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Capitulo 5

REDUCCION DE RUIDO E INTERFERENCIAS
EN LA DETECCION DE MICROPOTENCIALES
CARDIACOS LATIDO A LATIDO
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5.1 DETECCION LATIDO A LATIDO

Muchas de las patologias cardiacas llevan asociada la presencia o ausencia de
una determinada forma de onda que aparece en todos o en algunos de los ciclos del
ECG. Si se utilizan técnicas de reduccién de ruido e interferencias basadas en
procesos recurrentes como el promediado temporal de sefial, la informacién que no
estd presente en todos los ciclos cardiacos promediados se pierde. La deteccién latido
a latido permite estudiar sefiales que no necesariamente aparecen en todos los ciclos

cardiacos.

La deteccién latido a latido de micropotenciales cardiacos exige de técnicas de
reduccién de ruido e interferencias que actien en "tiempo real”, es decir, que no
precisen de ningln tipo de recurrencia para extraer la sefial util del ruido y las

interferencias que la acompafian.

En este capitulo se describen algunas técnicas de reduccién de ruido e
interferencias tanto hardware como software, que permiten detectar micropotenciales

cardiacos latido a latido.

Entre las técnicas hardware para la reduccién de ruido se estudiard cuél es la
derivacién 6ptima, es decir aquella que ofrece una mayor relacién sefial a ruido pero
no necesariamente un ruido menor. También se estudiard la viabilidad de aplicar
técnicas sencillas de relajacién muscular para la reducir el EMG presente en el
registro. Entre las técnicas software para la reduccién de ruido se ha estudiado el

promediado espacial de sefial y el filtrado adaptativo.

Para la reducir interferencias en tiempo real mediante software se estudian
diversos algoritmos de filtrado adaptativo, mientras que la reduccién de interferencias
via hardware se consigue con el apantallamiento del sistema de medida, los cables, los
electrodos y el paciente, asi como utilizando electrodos activos para el registro de las

sefiales.

La figura 5.1 contiene un resumen de todas las técnicas de reduccién de ruido

e interferencias estudiadas. -
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REDUCCION RUIDO
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Figura 5.1 Técnicas de reduccién de ruido e interferencias estudiadas para la deteccién de
micropotenciales cardiacos latido a latido
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52 REDUCCION DE RUIDO E INTERFERENCIAS MEDIANTE
HARDWARE

5.2.1 TECNICAS HARDWARE DE REDUCCION DE RUIDO
5.2.1.1 Relacién sefial a ruido en una sefial E.A.R.

La fuente de ruido que mayor contribucién tiene en un registro de
micropotenciales cardiacos es el electromiograma. El EMG presente en un registro
depende de la musculatura presente en la derivacion escogida y del grado de relajacion
del paciente. Para poder detectar la sefial de interés en un registro de
electrocardiografia de alta resolucién, no sélo es necesario escoger una derivacion
donde el nivel de EMG presente en el registro sea bajo sino que ademds es necesario
que en esta derivacién el nivel de sefial sea lo mayor posible. Por lo tanto, no se trata
solamente de escoger la derivacién que tenga el menor ruido posible, sino que se debe

maximizar la relacidn sefial a ruido.

Tal como se expuso en el capitulo 2, no existe una derivacién predefinida para
la deteccién de la mayor parte de los micropotenciales cardiacos descritos, salvo tal
vez en el caso de los potenciales ventriculares tardios donde se trabaja con las

derivaciones ortogonales X,Y,Z.

Para detectar la sefial del haz de His parece razonable escoger una derivacién
que sea paralela a su recorrido para garantizar un nivel de sefial mayor. La figura 5.2
muestra la posicion del haz de His y sus ramas en el corazén humano.

Figura 5.1 Esquema del corazén humano donde puede observarse la disposicién del haz de His y sus
ramas. '
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El haz de His y sus ramas siguen aproximadamente la direccién del eje del
corazén, por lo tanto, una derivacién paralela a dicho eje como la derivacién estdndar

11, favorecera su deteccion..

La posiciéon normal del corazén en el interior del térax, varia
considerablemente ya que puede girar sobre tres ejes, frontal, horizontal y sagital. Por
lo tanto la posicion de los electrodos mds favorable para la deteccién del haz de His

variard ligeramente de un individuo a otro.

En cuanto al nivel de ruido, la derivacién que presentard un EMG menor serd
aquella en que los electrodos estén colocados perpendicularmente a la direcciéon que
siguen las fibras musculares, ya que el EMG presenta mayor amplitud en la direccién
que siguen dichas fibras.

La disposicién de la musculatura tordcica y su participacién en el proceso
respiratorio se describi6 en el capitulo 3. Los miisculos més cercanos a la superficie
del térax, y que mayor nivel de EMG aportaran debido a su gran tamafio, son los dos
pectorales mayores. La figura 5.3 muestra esquemdaticamente la disposicién de las
fibras de estos dos misculos.

Figura 5.3 Esquema de la posicién en el térax de los misculos pectorales mayores. Derivaciones
Perpendicular y paralela a las fibras musculares.
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Cabe esperar que el nivel de EMG en un registro donde la disposicién de los
electrodos sea perpendicular a la direccién de las fibras musculares, por ejemplo en la
derivacién estindar II sea menor que en un registro donde no exista dicha

perpendicularidad (derivacion estandar I).

La figura 5.4 presenta un mismo ciclo cardiaco registrado con las derivaciones
estindar I (trazo superior) y estindar II (trazo inferior). A simple vista puede
observarse que el EMG presente en el ciclo correspondiente a la derivacion estindar I

es mayor que en el registrado con la derivacién estdndar II.

Figura 5.4 Ciclos cardiacos registrados con las derivaciones estdndar I (trazo superior) y estdndar II
(trazo inferior)

En los dos registros anteriores se ha calculado el valor eficaz de la tensién de
ruido correspondiente a 400 ms del segmento isoeléctrico TP para 25 ciclos cardiacos
consecutivos. En todos los ciclos el ruido obtenido en la derivacidn estdndar I es
mayor que el ruido en la derivacién estdndar I. La figura 5.5 muestra el valor eficaz
del ruido para las derivaciones estdndar I (trazo negro) y para la derivacién estandar II
(trazo gris) a lo largo de los 25 ciclos cardiacos. El valor medio de la tension eficaz de
ruido en dichos ciclos cardiacos es de 10 WV ms para la derivacion estandar I'y de 5,5

WV ms para la derivacion estandar II.
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Figura 5.5 Valor eficaz del ruido medido en el segmento isoeléctrico TP (400 ms) para las
derivaciones estdndar I (trazo negro) y estdndar II (trazo gris).

Los célculos anteriores se han repetido en 5 sujetos diferentes observdndose
siempre que el EMG presente en la derivacién estdndar II es en media, alo largo de
un registro, entre un 30% y un 50% menor que el EMG presente en la derivacién

estandar 1.

Asf pues, la derivaciéon que se emplee para la detectar de la sefial del haz de
His debe cumplir dos condiciones: que sea paralela a la direccion del haz de His y sus
ramas, y que sea perpendicular a la direccién de las fibras musculares de los

muisculos de la zona de registro.

Dado que la derivacién estandar II con los electrodos situados sobre el térax
(no en las extremidades) cumple aproximadamente las dos condiciones anteriores,
puede ser una derivacion apropiada para el registro de la sefial del haz de His, ya que
presentard una relacion sefial a ruido mayor que otras derivaciones que no cumplan

dichas condiciones.
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5.2.1.2 Reduccién del EMG mediante técnicas de relajacién.

El EMG presente en un registro de micropotenciales cardiacos depende de la
musculatura presente entre los dos electrodos que definen la derivacién que se
adquiere y de la orientacién de las fibras musculares respecto al eje que definen los
dos electrodos. Aunque el registro se haga con una derivacién que presente poco
ruido, la amplitud de éste suele superar el nivel aceptable para la deteccién. Por lo

tanto se debe intentar reducirlo mediante alguna técnica especifica.

Ademas de los dos factores anteriores existen otros que contribuyen a la mayor
o menor presencia de EMG en un registro, como por ejemplo el estado nervioso del
paciente y la temperatura de la sala donde se realiza el registro. Una temperatura
demasiado baja provoca la contraccién involuntaria de los misculos, y, llegando al
extremo, el paciente puede tiritar de frio. La temperatura 6ptima para que una persona

con el torso desnudo se sienta confortable estd alrededor de los 21°C.

Si bien la temperatura de la sala de registro es un factor facilmente controlable,
el estado nervioso del paciente es mds dificil de controlar. La administracion de algin
relajante muscular es la solucién adoptada en la mayoria de los casos cuando se
pretende registrar micropotenciales cardiacos. Otra alternativa consiste en que el

paciente practique algtin ejercicio de relajacién minutos antes de realizar el registro.

Un ejercicio sencillo de relajacién consiste simplemente en la contraccién
voluntaria de todos los musculos del cuerpo: cabeza, cuello tronco y extremidades, y
la relajacién sucesiva de cada una de las partes anteriores unida a una respiracion
abdominal profunda. Repitiendo el ejercicio tres o cuatro veces se adquiere un grado

de relajacion notable.

Esta técnica no es aplicable a todos los pacientes debido a que la relajacién
muscular voluntaria requiere un cierto aprendizaje y no todas las personas son capaces
de relajarse. Sin embargo, puede ser una buena alternativa a la administracién de

relajantes musculares cuando se pueda aplicar.
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En la figura 5.6 se pueden observar dos fragmentos de electrocardiogramas
registrados mediante la derivacién estdndar II. El trazo superior corresponde al
registro del ECG sin ningtn tipo de relajacién. El trazo inferior es el ECG del mismo
paciente pocos minutos después, tras haber realizado los ejercicios de relajacion
descritos anteriormente. Puede observarse a simple vista, sobre todo en los intervalos
isoeléctricos TP que el EMG presente en el ECG inferior es menor que el del ECG de
la parte superior de la figura.

:/_/\']
o

-

Figura 5.6 ECG derivacién estdndar II. Antes (trazo superior) y después (trazo inferior) de realizar
ejercicios de relajacién.

En la figura 5.7 puede observarse el valor eficaz de la tensién de ruido
asociada a cada uno de los intervalos isoeléctricos de los dos registros de 1a figura 5.6.
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Figura 5.7 Tensidn eficaz de ruido en los intervalos isoeléctricos de los registros de la figura 5.2 Trazo
oscuro ECG sin relajacién, trazo claro ECG con relajacién.

Puede observarse que el nivel de ruido obtenido tras los ejercicios de
relajacién es menor que si no se realizan dichos ejercicios. El valor medio de la
tension de ruido es de 5,7 WV antes de realizar los ejercicios de relajacién y de
3,3 WVms después de realizarlos. Ademds la variabilidad latido a latido del valor de la

tension de ruido también es menor ( 1,3 pVms frente a 0,3 V).

A la vista de los resultados anteriores pude concluirse que la realizacion de
ejercicios sencillos de relajacién puede ser una herramienta para disminuir el nivel de
EMG presente en un registro de micropotenciales cardfacos. La mejora obtenida en

cada caso dependerd de la capacidad de relajacién del paciente.
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5.2.2 TECNICAS HARDWARE DE REDUCCION DE INTERFERENCIAS

En este apartado se estudiardn las posibles soluciones hardware para la
reduccion de interferencias. Todo el estudio esta aplicado a un sistema de registro de

tres electrodos aislado, que es el sistema disefiado.

Tanto en el capitulo anterior cuando se estudian las interferencias presentes en
un registro como en este capitulo se considera siempre que el sistema de medida debe
ser apantallado. El sistema de medida se encuentra dentro de una caja metdlica y esta

caja esta conectada a tierra por motivos de seguridad para el usuario y para el paciente.
5.2.2.1 Reduccién de interferencias debidas a campos eléctricos.

Las interferencias debidas a la presencia de un campo eléctrico se acoplan
capacitivamente a tres componentes del sistema de medida: los cables, los electrodos
y el paciente. En el capitulo 4 se obtuvieron las expresiones de las tensiones
interferentes en modo diferencial, comin y aislado debidas al acoplamiento sobre cada
uno de los componentes del sistema de medida anteriormente citados. A partir de las
expresiones de dichas tensiones se puede deducir sobre qué elementos del circuito de
la figura 4.1 hay que actuar para reducir las interferencias presentes.

5.2.2.1.1 Reduccién de interferencias por acoplamiento capacitivo sobre el paciente.

Las tensiones interferentes en modo diferencial, modo comiin y modo aislado

debidas al acoplamiento sobre el paciente son

V = t1 e _ c
e f(z,, Z,2,+2, Z, ( Z, Z % G-
Z Z
V = V e3 b
ni¢ L4 Zp Zb‘o +Zb (5’2)
—_ Zim " Zb
iso — Zp Zixo +Zb (53)
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Estas tensiones serian nulas si la impedancia Z, fuera infinita (capacidad de
acoplamiento sobre el paciente C;, nula). Es decir, si no existiera acoplamiento sobre
el paciente. Anular la capacidad de acoplamiento de la red de distribucién de energia
eléctrica al paciente no siempre es posible. Se puede reducir esta capacidad de
acoplamiento cubriendo al paciente con una tela metalizada conectada a tierra. Sin
embargo como la cobertura no serd completa (no se puede cubrir ficilmente la cabeza

del paciente) no serd posible eliminar totalmente las interferencias.

