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Ablación cardiaca auricular: estrategias guiadas por el mapeo de 
electrogramas

Catheter Ablation for Atrial Fibrillation: Electrogram-Guided Methods 
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RESUMEN
La ablación por radiofrecuencia se ha constituido como la técnica más utilizada para el tratamiento intervencionista 
de la fibrilación auricular. El aislamiento eléctrico de venas pulmonares se ha convertido en el procedimiento con-
vencional, principalmente en pacientes con fibrilación auricular paroxística. Sin embargo, la tasa de éxito mediante 
esta técnica en pacientes con fibrilación auricular persistente es alrededor del 50%. Aunque se han propuesto diver-
sas estrategias para guiar al electrofisiólogo en los procedimientos de ablación, estudios recientes muestran que la 
generación de líneas de ablación adicionales guiadas anatómicamente o mediante mapeo de electrogramas comple-
jos fragmentados, no mejora la tasa de éxito del procedimiento convencional de aislamiento de venas pulmonares. 
En esta revisión, se consideran las limitaciones que representan los métodos de mapeo electrofisiológicos actuales, 
las nuevas estrategias de evaluación de los electrogramas y los métodos de procesamiento de señales que se ven 
propuestos en el futuro más inmediato, para guiar los procedimientos de ablación particularmente en pacientes con 
fibrilación auricular persistente.

PALABRAS CLAVE: fibrilación auricular; ablación por catéter; electrogramas auriculares
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ABSTRACT
Radiofrequency catheter ablation has evolved into an effective treatment option for drug-resistant patients with 
atrial fibrillation. Electrical isolation of the pulmonary veins has become the standard ablation strategy mainly in 
patients with paroxysmal atrial fibrillation. However, the success rate of pulmonary veins isolation is about 50% in 
patients with persistent atrial fibrillation. Although different strategies to guide the electrophysiologist in ablation 
procedures have been proposed. Recent studies show that the generation of additional ablation lines guided ana-
tomically or by fragmented complex electrograms mapping does not improve the success rate of the conventional 
pulmonary veins isolation procedure. In this review, we describe the limitations of current electrophysiological 
mapping methods, the new electrogram evaluation strategies and the signal processing methods that are proposed 
in the immediate future, to guide ablation procedures, particularly in patients with atrial fibrillation persistent. 

KEYWORDS: atrial fibrillation; catheter ablation; atrial electrograms
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INTRODUCCIÓN
La fibrilación auricular (FA) es una de las taquiarrit-

mias más comunes: afecta alrededor del 2% de la 
población general y su incidencia está aumentando [1]. 
La FA está asociada con anormalidades hemodinámi-
cas y eventos tromboembólicos, incrementando 5 
veces el riesgo de sufrir un accidente cerebrovascular. 
En los últimos años, en Latinoamérica se ha alertado 
sobre los crecientes eventos de accidentes cerebrovas-
culares debidos a FA [2].  Los pacientes con FA son hos-
pitalizados dos veces más que los pacientes sin FA, y su 
calidad de vida se ve disminuida. Asimismo, la FA 
genera importantes gastos a los sistemas de salud, solo 
en Estados Unidos, el gasto anual del tratamiento llega 
a los US$26 billones [3]. La carga financiera se agudiza 
en regiones en vía de desarrollo, como Latinoamérica.

La FA se clasifica en paroxística, cuando su duración es 
menor a 7 días, en persistente, cuando la fibrilación se 
sostiene por más de 7 días, o en persistente de larga 
duración cuando la fibrilación continua por más de un 
año. Para pacientes con FA sintomática el tratamiento 
se enfoca en restablecer y mantener el ritmo sinusal, en 
este caso, el manejo se realiza mediante medicamentos 
antiarrítmicos o a través de la terapia de ablación por 
radiofrecuencia utilizando catéteres intracavitarios [3, 4]. 

El tratamiento por ablación auricular consiste en la 
generación de lesiones en el tejido que bloquean la pro-
pagación del impulso eléctrico para prevenir la forma-
ción y el mantenimiento de la conducción fibrilatoria 
[5]. La ablación por catéter, a diferencia de la medicación 
antiarrítmica, se convierte en una opción para curar 
definitivamente la FA, y puede evitar los efectos secun-
darios del tratamiento farmacológico a largo plazo.

