DC'M,, = 0 es la totalidad del miocardio ventricular. Si se toleran medidas
DC'M,, mayores de cero, un mayor numero de regiones del miocardio ventricular
de tamafnio menor satisfacen las restriccion sobre el DC'M,,, por lo que el tamano
de la minima region disminuye. Finalmente, si se tolera un M.SD,, = 1, cualquier

region de tamano nulo satisface esta restriccion.

La pendiente de las curvas del tamano de la regién de resolucion frente a «
refleja la tasa de decaimiento del moédulo de la funcion de sensibilidad con la
distancia. En el caso de la configuracion bipolar dedicada dicha pendiente es la

mas pronunciada, seguida de la bipolar integrada y, por ltimo, de la unipolar.
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Para cada valor de a, el tamano de la region de resolucion es menor para el bipolar
dedicado, seguido del bipolar integrado y del unipolar. Nuestro estudio confirma
que la resolucién de la configuracion unipolar es la mas extensa, mientras que la
resolucién de la configuracion bipolar dedicada es la més reducida. La resolucién
de la configuracién bipolar integrada estda a medio camino entre una y otra.

La distribucion de las regiones de resoluciéon aportan informacion sobre el origen
anatomico de las senales registradas mediante el sistema de electrodos. En las
Figuras 6.11, 6.10 y 6.9 se muestran, respectivamente, las regiones de resolucién
de la configuracion unipolar, bipolar integrada y bipolar dedicada, cuando o« = 0.1.
Como se puede observar, la resolucion de la configuracién unipolar es la que ocupa
una region miocardica mas extensa, mientras que la bipolar dedicada es la que
ocupa una region mas reducida. Esta obsercvacion concuerda con la informacién
contenida en las curvas de tamano de la resolucién frente a o (Figura 6.8). Para
a = 0.1, los tamanos de las regiones de resolucion de las configuraciones unipolar,
bipolar integrada y bipolar dedicada son, respectivamente, 100cm3, 50cm? y 10em?.
Es importante notar que dichas regiones siempre se distribuyen en la proximidad de
los electrodos, siguiendo su ubicacién y geometria. En la configuracion unipolar la
resolucién se distribuye uniformemente por el miocardio ventricular; en la bipolar
dedicada, la resolucién esta concentrada cerca del apex; por ultimo, en la bipolar

integrada, la resolucion se distribuye a lo largo del septo y anteriormente.

6.4.6. Comparacion de espectros

En el Capitulo 4 propusimos una clasificacién de la dinamica de las fuentes
bioeléctricas basada en un parametro de segundo orden, a saber, la longitud de
correlacion \. de la distribucién espacial de dipolos que definen la fuente. En un
extremo, cuando A. = 0 hablamos de fuentes perfectamente incorrelacionadas. En
el otro extremo, si A. = oo, hablamos de fuentes perfectamente correlacionadas.
Entre ambos extremos, para longitudes de correlacion finitas y no nulas, situamos

las fuentes parcialmente correlacionadas. Adicionalmente, propusimos otra cate-
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Figura 6.9: En rojo, regién de resolucién en el miocardio ventricular de una confi-
guraciéon unipolar en DAI.

Figura 6.10: En rojo, regién de resolucién en el miocardio ventricular de una
configuracion bipolar integrada en DAL
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Figura 6.11: En rojo, regién de resolucién en el miocardio ventricular de una
configuracion bipolar dedicada en DAL

goria de fuentes, las fuentes disociadas, consistentes en regiones bioeléctricamente
activas independientes. A partir de dicha clasificacién, en el Capitulo 5 estudiamos
las propiedades del espectro de senales electrofisiolégicas inducidas en sistemas de
electrodos por fuentes bioeléctricas. En el caso de dipolos bioeléctricos idéntica-
mente distribuidos observamos que el modelo espectral equivalente diferia entre
fuentes perfectamente correlacionadas y fuentes perfectamente incorrelacionadas.
Concretamente, demostramos que en el caso de dipolos bioeléctricos idénticamente
distribuidos y perfectamente incorrelacionados, el modelo equivalente espectral es
independiente de la resolucion del sistema y, por lo tanto, la envolvente espectral
es plana. Por el contrario, en el caso de dipolos bioeléctricos idénticamente distri-
buidos y perfectamente correlacionados, el modelo espectral equivalente depende
de la resolucién del sistema. El caso de fuentes disociadas se reduce, trivialmente,
al estudio independiente de cada una de las regiones independientes de que se

compone la fuente.

La clasificacion de los ritmos cardiacos segin su dindmica de segundo orden
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es, pues, fundamental para analizar el espectro en potencia de las senales electro-
fisiolégicas captadas. Por ejemplo, si suponemos que los elementos que componen
un sincitio del tejido cardiaco tienen una dindmica intrinseca idéntica, los ritmos
altamente regulares y organizados, tales como el ritmo sinusal (RS) y el fliter
auricular (FLA), podrioan modelarse dindmicamente como dipolos bioeléctricos
idénticamente distribuidos y perfectamente correlacionados. Como consecuencia,
podriamos deducir que, durante RS y FA, la envolvente espectral equivalente de-
pende de la resolucion del sistema de electrodos. De esta manera, podriamos es-
perar que el ancho de banda de la envolvente espectral equivalente fuera menor en
sistemas caracterizados por resoluciones extensas que en sistemas caracterizados

por menores resoluciones mas estrechas, tal y como se expresa en (6.6).

Las diferencias espectrales entre senales electrofisiolégicas inducidas por fuentes
perfectamente correlacionadas y fuentes perfectamente incorrelacionadas puede ser
la base sobre la que se investigue el grado de correlacion en ritmos cuya dinamica
aun no ha sido firmemente establecida, como los ritmos fibrilatorios. Existen dos
teorias sobre la dinamica fibrilatoria. La primera de ellas, desarrollada por Gordon
Moe [100], concibe un ritmo fibrilatorio como una dindmica altamente desorgani-
zada. La segundo, por el contrario, postula una dindmica altamente organizada

para los ritmos fibrilatorios, al menos dentro de regiones delimitadas [166].