Otros pardmetros de la ecuacién 5.1 que pueden producir una reduccién de la
tensién interferente en modo diferencial son Zy, Ziso, Zc, AZe, AZc, Ze ¥ Ze3. Zy, debe

mantenerse alta por razones de seguridad.

Cuanto menor sea la impedancia del cuerpo entre los dos electrodos de medida
(Z.1), menor sera la interferencia en modo diferencial. Las derivaéiones que utilizan
electrodos préximos presentan ciertamente un nivel de interferencia menor, pero
también sucede que la amplitud del ECG se reduce también al aproximar los

electrodos de medida.

La tension interferente en modo diferencial se reduciria también si aumentaran
las impedancias de aislamiento Z;, y de modo comin Z.. La impedancia de
aislamiento aumenta al hacerlo el aislamiento del sistema de medida, pero este
aumento viene limitado por capacidades pardsitas. Un aumento ilimitado de la
impedancia de modo comiin tampoco es posible, sino mdis bien al contrario. La
impedancia de modo comiin se ve reducida por el efecto de capacidades parasitas a la

entrada del amplificador.

Tampoco es probable que la tensién interferente en modo diferencial se
reduzca gracias a la igualdad del desequilibrio de impedancias de electrodo AZ. y de

modo comin AZ..

Una disminucién de las impedancias de los electrodos de medida Z. y del
electrodo de referencia Zs, produc}rfa también una reducciéon de la tensidn
interferente en modo diferencial. La reduccién de la impedancia de los electrodos es
viable si se utilizan electrodos de drea mayor. Pero no siempre es posible aumentar el
drea del electrodo, sobre todo si se utilizan técnicas de reduccién de ruido basadas en
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promediado espacial, o si se utilizan electrodos activos. La reducci6n de interferencias
obtenida mediante electrodos activos se estudiara en el subapartado 5.2.2.3.

Las tensiones interferentes en modo aislado y modo comin sélo es posible
reducirlas si disminuye la capacidad de acoplamiento al paciente. La tensién
interferente en modo comin puede reducirse también si disminuye la impedancia del

electrodo de referencia Z.s.

5.2.2.1.2 Reduccién de interferencias por acoplamiento capacitivo sobre los

electrodos.

Las expresiones de las tensiones interferentes en modo diferencial, modo
comtin y modo aislado debidas al acoplamiento sobre los electrodos son

1

Vu=V. 2 (Z (Z +2Z )+
ed € Z(,‘,Zuﬁ (Zz +2(Zi.m + Zh )) ( Il( ae3( ¢ uo)
AZ. AZ, Az Az
Zqut’ + ZhZue3( Zue - Zc )) + Zch(Zae + 22{133)( Ze - Zc )) (5.4)

V,,,c - VL Zch Zae +2Za23 (5.5)
2,2, 2. +2Z,, +2,)

ae “uel iso

V Zae +2Zae3
W 202 2.+ UZ,, +Z,)

ae*™ael3 iso

_y 222,

50

(5.6)

Al igual que ocurria con las interferencias acopladas sobre el paciente, si las
impedancias de acoplamiento sobre los electrodos Z.. y Z.3 fueran infinitas
(capacidades de acoplamiento C,. y Cqe3 nulas), la tensién interferente seria nula. Las
capacidades de acoplamiento a los electrodos pueden reducirse si se utilizan
electrodos apantallados. Esta técnica para la reduccién de interferencias se expondra

en el subapartado 5.2.2.2.

Los otros pardmetros que pueden reducir el valor de la tensi6n interferente en
modo diferencial debida al acoplamiento sobre los electrodos son Z;, Ze, Ze3, AZ,
AZ. y AZ,. Zy, debe mantenerse siempre alta. El efecto de estos pardmetros puede
estudiarse con el mismo razonamiento expuesto en el apartado anterior. Se concluye
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que s6lo la disminucién de las impedancia de los electrodos de medida y del electrodo
de referencia puede ser un camino efectivo para la reduccién de las interferencias

presentes.

Las tensiones interferentes en modo comiin y en modo aislado sé6lo se pueden
reducir disminuyendo las capacidades de acoplamiento entre la red y los electrodos de
medida y de referencia.

5.2.2.1.3 Reduccién de interferencias por acoplamiento capacitivo sobre los cables de

medida.

Las tensiones interferentes en modo diferencial, comiin y aislado para un
sistema de medida de tres electrodos debidas al acoplamiento entre la red y los cables

de medida son

1

V=V a7y P R

.2, +22,, )(AZZ: __A_sz) v (2,2, +22,)4 2 )(AZZ: - AZZ L
=7z iié +2,)) >-8)

v, =V 12,2y, (5.9)

‘Z(Z . +2AZ,+2Z,))

is0

Estas tensiones serian nulas si la impedancia de acoplamiento Z,. fuera infinita
(Capacidad de acoplamiento C, nula). Aunque se utilicen cables apantallados, la
capacidad de acoplamiento no se anula por completo, pues en los extremos de los
cables, donde se realizan las conexiones al sistema de medida y a los electrodos, el

apantallamiento pierde continuidad.
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Al igual que ocurria en las tensiones interferentes en modo diferencial debidas
al acoplamiento sobre el paciente y los electrodos, la tinica alternativa para reducir el
valor de la tensidn interferente en modo diferencial es disminuir la impedancia de los

electrodos.
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5.2.2.2 Electrodos apantallados para la reducir interferencias capacitivas.

El uso de electrodos apantallados permite reducir el acoplamiento capacitivo
de interferencias no sélo sobre los electrodos sino también sobre el extremo no
apantallado del cable de medida que se conecta al electrodo.

Los electrodos apantallados utilizados en este estudio son electrodos
comerciales a los que se les ha afiadido una pantalla que recubre su parte metélica.
Dicha pantalla es una caja metélica cuyo fondo es una placa de fibra de vidrio a la
que se ha unido un conector para electrodos. El conductor central del cable coaxial de
medida se fija a dicho conector y la malla se conecta a la caja metilica. De esta
manera se prolonga el apantallamiento del sistema y los cables de medida al

electrodo.

La figura 5.8 muestra el esquema seguido para la construccién de los

electrodos apantallados.

caja metalica
—~ vivo - -
conector electrodos cable coaxial

electrodo comercial

Figura 5.8 Construccién de un electrodo apantallado a partir de un electrodo comercial.

Si los electrodos utilizados presentan toda su superficie metalizada y la
conexioén se realiza mediante un conector tipo pinza en vez de un conector a presién,
los electrodos se pueden apantallar colocando una 1dmina metélica adhesiva encima

del electrodo y conectandola a la malla del cable coaxial.

Con este procedimiento no se eliminan totalmente las interferencias debidas al
acoplamiento capacitivo sobre los electrodos y los cables ya que el apantallamiento
nunca es perfecté, pero su reduccién es muy importante. La figura 5.9 presenta el
registro de un ECG realizado simultdneamente con electrodos sin apantallar y
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electrodos apantallados en dos derivaciones tan préximas como lo permite el tamafio
de los electrodos utilizados (unos 5 cm entre los centros), para que la forma de onda
de la sefial y el nivel de interferencia tedricamente presente en ambas derivaciones sea
el mismo. A simple vista se observa que la reduccién de las interferencias obtenida
por el hecho de utilizar electrodos apantallados es notable.

-3 electrodos sin apantallar
x 10 P

Yy

i H H ¥

0 0.2 0.4 0.6 0.8 18

v x10° electrodos apantallados
1 : : : .
05¢ |
0 L |
05F |
-1 L ! R \
0 0.2 0.4 06 0.8 1

Figura 5.9 Registro de un ciclo cardfaco utilizando simultineamente electrodos sin apantallar (figura
superior) y apantallados (figura inferior).

La figura 5.10 contiene la densidad espectral de potencia de los dos ciclos
cardiacos de la figura 5.9. La reduccién de la interferencia de 50 Hz es de unos
10 dB. Las interferencias debidas a arménicos superiores de la red pricticamente
desaparecen si se utilizan electrodos apantallados
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V¥Hz x10° electrodos sin apantallar

50 100 175-0 wsz 250 Hz
Vi 10° | ’electrodos ap?ntallados ‘
4 i
3 .
2 4
1 R
J o o m ! 250 Hz

Figura 5.10 Densidades espectrales de potencia de dos ciclos cardiacos registrados con electrodos sin
apantallar (figura superior) y con electrodos apantallados (figura inferior) en dos derivaciones
préximas.

El uso de electrodos apantallados para la reduccién de interferencias de red
produce mejoras notables en la sefial registrada a un bajo coste. Tan sélo es necesario
recubrir el conector del electrodo con una pantalla metélica que se conectard a la malla
del cable de medida, o cubrir el electrodo con un ldmina metalica adhesiva (puede ser
otro electrodo de superficie metalizada) que se conectard también a la malla del cable
de medida. La mejora obtenida en cada caso depende de la cobertura del blindaje que

ofrece la pantalla del electrodo.
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5.2.2.3 Electrodos activos para reducir interferencias capacitivas.

Un método eficaz para reducir interferencias en un registro debidas al
acoplamiento capacitivo ya sea sobre el paciente, sobre los electrodos o sobre los
cables de medida, es disminuir las impedancias vistas por las corrientes interferentes

que circulan hacia los electrodos de medida y el electrodo de referencia.

Una impedancia de electrodo menor puede conseguirse utilizando electrodos
de 4drea mayor, o preparando la piel (limpieza o abrasién). Pero la reduccién de
impedancia que se obtiene con estos procedimientos no es elevada ni del todo
controlable. Mediante electrodos activos se consigue reducir la impedancia de

electrodo a base de incorporar un amplificador operacional.

Los electrodos activos han sido utilizados en el registro de algunos
biopotenciales como el electroencefalograma (Iguchi H. et al, 1994) y el
electromiograma (Nishimura S.et al., 1992). Los requisitos que debe cumplir el
electrodo activo para la adquisicién de micropotenciales cardiacos se derivan de las
caracteristicas de la piel y de la sefial que se pretende registrar, y de la funcién que

debe cumplir el propio electrodo.

La impedancia de la interfase electrodo piel a baja frecuencia es elevada
incluso si se prepara la piel. Para evitar efectos de carga al medir tensidn, la
impedancia de entrada que presente el electrodo activo ha de ser suficientemente
elevada. Al ser los micropotenciales cardiacos sefiales de muy bajo nivel (amplitudes
del orden de pocos microvoltios), el electrodo activo debe introducir el menor ruido
posible en el sistema de medida. Finalmente el electrodo activo debe reducir la
impedancia vista por las corrientes interferentes que circulan hacia la interfase
electrodo piel. Por lo tanto, debe presentar una baja impedancia de salida.

Para cumplir estos tres requisitos el electrodo activo debe actuar como un
transformador de impedancias de bajo ruido. El circuito activo que presenta las
caracteristicas anteriores es un circuito seguidor realizado con un amplificador

operacional de bajo ruido.

El circuito seguidor debe colocarse lo mds cerca posible de los electrodos de
medida. Si es posible, hay que montarlo sobre le propio electrodo, utilizando por
ejemplo una pequeiia caja metdlica similar a la descrita para los electrodos
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apantallados. Para no aumentar el nimero de cables entre el sistema de medida y el
paciente en sistemas multicanal como el diseflado, es recomendable alimentar el
amplificador operacional utilizado para la realizacién del electrodo activo mediante
baterias. Como el electrodo activo debe situarse sobre la superficie del cuerpo, debe
ser de pequefio tamafio y ligero, para evitar por una parte molestias al paciente y por
otra parte posibles tensiones mecdnicas debidas al excesivo peso del electrodo que se
traducirian en la presencia de artefactos en los registros.

Las condiciones de impedancia de entrada muy elevada y baja impedancia de
salida implican la eleccién de un amplificador operacional de tipo JFET. Existe
ademds el compromiso entre el bajo ruido que debe tener el amplificador y su
consumo (los amplificadores de calidad no suelen presentar bajo consumo). Del
conjunto de amplificadores operacionales preseleccionados para el disefio del
electrodo activo se ha escogido el LF355 de National Semiconductor por ser el que
mejor se adapta en conjunto a las caracteristicas deseadas. La figura 5.11 muestra el

esquema del electrodo activo realizado.

caja metalica
conector electrodos -~ cable coaxial

electrodo comercial

Figura 5.11 Construccién de un electrodo activo a partir de un electrodo comercial.
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La figura 5.12 contiene un ciclo cardiaco registrado simultineamente con
electrodos pasivos y los electrodos activos construidos, en dos derivaciones muy

proximas. La reduccién de interferencias obtenida mediante electrodos activos es

evidente.
VX 10 electrodos pasivos
10 : , ] .
5t ]
g
_5 1 \ y 1
0 0.2 0.4 0.6 08 1 s
VogX 10 electrodos activos
5t _
0
-5 ] i 1 1

Figura 5.12 Registro de un ciclo cardiaco utilizando simultdneamente electrodos pasivos (figura
superior) y electrodos activos (figura inferior).