Estudios clínicos han mostrado que la ablación por 
radiofrecuencia es efectiva en 70% de los pacientes 
con FA paroxística [6]. La guía de la Asociación 
Americana del Corazón para el manejo de pacientes 
con fibrilación auricular recomienda la ablación por 

catéter, como terapia de primera línea, en pacientes 
con FA paroxística sintomática, que son refractarios o 
intolerantes al menos a una medicación antiarrítmica 
[3]. Sin embargo, en pacientes con FA persistente la tasa 
de éxito, no alcanza el 50% [7, 8]. En la misma guía [3], la 
terapia de primera línea en FA persistente es la medica-
ción antiarrítmica, y solo recomienda considerar la 
ablación en pacientes con FA persistente cuando es 
refractario o intolerante al menos a una medicación 
antiarrítmica. 

La baja tasa de éxito de la ablación en FA persistente, 
puede ser una consecuencia del poco entendimiento 
de los mecanismos que generan y perpetúan la arrit-
mia [9]. La mayoría de los procedimientos de ablación 
para pacientes con FA están basado en consideraciones 
anatómicas, donde el procedimiento estándar es el 
aislamiento de venas pulmonares [10]. Por otro lado, 
existen propuestas para realizar ablación guiada por el 
análisis de las señales adquiridas con los catéteres 
intracavitarios, dichas señales se conocen como elec-
trogramas (EGM). Estas estrategias están orientadas a 
la localización de los substratos arritmogénicos, sin 
embargo, no han sido universalmente aceptadas.  Las 
principales propuestas que han sido probadas en la 
práctica clínica son la ablación guiada por electrogra-
mas auriculares fragmentados complejos (CFAE) y la 
ablación de rotores guiados por mapeo panorámico 
(FIRM) [11].  

Existen estrategias que se basan en la caracterización 
y clasificación de los electrogramas. Por ejemplo, 
mediante el cálculo de la frecuencia dominante [12] o el 
estudio de la entropía [13, 14]. Sin embargo, ninguno de 
estos métodos ha encontrado un consenso en la prác-
tica médica, debido en parte a la dificultad de reprodu-
cir los resultados con tasas de éxito similares [15].

La problemática a la que se han enfrentado estos 
métodos para su aceptación es que, a diferencia de la 
señal ECG, no existe una descripción del todo clara de 
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los patrones que se pueden encontrar en las señales 
EGM y no hay un consenso entre los especialistas que 
defina claramente los tipos de electrogramas asocia-
dos a sitios arritmogénicos, lo cual hace que la ablación 
en FA siga limitada al aislamiento de las venas pulmo-
nares y que cuando se realiza la ablación guiada por 
electrogramas, esta dependa de la experiencia del 
electrofisiólogo [16, 17].

Algunos estudios han mostrado que diferentes técni-
cas para la identificación de electrogramas no identifi-
can necesariamente las mismas áreas de ablación, por 
lo cual, la caracterización precisa de EGM auriculares 
que pueden indicar un área particular como objetivo 
de ablación es actualmente un tema de debate [18]. 

A partir de esta problemática, el objetivo de este artí-
culo es presentar el estado actual de las estrategias de 
ablación guiadas por electrogramas y un estado del 
arte de las propuestas que se reportan en la literatura 
para desarrollar nuevos métodos que permitan guiar 
la ablación a partir del procesamiento y análisis de las 
señales EGM.

El artículo está organizado de la siguiente forma: pri-
mero se presentan las tecnologías utilizadas en la prác-
tica clínica para el mapeo electroanatómico, que es la 
base de los procedimientos de ablación; luego se pre-
sentan las principales técnicas de ablación utilizadas 
en la práctica clínica; posteriormente el artículo se 
enfoca en presentar las principales propuestas publi-
cadas en la literatura para el análisis de electrogramas, 
las principales técnicas de procesamiento de señal 
para caracterización de electrogramas y su aplicación 
para guiar procedimientos de ablación. Por último, se 
resumen los esquemas que se han planteado para cla-
sificar los electrogramas de acuerdo con su morfología 
y se describen las propuestas orientadas a realizar una 
discriminación de los electrogramas a partir de técni-
cas de reconocimiento de patrones, incluyendo técni-
cas de aprendizaje supervisado y semi-supervisado.