A partir del formalismo que hemos desarrollado en los capitulos 4 y 5,
podriamos deducir caracteristicas espectrales distintas segiin una y otra teoria.
Suponiendo que todos los elementos de los sincitios del tejido cardiaco tienen
una dindmica idéntica, si la dinamica fibrilatoria esta altamente desorganizada,
entonces podriamos modelarla como dipolos bioeléctricos idénticamente distribui-
dos y perfectamente incorrelacionados y el espectro observado seria independiente
de la resolucion del sistema de electrodos. No obstante, si la dinamica fibrilato-
ria estd altamente organizada, entonces podriamos modelarla como dipolos bio-
eléctricos idénticamente distribuidos y perfectamente correlacionados y el espectro
observado dependeria de la resolucion del sistema de electrodos. Especificamen-

te, podriamos esperar que EGM unipolares tuvieran un ancho de banda espectral
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menor que EGM bipolares, ya que los primeros se caracterizan por una resolucién
mas extensa que los segundos.

En el Capitulo 3 el andlisis de EGM registrados mediante distintos sistemas
de electrodos en DAI revel6 caracteristicas espectrales dependientes de la confi-
guracién del sistema de electrodos. Como consecuencia, apoyados en nuestro for-
malismo espectral, de esta observacion podemos deducir que, durante FV, o bien
los dipolos no estan idénticamente distribuidos y muestran diferencias regionales,
o bien la dindmica fibrilatoria esta altamente organizada. Una opcién plausible y
en concordancia con los resultados del analisis espectral de EGM reales es que la
dindmica fibrilatoria esté parcialmente correlacionada. No obstante, el desconoci-
miento del diseno de la etapa de filtrado en el DAI constituye un obstaculo en
la cuantificacién de la longitud de correlacién caracteristica de este ritmo, ya que

dicho disenio puede afectar el ancho de banda observado.

6.5. Conclusiones

En este capitulo hemos analizado desde un enfoque tedrico la resolucion espa-
cial y el espectro en potencia de EGM intracavitarios registrados en DAI. Nuestro
analisis se ha apoyado en el formalismo que desarrollamos en los Capitulos 4 y 5,
mediante el cual describimos la relacion entre la resolucion espacial y el espectro
en potencia de senales electrofisioldgicas, de un lado, y la dindmica de segundo
orden de las fuentes bioeléctricas que las inducen, de otro. Ademas, hemos optado
por una descripcion realista de la dinamica del tejido cardiaco, de las propiedades
conductoras del téorax humano y de las caracteristicas de los sistemas de electro-
dos en DAI. Como consecuencia de esta descripcion, el andlisis desarrollado en
este capitulo se basa en técnicas de simulacién numérica, a diferencia de los ca-
sos practicos estudiados en los Capitulos 4 y 5, que fueron abordados mediante
manipulacién simbdlica.

El procedimiento de andlisis basado en técnicas de simulacion numérica que

hemos desarrollado ha partido, por lo tanto, de tres modelos numéricos, a saber,
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un modelo de la dinamica del tejido cardiaco, un modelo de las propiedades con-
ductoras del térax humano y, por iltimo, un modelo de las caracteristicas de los
sitemas de electrodos. Nuestro modelo de la dinamica del tejido cardiaco es un
autémata celular regido por las curvas de restitucién eléctrica de la DPA y de la
VC. Este modelo es computacionalmente eficiente y tiene la potencia necesaria
para reproducir fenémenos complejos. El modelo de térax humano como conduc-
tor bioeléctrico se basa en la base de datos VHM. Mediante la incorporacién de
las propiedades geométricas y eléctricas de los sistemas de electrodos en DAI, he-
mos calculado la funcién de sensibilidad de cada uno de los sistemas de electrodos
sobre el miocardio ventricular. Finalmente, combinando los modelos de dindmica
del tejido cardiaco con la funcién de sensibilidad de cada sistema de electrodos,

hemos simulado la captacién de EGM intracavitarios en DAL

Mediante la simulacién de EGM intracavitarios hemos estimado la DC'M,, aso-
ciada a cada region del miocardio ventricular, a partir de la cual hemos determi-
nado la resolucion espacial asociada a cada EGM intracavitario. Nuestro analisis
ha confirmado que la resolucién espacial de EGM unipolares es la mas extensa,
seguida de EGM bipolares integrados y, por ultimo, EGM bipolares dedicados.
Por lo tanto, los EGM unipolares recogen actividad globalmente, mientras que los
EGM bipolares dedicados lo hacen mas localmente. Este resultado debe ser, pues,

considerado cuando se desarrollan algoritmos de analisis de EGM en DAL

Finalmente hemos analizado cualitativamente el espectro en potencia de EGM
registrados en DAI. Nuestro andlisis demuestra, en primer lugar, que la envol-
vente espectral equivalente depende de la longitud de correlacién de la dindamica
cardiaca. Concretamente, si los dipolos bioeléctricos que se generan en el tejido
cardiaco estan perfectamente incorrelacionados, la envolvente espectral es plana.
Por el contrario, si los dipolos bioeléctricos estan perfectamente correlacionados,
dicha envolvente depende de la resolucién espacial asociada a los EGM registrados.
A partir de estas observaciones, nuestro analisis predice que, cuando los dipolos
bioeléctricos estan perfectamente correlacionados, en el caso de EGM unipolares la

distribucion espectral de potencia debe estar mas concentrada a frecuencias bajas



218 6.5 Conclusiones

que en el caso de EGM bipolares. En el andlisis espectral de EGM reales regis-
trados durante FV que fue presentado en el Capitulo 3 pudimos constatar este
comportamiento. Por lo tanto, de nuestro anédlisis se desprende que durante F'V
en humanos, o bien la dindmica local del miocardio ventricular es altamente hete-
rogénea, o bien es homogénea y la longitud de correlacién no es despreciable. Estas
observaciones pueden tener profundas repercusiones sobre el posteriores andlisis

de los mecanismos de génesis, perpetuacién y terminacion de la F'V en humanos.
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Capitulo 7

Discusion y conclusiones

En este ultimo capitulo recapitulamos las aportaciones originales presentadas
en la presente Tesis Doctoral y proponemos lineas futuras de investigacion que
pueden desarrollarse a partir de la metodologia que hemos planteado y de los re-
sultados que hemos obtenido. Con esta finalidad, en primer lugar proporcionamos
una breve panoramica de la aplicacion de técnicas de analisis espectral a la electro-
fisiologia cardiaca. En segundo lugar, justificamos nuestra eleccién del desfibrilador
automatico implantable (DATI) como marco experimental apropiado para estudiar
los mecanismos de génesis, perpetuacion y terminacion de la fibrilacién ventricular
(FV). En tercer lugar, resumimos nuestras aportaciones en el ambito del andlisis
espectral de senales electrofisiolégicas. Finalmente, exponemos nuestras conclusio-
nes y proponemos escenarios futuros de investigacién que pueden partir del estudio

presentado en esta Tesis Doctoral.