La figura 5.13 contiene las densidades espectrales de potencia de los ciclos
cardiacos de la figura 5.12. Puede observarse como el pico de la interferencia de
50 Hz presente en el registro mediante electrodos pasivos, desaparece casi por
completo cuando se emplean electrodos activos. La mejora obtenida en este caso por
el hecho de utilizar electrodos activos para el registro es de 16 dB.
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VHz 4 10° electrodos pasivos
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Figura 5.13 Densidades espectrales de potencia de los ciclos cardfacos de la figura 5.12. Registro con
electrodos pasivos (figura superior) y con electrodos activos (figura inferior).

En registros simultineos del ECG con electrodos pasivos apantallados y
activos, se han obtenido mejoras de 10 dB con electrodos apantallados respecto a
electrodos pasivos y de aproximadamente 19 dB con electrodos activos respecto a

electrodos pasivos. (Virgili C., 1994).

Los electrodos activos permiten una mayor reduccién de las interferencias
presentes en un registro por acoplamiento capaéitivo, que la obtenida con electrodos
apantallados, a costa de complicar algo més el sistema de medida. Pero la mejora
obtenida es lo suficientemente elevada como para considerar su aplicacién en el

registro de micropotenciales cardiacos.
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5.2.2.4 Reduccién de interferencias debidas a campos magnéticos.

En el capitulo 4 se describié cdmo la presencia de un campo magnético puede
provocar dos tipos de interferencias en el registro de biopotenciales. El primero son
las interferencias en modo diferencial debidas a la caida de tensién sobre la
impedancia del térax producida por las corrientes que el campo magnético exterior
induce en el interior del paciente. El segundo son las tensiones inducidas en el bucle
de medida por un campo magnético que varia con el tiempo.

La corriente inducida en el interior del cuerpo depende de la orientacién
relativa del paciente y de la fuente que genera el campo magnético. Si la fuente es un
hilo de corriente, la densidad de corriente inducida en un punto del interior del cuerpo
humano de coordenadas X, Yo, 2o (figura 4.6) es

. Is
JX = _](O‘UOO'KI ﬁzosenib
J. = jou,ok. -Iiz cosd (5.10)
y = JOH, Vo O :

. Is
J, = jou,okK, 2—71;{-1-(x0 cos @ — y,sen®)

donde K; y K> son constantes que dependen de las dimensiones méaximas del esferoide

que se utiliza para modelar el cuerpo humano. Sus valores son

(g)z
K, =—%—
i 2
) (5.11)
1
K, =—
i 1_,_(?_)2
a

donde a y b son los semiejes menor y mayor del esferoide que se utiliza para modelar

el cuerpo.
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El cuadrado del médulo de la densidad de corriente en el punto de coordenadas
X0,Y0,Zo €8
- 12 SZ

VP = 0,20’ (—27—r—d)—2(k,2z02 +k,%(x,7 cos® ¢ +y,2sen’d ~2x,y, cos gsend)) (5.12)

El médulo de la densidad de corriente depende del punto del cuerpo del
paciente que se considere y del 4dngulo de orientacién entre la fuente que crea el
campo magnético y el paciente. A la vista de (5.12) existe una orientacion relativa
del paciente respecto a la fuente que provoca el campo, que minimiza el valor de la
densidad de corriente inducida en aquel. Por lo tanto, si la interferencia presente
debida al campo magnético es elevada se puede intentar reducirla a base de reorientar

al paciente dentro del entorno de medida.

La segunda fuente de interferencia debida a la presencia de un campo

magnético a considerar es la tensién inducida en el bucle de medida
V, =2nfSBcos¢cos (5.13)

donde f es la frecuencia del campo magnético, S el 4rea del bucle de medida, B la
densidad de campo magnético, y @ y 0 son los angulos de orientacion del paciente

respecto a la direccién del campo magnético.

La densidad del campo magnético depende de la distancia del punto donde se
encuentra el paciente a la fuente emisora. Por lo tanto, para reducir la tensién
interferente se debe alejar al paciente de la fuente emisora de campo magnético si es

posible.

La tension interferente también se puede reducir reorientando el bucle de
medida respecto a la direccién del campo magnético (reorientar al paciente dentro del
entorno de medida), o bien se puede reducir el drea del bucle de medida a base de

trenzar los cables de medida.
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5.2.2.5 Reduccién de interferencias internas

Las no idealidades del sistema de registro utilizado en la medida de
micropotenciales cardiacos producen también interferencias en la sefial registrada. El
origen de estas interferencias puede atribuirse a desequilibrios en el transformador de
la fuente de alimentacién, a acoplamientos capacitivos entre primario y secundario del
transformador de la fuente de alimentacién, a acoplamientos capacitivos en el interior
del equipo o a interferencias superpuestas a las tensiones continuas de alimentacién
(PSRR limitado).

Las tensiones interferentes en modo diferencial, comin y aislado para un
sistema de registro de tres electrodos debidas a desequilibrios en el transformador de

la fuente de alimentacién responden a las siguientes expresiones:

zZ, Z,\z AZ AZ
V. =V e3 iso |[<i 7z Az, .
“wTlzz Zh+Zi.m"Z,-( n+Z( Z Z )) (5.14)
-nl 5.15
me T Vi Zi Zb+Zi.w)”Zj ( . )
zZ, Z,Z
= > A (5.16)

Viso
. Zi Zb +le\'a"Zi
Los tinicos pardmetros de (5.14) sobre los que se puede actuar para reducir la
tensién interferente en modo diferencial son las impedancias de los electrodos de

medida (Z.) y de referencia (Ze3), ya que Ziso, Zi, Zp ¥ Zc n0 son controlables pues
dependen de capacidades parasitas. Los desequilibrios de las impedancias de

electrodos y de modo comiin, tampoco son controlables.

Para minimizar la tensién de modo comiin se puede tan sélo intentar reducir la
impedancia del electrodo de referencia Zg3. La tensién interferente en modo aislado no

puede reducirse.
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Las interferencias debidas al acoplamiento capacitivo entre primario y
secundario sélo pueden reducirse disminuyendo la capacidad parédsita entre los dos
devanados, o bien apantallando uno de los dos devanados y conectando el blindaje al
secundario del transformador (Lozano et al., 1991).

La reduccién de las interferencias debidas a acoplamientos capacitivos en el
interior del equipo exige apantallar aquellas partes del sistema de medida que son una
posible fuente de interferencias como por ejemplo la fuente de alimentacion o los
circuitos digitales, y separar al miximo la parte analdgica (sobre todo las etapas que
trabajan con sefiales de bajo nivel) de las etapas digitales.

Las interferencias debidas al PSRR limitado de los amplificadores del sistema
de medida s6lo pueden reducirse si se minimiza la fuente que las produce, es decir si
se disminuye el rizado de las tensiones de alimentacién directamente o mediante

condensadores de desacoplamiento.
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5.3 TECNICAS DE REDUCCION SOFTWARE

En este apartado se describiran las técnicas de procesado de la sefial empleadas
para la reduccién de ruido e interferencias presentes en el ECG, que pueden ser
aplicadas para la deteccién latido a latido de micropotenciales cardiacos. Para la
reduccién de ruido se empleard el filtrado adaptativo y el promediado espacial de
sefial, mientras que para la reduccion de interferencias sélo se considerard el filtrado

adaptativo.
5.3.1 EL FILTRADO ADAPTATIVO
5.3.1.1 Sistemas adaptativos. Definicién, caracteristicas y clasificacion.

Un sistema adaptativo es aquel que cambia sus pardmetros a lo largo del
tiempo para ajustarse a las caracteristicas del entorno en que desarrolla su misién. La
caracteristica esencial de un sistema adaptativo es su auto-ajuste, de manera que su
comportamiento o rendimiento (de acuerdo con unos criterios prefijados) mejora a

través de la interaccién con su entorno.

Los sistemas adaptativos contienen al menos alguna de las siguientes

caracteristicas (Widrow et al., 1985):

- Pueden adaptarse automaticamente (auto-optimizacién) cuando hay un

cambio en el entorno.

- Pueden ser creados para realizar filtrados especificos y tareas de decisién. La
sintesis de los sistemas con estas capacidades se realiza mediante la

programacién de procesos de aproximacion a la situacién 6ptima final.

- No necesitan procedimientos de sintesis muy elaborados. Tienden al auto-

disefio.

-Pueden extrapolar un modelo de comportamiento general de acuerdo a nuevas
situaciones después de haber sido probados con un mimero finito (y en general
no muy grande) de sefiales de prueba.
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- Dentro de unos limites pueden auto-cancelarse frente a ciertos tipos de

desajustes internos o comportamientos no deseados.

- Pueden ser descritos como sistemas no lineales mediante la caracterizacién

de pardmetros variables en el tiempo.

- Normalmente son maés dificiles de analizar que los sisteras no adaptativos,
pero ofrecen la posibilidad de mejorar de forma considerable los resultados del
sistema cuando las caracteristicas de la sefial de entrada son desconocidas o

varian con el tiempo.

Las dos propiedades a destacar de un sistema adaptativo son su variabilidad en

el tiempo y su capacidad de auto-ajuste.

Las caracteristicas de un sistema adaptativo dependen entre otros factores de
sus sefiales de entrada. Si aplicamos una sefial de entrada X, el sistema se adaptard y
produciré una salida y;. De la misma manera si se aplica una sefial de entrada x,, el
sistema se adaptard y producird una salida y,. Generalmente la estructura y los ajustes
del sistema adaptativo serdn diferentes para las dos sefiales de entrada. Por ello si se
aplica a la entrada del sistema adaptativo la suma de las dos entradas este producira
una salida que en general, no se corresponderd a la suma de las salidas obtenidas
cuando se aplican las dos entradas individualmente. Por lo tanto, en general, los
sistemas adaptativos no son lineales y no pueden caracterizarse en términos

convencionales.

Ciertos tipos de sistemas adaptativos se convierten en sistemas lineales cuando
los ajustes se mantienen constantes tras la adaptacion. Estos sistemas reciben el
nombre de ‘“sistemas adaptativos lineales". En general, pueden ser tratados

matemdticamente, y su disefio es mds sencillo que el de los sistemas adaptativos de

otros tipos.

Una de las clasificaciones mds utilizadas para los sistemas adaptativos es

agruparlos en sistemas de adaptacién en lazo abierto y sistemas de adaptacién en lazo

cerrado. -
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La adaptacién en lazo abierto consiste en medir las sefiales de entrada o las
condiciones del entorno y aplicar esta informacién a una férmula o algoritmo
computerizado, usando el resultado para establecer los ajustes del sistema adaptativo.

Los sistemas adaptativos en lazo cerrado, ademas de utilizar informacién de
las sefiales de entrada y del entorno, utilizan las salidas anteriores del sistema para
realizar los ajustes necesarios en el sistema. La figura 5.14 presenta los principios de

adaptacién en lazo abierto y lazo cerrado.

salida
enadd ) PROCESADOR >
salida
entrada PROCESADOR }—»
ALGORITMO
ADAPTATIVO
> ALGORITMO
— | ADAPTATIVO
referencia —»| CALCULODELA )
— | TRANSFORMACION
referencia
(a) (b)

Figura 5.14 (a) Sistema adaptativo en lazo abierto . (b) Sistema adaptativo en lazo cerrado.

La eleccién de un sisterna adaptativo en lazo abierto o en lazo cerrado se
realiza en funcion de la disponibilidad de las sefiales de entrada y de referencia, la

carga computacional del algoritmo y el tipo de procesador.

Los sistemas adaptativos en lazo cerrado tienen la ventaja de poder ser
utilizados en aquellas aplicaciones donde la sintesis del proceso, o bien no existe o
bien es desconocida. La adaptacién en lazo cerrado buscaréd la mejor eleccion de los
pardmetros del sistema basdndose en criterios de optimizacién. El proceso de
adaptacién en lazo cerrado presenta también una serie de inconvenientes: en ciertas
situaciones las funciones realizadas no presentan una tinica optimizacién; ademads, al
ser un sistema realimentado, puede ser inestable, no alcanzdndose nunca la
convergencia para sus pardmetros. A pesar de estas dificultades los sistemas

adaptativos en lazo cerrado son ampliamente utilizados.

5-28



REDUCCION DE RUIDO E INTERFERENCIAS ...

Para realizar sistemas adaptativos hay diversas estructuras y diversos
algoritmos para ajustarlos. La figura 5.15 presenta una realizacién mis especifica de
un sistema adaptativo en lazo cerrado que la representada en la figura 5.14. El

funcionamiento del sistema es el habitual en diversas situaciones précticas.

d (salida deseada,
referencia)

X (sefial de entrada)

. . v 4
Y (sefial de salid
PROCESADOR (sefial de salida )Q

e (error)

ALGORITMO
ADAPTATIVO

-~

Figura 5.15 Sistema adaptativo en lazo cerrado

5.3.1.2 El problema del filtrado. El filtro éptimo.

El término filtro se utiliza normalmente para describir un circuito o algoritmo
que se aplica a un conjunto de datos que contienen ruido para extraer de ellas la
informacién deseada.. En este caso, se entienden como ruido todas aquellas sefiales
que no son de interés pero que estan presentes en el conjunto de datos a analizar.