MAPEO INTRACARDIACO COMO BASE
PARA LOS PROCEDIMIENTOS DE ABLACIÓN

El mapeo electro-anatómico es un procedimiento que 
permite identificar, caracterizar y localizar una arrit-
mia y es la base para la realización de las terapias de 
ablación. Los catéteres cuentan con uno o varios elec-
trodos metálicos expuestos en el extremo. Los EGM 
son adquiridos a través del contacto directo de los 
electrodos con el tejido endocárdico [19].

En el mapeo electro-anatómico es necesario combi-
nar la información eléctrica contenida en las señales 
EGM con información anatómica de las aurículas. Ésta 
se obtiene a partir de lecturas de posicionamiento de la 
punta del catéter mediante sistemas de triangulación a 
partir de campos eléctricos o magnéticos.

FIGURA 1. Vista posterior de un mapa electroanatómico
que representa la reconstrucción 3D de la aurícula 

izquierda de un paciente. La información eléctrica extraída 
de los electrogramas se representa en un mapa de color. 

Los sistemas de mapeo electroanatómico más utiliza-
dos en la práctica clínica a nivel mundial son el EnSite 
Velocity NavX de St. Jude Medical y el Carto de Biosense 
Medical, filial de Johnson and Johnson. Estos sistemas 
proveen la tecnología necesaria para localizar los caté-
teres en interior de la aurícula y construir mapas ana-
tómicos 3D que permiten al especialista visualizar en 
qué estructura anatómica auricular está posicionado el 
catéter [20]. Igualmente, los catéteres pueden registrar 
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EGM unipolares o bipolares al estar en contacto con la 
aurícula (La Figura 1 muestra un mapa electroanató-
mico extraído del sistema NavX). 

TÉCNICAS DE ABLACIÓN GUIADAS
ANATOMICAMENTE Y SUS LIMITACIONES

El procedimiento estándar de ablación en FA consiste 
en el aislamiento eléctrico de las venas pulmonares 
(PVI). Se realiza aplicando ablación circunferencial o 
ablación segmentada, con el objetivo de desconectar 
eléctricamente las venas pulmonares del sistema de 
propagación del potencial de acción del miocardio. 
Para su realización, se utilizan los sistemas de mapeo 
3D, para guiar los catéteres al interior de la estructura 
de las aurículas sin necesidad de buscar substratos 
arritmogénicos mediante el análisis de EGM.

El procedimiento de PVI se basa en la evidencia que la 
mayoría de los focos ectópicos que desencadenan epi-
sodios de FA se localizan en las venas pulmonares [21]. 
Sin embargo, la FA puede ser iniciada y sostenida por 
otros gatillos y mecanismos, especialmente en casos 
de FA persistente. Estudios recientes han demostrado 
la presencia de circuitos fibrilatorios que generan una 
conducción de alta frecuencia alrededor de un vértice 
[22, 23]. Basados en esto, Jalife et al. propusieron la hipó-
tesis del rotor, según la cual, la FA es sostenida por 
circuitos de micro-reentrada que giran alrededor de un 
punto de singularidad [22]. Los rotores pueden ser ini-
ciados por latidos ectópicos provenientes de las venas 
pulmonares, y posteriormente se auto sostienen.

A diferencia de la hipótesis de ondas circulares suge-
rida a principios del siglo XX, la hipótesis del rotor ase-
gura que no se requiere la presencia de un obstáculo 
anatómico para que se genere un rotor. Se han estu-
diado rotores mediante el registro de la propagación del 
potencial de acción a partir de métodos ópticos en cul-
tivos celulares [24] y en corazones aislados de animales 
[23]. Recientemente, Narayan et al. han logrado observar 
rotores utilizando un catéter tipo balón con 64 electro-

dos, generando una mayor evidencia sobre la existen-
cia de rotores en humanos con FA [25].