7.1. Analisis espectral en electrocardiologia

Las técnicas de analisis espectral han sido ampliamente utilizadas en electrofi-
siologia cardiaca. Las primeras aplicaciones del analisis espectral a la electrofisio-
logia cardiaca se desarrollaron en el campo de la instrumentacion médica, dentro
del cual se perseguia determinar unos requisitos minimos de ancho de banda que

garantizasen el registro de eventos cardiacos de interés. Adoptando esta perspec-
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tiva, algunos autores, como Myers, sostenian que el analisis espectral carecia de
relevancia clinica y su importancia radicaba exclusivamente en su aplicacion al
disenio de los circuitos del sistema de adquisicién [105]. Entre las principales con-
tribuciones del analisis espectral al disenio de instrumentacién médica destacan los
primeros trabajos de Langner en la década de los anos 50 del siglo pasado sobre
las componentes de alta frecuencia en el electrocardiograma (ECG) [79]. Mds ade-
lante, en la década de los 70, Myers et al estudiaron el espectro en energia de las
deflexiones de electrogramas (EGM) intracavitarios, determinando una frecuencia
de pico (FP) situada en torno a 20 Hz y una frecuencia de corte a 6 dB de 30
Hz [105]. Poco después, Kleinert et al estimaron una frecuencia de corte a 3 dB
comprendida entre 20 y 40 Hz [74] y Parsonnet et al constataron diferencias entre
las frecuencias de corte a 6 dB de EGM auriculares y ventriculares, asi como un
incremento del ancho de banda de EGM bipolares comparado con el ancho de ban-
da de EGM unipolares [114]. También en este d&mbito Merkrid analizo el espectro
de EGM durante ritmo sinusal (RS) y FV, y recomend¢ circuitos de sensado con

una frecuencia de corte de 10 Hz [102].

A raiz de la difusién de métodos computacionales para estimar el espectro
en potencia de senales, el espectro de las senales electrofisiologicas cardiacas
comenzo6 a analizarse desde un punto de vista clinico. El objetivo perseguido me-
diante estas aplicaciones era revelar en el dominio de la frecuencia patrones ocultos
en el dominio temporal. Golden estudié el espectro del ECG registrado en pacien-
tes sanos [50]. Posteriormente, Nygards et al [84], Herbschleb et al [56] y Nolle et
al [41] analizaron el espectro del ECG antes y durante episodios de F'V. Estos tra-
bajos preliminares revelaron en el espectro del ECG durante FV una concentracién
de potencia en una banda estrecha de frecuencias, centrada alrededor de la FP.
Mas adelante, otros autores caracterizaron la evolucion temporal de episodios de
FV a partir de indices espectrales basados en transformaciones tiempo-frecuencia y
modelos autorregresivos (AR). Dzwonczyk et al propusieron un método de estima-
cién de la duraciéon de un episodio de FV a partir de la evolucion de la frecuencia

mediana (FM) del ECG, es decir, del centro de masas del espectro en potencia [35].
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Baykal et al estudiaron la duracién de la F'V mediante el anélisis de parametros del
modelo AR del ECG [10]. El éxito de la aplicacién de la terapia de desfibrilacién
fue abordado analizando parametros espectrales o combinaciones de los mismos.
Brown et al utilizaron la FM del ECG para predecir el éxito de la desfibrilacién en
experimentos con animales [20]. Stewart et al [146] y Allen et al [3] estudiaron la
relacion entre el éxito de la desfibrilacion y la FP en ECG registrados en pacientes
bajo observacion en una unidad de emergencias coronarias. Strohmenger et al se
basaron en una combinacion de varios parametros, entre ellos la FM, la FP y la
amplitud del ECG para estimar el éxito de la desfibrilacién [147]. Eftestol et al
analizaron la utilidad de varios indices espectrales, entre los cuales destacan la FM
y la FP, para predecir el éxito de la desfibrilacién [37]. Por tltimo, Jekova et al han
estudiado recientemente la capacidad de prediccion de seis parametros derivados

del ECG, entre los que se encuentra la FP [64].

La posibilidad de describir en el dominio de la frecuencia senales cardiacas
abrio las puertas al diagnostico de arritmias mediante indices espectrales y al con-
siguiente diseno de métodos de deteccién y discriminacion de arritmias. Forster
y Weaver extendieron métodos previos de deteccién de FV en ECG basados en
la estimacion de la potencia relativa en una banda centrada en la FP, y propuso
un método consistente en la comparacién de la potencia distribuida en distintas
bandas del espectro en potencia [44]. Recientemente, Hoppe et al desarrollaron
un método para separar la fibrilacién auricular (FA) del fliter auricular (FLA)
basado en el andlisis de la FP [61]. La deteccién de taquicardia ventricular (TV)
a partir del analisis espectral de EGM intracavitarios no ha proporcionado, sin
embargo, resultados concluyentes [81]. Entre los trabajos méas destacados se en-
cuentran los de Pannizo y Furman, que propusieron un método de detecciéon de TV
basado en la estimacién de la FP [112], y los de Lindsay et al, que desarrollaron
un método espectral para diferenciar a partir del ECG pacientes con TV sostenida
de pacientes sin TV sostenida [82]. Por el contrario, la deteccién de fibrilacién en
EGM intracavitarios arrojé resultados mas prometedores [66]. Dichos métodos se

basan en el analisis de las bandas espectrales de mayor concentracion de potencia
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en ritmos fibrilatorios y en ritmos normales. En este ambito, Ropella et al desa-
rrollaron un elegante método de analisis basado en la estimacion de la funcion de

coherencia entre EGM intracavitarios simultdaneos para diferenciar distintos tipos

de TV [132] [131].