Un filtro puede ser utilizado para tres tipos de procesamiento de sefial:

- El filtrado propiamente dicho que extrae la informacién de interés en un

instante n utilizando los datos de instantes anteriores.

- La prediccién, que pronostica el valor de los datos en un instante futuro a

partir de los valores de los datos anteriores.
- El suavizado. Se diferencia del filtrado porque no es necesario que los datos

de interés estén presentes en el instante actual, por lo que pueden utilizarse

datos futuros para realizar el filtrado.
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El problema del filtrado se ha analizado a través de filtros de respuesta
impulsional finita (FIR) . Este uso restrictivo de filtros FIR se justifica basicamente

por dos razones:

- El sistema de ecuaciones que describe la relacion entrada-salida es lineal y
hay algoritmos eficientes que pueden resolverlo.

- Muchos filtros de respuesta impulsional infinita (IIR) pueden ser

aproximados por filtros FIR de manera eficiente.

En un filtro FIR de orden L se multiplican los datos de entrada u(n), u(n-1)...,
u(n-L-1), por una serie de pesos o coeficientes wy, wa,..., WL, y posteriormente se
suman estos productos. El producto del vector de pesos W(n) y las muestras del vector

de entrada u(n) corresponde al valor estimado de la salida y(n).

La teoria del filtrado 6ptimo de Wiener utiliza el criterio de la estimacién del
minimo error cuadratico medio para optimizar los coeficientes del filtro. Se define el
error como la diferencia entre la sefial de salida del filtro y(n) y la sefial deseada d(n).

El vector de pesos optimo es

w, = R—Ip (517)

donde R es la matriz de autocorrelacion del vector de entrada u(n), y p es el vector de
correlacion entre los valores del vector de entrada u(n) y la respuesta deseada d(n).

Al sistema de ecuaciones que define el vector de coeficientes del filtro 6ptimo
se llega mediante aproximaciones estadisticas. Puede ser resuelto de forma eficiente
mediante diversos métodos, pero requiere el conocimiento a priori de la correlacién
entre la sefial deseada y la sefial de entrada, y la autocorrelacion de la sefial de entrada.
Generalmente esta correlaciones son desconocidas y suelen estimarse. Esta estimacién
contribuye negativamente a la obtencién del filtro éptimo, especialmente cuando Ia
sefial de entrada no es estacionaria. Los filtros adaptativos ofrecen ventajas en tales

casos, ya que no se requiere el conocimiento de dichas funciones.

5-30



REDUCCION DE RUIDO E INTERFERENCIAS ...

5.3.1.3. El filtro adaptativo.

La aproximacién del filtro éptimo de Wiener mediante un filtro adaptativo es
la de la figura 5.16.

u(n) u(n-1) u(n-L+2) u(n-L+1)

v

W, (n Wa(n WLW W (n d(n)
J ! VT

+ + +
> )—— 1 O————-——»O———» e(n)
* + * oy,
algoritmo
adaptativo

Figura 5.16 Estructura computacional de un filtro FIR adaptativo.

Se han desarrollado gran variedad de algoritmos para la realizacién de filtros
adaptativos. La eleccién de un algoritmo u otro viene determinada por distintos
factores (Haykin S., 1991):

- Tasa de convergencia: se define como el niimero de iteraciones necesarias del
algoritmo en respuesta a sefiales estacionarias, hasta converger a unos valores
"suficientemente préximos" a la solucién éptima de Wiener.

- Desajuste: para un algoritmo dado, este pardmetro proporciona una medida
de la cantidad que el error cuadritico medio (promediado para un conjunto de
filtros adaptativos) divergird de su valor minimo que es el obtenido mediante

el filtro de Wiener.

-Seguimiento: Cuando un algoritmo de filtrado adaptativo opera en un sistema
no estacionario, es necesario que dicho algoritmo siga las variaciones del

sistema.

-Robustez: Capacidad del algoritmo de operar satisfactoriamente con los datos

de entrada en presencia de ruido.
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- Requisitos computacionales: niimero de operaciones necesarias para realizar
una iteracién completa del algoritmo, tamafio de la memoria para almacenar
los datos del programa, y complejidad de la programaci6n del algoritmo.

- Estructura del flujo de informacién en el algoritmo que determina su

construccién fisica.
5.3.1.4. Cancelacién adaptativa de ruido

La cancelacién adaptativa de ruido (Adaptive Noise Canceling) estd basada en
la teorfa de Wiener del filtro éptimo. El objetivo de un cancelador adaptativo de ruido
(ANC), es eliminar el ruido de fondo que acompafia a la sefial principal. Dicho ruido

esta correlado con la sefial de referencia ( Akay M., 1994).

La utilizacién de la teoria de Wiener para la cancelacion adaptativa de ruido
requiere un filtro con un nimero infinito de pesos para minimizar el error. Para que la
solucién de Wiener sea realizable, se debe construir un filtro con un ndmero finito de
pesos, es decir un filtro FIR (Akay M., 1994).

La figura 5.17 muestra el esquema de un cancelador adaptativo de ruido.

Fuente de s(n) = x(n) + r(n) + =
g O /[/'O :@ e(m)=x(n)

Fuente de //\ ref(n) FILTRO DE
Ruige. O~ Ly O, | F R ——J’(”)

ADAPTATIVO

/

Figura 5.17 Cancelador adaptativo de ruido.

En la figura 5.17 la sefial s(n) estd compuesta por la sefial deseada x(n) y una
componente de ruido r(n), que no estd correlado con la sefial deseada.. La sefial de
referencia del filtro ref(n), puede estar correlada con la sefial deseada o bien con el
ruido. En el caso de la figura 5.17, la sefal de referencia se toma de la misma fuente
que el ruido que contamina la sefial deseada. A la salida del filtro adaptativo se
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obtiene una estimacién del ruido r(n) que contamina la sefial deseada. Si el filtro es de

orden M, r(n)es
rm)= Y w,mref(n-m) (5.18)

donde wp(n) son los pesos del filtro adaptativo para la muestra n.

La estimacién del ruido se resta a s(n) para obtener una estimacién de la sefial
deseada x(n), que en este caso es la sefial de error e(n). La sefial de error a la salida del

filtro es
e(n) =s(n)-r(n)=s(n)-w' (m)r(n) (5.19
donde
wo(n) 1(n)
wiy=| P = P (5.20)
Wy (D) r(n-M)

Minimizando la expresion del error cuadrético medio respecto al peso de los

filtros, se obtiene la ecuacién para la obtencién de dichos pesos

JE(e(n)?) )
ol a WO
.8_____.}3596(“)-) = . =-2P+2Rw; w=R"'P (5.21)
w .
- JE(e(n)?)
d Wy )

donde R es la matriz de autocorrelacién de la sefial de referencia y P la correlacidn

entre la sefial de entrada s(n) y la sefial de referencia.

La obtencion del vector de pesos del filtro mediante 5.21 requiere el
conocimiento previo de Ry P, y muchas veces esta informacién no se tiene. Widrow
y Hoff encontraron una alternativa para hallar los pesos del filtro, basandose en el
algoritmo LMS (least mean squares) llegando a la siguiente ecuacién (Widrow and
Hoff, 1960)
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w(n+1) = w(n)+2pe(n)r(n) (5.22)

donde W es el pardmetro de convergencia. que debe ser positivo y satisfacer la
siguiente condicion

O<pu< (5.23)

max

donde Anmax es el maximo autovalor de la matriz R. En la préictica, dado que la matriz
R es desconocida el pardmetro p se determina heuristicamente. Con un valor pequefio
de p se garantiza la convergencia, aunque a una velocidad muy lenta. Valores mayores
de u permiten una velocidad de convergencia mas rapida aunque existe el peligro de

divergir.

La cancelaciéon adaptativa de ruido ha tenido numerosas aplicaciones
biomédicas, como la cancelacién de las interferencias de red en el ECG, la separacién
del electrocardiograma fetal del materno, o la eliminacién de las sefiales respiratorias

en las medidas del electrogastrograma.
5.3.1.5 Realzador adaptativo de sefial.

El principal inconveniente de la cancelacién adaptativa de ruido es que
requiere una sefial de referencia, ademds de la sefial principal de entrada. En la
practica, no siempre es posible tener una sefial de referencia. El realzador adaptativo
de sefial (Adaptive Line Enhancer, ALE) es una modificacién del ANC que constituye

una alternativa en estos casos.

En el ALE, la sefial de referencia es la propia sefial de entrada retardada un
cierto intervalo de tiempo. La figura 5.18 muestra el esquema de un ALE.
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Fuente de s(n) = x(n) + r(n 5 _
Sefial O /L'O ) =® e(m)=r(n) |
S
7 I
FILTRO
ADAPTATIVO | X" M,
ref(n)=s(n-d)

/ x(n)

Figura 5.18 Realzador adaptativo de sefial

El ALE de la figura 5.18 es una modificacién del ANC. La tnica diferencia es
que la sefial de referencia del ANC es en este caso una réplica retardada de la sefial de
entrada. La actualizacién de los pesos del filtro en este caso, para el algoritmo LMS,

se realiza mediante la ecuacién (Akay M. 1994)
w(n+1)=w(n)+2ue(n)s(n—m—d) (5.29)

Algunas posibles aplicaciones biomédicas del ALE son, por ejemplo, la
eliminacién del EMG de un electrocardiograma o la eliminacién de interferencias de
las que se desconoce su origen o en las que no es posible acceder a una muestra de

ellas como sefial de referencia.
5.3.1.6 Algoritmos

Para la realizacién de filtros adaptativos se han desarrollado numerosos
algoritmos. El mas utilizado es el algoritmo LMS (Least Mean Sqaure) propuesto por
Widrow y Hoff (Widrow B. and Hoff M., 1960). La actualizacién de los pesos del
filtro mediante este algoritmo se realiza mediante ( 5.22).

La necesidad de filtros adaptativos de elevada velocidad de convergencia ha
llevado a la biisqueda de alternativas al algoritmo LMS. Una modificacién es el
algoritmo actualizado de Kernel, que consiste en reemplazar el término de prediccién
del error por su funcién signo (Dasgupta S. et al., 1994). La ecuacién utilizada para la

actualizar los pesos del filtro es en este caso

- w(n+1)=w(n)+2p sign(e(m)r(n) (5.25)
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El pardmetro de convergencia t debe ser positivo y satisfacer ( 5.23).

Cuando se aplica el algoritmo LMS a sefiales periédicas y con pequefias
variaciones en la cantidad de energia en instantes de tiempo préximos, los resultados
obtenidos son aceptables (Widrow B, and Stearns S.D., 1985).

Si la sefial a filtrar presenta una periodicidad en el tiempo y una gran
concentracién de energia en intervalos de tiempo relativamente pequefios como el
caso del ECG, el algoritmo LMS puede divergir en el intervalo de tiempo
inmediatamente posterior al intervalo de mayor concentracién de energia.

Se puede establecer una modificacién del algoritmo LMS para aplicarlo al
ECG sin que la gran cantidad de energia concentrada en el complejo QRS provoque

una divergencia del algoritmo.

Segin los estudios de Widrow, el pardmetro | debe ser positivo y constante.
Dicho parametro controla la estabilidad del filtro y la tasa de convergencia. Se puede
demostrar que la estabilidad de este tipo de filtros estd garantizada si se cumple

(5.26)

0<u<l
3 Mo?

donde M es el orden del filtro y 0,2 la potencia de la sefial de entrada del filtro
calculada en un intervalo de tiempo dado (Raoof K., et al., 1993). La estabilidad del
filtro depende en gran manera de la potencia de la sefial. Si se utiliza un valor fijo del
parametro [ el filtro puede hacerse inestable en los intervalos de sefial de gran

concentracion de energia.

Para prevenir esta posible inestabilidad se puede modificar el pardmetro [ de
manera que el valor de dicho pardmetro se vaya adaptando a la energia de la sefial en
cada instante de tiempo (Zhang Y.T., et al 1994)

1 "l
wE o (5.27)

5-36



REDUCCION DE RUIDO E INTERFERENCIAS ...

La potencia de la sefial de entrada del filtro se calcula con las muestras
inmediatamente anteriores al instante de cilculo. El nimero de muestras empleado
para el célculo de la energia de la sefial es un pardmetro ajustable en cada aplicacién.

El planteamiento habitual en los sistemas adaptativos es minimizar mediante
métodos iterativos un error cuadratico entre dos sefiales. En ciertas aplicaciones se
puede hacer un planteamiento similar pero minimizando el error entre alguna
caracteristica de las sefiales, por ejemplo el médulo.

Godard fue el primero en proponer una familia de algoritmos basados en
ecualizaciones en modulo constante, con aplicacién directa a sistemas de
comunicaciones (Haykin S, 1991). El algoritmo de Godard minimiza la funcién

El(y(m)|" - 1] (5.28)
donde p es un entero positivo e y(n) la sefial de salida del filtro.