Por otra parte, Allessie et al., introducen la hipótesis 
del mecanismo de la “doble capa”, la cual indica que la 
FA persistente se sostiene debido a una disociación 
progresiva endo-epicárdica, que va convirtiendo el 
miocardio en una doble capa de conducción que se 
autoalimenta constantemente [26]. Esta hipótesis es 
sustentada con base a estudios electrofisiológicos en 
pacientes con FA persistente, que indican que las 
ondas fibrilatorias observadas son de origen “focal” 
pero sin la presencia de un área con actividad focal 
sostenida [27], es decir, existe un avance disruptivo de 
la onda de propagación entre el epicardio y el endocar-
dio. Aunque esta hipótesis explicaría por qué la abla-
ción de FA persistente no es exitosa [28], requeriría de 
un mapeo endocárdico y epicárdico simultáneo para 
observarse [29], lo cual es inviable en humanos con la 
tecnología disponible actualmente.

Otras variantes de la ablación guiada por estructuras 
anatómicas, sugiere la generación de líneas de abla-
ción adicionales en la aurícula izquierda. Los sitios 
más comunes para la generación de estas líneas son la 
pared superior de la aurícula izquierda conectando las 
lesiones de las venas pulmonares superior derecha e 
izquierda y la región de tejido entre la válvula mitral y 
la vena pulmonar inferior izquierda [30]. De esta forma 
se busca eliminar sitios críticos en el mantenimiento 
de la FA diferentes a las venas pulmonares.

Un procedimiento de ablación óptimo debería gene-
rar la cantidad mínima de líneas de ablación necesa-
rias para eliminar los substratos arritmogénicos que 
generan o sostienen la arritmia. Sin embargo, en las 
estrategias guiadas anatómicamente, se generan líneas 
de ablación que no necesariamente garantizan la eli-
minación de estos puntos críticos y que, por el contra-
rio, pueden lesionar parte del tejido sano. Para evitar 
este problema, se han propuesto métodos para realizar 
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la ablación guiada por EGM en los cuales el resultado 
del análisis de los EGM es utilizado para detectar sitios 
objetivos de ablación.

TÉCNICAS DE ABLACIÓN GUIADAS
POR ELECTROGRAMAS

A pesar del entendimiento parcial de los mecanismos 
de generación y perpetuación de la FA, se han pro-
puesto múltiples métodos para realizar la ablación 
guiada por electrogramas (EGM), entre ellos el mapeo 
de electrogramas fragmentados y el mapeo panorá-
mico. Es necesario tener en cuenta que debido a la 
naturaleza desorganizada de la propagación del poten-
cial de acción en FA, es muy difícil hacer el segui-
miento de dicha propagación por medio de mapas de 
activación como se hace en casos de taquicardia y flu-
tter auricular [3]. 

Electrogramas complejos fragmentados
Una de las estrategias para guiar los procedimientos 

de ablación basados en los EGM, es el análisis de los 
llamados electrogramas auriculares fragmentados 
complejos (CFAE) [31]. La ablación de CFAE es uno de los 
métodos más utilizados en la práctica clínica, gracias a 
que ha estado disponible en los equipos comerciales de 
mapeo cardíaco más usados (EnSite Velocity NavX de 
St. Jude Medical y Carto de Biosense Medical). Esta apro-
ximación diagnóstica inició en 2004 con Nademanee et 
al. [31] quien definió genéricamente los CFAE como: 1) 
Potenciales de EGM auriculares fragmentados que 
poseen 2 o más deflexiones y/o perturbaciones de la 
línea base con deflexiones continuas y activación pro-
longada. 2) EGM auriculares con una longitud de ciclo 
muy corta (≤ 120 ms) promediado sobre 10 segundos de 
registro.  La Figura 2 ilustra un ejemplo de señal consi-
derada normal y de una señal CFAE.

Nademanee et al. [31] proponen identificar y tratar las 
áreas con CFAE como sitios susceptibles de ablación. 
Sin embargo, estudios posteriores han reportado resul-
tados contradictorios [32, 33] y por ello este método tiene 

múltiples críticos [34, 35]. Uno de los problemas es que la 
definición de CFAE es muy general y no distingue 
entre diferentes morfologías presentes en los electro-
gramas fragmentados, por lo tanto, se caracteriza 
como CFAE a una familia muy amplia de señales que 
no necesariamente están relacionadas con substratos 
arritmogénicos [36]. Esto conlleva a una interpretación 
subjetiva de cuáles son los EGM fragmentados que ver-
daderamente pueden garantizar que el procedimiento 
de ablación sea exitoso [16, 37]. 