La observaciéon de rasgos distintivos en la representacion espectral de senales
registradas durante arritmias cardiacas ha ido acompanada frecuentemente de
hipétesis sobre el modelo de dindmica espacio-temporal subyacente. La identifi-
cacion de una FP bien definida en el ECG durante FV se ha propuesto como
evidencia a favor de una actividad espacio-temporal altamente organizada [26].
Frente a esta postura estd la interpretacion tradicional, segin la cual la fibrilacién
es un ritmo espacio-temporal desorganizado [100]. El andlisis espectral se ha con-
vertido en una herramienta complementaria para estudiar la organizacién espacio-
temporal del tejido cardiaco. Cuando existen ritmos periddicos, como el RS o el
FLA, la estimacion de la organizacion espacio-temporal se realiza generalmente
a través de la estimacion de los tiempos de activacion locales. Dichos tiempos de
activacion pueden ser identificados como deflexiones en EGM intracavitarios bi-
polares ubicados sobre el endocardio o sobre el epicardio [75] [11]. No obstante, el
andlisis de mapas de activacion se asienta sobre varios supuestos [142]. En primer
lugar, el EGM debe estar definido sin ambigiiedades. En segundo lugar, se asume
que los tiempos de activacién pueden ser extraidos de manera fiable del EGM. Por
ultimo, es indispensable asumir que el ritmo a largo plazo puede estimarse a partir
de observaciones a corto plazo. Dichas asunciones no siempre pueden garantizarse.
Durante arritmias complejas, como la FA y la F'V, los mapas de activacion pueden
tener una lectura complicada como consecuencia de la ausencia de deflexiones bien
definidas y separadas que permitan identificar tiempos de activacién [139]. Para
sortear este obstaculo, Botteron y Smith disenaron un método de medida de orga-
nizacion espacial basado en la cuantificacion de la correlacion entre EGM bipolares
registrados simultaneamente en distintas posiciones del endocardio [18] [17], y Sih
et al desarrollaron un método espectral basado en la funcién de coherencia [142].

Una de las técnicas mas populares es la estimacion local de la frecuencia dominante
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(FD) en sistemas dpticos o electrodos bipolares. A partir de la estimacién local de
la FD pueden generarse mapas que representan la distribucion espacial de la FD.
En esta linea destacan los trabajos de Skanes et al [143], Mansour et al [90], Lazar
et al [80], Sanders et al [139] y Atienza et al [7]. Un parametro espectral propuesto
para estimar la organizacion espacio-temporal es el indice de organizacién (10)
definido por Everett et al [39] [40]. La definicién del 10 parte de la asuncién de
que un espectro de apariencia armonica en una senal captada por un sistema de
electrodos global es consecuencia de una actividad espacio-temporal organizada.
La importancia de las técnicas espectrales ha dado lugar a trabajos sobre la
interpretacion y robustez de parametros espectrales. Ng et al han estudiado re-
cientemente la relacién entre la FD y la tasa de activacion local, asi como el efecto
de las caracteristicas del EGM sobre la estimacién de la FD [108]. Fischer et al
han analizado el procedimiento de extraccién de la FD y caracterizado el espectro
de EGM intracavitarios [43]. Ng et al han dedicado dos trabajos al procedimien-
to técnico de estimacién de la FD y a su interpretacién [107] [109]. Berenfeld,
asimismo, ha dedicado un tutorial a la obtencién de la FD y a su aplicacion en
procedimientos de ablaciéon durante FA [12]. No obstante, el efecto del sistema de
adquisicion sobre la medida de indices espectrales ha sido poco estudiado. En este
ambito, son de destacar los trabajos de Parsonnet et al, que constataron diferen-
cias en el espectro de EGM unipolares y bipolares [114], y también los de Taneja
et al, que observaron diferencias entre los espectros de EGM unipolares, bipolares

dedicados, y bipolares integrados en DAI [150].

7.2. Estudio de los mecanismos de la FV en DAI

La caracterizaciéon de la FV basada en el ECG puede ser incompleta en huma-
nos, ya que, debido a sus letalidad, puede ser dificil recopilar registros [25]. Por el
contrario, el EGM intracavitario almacenado en DAI puede constituir un marco
experimental apropiado. En primer lugar, como tnica terapia efectiva contra la

FV, el DAI es un dispositivo muy extendido en el mundo occidental. La amplia
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difusién del DAI, unida a la posibilidad de recuperar EGM registrados durante
episodios de FV, darfa acceso, pues, a un gran nimero de episodios de FV de di-
versa etiologia y terminacion. En segundo lugar, los dispositivos actuales pueden
registrar simultaneamente eventos eléctricos mediante diferentes sistemas de elec-
trodos. Por lo tanto, el DAI podria proporcionar descripciones complementarias
del mismo episodio de FV mediante el andlisis de los EGM registrados por cada
sistema de electrodos. En tercer lugar, desde una perspectiva clinica, el historial
y el seguimiento de un paciente portador de DAI podria complementar la des-
cripcién de un episodio de FV y, ademas, permitiria estudiar la reproducibilidad
de las caracteristicas estudiadas. Consecuentemente, es de esperar que el analisis
retrospectivo de EGM intracavitarios almacenados en DAI aporte nueva evidencia
experimental sobre los mecanismos de génesis, perpetuacion y terminacién de la
FV. Finalmente, si la FV presenta patrones de activacién espacio-temporales, su
cuantificacion en senales registradas mediante sistemas de electrodos podria mejo-
rar las prestaciones de los métodos autométicos de deteccion de F'V en dispositivos

implantables, asi como la eficacia de la terapia de desfibrilacién [150].

El analisis espectral de EGM intracavitarios almacenados en DAI puede, por
lo tanto, arrojar luz sobre los mecanismos de génesis, perpetuacién y terminacién
de la FV. La evidencia experimental extraida de tal andlisis podria articularse a
través de la definicién de indices espectrales que cuantifiquen propiedades de la
dindmica espacio-temporal del tejido cardiaco durante FV. El mayor reto de este
planteamiento consistiria, entonces, en dotar a cada indice espectral definido sobre
EGM registrados en DAI de un significado en términos de la dinamica cardiaca
subyacente. De esta manera, informacion fisiolégicamente relevante puede ser iden-
tificada y separada de otros efectos del sistema de medida, que estd constituido,
principalmente, por el sistema de electrodos. Por otro lado, debido a la reduccién
de dimensionalidad derivada de la integracién de la dinamica tridimensional del
corazon en la dindamica monodimensional de un EGM intracavitario, el estudio de
la resolucion espacial del sistema de electrodos en DAI debe ser considerado com-

plementariamente. Desde esta perspectiva, cada indice espectral obtenido puede
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considerarse descriptor de la dindmica de una region delimitada del corazon, esto
es, de su resolucion. No obstante, hasta la fecha, los trabajos de andlisis espectral
aplicados a DAI han sido escasos y se han basado, generalmente, en aproximacio-
nes de tipo caja negra. Especificamente, no se ha cuantificado la robustez de los
indices espectrales previamente definidos. Mediante el analisis de la robustez de un
indice espectral se podria reducir el impacto negativo de fuentes de variabilidad ex-
ternas en estudios poblacionales de EGM registrados durante F'V. Adicionalmente,
el analisis de robustez permitiria crear marcos experimentales conmensurables vy,
al mismo tiempo, podria revelar aspectos previamente desconocidos de los propios

indices espectrales.