Cuando p=2 el algoritmo recibe el nombre de algoritmo de médulo constante
CMA (Constant Modulus Algorithm). La ecuacién para actualizar los coeficientes del

filtro es
w(n+1) = w(n)- g y@)y@)|’ - hx(n) (5.29)
siendo x(n) la sefial de entrada del filtro.
El algoritmo CMA fue desarrollado para reducir interferencias en la
transmisién de sefiales de envolvente constante tales como sefales FM, PM, QPSK,

etc. En el drea biomédica este algoritmo puede ser de utilidad para la reduccién de las

interferencias de red presentes en un registro.

5-37



REDUCCION DE RUIDO E INTERFERENCIAS ...

5.3.2 REDUCCION DE INTERFERENCIAS MEDIANTE FILTRADO
ADAPTATIVO.

El filtrado adaptativo es la Unica alternativa software para la reduccién de
interferencias en los registros de biopotenciales en tiempo real. Desde 1975, afio en
que Widrow y sus colaboradores publican el primer filtro adaptativo para la reduccién
de interferencias hasta la actualidad, se han publicado numerosos trabajos en este

campo.

En este apartado se estudiardn 5 alternativas para la reduccién de interferencias
mediante filtrado adaptativo. Los algoritmos considerados son el LMS, el LMS con el
parametro de adaptacién (i) variable, el ALE, el ALE con p variable y el CMA. Para
determinar en cada caso la reduccién de interferencias obtenidas se normalizardn las
sefiales de entrada y salida de los filtros, y las densidades espectrales de manera que su

maximo sea la unidad, y se utilizard la relacién sefial a interferencia (SIR) definida

como

SIR =20% log;- (5.30)

donde I es el valor del arménico de 50 Hz , para cuantificar las mejoras obtenidas.

La seiial de referencia utilizada para los algoritmos LMS, LMS con p variable
y CMA es una sefial sintética de 50 Hz. El vector inicial de pesos del filtro es nulo
salvo para el caso del CMA, que tiene uno de los pesos de valor unidad. El valor
inicial del parametro de adaptacién es también la unidad y el orden inicial del filtro es
dos. Para los algoritmos con el pardimetro de adaptacién variable se han tomado 2
muestras como valor inicial para el calculo de la energia de la sefial. Para los
algoritmos ALE y ALE con parametro de adaptacién variable, el nimero de muestras
de retardo que se ha tomado inicialmente es de f,/10 siendo f, la frecuencia con que

ha sido muestreada la sefial a filtrar.

A partir de los valores iniciales, escogidos arbitrariamente, se ha ido
aumentando el orden del filtro, manteniendo el pardmetro | unitario hasta obtener la
mayor relacion sefial a interferencia posible. Posteriormente se ha ido reduciendo el
valor del pardmetro p, incrementidndose la relacién sefial a interferencia pero
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reduciéndose la velocidad de convergencia. Finalmente se ha tomado como éptimo
para el valor de [t el mayor posible que hace que la relacién sefial a interferencia no
difiera mas de 1dB de la méxima obtenida. En los algoritmos con parimetro de
adaptacidén variable se ha ido aumentando el nimero de muestras utilizado para el
calculo de la energia de la sefial hasta que no se aprecia una mejora en la relacién
sefial a interferencia. En los algoritmos ALE y ALE con pardmetro de adaptacién
variable se ha aumentado o disminuido el nimero de muestras de retardo hasta

obtener un valor que maximice la SIR.

Siguiendo el proceso descrito anteriormente los valores optimos para los
pardmetros de los filtros son los de la tabla 5.1 (Homar N., 1995)

LMS LMS var. ALE ALE var CMA
orden 40 40 38 41 40
Pardmetros u 10° 0,99 10 10 107
éptimos m. retardo - 100-120 100-120
m. energia - 1-9 - 1-9

Tabla 5.1 Pardmetros 6ptimos para la reducir interferencias de 50 Hz. Seiiales muestreadas a 1 kHz.

El orden 6ptimo obtenido es similar para todos los algoritmos, pero no el
pardmetro de adaptacion. Los algoritmos con pu variable tienen el pardmetro de
adaptacién hasta 9 6rdenes de magnitud mayor ( 10° frente a 0,99 para el LMS) que
los otros algoritmos, por lo tanto su velocidad de convergencia serd mds elevada. El
nimero de muestras de retardo de la sefial de referencia se mantiene aproximadamente
alrededor del valor inicial (f/10). El nimero de muestras para el célculo de la energia
de la sefial en los algoritmos con L variable es aproximadamente fy,/100.

En las figuras 5.19 a 5.24 se presenta la sefial de entrada y las sefiales de salida
respectivas de los distintos filtros. En las figuras 5.25 a 5.30 se presenta el espectro de
la sefial de entrada a los filtros y el espectro de las sefiales filtradas. Las amplitudes
maximas de las sefiales temporales y de los espectros se han normalizado a la unidad

para poder evaluar mejor el comportamiento de los filtros.
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Figura 5.21 Seiial de salida de! filtro con algoritmo LMS con U variable
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Figura 5.23 Seiial de salida del filtro con algoritmo ALE con p variable.
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Figura 5.24 Seiial de salida del filtro con algoritmo CMA
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Figura 5.25 Espectro de la sefial de entrada a los filtros.
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Figura 5.26 Espectro de la sefial de salida del filtro con algoritmo LMS.
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Figura 5.27 Espectro d;‘la sefial de salida del filtro con algoritmo LMS con J variable.
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Figura 5.28 Espectro de la seifial de salida del filtro con algoritmo ALE.
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Figura 5.29 Espectro de la sefial de salida del filtro con algoritmo ALE con p variable.
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Figura 5.30 Espectro de la sefial de salida del filtro con algoritmo CMA.
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La tabla 5.2 recoge la relacién sefial a interferencia de la sefial sin filtrar y de

las sefiales obtenidas a la salida del filtro utilizando los distintos algoritmos.

Algoritmo Sefial LMS LMSp ALE ALE CMA
entrada variable variable
SIR 5,9dB 6,4 dB 17 dB 22 dB 19 dB 44 dB

Tabla 5.2 Relacion sefial a interferencia para la sefial de entrada al filtro y las sefiales de salida del filtro
obtenidas con los distintos algoritmos.

A partir de la tabla 5.2 se puede afirmar que la mejora mds importante en la

relacién sefial a interferencia se obtiene utilizando el algoritmo CMA, seguido por el

algoritmo ALE pero con una mejora notablemente inferior. El algoritmo LMS no

presenta apenas mejora alguna respecto a la sefial sin filtrar. A la vista de lo anterior

se puede concluir que siempre que esté disponible una sefial de referencia para el

filtrado, el algoritmo CMA es el que presenta un mejor comportamiento en la
reduccién de interferencias de la red, si bien su velocidad de convergencia es algo

menor que la de otros algoritmos. Si la sefial de referencia no estd disponible, la mejor

opci6n para el filtrado es el algoritmo ALE.

5-44




REDUCCION DE RUIDO E INTERFERENCIAS ...

5.3.3 REDUCCION DE RUIDO MEDIANTE FILTRADO ADAPTATIVO

La principal fuente de ruido en electrocardiografia de alta resolucién es el
EMG, cuya contribucién al ruido total puede llegar a ser muy superior a la de las otras

fuentes de ruido.

La reduccién del EMG presente en un registro de biopotenciales mediante
filtrado adaptativo ha sido estudiada por diversos autores. Richard estudia la
reduccién de EMG en registros de potenciales evocados somatosensoriales (Richard
S.R.,, 1986). Zhang y colaboradores estudian la reduccién de las interferencias
debidas a las contracciones musculares en sefiales vibroartograficas. (Zhang Y.T., et
al., 1994). Al-Nashash y colaboradores aplican técnicas adaptativas a la
intensificacién de micropotenciales cardiacos como la sefial del haz de His (Al-
Nashash, H.A.M. et al., 1988) y los potenciales ventriculares tardios (Al-Nashash,
H.AM. et al., 1989).

Uno de los requisitos fundamentales para obtener la reduccién del EMG
presente en un registro, es que exista un elevado grado de correlacién entre las fuentes
de seiial principal y de referencia, y que las fuentes de ruido presentes en las sefiales
anteriores estén incorreladas. Este requisito reduce drasticamente el mimero de
algoritmo que es posible utilizar para la realizacion del filtro adaptativo. Sélo puede
asegurarse una correlacién elevada entre las fuentes de sefial e incorrelacion de las
fuentes de ruido si se utiliza un filtro basado en el algoritmo ALE.

Ademads, el algoritmo ALE no sélo reduce el ruido presente en el registro sino
que intensifica la amplitud de la sefial. Por lo tanto, parece el algoritmo mds adecuado
para la reduccién de EMG en el registro de micropotenciales cardiacos. Para poder
realizar el filtrado de la sefial en una Unica etapa y simplificar el proceso de filtrado se

ha optado por el algoritmo ALE con [ variable.

El proceso de ajuste de los pardmetros del filtro para llegar a su valor 6ptimo
es el mismo que el utilizado en la reduccién de interferencias. Como condiciones
iniciales se toma un vector de pesos nulo, un filtro de orden 2, el pardmetro de
convergencia de valor unitario, el nimero de muestras de retardo /10, con f, la
frecuencia de muestreo de la sefial a filtrar, y dos muestras para el célculo de la

energia de la sefial para el célculo del pardmetro de adaptacion.
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La mejora obtenida mediante el filtrado se cuantificaré a partir del calculo de
la variancia del ruido en un determinado segmento isoeléctrico TP antes y después de
filtrar. En primer lugar se aumentar4 el orden del filtro hasta alcanzar su valor éptimo,
es decir hasta que la reduccién de ruido al aumentar en una unidad més el orden del
filtro no sea significativa. Posteriormente se reducird el valor del pardmetro de
convergencia, cuantificando la mejora obtenida segun el criterio anterior. Finalmente

se estudiara el niimero de muestras de retardo para la sefial de referencia.

Los valores 6ptimos para los pardmetros del filtro dependen de ia cantidad de
EMG presente en el registro. La tabla 5.3 contiene los valores 6ptimos hallados para
una muestra de 20 registros (Homar N., 1995).

orden u muestras retardo muestras energia

10-19 0.99 1-100 2-9

Tabla 5.3 Parametros 6ptimos del filtro adaptativo para la reduccién de EMG

La figura 5.31 presenta la evolucién de la variancia de ruido en un segmento
isoeléctrico TP de uno de los registros al ir aumentando el orden del filtro. Puede
observarse que aproximadamente a partir de orden 13, la mejora en la reduccién de
ruido obtenida al aumentar el orden del filtro es poco significativa.

5 > 2 6 8 10 12 14 18 18
orden del filtro

Figura 5.31. Evolucién de la variancia del ruido en un segmento isoeléctrico TP al aumentar el orden
del filtro. Eje vertical unidades arbitrarias.
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Las figuras 5.32 a 5.36 contienen la sefial de entrada al filtro y las sefiales de
salida obtenidas para érdenes 5, 8, 10 y 13. Las amplitudes méximas de las sefiales
han sido normalizadas a la unidad para facilitar su comparacién.

o05- 3

0.8 7

0.6+

0.4

02}t

Figura 5.34 Seiial de salida del filtro para orden 8. Amplitud mdxima normalizada a la unidad.
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Figura 5.36. Sefial de salida del filtro para orden 13. Amplitud méxima normalizada a la unidad.

En las figuras 5.33 a 5.36, ademds de una progresiva reduccién del EMG
presente en el registro, puede observarse que se suavizan las ondas del ECG de mayor
contenido frecuencial, principalmente el complejo QRS. Si bien el orden éptimo del
filtro en cuanto a reduccién de ruido es 13, es conveniente trabajar con filtros de

menor orden para evitar alisados de la sefial de interés aunque a costa de una menor

reduccién de ruido.
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5.3.4 REDUCCION DE RUIDO MEDIANTE PROMEDIADO ESPACIAL

El promediado espacial de sefial se basa en los mismos principios que el
promediado temporal o coherente. La diferencia entre las dos técnicas estriba en que
mientras en el promediado temporal se trabaja con una Unica sefial temporal que se
fragmenta en el tiempo aprovechando su periodicidad y se promedia para eliminar las
componentes que no se repiten temporalmente, el promediado espacial para el caso de
sefiales bioeléctricas, se basa en realizar un promedio, ponderado o no, de varios
registros de una misma seflal adquiridos simultdneamente en el tiempo en zonas
préximas del cuerpo, para eliminar las componentes aleatorias que no estan correladas
con la sefial de interés.

Al promediar las sefiales, se reduce el ruido presente en un factor Vn , siendo n
el nimero de derivaciones que se promedian. El nimero de derivaciones a promediar
es muy limitado debido tanto a que la morfologia de la sefial cambia de una zona del
cuerpo a otra (por ejemplo ondas con polaridad positiva en una derivacién pueden
tener polaridad de signo opuesto en otra) como porque el nimero de canales de los
sistemas de adquisicién también es limitado. Por lo tanto la reduccién de ruido que se

obtiene con este procedimiento serd, en general, pequeiia.

La ventaja fundamental del promediado espacial de sefial es que permite
obtener una reduccién de ruido en tiempo real, y en el caso del electrocardiograma,
permite observar fendémenos que no aparecen en todos los ciclos cardiacos, y que con

un promediado coherente de sefial, desaparecen.