Los estudios realizados para comparar las estrategias 
propuestas de ablación en FA persistente presentan 
mucha variación en los resultados y por lo tanto actual-
mente no es claro qué tipo de ablación presenta mejor 
desempeño. Por ejemplo, mientras los estudios de 
Nademanee et al. reportan un éxito del 91% sin recu-
rrencia durante un año [31], Oral et al. no lograron repro-
ducir dichos resultados y reportan una tasa de éxito 
solo del 40% [32], mientras que Elayi et al. alcanzaron un 
69% de éxito [38]. Los estudios que utilizan PVI con abla-
ción lineal reportan tasas de éxito que oscilan entre 
11% y 74%. Así mismo, estudios que describen una 
estrategia de ablación secuencial (PVI + líneas + CFAE), 
reportan tasas de éxito entre 38% y 62% [7, 39]. En gene-
ral, la tasa de éxito promedio en FA persistente utili-
zando PVI + CFAE es de 47%, lo cual es muy cercano a 
los reportes para ablación donde solo se hace PVI (40%) 
[40]. Recientemente, Verma et al. en el estudio STAR-AF 
II, el cual incluyó el seguimiento de 549 pacientes, con-
cluyeron que bajo las técnicas actuales lo más reco-
mendable es realizar únicamente PVI [35].

Respecto a lo anterior, es necesario enfatizar que los 
descriptores utilizados para detectar CFAE, implemen-
tados en los dispositivos de mapeo intracardiaco utili-
zados en la mayoría de los estudios, están basados en 
la definición de Nademanee, que como se mencionó, 
es una definición cualitativa que no diferencia los 
patrones presentes en las señales EGM fragmentadas. 
Por otra parte, la poca reproducibilidad de los resulta-
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dos se debe principalmente a que la definición de 
CFAE es muy amplia, y hace necesario que el electrofi-
siólogo evalúe visualmente las señales y a partir de su 
experiencia, seleccione los CFAE que pueden indicar 
un sitio objetivo de ablación [41, 42]. Lo anterior implica 
que la clasificación binaria de señales EGM entre CFAE 
y no-CFAE es insuficiente. Este hecho, influye de una 
manera importante en los diferentes estudios clínicos.

FIGURA 2. Ejemplo de señales EGM. Arriba una señal
donde se observan las activaciones locales de forma

organizada y abajo una señal fragmentada (CFAE).

Si bien la ablación guiada por CFAE tuvo un auge 
importante en los últimos años, su utilización ha sido 
cuestionada recientemente por los estudios START-
AF-II y CHASE AF [35, 43]. En respuesta a esto, Narayan 
et al. han propuesto un nuevo método de ablación 
guiado por mapeo panorámico, con el cual se realiza 
un seguimiento a la propagación de la conducción 
eléctrica a través de la aurícula [44]. El método pro-
puesto y desarrollado por Narayan et al. se basa en un 
mapeo panorámico intracardiaco de las 2 aurículas, 
utilizando catéteres tipo balón con 64 electrodos. 
Dicho catéter cuenta con 8 líneas longitudinales, cada 
una con 8 electrodos, con lo cual se cubre casi toda la 
aurícula. Las señales son adquiridas y procesadas, 
mediante un patentado basado en mapas de fase, para 

determinar los patrones de propagación eléctrica pre-
sentes en cada paciente. Utilizando mapas isocrónicos, 
se determina el centro del rotor como zona objetivo de 
ablación para revertir la arritmia [25]. El método recibe 
el nombre de Focal Impulse and Rotor Modulation 
(FIRM) [11]. A partir de dicho método, un estudio pros-
pectivo realizado en 92 pacientes (llamado CONFIRM) 
reportó la detección de rotores en humanos como 
fuentes conductoras de la arritmia [45]. 

Este esquema fue desarrollado bajo la hipótesis de la 
existencia de rotores estables, lo cual ha sido debatido y 
permanece como tema abierto [26]. Adicionalmente, a 
pesar de los resultados publicados por Narayan et al., 
varios autores cuestionan el método FIRM. Allesie y de 
Groot, sostienen que los resultados de Narayan et al. no 
son concluyentes y que todavía se deben realizar estu-
dios adicionales en otros centros para validarlos [29]. 
Sostienen además que el método de Narayan utiliza un 
mapeo de baja resolución (64 electrodos), respecto a 
otros estudios en los que se ha realizado mapeo epicár-
dico en humanos con 128 y 256 electrodos, en los cuales 
no se observaron rotores estables en humanos [26, 46]. 
Buch et al. [47] realizaron un estudio de cohortes en dos 
centros médicos de Estados Unidos con 43 pacientes en 
el cual utilizaron el método FIRM encontrando una efi-
cacia muy pobre, en contravía de lo reportado por los 
estudios de Narayan et al. Ellos concluyen que aún se 
requieren una serie de estudios aleatorizados para com-
probar la eficacia y utilidad critica del método FIRM.