7.3. Aportaciones originales presentadas

El trabajo que hemos presentado en esta Tesis Doctoral estd enmarcado den-
tro del estudio de la dindmica de la FV mediante procesado digital de senales
registradas por sistemas de electrodos. Nuestro objetivo general ha consistido en
analizar las propiedades de captacion de los sistemas de electrodos en DAI, con el
fin de establecer cudles son sus efectos sobre el espectro de EGM intracavitarios
registrados en DAI durante FV. Este objetivo general se ha articulado a través de
tres objetivos especificos. El primer objetivo especifico, de caracter experimental,
ha consistido en la evaluacion de la robustez de indices espectrales definidos sobre
EGM intracavitarios registrados en DAI durante FV. En el segundo objetivo es-
pecifico, de caracter tedrico, nos hemos propuesto construir un formalismo capaz
de establecer una relacion entre la resolucion y el espectro en potencia de senales
cardiacas, de un lado, y la dindamica del tejido cardiaco, de otro. El tercer objetivo
especifico ha sido el punto de convergencia de los dos objetivos precedentes. En
este ultimo objetivo nos hemos planteado analizar la resolucion y el espectro en
potencia de EGM intracavitarios registrados en DAI a partir de la dindamica del
tejido cardiaco. Por lo tanto, la consecucién del tercer objetivo especifico puede

servir tanto de explicacion de las observaciones realizadas en el andlisis experimen-
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tal expuesto en el primer objetivo especifico, como de corroboracion del anélisis
puramente tedrico plasmado en el segundo objetivo especifico. Cada uno de los
objetivos especificos han dado lugar, respectivamente, a las tres partes de que
consta esta Tesis Doctoral, a saber, la Parte I, formada por los Capitulos 2 y 3, la
Parte II, formada por los Capitulos 4 y 5 y, finalmente, la Parte III, formada por
el Capitulo 6.

En el Capitulo 3 hemos estudiado mediante técnicas de andlisis estadistico la
robustez de una familia de indices espectrales frente a desviaciones en el diseno
del sistema de electrodos. Nuestro andlisis se ha apoyado sobre una base de datos
consistente en KEGM intracavitarios registrados en DAI durante FV, cuya den-
sidad espectral de potencia hemos obtenido mediante técnicas FFT. En primer
lugar, hemos constatado discrepancias, previamente observadas, en la distribucién
espectral de potencia de EGM registrados mediante distintas configuraciones de
electrodos. Especificamente, el espectro en potencia de EGM unipolares muestra
una mayor concentracion de potencia sobre frecuencias bajas cuando es compara-
do con el espectro en potencia de EGM bipolares. En segundo lugar, el analisis de
robustez de la familia de indices espectrales ha revelado que la frecuencia funda-
mental (FF) es el indice més robusto frente a cambios en el diseno del sistema de
electrodos. Este resultado indicaria que la FF es una propiedad comun a senales
cardiacas registradas mediante distintas configuraciones de electrodos. Por el con-
trario, otros indices espectrales propuestos en la literatura han mostrado diferen-
cias significativas cuando son medidos sobre EGM registrados mediante distintas
configuraciones de electrodos. Especificamente, la FM es significativamente distin-
ta en EGM unipolares, EGM bipolares integrados y EGM bipolares dedicados. De
la misma manera, el IO presenta diferencias significativas si es estimado a partir
de distintas configuraciones de electrodos.

En el Capitulo 4 hemos propuesto un formalismo mateméatico para describir la
dindmica de segundo orden de sistemas constituidos por procesos distribuidos en
el espacio. Entre estos sistemas se encuentran las fuentes bioeléctricas y, por ende,

el tejido cardiaco. La finalidad del formalismo propuesto es doble. Por un lado,
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este formalismo nos permite describir la dindmica espacio-temporal de las fuen-
tes bioeléctricas. Por otro lado, este formalismo proporciona un marco conceptual
riguroso para analizar la correlacién y el espectro en potencia de senales electro-
fisiolégicas en funcién de la dindmica de las fuentes bioeléctricas que las inducen.
Nuestro formalismo matematico se basa en el modelo habitual de fuente bioeléctri-
ca como una distribucion espacial de dipolos bioeléctricos. A través de la definicién
de la funcién de correlacion distribuida, hemos construido una extensién del con-
cepto habitual de correlacion que permite describir la dinamica de segundo orden
de distribuciones espaciales de dipolos bioeléctricos. Las principales propiedades de
la funcién de correlacion distribuida han sido enunciadas, demostrada e ilustradas.
Seguidamente, a partir de la funcién de correlacion distribuida hemos propuesto
y estudiado tres modelos sencillos de dindmica de segundo orden para fuentes
bioeléctricas. Estos tres modelos son, en primer lugar, el modelo de fuente perfec-
tamente incorrelacionada, el modelo de fuente disociada y, finalmente, el modelo
de fuente perfectamente correlacionada. Estos modelos, si bien constituyen ideali-
zaciones de la dindamica espacio-temporal de fuentes bioeléctricas reales, podrian
resultar de gran importancia para el estudio de las fuentes bioeléctricas. En primer
lugar, estos modelos son susceptibles de manipulacién simbdlica, lo cual facilita
los procedimientos practicos de calculo. En segundo lugar, como consecuencia de
su sencillez, estos modelos son potentes herramientas conceptuales para estudiar
la dinamica espacio-temporal de las fuentes bioeléctricas. Finalmente, a pesar de
que estos modelos constituyen idealizaciones, en algunos casos pueden constituir
modelos validos de fuentes bioeléctricas reales. La definicién de la funcién de corre-
lacién distribuida nos ha permitido, adicionalmente, proponer una clasificacion de
la dinamica de las fuentes bioeléctricas basada en la cuantificacion de su grado de
organizacién. Esta clasificacion se apoya sobre el concepto de longitud de correla-
cion espacial, A.. Segun la longitud de correlacién espacial, las fuentes bioeléctricas
seran perfectamente incorrelacionadas, cuando A\, = 0, perfectamente correlaciona-
das, cuando A\, = 0o, y finalmente parcialmente correlacionadas cuando la longitud

de correlacién sea finita y no nula. Por lo tanto, a partir de la estimacién de la
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longitud de la correlacion, es posible cuantificar el grado de organizacion espacial
de la dinamica de las fuentes bioeléctricas. Finalmente, a partir de la funcién de
correlacion distribuida hemos definido la funcion de potencia media distribuida y
la funcién de espectro distribuido. Asimismo, los modelos simplificados de dindmi-
ca espacio-temporal propuestos en este capitulo han sido caracterizados por sus

funciones de potencia media distribuida y de espectro distribuido.