Uno de los puntos criticos en el promediado espacial de sefial es la distancia
entre los electrodos. Esta debe ser lo suficientemente pequefia para que la forma de las
diferentes sefiales que se adquieren no varie sustancialmente. Sin embargo, los
electrodos tienen que estar lo suficientemente separados para que el EMG presente en
las distintas derivaciones esté incorrelado. Mehra y colaboradores, realizaron un
estudio para hallar la distancia 6ptima entre electrodos para la reduccién de ruido. La
distancia Optima para la separacién entre electrodos es de 6 pulgadas
(aproximadamente 15 cm), pero debido a que la superficie para la colocacién de
electrodos es limitada, recomiendan distancias de separacién entre electrodos de entre
2 y 4 pulgadas (5.cm y 10 cm) (Mehra R. et al., 1983). El niimero de electrodos que es
posible utilizar conservando estas distancias es muy pequefio, y hace practicamente
inefectivo el promediado, debido a que la forma de onda del ECG variard
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sustancialmente. A continuacion se presenta un conjunto de registros adquiridos con
una separacién de electrodos de unos 2 cm, para evaluar la mejora obtenida con el

promediado espacial.

La figura 5.37 contiene la variancia de ruido ciclo a ciclo para cuatro
derivaciones préximas adquiridas simultineamente, y la variancia de ruido de la sefial
obtenida la realizar el promediado espacial de las derivaciones anteriores.

x 107

-

2 4 6 8 10 12

Figura 5.37 Variancia de ruido ciclo a ciclo para cuatro derivaciones préximas y para su promediado
espacial.

Puede observarse que la variancia de ruido de la sefial promediada es
practicamente la misma que la de la derivacién menos ruidosa. Para mejorar un poco
mds la reduccién de ruido obtenida puede intentarse un promediado espacial
eliminando la mas ruidosa de las derivaciones. La figura 5.38 muestra la variancia de
ruido ciclo a ciclo de las cuatro derivaciones aisladas, de la sefial obtenida al
promediar todas las derivaciones, y de la sefial obtenida al promediar todas las
derivaciones excepto la mas ruidosa (promediado espacial selectivo). En este caso, la
variancia de ruido obtenida es algo menor que en €] caso de promediar todas las

derivaciones.
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L
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Figura 5.18 Variada de ruido ciclo a ciclo para cuatro derivaciones préximas (trazos negros), para el
promediado espacial de ellas (trazo gris) y para el promediado espacial sin la derivacién mds ruidosa

(trazo gris con cruces).

Otra posibilidad es realizar un promediado ponderado, asignando a cada
derivacién un peso. A las derivaciones cuya variancia de ruido en media sea mayor, se
les asigna un peso menor y viceversa. La figura 5.39 muestra un promediado espacial
ponderado de las cuatro derivaciones anteriores asignando los siguientes pesos 1, 0,75,
0,5, 0,25 a las derivaciones de la menos ruidosa a Ia mas ruidosa respectivamente. La
mejora obtenida en este caso es similar a la obtenida realizando un promediado

espacial selectivo.

x 107

ey

12

oy
-
o

2 4 6
Figura 5.39 Variancia de ruido ciclo a ciclo para cuatro derivaciones préximas (trazo negro), para el

promediado espacial de ellas (trazo gris) y para el promediado espacial ponderado (trazo gris con
cruces).
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El promediado espacial selectivo, es un caso particular del promediado
espacial ponderado. Variando los pesos del promediado y penalizando mas las
derivaciones mds ruidosas la reduccién de ruido obtenida puede ser mayor. En todo
caso, deben ensayarse varias combinaciones de pesos para obtener la mayor reduccién

de ruido posible.

Las figuras 5.40, 5.41 y 5.42 muestran el promediado espacial, promediado
espacial selectivo (eliminando la derivacién més ruidosa) y el promediado espacial
ponderado, para otro conjunto de registros. En este caso, con ninguno de los tres tipos
de promediado se consigue tener una variancia de ruido menor que la que tiene la
menos ruidosa de las derivaciones. El tipo de promediado a utilizar y la reduccién de
ruido obtenida dependera siempre de las caracteristicas particulares de los registros. A
partir de la variancia de ruido ciclo a ciclo de cada una de las derivaciones
individuales se puede establecer un criterio para la eleccién del tipo de promediado. Si
una de las derivaciones presenta un nivel de ruido muy elevado, eliminar esta

derivacidn en el promediado puede ser la mejor solucién.

Figura 5.40 Variancia de ruido ciclo a ciclo para cuatro derivaciones préximas (trazo negro), y para el
promediado espacial de ellas (trazo gris).
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Figura 5.41 Variancia de ruido ciclo a ciclo para cuatro derivaciones préximas (trazo negro), para el
promediado espacial de ellas (trazo gris) y para el promediado espacial selectivo (trazo gris con cruces).

¢

x 10°

Figura 5.42 Variancia de ruido ciclo a ciclo para cuatro derivaciones préximas (trazo negro), para el
promediado espacial de ellas (trazo gris) y para el promediado espacial ponderado (trazo gris con
cruces).
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5.4 CONCLUSIONES

En este capitulo se han presentado diversas técnicas hardware y software para
la reduccidén de ruido e interferencias en la deteccién de micropotenciales cardiacos

latido a latido.

La reduccién del ruido presente en un registro mediante técnicas hardware se
basa en dos puntos. En primer lugar, para cada micropotencial cardiaco se debe
utilizar la derivacién mas adecuada, esto es la que maximice la relacién sefial a ruido,
que no es necesariamente la que posee un nivel de ruido menor. En segundo lugar hay
que intentar que el paciente se relaje, pues ello contribuye a la presencia de un nivel de
EMG menor.

En el caso particular del haz de His, la derivacién estindar II con los
electrodos situados sobre el térax, presenta unas caracteristicas aceptables. Primero
porque tiene un nivel de EMG entre un 30% y un 50% inferior a la derivacion
estindar I, debido a que la disposicion de electrodos de la derivacién estdndar II es
perpendicular a las fibras musculares de la musculatura presente entre los dos
electrodos. Segundo porque al ser la direccién que forman los dos electrodos de la
derivacién estandar II, bastante paralela al recorrido del haz de His y sus ramas, cabe

pensar que la sefial asociada a €l presentard una amplitud mayor en esta derivacion.

Mediante ejercicios sencillos de relajacion se puede disminuir el nivel de EMG

presente en un registro hasta practicamente la mitad en pacientes bien entrenados.

La reduccién de interferencias - capacitivas via hardware se basa en la
disminucién de la impedancia de los electrodos mediante electrodos activos, y en la
utilizacién de sistemas de registro apantallados, cuyo apantallamiento incluya los
electrodos. La reduccién de la interferencia en un registro al usar electrodos
apantallados alcanza los 10 dB, y cuando se utilizan electrodos activos la reduccién es

de entre 16 dB y 19 dB.

Para reducir las interferencias de origen inductivo, aparte de trenzar los cables,
existen sélo dos posibilidades, alejarse de la fuente de interferencias o reorientar al

paciente dentro del recinto de medida.
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Las interferencias de origen interno se reducen asegurando que la capacidad
primario-secundario del transformador de la fuente de alimentacién sea lo menor
posible, o eliminando su efecto mediante un transformador con una pantalla entre
primario y secundario debidamente conectada.

Una buena solucién para reducir interferencias via software en la deteccién de
micropotenciales cardiacos latido a latido, es el filtrado adaptativo. Para sefiales de
ECG y utilizando filtros de una sola etapa, el algoritmo CMA es el que ofrece mejores
resultados con una mejora de Ia relacidn sefial a interferencia de 38 dB, seguido por el
algoritmo ALE con una mejora de 16 dB.

© La reduccién del ruido presente en los registros, principalmente EMG,
mediante filtrado adaptativo solo es factible mediante algoritmos ALE, ya que no es
posible encontrar una buena sefial de referencia para la utilizacién de otros algoritmos.
Debido a que el ECG presenta zonas con una gran concentraciéon de energia seguidas
de zonas con muy poca energia, el algoritmo mds adecuado para la reduccién de ruido
es el ALE con el parametro de adaptacion variable.

Para la reduccién de ruido se han ensayado diversos filtros de una sola etapa.
En cuanto al orden del filtro, existe un orden n a partir del cual un filtro de orden
superior no representa una mejora apreciable en la reduccién del ruido. Dicho orden n
es el que se ha tomado como pardmetro §ptimo para disefiar el filtro. Sin embargo, a
menudo es necesario reducir dicho orden para preservar la forma de onda de la sefial

de interés aunque sea a costa de una reduccion de ruido algo menor.

La reduccién de ruido via software para la deteccién de micropotenciales
latido a latido se puede conseguir también mediante promediado espacial. La
reduccién de ruido obtenida con este método no es muy elevada ya que en general se
dispone de pocas derivaciones para promediar. Sin embargo, puede ser un método de
reduccién de ruido de utilidad si el ruido presente en el registro no es muy elevado o si
se complementa esta técnica con otra técnica de reduccién de ruido como el filtrado

adaptativo.

Para el promediado espacial, la separacién de los electrodos en la préctica es
menor que la recomendada en la bibliografia para obtener la mayor reduccién de EMG
posible. Esto es debido a que las dimensiones del térax son finitas y a que una
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separacién de electrodos demasiado grande puede hacer que las sefiales a promediar
presenten formas de onda diferentes (por ejemplo polaridades diferentes).

La sefial promediada no siempre es la que presente un nivel de ruido menor. Si
alguna de las derivaciones a promediar es muy ruidosa, puede ocurrir que el nivel de
ruido de la sefial promediada sea més elevado que el que presenta la derivacién menos
ruidosa. En este caso, cabe prescindir de la derivacién que introduce més ruido en el
promediado (promediado selectivo) o bien promediar todas las sefiales ponderandolas
con unos pesos cuyo valor depende del nivel de ruido de cada derivacién, asignando

mayor peso a las derivaciones menos ruidosas.
' Las mejoras obtenidas con esta técnica son altamente dependientes de las

caracteristicas de las sefiales que se promedian, y en cada caso particular se debe

buscar el tipo de promediado que ofrezca un resultado mejor.
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En este capitulo se presentan los resultados obtenidos al aplicar los métodos de
reduccién de ruido e interferencia descritos en el capitulo 5 sobre registros de
electrocardiogramas realizados sobre voluntarios. El objetivo es detectar la sefial del
haz de His y el sistema de Purkinje, en un registro electrocardiografico latido a latido.

Los resultados referentes a la caracterizacion de las distintas fuentes de ruido
presentes en el electrocardiograma (EMG, ruido de electrodos y ruido del sistema de
medida) estdn descritos en el capitulo 3. Los resultados referentes a las fuentes de
interferencia y los niveles de interferencia presentes segiin los modelos descritos se
encuentran en el capitulo 4. Finalmente los resultados obtenidos en el estudio de los
diferentes métodos de reduccién de ruido e interferencias para aplicarlos en la
deteccién de micropotenciales cardiacos latido a latido se encuentran descritos en el

capitulo 5.

6.1 METODO DE EVALUACION

La deteccion de las sefiales cardiacas procedentes del sistema de conduccién
del corazén es qtil para el estudio de algunas patologias cardiacas como los bloqueos.
En la actualidad el estudio de la sefial del haz de His y del sistema de Purkinje se
realiza mediante medidas invasivas, introduciendo un catéter hasta las proximidades
del sistema de conduccién. Para la deteccién superficial de estas sefiales no es posible
la utilizacién de métodos de eliminacién de ruido basados en técnicas de promediado
recurrente, porque la utilizacién de dichas técnicas no permitiria el diagnéstico de
algunas patologias del sistema de conduccién que sélo se manifiestan en algunos

latidos aislados.

La deteccidn de la sefial del haz de His latido a latido utilizando técnicas no
invasivas s6lo es posible en registros cuyo nivel de ruido sea muy bajo. Esto se
consigue si el paciente estd lo suficientemente relajado, o bien utilizando las técnicas

de procesado de seiial descritas en el capitulo anterior.

Para facilitar la deteccién de la sefial, es conveniente que la reduccién de
interferencias presente en el registro se realice via hardware, ya que para eliminar las.
interferencias mediante filtrado adaptativo se requiere un filtro de orden relativamente

elevado, que puede deformar algo la sefial de interés.



RESULTADOS EXPERIMENTALES

Aunque no existe en absoluto unanimidad respecto a la forma de onda de
asociada a la actividad del haz de His, varios autores admiten que es una rampa al
final del segmento PR con una melladura de alta frecuencia.( Al-Nashash, H.A.M., et
al.,, 1988). No obstante, esta ambigiiedad supone un escollo importante para la
validacién de las medidas no invasivas.

