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RESUMEN

En este trabajo se presenta un método para la extracción
de la frecuencia respiratoria a partir del ECG registrado
durante prueba de esfuerzo. Las características especiales
estos registros, como el alto contenido en ruido no esta-
cionario, las variaciones morfológicas del ECG inducidas
por el ejercicio y el carácter dinámico de la frecuencia
respiratoria durante la prueba, hacen que los métodos clá-
sicos de estimación de la respiración a partir del ECG fa-
llen. El método aquí descrito se basa en la estimación del
ángulo de rotación del eje eléctrico cardiaco que origina la
respiración. La frecuencia respiratoria se estima median-
te análisis espectral de la serie de ángulos estimados. El
método se evalúa sobre un estudio de simulación. El error
cometido en la estimación de la frecuencia respiratoria
(0.579 %±0.235 %, media±SD) es mucho menor que el
obtenido mediante el método clásico de las áreas del QRS
(9.814 %±13.071 %), implementado aquí con fines com-
parativos.

1. INTRODUCCIÓN

La señal respiratoria se registra normalmente mediante
técnicas como la espirometría o la pletismografía. En al-
gunas situaciones, como la prueba de esfuerzo, el registro
de la respiración es dificultoso e incómodo para el pa-
ciente, que se encuentra en constante movimiento y de-
mandando cantidades crecientes de oxígeno. En estos ca-
sos resulta de gran utilidad disponer de métodos para ex-
traer de forma indirecta información respiratoria, como,
por ejemplo, la frecuencia de la respiración.

Durante el ciclo respiratorio, los desplazamientos re-
lativos entre el torso y el corazón provocan una rotación
del eje eléctrico cardiaco, que afecta a la morfología del
QRS. Varios métodos se han propuesto para obtener la se-
ñal respiratoria a partir del electrocardiograma (ECG) re-
gistrado. Sin embargo, los métodos clásicos fallan al apli-
carlos sobre registros de prueba de esfuerzo, altamente
ruidosos y no estacionarios, en los que, además, la fre-
cuencia de la respiración varía a lo largo de la prueba.El
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objetivo de este trabajo es obtener una estimación robusta
de la frecuencia respiratoria a partir del ECG registrado
durante prueba de esfuerzo.

En [1] se propuso un método para la estimación de
la frecuencia respiratoria a partir del vectorcardiograma
(VCG) resgitrado, basado en la estimación por mínimos
cuadrados de los ángulos de rotación del eje eléctrico car-
diaco. El método se basa en el alineamiento de sucesivos
complejos QRS-VCG con un complejo de referencia con
respecto a las transformaciones de rotación y sincroniza-
ción temporal. Las series de los ángulos de rotación esti-
mados se consideran aproximaciones a la señal respirato-
ria. La frecuencia respiratoria se calcula mediante análisis
espectral de dichas series. El método [1] se implementó
en este trabajo añadiendo importantes modificaciones de
robustecimiento para su aplicación en registros de prueba
de esfuerzo. También se implementó un método clásico,
basado en las áreas del QRS de dos derivaciones ortogo-
nales [2], con fines comparativos.

2. MATERIALES Y MÉTODOS

2.1. Base de datos

En el Hospital Clínico ‘Lozano Blesa’ de Zaragoza se re-
gistraron los ECGs durante prueba de esfuerzo (protocolo
de Bruce) de 844 pacientes y 66 voluntarios. Las deriva-
ciones estándar V1, V3-V6, I, II, III, aVL, aVR y aVF y
la RV4 se registraron digitalmente con una frecuencia de
muestreo de 1 KHz y 0.6µV de resolución.

2.2. Estimación de la frecuencia respiratoria

El método para la estimación de la frecuencia respiratoria
a partir del ECG registrado durante prueba de esfuerzo se
divide en tres etapas. En la primera, un preprocesado de
la señal garantiza el buen funcionamiento de los métodos
de estimación de la señal respiratoria a partir del ECG,
implementados en la segunda etapa; en la tercera, la fre-
cuencia respiratoria se estima mediante análisis espectral
de la señal respiratoria estimada.