En el Capitulo 5 hemos establecido una relacion entre la resolucién espacial
y el espectro en potencia de senales electrofisioldgicas, de un lado, y la dindmi-
ca espacio-temporal de la fuente bioeléctrica que las induce, de otro. Esta rela-
cién constituye un modelo espectral de las senales electrofisiologicas basado en
la dinamica de segundo orden de las fuentes bioeléctricas. La descripcion de la
dindmica espacio-temporal de las fuentes bioeléctricas se ha basado en el forma-
lismo matematico desarrollado en el Capitulo 4, en el que hemos definimos es-
tadisticos de segundo orden para sistemas distribuidos. A través de la ecuacién
de sintesis de la electrofisiologia, hemos conectado la descripcién de la dinamica
espacio-temporal de la fuente bioeléctrica con la autocorrelacién y el espectro en
potencia de las senales electrofisiologicas captadas. Nuestra definicién de resolu-
cion de sistemas de electrodos ha partido de la propuesta de una medida de la
contribucion de cada region de la fuente bioeléctrica a la senal electrofisiolégica
captada. Dicha medida de contribucién se basa en la cuantificacién de la diferencia
cuadratica media normalizada, DCM,,, entre la senal inducida por la region de la
fuente bioeléctrica estudiada y la senal inducida por toda la fuente bioeléctrica.
Esta medida es conveniente por dos motivos. Por un lado, es una medida de sig-
nificado fisico claro, ya que es de la misma naturaleza que la potencia media de
una senal. Por otro lado, la DCM,, es una medida ttil para describir sistemas
cuasi-estaticos, puesto que establece una comparacion entre senales en el mismo
instante de tiempo sin tener en cuenta retardos en la transmision de potencia
desde la fuente al sistema de electrodos. A partir de la DC'M,, hemos definido
la resolucién como la regién de menor tamano de la fuente bioeléctrica que tiene

una DC'M,, asociada menor o igual que un valor de referencia. En esta definicién
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de resolucion hay que subrayar varios aspectos. En primer lugar, el célculo de la
resolucién se basa en una medida de contribucion, la DCM,,, definida sobre la
senal electrofisioldgica captada. De esta manera, cualquier enunciado que se reali-
ce sobre DC'M,, podra ser usado licitamente para construir otro enunciado sobre
la senal. Ademas, como la DCM,, es una medida definida sobre la senal captada,
es valido comparar la resolucién de distintos sistemas de electrodos, sin mas que
comparar las contribuciones de cada regién de la fuente a las senales registradas
por uno y por otro. En segundo lugar, es necesario establecer el valor de referen-
cia. Dicho valor debe ser fijado a priori y debe ser el mismo para poder comparar
objetivamente distintos sistemas de electrodos. Finalmente, nuestra definicién de
resolucion tiene un significado fisico intuitivo y, ademads, tiene en cuenta tanto las
caracteristicas del sistema de electrodos como la dindmica de la distribucion es-
pacial de dipolos, a partir de las cuales se sintetizan las senales electrofisiolégicas.
En un modelo esférico hemos comparado nuestra definicién de resolucion basada
en la estimacién de la DC'M,, con el Half Sensitivity Volume (HSV) propuesto por
Malmivuo y colaboradores [87]. Como hemos demostrado, nuestra propuesta de
resolucién espacial presenta varias ventajas sobre el HSV. En primer lugar, tiene
en cuenta la forma de la funcién de sensibilidad, no solamente el punto en el que
el modulo de la funcién de sensibilidad cae a la mitad. En segundo lugar, tiene un
sentido fisico claro y para distribuciones perfectamente incorrelacionadas se puede
interpretar en términos de la potencia captada. Por 1iltimo, puesto que esta defini-
do sobre la senal captada, la DC' M,, puede utilizarse para realizar comparaciones
justas entre configuraciones de electrodos distintas. Finalmente, en el Capitulo
5 hemos analizado el espectro en potencia de senales electrofisiologicas a partir
de la dinamica espacio-temporal de las fuentes bioeléctricas que las inducen. De
nuestro analisis ha resultado un modelo de contenido espectral de senales electro-
fisiologicas. Dicho modelo es una descripcién de la naturaleza del espectro de las
senales electrofisioldgicas, que engloba los efectos de la dindamica de segundo orden
de la fuente y los efectos del sistema de electrodos. El resultado del procedimiento

descrito es un modelo espectral equivalente, que consiste en un sistema lineal y
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escalar caracterizado por una respuesta en frecuencia, un espectro a la entrada al
sistema y un espectro a la salida del sistema. En el caso de dipolos bioeléctricos
idénticamente distribuidos y perfectamente incorrelacionados hemos demostrado
que el espectro captado es independiente de la resolucién del sistema de electro-
dos. No obstante, en el caso de dipolos bioeléctricos idénticamente distribuidos y
perfectamente correlacionados hemos demostrado que el ancho de banda de la en-
volvente espectral equivalente depende de la resolucion del sistema de electrodos.
Especificamente, cuanto més extensa es la resolucién, menor es el ancho de banda,
por lo que es de esperar que dada fuente de dipolos bioeléctricos idénticamente
distribuidos y perfectamente correlacionados, el espectro captado sea distinto en

sistemas de electrodos de distinta resolucion.

En el Capitulo 6 hemos analizado desde un enfoque tedrico la resolucion espa-
cial y el espectro en potencia de EGM intracavitarios registrados en DAI. Nuestro
analisis se ha apoyado en el formalismo que desarrollamos en los Capitulos 4 y 5,
mediante el cual describimos la relacion entre la resolucion espacial y el espectro
en potencia de senales electrofisiolégicas, de un lado, y la dindmica de segundo
orden de las fuentes bioeléctricas que las inducen, de otro. Ademas, hemos optado
por una descripcion realista de la dinamica del tejido cardiaco, de las propiedades
conductoras del torax humano y de las caracteristicas de los sistemas de electro-
dos en DAI. Como consecuencia de esta descripcion, el analisis desarrollado en
este capitulo se ha basado en técnicas de simulacién numérica por ordenador, a
diferencia de los casos practicos estudiados en los Capitulos 4 y 5, que fueron abor-
dados mediante manipulacion simbélica. El procedimiento de analisis basado en
técnicas de simulacién numérica que hemos desarrollado ha partido, por lo tanto,
de tres modelos numéricos, a saber, un modelo de la dinamica del tejido cardia-
co, un modelo de las propiedades conductoras del téorax humano y, por ultimo,
un modelo de las caracteristicas de los sistemas de electrodos. Nuestro modelo de
la dindamica del tejido cardiaco es un autémata celular regido por las curvas de
restitucion eléctrica de la duracion del potencial de accion y de la velocidad de