Para evaluar la deteccién de la sefial del haz de His se han utilizado como
referencias los resultados publicados por otros autores. En concreto, los trabajos de
Peper y colaboradores, que obtienen la sefial del haz de His mediante el promediado
temporal de 200 latidos (figura 6.1) (Peper A, et al., 1985) y los trabajos de Al-
Nashash y colaboradores que utilizan un promediado temporal de 128 latidos (figura
6.2) y el método ALE de filtrado adaptativo. Este dltimo se basaba en un filtro
adaptativo de orden 40 con un pardmetro de adaptacién constante de valor pu=0.0005,
y 20 muestras de retardo, (figuras 6.3). (Al-Nashash, H.A.M., et al., 1988).

En las figuras 6.1 a 6.3 puede apreciarse que, efectivamente, en la zona del
ECG donde debe quedar reflejada la actividad del haz de His, aparece una rampa
ascendente que acaba en un pico al que sigue un descenso abrupto hacia la onda Q.
En la rampa ascendente puede observarse en alguno de los casos un escalén de mas
alta frecuencia. Esta evolucién es obviamente mas dificil de percibir que las fuertes
deflexiones obtenidas con registros intracavitarios, que no dejan ningin lugar a duda

sobre la naturaleza de su origen.

Otro posible método de evaluacién podria ser la comparacién de un registro
superficial con un registro intracavitario simultineo. No obstante, si para reconocer
bien la sefial en el registro superficial hace falta un registro invasivo, es obvio que la
técnica carece de interés. Si se hacen las medidas en sujetos sanos, no cabe duda de
que la actividad del haz de His estard reflejada en el segmento PQ y por lo tanto
deberia ser reconocible al aplicar las técnicas descritas en los capitulos anteriores.
Solo si la sefial se reconoce bien en sujetos sanos se podrd pasar al estudio de
patologias donde interesa conocer la actividad del haz de His.
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Figura 6.1 Sefial del haz de His obtenida promediando 200 latidos, obtenida por Peper A. y
colaboradores (Peper, A. et al., 1985).

\

Figura 6.2 Sefial del haz de his obtenida por el promediado temporal de 128 latidos.(Al-Nashash et al,
1988) ‘
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Figura 6.3 Seifial del haz de His obtenida por filtrado adaptativo (ALE n = 40) (Al-Nashash et al,
1988).
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6.2 DETECCION DE LA SENAL DEL HAZ DE HIS

La figura 6.4 muestra el segmento PR de 11 ciclos consecutivos de un
electrocardiograma obtenido mediante la derivacion estdndar II sobre un sujeto que
habfa realizado previamente ejercicios de relajacion. La adquisicién se realizé
utilizando electrodos apantallados y una ganancia de 10.000. En cada uno de los
ciclos de la figura se indican, cuando es posible, las posiciones de la onda P, el
complejo QRS y la sefial asociada al sistema de His-Purkinje (HPS).

P QRS P HPS QRS

...............................................

QRS

QRS
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P HPS QRS

11

Figura 6.4 Electrocardiograma sin procesar adquirido con electrodos apantallados y ganancia 10.000.
El voluntario realizé ejercicios de relajacién previos al registro. Segmentos PR correspondientes a 11
ciclos consecutivos.

La tensién eficaz de ruido calculada en un segmento isoeléctrico TP del
registro de la figura 6.4 es de 5 1V . Aunque el nivel de ruido presente en la sefial
anterior es realmente bajo, sélo en 10 de los 11 ciclos de la figura 6.4 (ciclos 2 a 11)
se puede observar la rampa correspondiente a la sefial del haz de His, y sélo se
distingue con claridad la melladura de alta frecuencia en los ciclos 2, 3, 4,9, 10y 11.
Es decir, que sin ningin tipo de procesado de sefial, la relajacién del sujeto permite

detectar la sefial en un 54% de los ciclos.
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Si la sefial de la figura 6.4 se pasa por un filtro adaptativo de orden 6 basado
en el algoritmo ALE se obtiene la sefial de la figura 6.5.

QRS
. . H * : H M
P HPS QRS P HPS QRS
3 4
P HPS QRS P HPS QRS
5 6
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QRS

p HPS QRS P HPS QRS

p "HPS  ORS
11

Figura 6.5 Electrocardiograma de la figura 6.5 filtrado con un filtro adaptativo de orden 6 basado en el
algoritmo ALE. 11 segmentos PR consecutivos.

Puede observarse que tras el filtrado, ademdas de la rampa correspondiente a la sefial
del haz de His aparece el escalén en 10 de los 11 ciclos. Por lo tanto se puede
concluir que en este caso la deteccién de la sefial se realiza en el 91% de los ciclos
mientras que en la sefial sin filtrar sélo se detecta correctamente la sefial en el 54% de

los ciclos.
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La figura 6.6 contiene 9 segmentos PR pertenecientes a 9 ciclos consecutivos
de un registro de 30 segundos de duracién que se realizé con electrodos apantallados,
ganancia 1000 y sin ningun tipo de relajacién previa del voluntario. En este caso la
tension eficaz de ruido calculada en un segmento isoeléctrico TP es de 30 1LV s

P QRS P QRS

P QRS

P QRS
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P QRS

Figura 6.6 Electrocardiograma sin procesar adquirido con electrodos apantallados y ganancia 1000. El
voluntario no realizé ejercicios de relajacién previos al registro. Segmentos PR correspondientes a 9

ciclos consecutivos

En los segmentos PR de la figura 6.6 no se puede detectar en ningin caso la
sefial correspondiente a la activacién del sistema His-Purkinje, debido al elevado nivel
de EMG presente. Por lo tanto para poder detectar la sefial se debe filtrar el registro.
El orden del filtro utilizado debe ser mayor que el empleado para el registro de la
figura 6.5 debido a que el nivel de EMG es mayor. La figura 6.7 contiene los
segmentos PR correspondientes al electrocardiograma de la figura 6.6 que han sido
filtrados mediante un filtro adaptativo de orden 12 basado en el algoritmo ALE.
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P HPS QRS P HPS QRS

P QRS P ~ HPS QRS

P HPS QRS P QRS
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Figura 6.7 Electrocardiograma de la figura 6.6 filtrado con un filtro adaptativo de orden 12 basado en
el algoritmo ALE. 9 segmentos PR consecutivos.

A pesar de que se ha filtrado la sefial, en la figura 6.7 sdlo puede detectarse la
actividad del haz de His en 7 de los 9 ciclos, es decir un 77 %. Si se aumenta el orden
del filtro el porcentaje de detecciones no mejora, ya que la sefial estd fuertemente
enmascarada por EMG. Al contrario, tal como se expuso en el capitulo 5, un orden de

filtro elevado produce deformaciones de la sefial..

Las dos situaciones descritas anteriormente corresponden a casos extremos
pero ilustran claramente la situacién. Por una parte, ni siquiera con la relajacién del
sujeto es posible obtener una deteccién en el 100% de los casos. Si el sujeto no se
relaja, la reduccién del porcentaje de detecciones es drdstica. En una situacién clinica
es dificil obtener la cooperacién del paciente, por lo que la situacién real serd maés

préxima a la ultima que se ha descrito.

Mis aiin, los registros de las figuras 6.4 y 6.6 se han obtenido en un entorno de
medida donde se ha aplicado todo el conocimiento obtenido en los capitulos
anteriores relativos a la reduccién de interferencias. Por ello la presencia de
interferencias ya sean acopladas de la red o generadas por equipos que trabajan en las
proximidades del entorno de medida es completamente negligible. Ello se ha
conseguido utilizando electrodos apantallados, que evitan el acoplamiento de
interferencias capacitivas sobre los electrodos y sobre loa extremos de conexién de los
cables de medida que no quedan protegidos por el blindaje de los mismos. La sala
donde se realizan los registros presenta un cableado de las ldmparas fluorescentes
correcto, tal como se expuso en el capitulo 4. Ademds en el intervalo de tiempo en que
se realizaron los registros dichas ldmparas permanecen apagadas, asi como el monitor

del ordenador que controla el sistema de adquisicién..
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Si ademds de intentar que el sujeto esté relajado no se toman las precauciones
anteriores, los registros aparecen fuertemente contaminados por interferencias de red.
En este caso, la deteccién de la sefial del sistema de His-Purkinje no es posible,
aunque se aplique un filtro adaptativo para eliminar las interferencias, debido a que,
tal como se expuso en el capitulo 5, el orden del filtro necesario para eliminarlas es
elevado (entre 38 y 41) y deforma la sefial. La anterior afirmacién queda ilustrada en
las figuras 6.8 y 6.9 que presentan una sefial fuertemente contaminada por
interferencias de red antes y después de filtrarla con un filtro adaptativo de orden 40
basado en el algoritmo CMA.

5

Figura 6.8 Electrocardiograma sin procesar adquirido con electrodos convencionales y ganancia 1000.
Segmentos PR correspondientes a 6 ciclos consecutivos
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Figura 6.9 Electrocardiograma de la figura 6.8 filtrado con un filtro adaptativo de orden 40 basado en el
algoritmo CMA.

Puede observarse que, si bien la interferencia de red ha desaparecido por completo,
pero la onda P del ECG se ha alargado hasta casi el inicio de la onda Q,
desapareciendo el segmento PQ. La deformacién que ha sufrido la sefial impide la
deteccién de la deflexién correspondiente al sistema de His-Purkinje.
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6.3 CONCLUSIONES

La deteccién no invasiva de la sefial del sistema de His-Purkinje latido a latido
s6lo es posible cuando el nivel de EMG e interferencias presentes en un registro son
bajos. Un nivel de EMG 30 uV s medidos en una ventana del segmento isoeléctrico
TP de unos 200 ms de duracién, ain se puede reducir mediante filtrado adaptativo,
“pero no se logra una deteccién de la sefial del haz de His en el 100% de los casos,

como cabria esperar en un sujeto sano.

Los mejores resultados en la deteccién se han obtenido cuando el voluntario ha
realizado ejercicios de relajacién previos al registro y utilizando electrodos
apantallados para evitar el acoplamiento de interferencias, utilizando la derivacién
estdndar II y con una ganancia minima de 1000 en el sistema de adquisicién.

Es muy importante evitar al maximo la presencia de interferencias en los
registros, pues, el elevado orden del filtro que es necesario utilizar para eliminarlas,
deforma la sefial y hace imposible la deteccién de la deflexion asociada al sistema de

His-Purkinje.
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Los resultados obtenidos hasta el momento por diversos grupos de
investigadores en la deteccién no invasiva de la sefial asociada al sistema de His-
Purkinje pueden calificarse sin ninguna duda como discretos. La sefial se detecta entre
el 50% y el 75% de los casos, pero nunca en registros sistematicos, y la mayoria de las
veces utilizando el promediado coherente como técnica de reduccién de ruido. Debido
a ello, la practica clinica habitual es detectar la sefial por via invasiva. La sefial
obtenida en el interior del cuerpo es netamente superior a las sefiales que se han
obtenido por métodos no invasivos. En primer lugar la sefial intracavitaria posee
mayor amplitud y mayor contenido frecuencial, que la hacen facilmente distinguible
en el intervalo AV. En segundo lugar, permite obtener informacién de la sefial latido
a latido, y esto es necesario para el diagnéstico de algunas patologias como los
bloqueos de segundo grado, que solo se manifiestan en algunos latidos. La necesidad
de promediado coherente para la deteccién superficial impide obtener informacién

sobre componentes NO recurrentes.

Por todo lo expuesto, las técnicas de reduccion de ruido e interferencias latido
a latido podrian ser el camino para que las sefiales obtenidas por via no invasiva
fueran de utilidad clinica. El objetivo de esta tesis era demostrar la posibilidad de
obtener micropotenciales cardiacos latido a latido por via no invasiva, basindonos en
concreto en la deteccidn de la sefial asociada al haz de His. Para alcanzar este objetivo
final se han estudiado en profundidad todas las causas que impiden la deteccién de la
sefial en un 100% de los casos, y a partir de este estudio proponer las técnicas de

procesado de sefial mds adecuadas para conseguir la deteccion de la sefial.

Las conclusiones de esta tesis estdn estructuradas 4 apartados (fuentes de
ruido, fuentes de interferencia, métodos de reduccién de ruido e interferencias y

deteccién) que engloban las 4reas de trabajo cuya convergencia lleva a la consecucién

del objetivo inicial.
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7.1 CONCLUSIONES SOBRE LAS FUENTES DE RUIDO.

La definicién del entorno de medida y el estudio de las fuentes de ruido
presentes ha permitido clasificar las fuentes de ruido en tres categorias: fuentes de

ruido externas, fuentes de ruido internas y fuentes de ruido de la interfase.

Como fuentes de ruido externas se consideran aquellas que son exteriores al
paciente, es decir, las fuentes de ruido del sistema de adquisicién. La evolucion de la
electrénica permite en la actualidad fabricar amplificadores de muy bajo ruido, lo que
unido a un buen disefio de las etapas frontales del sistema de adquisicién permite
afirmar que la contribucién al ruido final de las fuentes de ruido externas es
completamente insignificante. Ni siquiera la adicién de circuitos especiales como los
circuitos de guarda activa o de realimentacion activa provoca un aumento del nivel de
ruido apreciable, salvoen los circuitos de realimentacidn activa aplicados a sistemas

de adquisicién unipolares, que no es el caso del circuito disefiado.