PROPUESTAS DE MAPEO
BASADO EN LA CARACTERIZACIÓN

DE LOS ELECTROGRAMAS
En FA persistente la morfología de los electrogramas 

es muy desorganizada y dificulta la detección de las 
ondas de activación, lo que conlleva a imprecisiones 
en la localización de los substratos arritmogénicos a 
partir del mapeo panorámico. Por otra parte, las estra-
tegias basadas en CFAE, dependen en gran medida de 
la capacidad del especialista de discriminar que tipo 
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CFAE deben ser seleccionados para guiar la ablación. 
Como alternativa, en la literatura se han generado 
varias propuestas basadas en el procesamiento de las 
señales EGM con herramientas matemáticas que bus-
can caracterizar las señales por medio de índices o 
descriptores que no dependen del concepto de CFAE 
definido por Nademanee, y que puedan cuantificar las 
formas de onda encontradas en estas señales. 
Características basadas en la morfología de la señal [48], 
en el análisis en el dominio de la frecuencia [49], o en 
descriptores no lineales [50], han mostrado resultados 
prometedores en estudios sobre modelos computacio-
nales o sobre modelos animales, pero todavía requie-
ren ser validados antes de su aplicación en la práctica 
clínica. A continuación, se describen los desarrollos 
más relevantes en este sentido.

Estudios clínicos han mostrado que los sitios anató-
micos que representan substratos de FA están caracte-
rizados por señales EGM con un alto grado de desorga-
nización y ondas de activación de alta frecuencia [51]. 
De acuerdo a esto, algunas propuestas para el procesa-
miento de la señal EGM están orientadas a calcular 
índices que cuantifican la frecuencia de las ondas de 
activación y la longitud del ciclo, tanto de los potencia-
les regulares como de los potenciales fragmentados. 
Posteriormente los algoritmos se han orientado a la 
caracterización del nivel de organización de la señal.

Para medir el grado de organización espacial de la 
ondas de activación durante FA, Botteron y Smith [52] 

propusieron un método de pre-procesamiento que 
genera una forma de onda variante en el tiempo pro-
porcional a la amplitud de los componentes de alta 
frecuencia en el EGM auricular; esta señal resultante 
corresponde a la envolvente del EGM. Este método ha 
sido utilizado para calcular diferentes índices, basados 
en la aplicación de la transformada de Fourier, para 
encontrar el espectro de potencia de la envolvente de 
la señal EGM: frecuencia dominante (DF), índice de 
organización (OI) e índice de regularidad (RI) [53, 54].  

Sin embargo, existen autores que han discutido la uti-
lidad práctica del análisis del DF, ya que es sensible al 
método de adquisición de la señal, a la relación señal a 
ruido (SNR), a la despolarización de campo lejano ven-
tricular y a la complejidad de la señal [55, 56]. Faes et al. 
[48] desarrollaron un método para cuantificar la organi-
zación de EGM bipolares simples, adquiridos en una 
aurícula humana durante FA. El algoritmo se basa en la 
comparación entre pares de ondas de activación para 
estimar su similitud morfológica, y retorna una medida 
llamada índice de similitud, el cual mide el grado de 
repetitividad en el tiempo de las ondas de activación.

Algunos autores han propuesto métodos basados en 
transformadas tiempo-frecuencia para la caracteriza-
ción de la señal EGM o para la segmentación de la señal 
con el fin de detectar las ondas de activación y los seg-
mentos con actividad eléctrica, ya sea de campo cer-
cano –activaciones que representan la activación local– 
o de campo lejano –que representan las activaciones de 
zonas diferentes a las inmediaciones del catéter [57]. 
Houben, de Groot y Allessie [57] utilizaron la descompo-
sición wavelet en EGM unipolares en FA para la detec-
ción automática de ondas de activación locales durante 
FA, a partir de las cuales se cuantifican los potenciales 
primarios y el grado de fragmentación de los EGM. 
Kremen et al. [58] propusieron un método basado en la 
transformada wavelet discreta para la detección de los 
segmentos con actividad eléctrica. De acuerdo a esta 
propuesta, se identificó que en señales EGM con una 
frecuencia de muestreo de 1000 Hz, el coeficiente de 
detalle 3 contiene información relevante para la detec-
ción de las ondas de activación. 