2.2.1. Preprocesado de la señal

En primer lugar, los complejos QRS se detectaron con
el método propuesto en [3], utilizando las derivaciones
RV4, V4 y V5. Una señal VCG se obtuvo a partir del
ECG registrado de 12 derivaciones siguiendo la misma
metodología usada en [4] para la transformación inversa
de Dower, pero considerando la localización espacial de
la derivación RV4 en lugar de la estándar V2:

X = −0,182V 1− 0,137RV 4 + 0,088V 3 + 0,207V 4 +

. . . +0,226V 5 + 0,189V 6 + 0,147I − 0,002II

Y = 0,032V 1 + 0,066RV 4− 0,121V 3− 0,019V 4 +

. . . +0,053V 5 + 0,063V 6− 0,217I + 0,882II

Z = −0,371V 1− 0,132RV 4− 0,415V 3− 0,126V 4 +

. . . +0,066V 5 + 0,160V 6 + 0,038I + 0,109II

Los registros de prueba de esfuerzo se ven afectados
por grandes variaciones de línea de base, que fueron ate-
nuadas mediante interpolación consplinescúbicas (los
nodos de nivel isoeléctrico se estimaron promediando 20
ms de señal empezando 80 ms antes de la posición dada
por el detector de QRS,QRS).

2.2.2. Métodos de estimación de la señal respiratoria

Se consideraron dos métodos de estimación de la señal
respiratoria a partir del VCG:

Método del alineamiento del QRS-VCG:El método se
basa en la minimizació de la distancia normalizadaε entre
un latido de referencia (YR, 3×N) y uno observado (Y,
3×(N+2∆)) respecto a las transformaciones de rotación
(Q, 3×3) y sincronización temporal (Jτ , (N+2∆)×N) [5,
6]:

ε =
‖YR −QTYJτ‖2F
‖QTYJτ‖2F

(1)

Q =




∗ sinφzcosφy sinφy
∗ ∗ sinφxcosφy
∗ ∗ ∗



 (2)

Jτ =




0∆+τ

I
0∆−τ



 (3)

donde N (longitud de la ventana de análisis del com-
plejo QRS) se fijó a 80 ms,∆ (longitud en que se aumenta
simétricamente la ventana de análisis para la sincroniza-
ción temporal) a 10 ms yτ = −∆, . . . ,∆, en incrementos
de 1 ms. El alineamiento se realizó sobre la parte inicial
del complejo QRS (QRS-60ms,QRS+20ms) ya que la
parte final del QRS puede verse afectada por variaciones
del nivel ST debidas al ejercicio.

Los ángulos de rotaciónφx, φy andφz se calcularon
a partir de la matriz de rotación estimadâQ. Para lati-
dos sucesivos con morfologías similares la matrizQ es
de diagonal dominante. Sin embargo, en niveles de ruido
elevados o en presencia de latidos ectópicosQ̂ no siempre

tiene dicha estructura, resultando en estimaciones de án-
gulos equívocos. Según se propuso en [6], se estimóQ̂τ

para diferentes valores deτ , se rechazaron aquellaŝQτ

que no fuesen de diagonal dominante y se eligió de entre
las restantes lâQτ que minimizaba el criterio 1. Cuando
no se encontró̂Qτ de diagonal dominante para ningúnτ
(−∆ ≤ τ ≤ ∆), no se estimó ángulo de rotación para ese
latido.

La morfología del QRS puede cambiar durante la prue-
ba de esfuerzo debido al ejercicio. Para reducir la influen-
cia de estas variaciones en la estimación de los ángulos de
rotación se consideró un latido de referencia actualizado
exponecialmente según:

YR(t+ 1) = αYR(t) + (1− α)Y(t+ 1) (4)

El parámetroα se fijó a 0.8, en un compromiso entre
seguir las variaciones morfológicas del QRS pero no el
ruido. Aquellos latidos para los que no se encontróQ̂τ de
diagonal dominante no intervinieron en la actualización
deYR. En la Figura 1 se muestraYR al comienzo, en el
pico y al final de una prueba de esfuerzo.
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Figura 1. Latido de referencia (mV) al comienzo (con-
tínua), en el pico (discontínua) y al final (punteada) de la
prueba de esfuerzo.

Finalmente, las serieŝφx, φ̂y y φ̂z se consideraron co-
mo una aproximación a la señal respiratoria.