Los electrodos y la piel son los dos elementos que actdan de interfase entre el
interior del paciente y el mundo exterior. Por lo tanto, las fuentes de ruido de la
interfase son las asociadas a la interfase electrodo piel. La interfase electrodo-piel es
un conjunto dificil de caracterizar. Aunque la impedancia de este conjunto ha sido
ampliamente estudiada, no ocurre lo mismo con su ruido electrénico. Tan sélo existen
unos pocos trabajos aislados que no llegan a ninguna conclusién sistemdtica sobre ese
ruido. Es una costumbre generalizada asociar el ruido térmico de la parte real de la
impedancia de la interfase al ruido total, pero las medidas de tensién de ruido e
impedancia realizadas tanto en electrodos conectados cara a cara como sobre la piel

demuestran que el ruido presentes bastante mayor a bajas frecuencias.

El andlisis de la bibliografia relativa a las fluctuaciones de tensién de
disoluciones iénicas permite establecer que el mejor modelo para el ruido de los
electrodos es una fuente de tensién. Se ha comprobado que la densidad espectral de
ruido del electrodo sigue una ley del tipo eno(1+f./f*), donde el exponente o y la
frecuencia de codo f. dependen del tipo de electrodos utilizados, su 4rea, del tipo de
gel electrolitico, de la zona del cuerpo donde han sido aplicados y del paciente; el
pardmetro o entre 1 y 2 para electrodos conectados cara a cara y entre 1,2 y 2 para
electrodos sobre la piel. La frecuencia de codo fc tiene una variabilidad bastante m4s

elevada por lo que no se han podido establecer sus limites.
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Para establecer el valor de estos pardmetros se han medido 50 pares de
electrodos de diferentes tipos. El ruido térmico asociado a la parte real de la
impedancia del electrodo también sigue una ley decreciente con la frecuencia debido a
que la impedancia del electrodo disminuye al aumentar la frecuencia. La tension
eficaz de ruido de los electrodos conectados cara a cara puede llegar a ser hasta 15
veces mayor que €l ruido térmico asociado a la parte real de su impedancia. Por lo
tanto queda demostrado que asociar el ruido del electrodo al ruido térmico de la parte
real de la impedancia estd muy lejos de la realidad.

La medida del ruido de los electrodos situados sobre la piel debe hacerse en
unas condiciones tales que aseguren que la presencia de EMG sea practicamente nula.
La tensién eficaz de ruido medida en un ancho de banda entre 0,5 Hz y 500 Hz varia
entre 1 WVms ¥ 15 UV, valores suficientemente elevados para concluir que la
contribucién al ruido total de la interfase electrodo piel se debe tener siempre en

consideracion.

Se ha demostrado también que la tensién de offset es un buen indicador del
nivel de ruido e impedancia de los electrodos, si la tension de offset es baja, el ruido y
la impedancia son bajos. Si la tensién de offset es alta, en general, el ruido y la
impedancia también lo son. Por tanto la medida de la tension de offset puede ser una

ayuda para decidir qué tipo de electrodos utilizar.

La principal fuente de ruido interna es el EMG. El nivel de EMG presente en
un registro depende de la derivacién utilizada y del grado de relajacién del paciente.
Las derivaciones que son perpendiculares a las fibras musculares presentan un nivel
de EMG menor que aquellas que les son paralelas. Los ejercicios de relajacién
practicados antes de un registro pueden contribuir a reducir el EMG presente en €l

hasta en 2 puV respecto al nivel inicial, que en las personas capaces de relajarse suele

ser bajo.

La eleccién de un tipo de electrodo adecuado y el nivel EMG del paciente son
los dos factores relacionados con las fuentes de ruido, que, en ultimo extremo,
determinan la posibilidad o no de detectar la sefial del haz de His latido a latido por

métodos no invasivos.
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7.2 CONCLUSIONES SOBRE LAS FUENTES DE INTERFERENCIAS

Mediante el estudio de la procedencia y de los puntos de acoplamiento de las
interferencias en el entorno de medida, se ha conseguido obtener electrocardiogramas
con niveles de interferencia suficientemente bajos para poder detectar la sefial del haz

de His sin ningin tipo de procesado de sefial que elimine interferencias.

Dentro del entorno de medida definido, cabe distinguir dos tipos de
interferencias: las interferencias de origen externo que son las que han sido estudiadas
tradicionalmente y las interferencias de origen interno, que hasta el momento no
habian sido estudiadas y que constituyen un problema importante en el registro de
biopotenciales. Este problema habia sido resuelto hasta el momento alimentando los

equipos de registro a baterias.

Por lo que a las interferencias de origen externo se refiere, se ha definido un
nuevo modelo de acoplamiento méds completo que los publicados anteriormente,

donde se incluyen los electrodos como uno de los puntos de acoplamiento.

El estudio de las interferencias presentes en un registro se ha realizado de la
manera mdas general posible, considerando sistemas de registro de dos y tres
electrodos, aislados y no aislados. Se ha considerado el acoplamiento capacitivo de
interferencias sobre el paciente, los electrodos y los cables de medida, y el
acoplamiento inductivo de interferencias sobre los bucles de los cables de medida asi
como las tensiones interferentes que un campo magnético exterior producen en el
paciente. Se ha estudiado la contribucién de las interferencias en modo diferencial, en

modo comiin y en modo aislado.

Las conclusiones principales del estudio sobre las interferencias de origen
externo son que en condiciones de medida realista, considerando desequilibrios en las
impedancias de electrodo, de modo comiin y de acoplamiento a los distintos puntos
del sistema de medida, la contribucién mds importante en la tensién interferente total
es debida a las interferencias en modo diferencial producidas por el acoplamiento
capacitivo sobre los electrodos. La contribucién de las interferencias en modo comin
y en modo aislado es insignificante si el CMRR y el IMRR del sistema de medida son
lo suficientemente elevados. La tensién interferente obtenida es menor en sistemas

aislados que en sistemas no aislados.
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La contribucion a la tensién interferente total de las interferencias por

acoplamiento inductivo en condiciones de medida normales, es insignificante.

Las interferencias de origen interno son debidas principalmente a los
desequilibrios existentes en el transformador de la fuente de alimentacién y al valor no
nulo de la capacidad entre primario y secundario del transformador. La interferencia
debida a este segundo factor se puede eliminar facilmente si el transformador de la

fuente de alimentacion posee un blindaje y este se conecta a un potencial adecuado.

En cuanto a las interferencias de origen interno debidas a desequilibrios en el
transformador de la fuente de alimentacién, la mayor contribucién a la tension
interferente final es debida a la tension en modo aislado, siendo los valores obtenidos
para sistemas de registro de dos electrodos mucho mayores que los obtenidos para
sistemas de registro de tres electrodos. Las tensiones interferentes son mayores en

sistemas aislados que en sistemas no aislados.

Ademas de las fuentes de interferencia que se acoplan directamente de la red
de distribucién de energia eléctrica y de las interferencias internas del equipo de
medida, existen otras fuentes de interferencia que deben ser tomadas en consideracién.
Estas fuentes de interferencia son algunos sistemas que estin presentes en el entorno
de medida y cuya desconexién no es siempre posible. Tal es el caso de las lamparas
fluorescentes y de los monitores del ordenador que controla el sistema de adquisicidn.

Las lamparas fluorescentes provocan una tension interferente con una forma de
onda caracteristica, que no siempre desaparece al apagar la ldmpara. Su presencia
depende de si es la fase o el neutro el que se desconecta al apagar la limpara.

Los monitores de ordenador provocan una interferencia de frecuencia entre 55
y 70 Hz dependiendo del tipo de monitor, cuya presencia s0lo puede evitarse

apagando el monitor durante la adquisicién.

El estudio de las fuentes de interferencia demuestra que la configuracién ideal
para el sistema de registro es de tres electrodos (en el cual las interferencias de origen
interno son menores) y aislado para garantizar la seguridad del paciente. El
conocimiento de las interferencias de origen interno ha permitido disefiar un sistema
multicanal de adqﬁisicién alimentado directamente de la red con un nivel de
interferencia lo suficientemente bajo para detectar micropotenciales cardiacos.
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7.3 CONCLUSIONES SOBRE LOS METODOS DE REDUCCION DE RUIDO
E INTERFERENCIAS.

La reduccién de ruido e interferencias en el registro latido a latido de
micropotenciales cardiacos se puede abordar desde dos frentes: aplicando una serie de
soluciones "hardware" que previenen la presencia de ruido e interferencias en el
registro, o bien aplicando diversas técnicas de procesado de sefial que reducen el ruido

e interferencias presentes en el registro.

La tnica manera técnica efectiva para la reduccién de interferencias, es evitar
que estas se acoplen. El estudio de las funciones de transferencia entre los distintos
puntos de acoplamiento y la entrada del amplificador proporciona la clave para

minimizar la presencia de interferencias en el registro.

El punto més critico en el acoplamiento de interferencias es el electrodo y su
conexién a los cables de medida. La utilizacién de electrodos apantallados que
prolongan el blindaje de los cables de medida hasta el propio electrodo permite una
reduccién notable de las interferencias presentes. La solucién propuesta para el
apantallamiento de los electrodos no es costosa y puede aplicarse a cualquier tipo de
electrodo con conector central. La utilizacién de electrodos activos también permite

una reduccién de interferencias importante.

La reduccién de interferencias internas pasa por un disefio cuidado de la fuente
de alimentacién, utilizando un transformador con pantalla y conectindola
correctamente. Los desequilibrios en el transformador no son controlables, pero la
utilizacién de un sistema de registro de tres electrodos garantiza que el nivel de

interferencia presente debido a este factor es lo suficientemente pequefio para permitir

la deteccidn de la sefial.

El filtrado adaptativo es también una solucion para la reduccién de
interferencias. Se han desarrollado filtros de una sola etapa y se han estudiado
diferentes tipos de algoritmos de filtrado, obteni€éndose la mayor reduccién de
interferencias mediante los filtros basados en el algoritmo CMA, siendo el orden

optimo del filtro entre 38 y 41.
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En cuanto a las técnicas de reduccién de ruido que no estdn basadas en el
procesado de sefial, cabe destacar dos. En primer lugar, la eleccién de un tipo de
electrodo adecuado a partir de la medida de su tensién de offset. En segundo lugar la

aplicacién al paciente de técnicas de relajacién mediante ejercicios sencillos.

La técnica de procesadoi de sefial que ha resultado ser més efectiva en la
reduccidn de ruido latido a latido es el filtrado adaptativo. Los filtros disefiados son de
una sola etapa y se basan en el algoritmo ALE con el pardmetro de adaptacién
variable, y con un orden 6ptimo que varia entre 6 y 13, dependiendo del registro.

El promediado espacial de sefial no siempre resulta ser una técnica efectiva
para la reduccién de ruido, debido a que el nimero de derivaciones a promediar es
muy limitado, y en numerosas ocasiones puede ocurrir que una derivacién individual

sea menos ruidosa que el promedio de todas las derivaciones adquiridas.
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7.4 CONCLUSIONES SOBRE LA DETECCION DE LA SENAL.

La deteccién de la sefial del haz de His latido a latido mediante técnicas no

invasivas es viable.

Los porcentajes mas elevados de deteccién de la sefial del haz de His se han
conseguido en registros realizados mediante con electrodos apantallados y en los que
el paciente previamente habfa realizado ejercicios de relajaciéon. Con este
procedimiento el nivel de EMG en el registro es de unos 5 UVpy, y el nivel de
interferencia resulta inapreciable. En este caso, sin ningiin tipo de procesado de sefial

se consiguen detecciones en el 54% de los latidos.

Si estos registros de calidad elevada, se filtran mediante un filtro adaptativo de
orden bajo (5 o 6) el porcentaje de detecciones mejora espectacularmente llegandose a

un 91% de detecciones.

En registros con una presencia de EMG mayor se debe aplicar siempre un
filtrado adaptativo para la deteccién. El nivel maximo de EMG que se puede eliminar
es de unos 30 UV, sin que la sefial sufra deformaciones por un elevado orden del
filtro, siendo el mayor orden recomendable entre 10 y 13. En este caso el porcentaje

de detecciones es menor y sélo se alcanza aproximadamente un 70%.

Para detectar la sefial correctamente las interferencias deben ser inapreciables.
Desafortunadamente, aunque el filtrado adaptativo elimina las interferencias presentes
en un registro de manera bastante eficaz, el elevado orden del filtro necesario para la

eliminacién provoca una deformacién demasiado elevada de la sefial, lo que impide su

deteccion.

La sefial detectada en la superficie del cuerpo no puede competir de ninguna
manera con las obtenidas mediante registro intracavitarios, debido a su menor
amplitud y a que la deteccién no se produce en €l 100% de los casos. Pero el bajo
coste del equipo disefiado y la simplicidad de las técnicas de procesado de sefial que
se aplican permiten que la sefial detectada en la superficie del cuerpo puede ser vélida
como una prueba diagnéstica que deba hacerse fuera de un hospital con un servicio

de cardiologia bien equipado.
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Todos los estudios realizados referentes a la reduccién de ruido e
interferencias pueden contribuir en gran manera a mejorar la calidad de los registros
convencionales, no tan sélo de electrocardiografia sino de la gran mayoria de

biopotenciales.
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