Por otro lado, algunos estudios han propuesto la utili-
zación de métodos no lineales para el estudio del fenó-
meno de fragmentación en los EGM auriculares [59, 60]. 
Ganesan et al. [61] evaluaron la aplicación de la entropía 
de Shannon para detectar electrogramas fragmentados 
en un modelo computacional 2D, en modelos in-vivo 
(ratas y ovejas) y en pacientes con FA persistente. En 
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este estudio encontraron que las áreas de alta entropía 
están relacionadas con rotores en los modelos compu-
tacionales y los modelos in-vivo, pero los resultados en 
humanos mostraron áreas de alta entropía que no 
están relacionadas con los mapas de CFAE generados 
por los equipos comerciales, y no fue posible distinguir 
a qué tipo de substrato se podrían asociar. 

Han sido propuestas medidas de entropía basadas en 
la teoría de dinámica no lineal como la entropía aproxi-
mada (ApEn) y la entropía Sample (SampEn) para la 
evaluación del nivel de fragmentación de señales EGM, 
y se ha evaluado su relación con la detección de rotores 
en modelos computacionales que simulan la conduc-
ción fibrilatoria auricular [62, 63]. También se ha pro-
puesto la utilización de métodos de análisis multifrac-
tal en la evaluación de diferentes niveles de fragmenta-
ción en los electrogramas [64, 65]. Sin embargo, estos 
métodos requieren nuevos estudios para su validación 
y aún no están siendo utilizados en la práctica clínica. 

ESQUEMAS DE CLASIFICACIÓN
PARA EL ANÁLISIS DE ELECTROGRAMAS 

Los patrones de propagación en FA tienen una alta 
complejidad por lo que caracterizar las señales que se 
adquieren a través de un solo descriptor, por ejemplo, 
la frecuencia dominante, la entropía de Shannon o la 
entropía aproximada, puede no ser suficiente. 
Teniendo en cuenta esto, algunas investigaciones han 
abordado el tema como un problema de reconoci-
miento de patrones. Se han propuesto esquemas basa-
dos en modelos de aprendizaje supervisado para 
detectar los electrogramas con alto nivel de fragmen-
tación [66, 67]. Estos métodos requieren un sistema de 
clasificación abalado por expertos que permita gene-
rar un conjunto de señales etiquetadas para ser utiliza-
das en el proceso de entrenamiento de los algoritmos 
de aprendizaje supervisado. Aunque no existe un con-
senso en cuanto a la clasificación de los electrogramas, 
en la literatura se han planteado algunos esquemas de 
clasificación, basados principalmente en el nivel de 

organización de la señal y en el porcentaje de actividad 
eléctrica presente en la señal. A continuación, se resu-
men estos esquemas, los cuales sirven como base para 
los métodos de reconocimiento de patrones.

Clasificación de acuerdo
al esquema de Wells

Uno de los primeros sistemas de clasificación de 
señales EGM fue propuesto por Wells et al. [68] quie-
nes distinguieron los EGM auriculares en cuatro tipos 
basados en la presencia de activaciones en el EGM y la 
naturaleza de su línea base:

 › Tipo I: Ondas de activación discretas separadas 
por una línea base isoeléctrica libre de 
perturbación.

 › Tipo II: Ondas de activación con varias 
perturbaciones y línea base no isoeléctrica.

 › Tipo III: EGM en los cuales se dificulta la 
identificación de ondas de activación o la 
distinción de una línea base definida.

 › Tipo IV: Definido como el tipo III en el que 
adicionalmente se presentan periodos 
alternantes con características del tipo I o II. 