conduccién. Este modelo ha demostrado ser computacionalmente eficiente y tener
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la potencia expresiva necesaria para reproducir fenémenos complejos. El modelo
de térax humano como conductor bioeléctrico se ha basado en la base de datos
VHM. Mediante la incorporacién de las propiedades geométricas y eléctricas de
los sistemas de electrodos en DAI, hemos calculado la funcién de sensibilidad de
cada uno de los sistemas de electrodos sobre el miocardio ventricular. Finalmente,
combinando los modelos de dindmica del tejido cardiaco con la funcién de sensi-
bilidad hemos simulado la captacion de EGM intracavitarios en DAI. Mediante
la simulacién de EGM intracavitarios hemos estimado la DC'M,, asociada a cada
region del miocardio ventricular, a partir de la cual hemos determinado la resolu-
cién espacial asociada a cada EGM intracavitario. Nuestro andlisis ha confirmado
que la resolucién espacial de EGM unipolares es la mas extensa, seguida de EGM
bipolares integrados y, por tultimo, EGM bipolares dedicados. Por lo tanto, los
EGM unipolares recogen actividad globalmente, mientras que los EGM bipolares

dedicados lo hacen mas localmente.

Finalmente hemos analizado cualitativamente el espectro en potencia de EGM
registrados en DAI. Nuestro andlisis demuestra, en primer lugar, que la envol-
vente espectral equivalente depende de la longitud de correlaciéon de la dindmica
cardiaca. Concretamente, si los dipolos bioeléctricos que se generan en el tejido
cardiaco estan perfectamente incorrelacionados, la envolvente espectral es plana.
Por el contrario, si los dipolos bioeléctricos estan perfectamente correlacionados,
dicha envolvente depende de la resolucién espacial asociada a los EGM registrados.
A partir de estas observaciones, nuestro analisis predice que, cuando los dipolos
bioeléctricos estan perfectamente correlacionados, en el caso de EGM unipolares
la distribucion espectral de potencia debe estar mas concentrada a frecuencias
bajas que en el caso de EGM bipolares. En el analisis espectral de EGM reales
registrados durante FV que fue presentado en el Capitulo 3 pudimos constatar
este comportamiento. Por lo tanto, de nuestro andlisis se desprende que durante
FV en humanos, o bien la dindmica local del miocardio ventricular es altamente

heterogénea, o bien es homogénea y la longitud de correlacion no es despreciable.
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7.4. Conclusiones y lineas futuras

El analisis que hemos desarrollado en esta Tesis Doctoral nos permite concluir
que las caracteristicas espectrales de las senales cardiacas no estd determinado
exclusivamente por la dinamica del tejido cardiaco subyacente, sino que ademas
refleja las propiedades de captacion el sistema de electrodos. Los resultados sobre
los que nos apoyamos se basan en un modelo experimental de FV en DAI y en un
modelo tedrico basado en la ecuacion de sintesis de la electrofisiologia. Los resul-
tados obtenidos a partir de ambas aproximaciones son consistentes y demuestran
que la envolvente espectral de senales registradas mediante electrodos préximos
es, en general, distinta a la envolvente espectral de senales registradas mediante
electrodos mas distantes. Especificamente, hemos demostrado que la resolucién
espacial del sistema de electrodos determina dicha envolvente espectral. En el caso
de dindmicas cardiacas perfectamente correlacionadas, nuestro formalismo predice
que cuanto mas extensa es la resolucion del sistema de electrodos implicado, mayor

es la concentracion de potencia en el espectro de baja frecuencia.

Estos resultados tienen implicaciones profundas sobre la interpretacion de indi-
ces espectrales en términos del grado de organizacion espacio-temporal del tejido
cardiaco subyacente. Varios autores han propuesto indices espectrales definidos
sobre senales electrofisiolégicas para determinar indirectamente el grado de orga-
nizacién del tejido cardiaco durante dindmicas fibrilatorias, por ejemplo, la FP [26],
la FD [143] y el IO [39]. Nuestro anédlisis de la robustez de indices espectrales en
DAI ha revelado, no obstante, una gran variabilidad que se puede adscribir al
diseno del sistema del electrodos. La FF, denominada por otros autores FD, cons-
tituye una excepcién y, en general, es robusta frente a cambios en el sistema de
electrodos. Por el contrario, la FP y el 10O son sensibles frente cambios en las es-
pecificaciones del sistema de electrodos. Como consecuencia, la cuantificacién del
grado de organizacion en el tejido cardiaco a través de la FP y el 10 puede no
estar siempre bien justificada, ya que su valor depende del diseno del sistema de

electrodos, mientras que la cuantificacion a través de la FF constituye una medida
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indirecta de la dinamica cardiaca conveniente desde un punto de vista experimen-
tal. Mediante la identificacién de los efectos del sistema de electrodos sobre el
espectro en potencia de senales cardiacas podriamos, pues, crear marcos experi-
mentales conmensurables en los cuales se minimice el efecto de agentes ajenos a la
dinamica del propio tejido cardiaco. En este estudio hemos observado el efecto de
las discrepancias en la configuracion del sistema de electrodos. Este estudio podria
ser extendido en el futuro para estudiar el efecto de otros parametros del sistema
de electrodos, tales como la ubicacion, el tamano y geometria de los electrodos y
el material del que estan fabricados. De esta manera se podrian determinar rangos
dentro de los cuales las medidas de indices espectrales en distintos experimentos

podrian considerarse conmensurables.

Estas consideraciones deben ser tenidas en cuenta en el diseno de algoritmos de
deteccion de arritmias basados en analisis espectral. En primer lugar, es necesario
reflexionar sobre la interpretacién de los indices espectrales a partir de los cuales
se definen tales algoritmos. Si los indices no reflejan propiedades de la dindmica
cardiaca, sino mas bien propiedades del sistema de captacion, pueden ser insufi-
cientes para desarrollar algoritmos de deteccion de arritmias. Adicionalmente, si
el diseno del sistema de electrodos tiene efectos apreciables sobre la medida de
indices espectrales, un algoritmo de deteccion basado en analisis espectral que ha
sido desarrollado bajo unas condiciones de captacién determinadas puede no ser
efectivo bajo otras condiciones de captacién distintas. La FP, por ejemplo, es un
indice que depende en gran medida del diseno del sistema de electrodos. Como
hemos visto en nuestro analisis de robustez, la FP coincide en EGM unipolares
con la FF, mientras que en EGM bipolares coincide con arménicos superiores. Por
lo tanto, un algoritmo de detecciéon de una arritmia desarrollado para EGM unipo-
lares que se base en el valor numérico de la FP no podria ser aplicado, en principio,
para detectar dicha arritmia en EGM bipolares. En resumen, basados en nuestro
estudio recomendamos que la robustez de indices espectrales sea cuidadosamente
evaluada durante el desarrollo de métodos de analisis de los mecanismos de las

arritmias cardiacas. Dentro de esta linea, podemos extender el andlisis de robustez
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a otros parametros del sistema de captacion, tales como el diseno de los filtros de
la etapa de acondicionamiento de la senal, y los parametros propios de la etapa de

procesado digital de senal.