Método de las áreas del QRS:El método de las áreas del
QRS fue propuesto en [2]. El cociente entre las áreas del
complejo QRS, sobre un intervalo temporal fijo, de dos
derivaciones ortogonales se usa para definir un ánguloθ
que representa la dirección instantánea del eje eléctrico
cardiaco respecto a una de las derivaciones:

θxy = arctan(Ay/Ax)

θxz = arctan(Az/Ax)

θyz = arctan(Az/Ay)

dondeAx,y,z representan las áreas del QRS sobre el
intervalo (QRS-60ms,QRS+20ms) en las derivaciones
X, Y y Z, respectivamente. Las series de ángulos estima-
dosθ̂xy, θ̂xz y θ̂yz se tomaron como aproximaciones de la
señal respiratoria, tras quitarles su correspondiente media.

2.2.3. Análisis espectral

La frecuencia respiratoria se identificó con el pico espec-
tral de la señal respiratoria obtenida a partir del ECG. Pa-
ra el análisis espectral se empleó el método de Lomb [7],
ya que las series de ángulos no están muestreadas unifor-
memente, en particular las estimadas con el método del



alineamiento del QRS-VCG en intervalos muy ruidosos
en los que no se encuentrâQτ de diagonal dominante.
El espectro de cada serie de ángulos (φ̂x, φ̂y, φ̂z y θ̂xy,
θ̂xz, θ̂yz, respectivamente) se estimó en ventanas de du-
ración 20 latidos y paso de deslizamiento 5 latidos. Los
espectros normalizados de los ángulos para cada una de
las derivaciones X, Y y Z se combinaron en un espectro
promedio para considerar conjuntamente las proyeccio-
nes de la rotación del eje eléctrico en todas las derivacio-
nes. La frecuencia respiratoria se estimó sobre el prome-
diado móvil de 6 espectros promedio. El objetivo de este
promediado es atenuar los picos frecuenciales no relacio-
nados con la respiración sino con estimaciones erróneas
debidas al ruido, asi como realzar la frecuencia propia de
la respiración. La duración total de la ventana de análi-
sis se restringió entre 5 y 45s, de manera que permitiese
la estimación de la mínima frecuencia respiratoria razo-
nable (0.2 Hz) y siguiese las variaciones de la frecuencia
respiratoria durante la prueba de esfuerzo. Para reducir el
riesgo de seleccionar como frecuencia respiratoria un pico
espúreo, la búsqueda del pico espectral máximo (f(k)) se
restringió a un intervalo [fR-0.2fR,fR+0.2fR] en torno a
una frecuencia de referencia (fR) que actualizada expo-
nencialmente (fR(k+ 1) = βfR(k) + (1− β)f(k+ 1)).
El parámetroβ se fijó a 0.9 en un compromiso entre ob-
tener una estimación robusta de la frecuencia respiratoria
y seguir sus variaciones durante la prueba de esfuerzo.

2.3. Simulación

La evaluación del método es complicada ya que requiere
el registro simultáneo del ECG y la señal respiratoria du-
rante una prueba de esfuerzo. En este trabajo se evaluó el
método sobre un estudio de simulación. Primero, se simu-
ló un ECG de prueba de esfuerzo a partir de un conjunto
de 15 latidos promediados extraídos de registros reales
(2.1) durante las diferentes fases de una prueba de esfuer-
zo, siguiendo diferentes patrones de ST/HR [8]. Una se-
ñal VCG se obtuvo a partir de los registros simulados de
12 derivaciones, según se explicó en 2.2.1. La rotación
del eje eléctrico cardiaco debida a la respiración se simu-
ló como en [9]. Se aplicó al VCG una rotación variante
en tiempo. La variación angular sobre cada derivación se
simuló medinte dos funciones sigmoidales (inspiración y
expiración) con un rango de variación máximo de 5 gra-
dos (valor empírico extraído de ergometrías reales). La
frecuencia respiratoria se hizo variar según un patrón típi-
co en prueba de esfuerzo (Figura 2).
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Figura 2. Frecuencia respiratoria simulada

Se consideró un modelo aditivo de ruido. Se simula-
ron registros de ruido sustrayendo a cada latido de va-
rios registros reales de prueba de esfuerzo (diferentes del
empleado para la construcción del ECG simulado) su co-
rrespondiente latido promedio. Las posibles componentes
residuales de QRS se eliminaron siguiendo el método ex-
plicado en [8]. La Figura 3 muestra un ejemplo de registro
de prueba de esfuerzo simulado durante las fases de ini-
cio, esfuerzo y recuperación.
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Figura 3. Registro simulado de prueba de esfuerzo du-
rante las fases de inicio, esfuerzo y recuperación

3. RESULTADOS

Se simularon 102 registros de ruido (nivel RMS medio
de 444µV con desviación estándar (SD) de 267µV ) y 4
patrones de ruido diferentes (Figura 4), resultando en un
total de 136 (102:3×4) VCGs simulados.
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Figura 4. Patrones de ST/HR simulados:A y B típicos
de sujetos sanos ,C y D de pacientes isquémicos.

Para cada registro simulado calculamos una señal de
error absoluto (∆f = |f − f̂ |, dondef es la frecuencia
respiratoria simulada (figura 2) ŷf la frecuencia estimada
en cada espectro promediado) y una señal de error relativo

(∆f( %) = |f−f̂ |
f
×100). El error asociado a cada registro

se caracterizó mediante la media de∆f y ∆f( %). La
media y SD del error cometido al usar cada uno de los



métodos de estimación de señal respiratoria propuestos en
2.2.2 (alineamiento del QRS-VCG,eAL, y áreas del QRS,
eAR) se muestran en la Tabla 1 para el total de registros
simulados.

media SD
eAL (Hz) 0.0029 0.0013
% 0.579 0.235
eAR (Hz) 0.0537 0.0726
% 9.814 13.071

Tabla 1. Media y SD del error

La frecuencia respiratoria estimada por cada uno de
los métodos para los 34 registros simulados con patrónA
de ST/HR se muestran en la Figura 5.
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Figura 5. Frecuencia respiratoria de los registros simu-
lados con patrónA de ST/HR estimada mediante el ali-
neamiento del QRS-VCG (izquierda) y las áreas del QRS
(derecha).

4. DISCUSIÓN Y CONCLUSIONES

La idea de usar el método del alineamiento del QRS-VCG
para estimar la frecuencia respiratoria fue propuesta en
[1]. Este trabajo constituye una extensión al método de
[1] para poder ser aplicado sobre registros de prueba de
esfuerzo, en los que la frecuencia respiratoria no es cons-
tante sino que varía con el ejercicio, la señal está contami-
nada con altos niveles de ruido y es frecuente la ocurren-
cia de latidos ectópicos. Entre las modificaciones introdu-
cidas en este trabajo destacan: el rechazo de matrices de
rotación sin estructura diagonal dominante, la actualiza-
ción del latido de referencia y el seguimiento de la fre-
cuencia respiratoria a lo largo de la prueba de esfuerzo.

Se emularon registros de prueba de esfuerzo, siguien-
do diferentes patrones de ST/HR, típicos de sujetos sanos
e isquémicos. Los resultados obtenidos para cada uno de
los patrones fueron similares, tanto para el método del ali-
neamiento del QRS-VCG como para el de las áreas del
QRS, asi que los resultados se cuantificaron consideran-
do todos los registros simulados juntos. Los dos métodos
propuestos para estimar la señal respiratoria a partir del
VCG se compararon mediante el error cometido en la es-
timación de la frecuencia respiratoria. El preprocesado de
la señal y el análisis espectral fueron idénticos para ambos
métodos.

El error cometido por el método del alineamiento del
QRS-VCG (0.579 %±0.235 %) fue menor que el de las
áreas del QRS (9.814 %±13.071 %). En la Figura 5 pue-
de apreciarse la superioridad del método del alineamiento

del QRS-VCG, en especial en el pico de esfuerzo. Para
niveles de ruido superiores a 500µV en las tres deriva-
ciones el método de las áreas del QRS se mostró incapaz
de estimar la frecuencia respiratoria, no asi el del alinea-
miento. Para niveles de ruido elevados sólo en una deri-
vación ambos métodos obtuvieron resultados aceptables
gracias a la combinación de los espectros de las tres deri-
vaciones en un único espectro promedio.

El ruido presente en registros de prueba de esfuerzo es
altamente no estacionario, aumetando generalmente con
el esfuerzo. Sin embargo, en ocasiones el inicio del regis-
tro es particularmente ruidoso. En estos casos, si el mé-
todo falla al estimar la frecuencia respiratoria al inicio de
la prueba, el error se propaga hasta el final del registro
debido al algoritmo de seguimiento de la frecuencia. Esto
es especialmente problemático con el método de las áreas
del QRS, cuyo umbral de ruido, a partir del cual falla,
es más bajo que el del alineamiento del QRS-VCG. Es-
ta constituye la principal limitación del método propuesto
en este trabajo y puede aliviarse con una inicialización
robusta del algoritmo de seguimiento de la frecuencia.
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