En el estudio de la FV, los EGM intracavitarios registrados mediante DAI
constituyen un marco experimental idéoneo, tanto desde una perspectiva clinica
como experimental. Desde un perspectiva clinica, el historial detallado y el se-
guimiento del paciente proporcionan valiosa evidencia experimental. A partir de
esta informacién se pueden plantear estudios estadisticos comparando la medida
de indices espectrales en pacientes con distintas patologias de base. En un estudio
de este tipo es necesario tener en cuenta las consideraciones expuestas en esta
seccion, particularmente la necesidad de crear marcos experimentales robustos y
conmensurables. Una vez mas, para ello hay que identificar claramente las fuen-
tes de variabilidad del escenario experimental, entre cuales podemos encontrar las

propiedades de captacion del sistema de electrodos.

Si bien el espectro de una sola senal cardiaca puede resultar insuficiente para
determinar la dinamica cardiaca, el analisis de los espectros de senales cardiacas
registradas simultdaneamente pueden proporcionar un volumen de evidencia expe-
rimental muy valioso. A partir del marco tedrico propuesto en esta Tesis Doctoral
hemos demostrado que el grado de correlacion espacial de fuentes bioeléctricas
consistentes en dipolos idénticamente distribuidos puede ser analizado a partir del
espectro de senales electrofisioldgicas registradas simultaneamente por sistemas de
electrodos caracterizados por distintas propiedades de captacién. Concretamente,
si los dipolos estan perfectamente correlacionados la envolvente espectral captada
depende de la resoluciéon del sistema de electrodos, mientras que si los dipolos
estan perfectamente incorrelacionados, la envolvente espectral es independiente de
las propiedades de captacion. A partir de esta deduccion y de la observacién de
que los espectros de EGM unipolares y bipolares registrados durante F'V son dis-
tintos, hemos concluido que, durante F'V, o bien los dipolos bioeléctricos no estan
idénticamente distribuidos, o bien estan perfectamente distribuidos y la longitud

de correlacion espacio-temporal en el tejido cardiaco no es despreciable. Similares
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consideraciones pueden ser valiosas en el analisis de los mecanismos de arritmias

cardiacas a partir de sernales electrofisioldgicas.

El formalismo tedrico que hemos presentado para analizar la resolucion y el
espectro en potencia de senales electrofisiologicas parte de una descripcién de se-
gundo orden de la dindmica de fuentes bioeléctricas. Esta descripcién es aplicable,
pues, a cualquier sistema fisico que pueda describirse como un campo vectorial
dinamico. En el caso de la electrofisiologia, dicho campo vectorial dindmico se
corresponde con una distribucién de dipolos bioeléctricos en el espacio. Otra ra-
mas de la electrofisiologia, especialmente la electrofisiologia neuronal, pueden be-
neficiarse de una descripciéon basada en nuestro formalismo. La electrofisiologia
neuronal es una disciplina madura y el estudio de la actividad eléctrica del ce-
rebro a partir del electroencefalograma constituye una herramienta ampliamente
extendida. Siguiendo el planteamiento propuesto en nuestro estudio, a partir de la
descripcion de la dindamica de segundo orden de las fuentes bioeléctricas podemos
interpretar el espectro en potencia de las senales electrofisioldgicas que inducen. El
enlace que hemos establecido entre el espectro en potencia de las senales electrofi-
sioldgicas y la dinamica de la fuente bioeléctrica puede servir de punto de partida
para definir nuevos indices espectrales e interpretar el sentido de otros indices es-
pectrales previamente propuestos. Este enfoque puede contribuir, por lo tanto, a
desentranar el significado de un indice espectral en funcién de la dinamica de la
fuente bioeléctrica. Si bien nuestro planteamiento se limita a estadisticos de se-
gundo orden, es decir, la autocorrelaciéon y el espectro en potencia, la metodologia
que hemos desarrollado podria extenderse a otros estadisticos de orden superior
tales como el biespectro. Los estadisticos de orden superior medidos en senales
electrofisiologicas pueden proporcionar informacion valiosa sobre la dindmica de
la fuente bioeléctrica que no se refleja en los estadisticos de segundo orden. En
ultima instancia, por lo tanto, una interpretacién rigurosa de estadisticos de orden
superior medidos sobre senales electrofisiologicas debera estar basada en un modelo

de senal que incorpore una descripcién de la dinamica de la fuente bioeléctrica.

Finalmente, las técnicas de simulaciéon numérica desarrolladas en esta Tesis
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Doctoral constituyen un objeto de estudio en si mismas. El objetivo de estas
técnicas de simulacién numérica fue estimar la resolucién espacial asociada a un
sistema de electrodos cuando es aplicado a un volumen conductor en el que existe
una fuente bioeléctrica. Las técnicas de simulacion numérica nos han permitido su-
perar las limitaciones de otros métodos tradicionales basados en andlisis simbdlico,
dificilmente aplicables en escenarios complejos. Como toda técnica de estimacion,
en el calculo de la resolucion espacial basado en simulaciones numéricas debemos
estudiar el error de estimacion cometido. Este error puede ser identificado con erro-
res o imprecisiones en el modelo numérico del sistema bioeléctrico. Existen varias
fuentes de error en el modelo numérico del sistema bioeléctrico. En el modelo de
volumen conductor podemos mencionar la geometria del térax humano y la cali-
dad del proceso de segmentacion. En el modelo de sistema de electrodos destacan
su geometria y tamano, su ubicacién y su orientacion. Por tltimo, en el modelo
de activacién del tejido cardiaco podemos identificar fuentes de error tales como
el origen de la activacion, la tasa de activacién o la longitud de correlacion. Todos
estos factores pueden ser evaluados para cuantificar un rango de valores dentro de

los cuales esperamos encontrar la resolucion del sistema de electrodos estudiado.
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