Uno de los principales problemas de esta clasificación 
es que no tiene un criterio definido y cuantificado para 
evaluar que se puede considerar una perturbación de 
la línea base, y no tiene en cuenta diferentes morfolo-
gías que puedan aparecer en las ondas de activación, 
de tal forma que la clasificación se basa en parámetros 
subjetivos. Por otro lado, los EGM tipo IV están defini-
dos como una señal que cambian su morfología por 
tramos. Esto dificulta su análisis de tal forma que 
usualmente solo se consideran los tres primeros tipos.

Clasificación escalada en cuatro
niveles de fragmentación

Schilling et al. y Kremen et al. [69, 70] han introducido un 
sistema de clasificación que puede ser considerado una 
modificación del criterio de Wells, basado en 4 grupos, 
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de tal forma que los grupos con más alto nivel, presen-
tan mayor nivel de desorganización o fragmentación:

 › C0: EGM auriculares no fragmentados con alta 
frecuencia.

 › C1: EGM fragmentados con actividad periódica 
(nivel bajo de fragmentación). 

 › C2: Mezcla de actividad periódica fragmentada y 
EGM no fragmentados con actividad no periódica 
(nivel intermedio de fragmentación). 

 › C3: EGM auriculares de alta frecuencia y con 
actividad continúa (no se pueden diferenciar 
ondas de activación discretas de forma regular, 
lo cual se considera un nivel alto de 
fragmentación). 

Este esquema de clasificación contempla la presencia 
de diferentes tipos de morfologías en la señal EGM, sin 
embargo, los criterios no son cuantitativos y esta clasi-
ficación depende en gran medida de criterios subjeti-
vos del electrofisiólogo que evalúe las señales.

Clasificación según la duración
de la actividad fragmentada

Hunter et al. [71] propusieron una clasificación de las 
señales en 5 tipos,  fundamentada, principalmente, en 
la duración de la actividad fragmentada, con lo que se 
incluye un criterio adicional cuantitativo para definir 
los grupos:

 › Grado 1: Presencia de actividad fragmentada 
ininterrumpida en más del 70% de la señal, que 
se caracteriza por la presencia de deflexiones 
continúas sin pausa en la línea isoeléctrica, con 
episodios perdurables mayores a 1 segundo. Se 
consideran continuas si la separación entre 
deflexiones es menor a 70 ms. 

 › Grado 2: Actividad fragmentada interrumpida, 
cuando la actividad fragmentada ocupa más del 
70% de la señal, pero no hay episodios 
perdurables.  

 › Grado 3: Actividad fragmentada intermitente, 
cuando la actividad fragmentada ocupa entre 
30 y 70% de la señal.

 › Grado 4: EGM complejos, definidos como 
potenciales discretos (≤ 70 ms) y complejos (≥ 5 
cambios de dirección), con cualquier tipo de 
actividad fragmentada ocupando menos del 30% 
de la señal (de otro modo, estaría considerada 
como de grado 3). 

 › Grado 5: Electrogramas normales, potenciales 
discretos (separación ≥ 70 ms) y simples (< 5 
cambios de dirección).

Esta clasificación, aunque incluye criterios cuantitati-
vos, no ha logrado convertirse en un estándar clínico. 
Algunas limitaciones de este esquema es que no eva-
lúa la morfología de las ondas de activación y no se ha 
definido una relación directa de cada grupo con los 
sustratos arritmogénicos críticos en la perpetuación 
de las arritmias.

Se pueden encontrar algunos paralelismos entre los 
diferentes tipos de clasificación, ya que estos sistemas 
se basan en la valoración del nivel de desorganización 
de la señal, en la Tabla 1 se presenta una descripción 
de 5 clases de EGM que resume las asociaciones entre 
las clases definidas en los sistemas descritos anterior-
mente. La Figura 3, ilustra un ejemplo de señal EGM 
para cada una de estas 5 clases.

MÉTODOS DE APRENDIZAJE
SUPERVISADO PARA LA CLASIFICACIÓN

DE LOS ELECTROGRAMAS 
Con el fin de utilizar modelos que combinen informa-

ción de varias características simultáneamente, se han 
propuesto nuevos métodos basados en esquemas de 
reconocimiento de patrones. Algunos estudios han 
propuesto sistemas de reconocimiento de patrones 
para la detección de diferentes niveles de fragmenta-
ción basado en alguno de los esquemas descritos en la 
sección anterior. 
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El problema de la detección de patrones en EGM, ha 
sido abordado principalmente mediante el uso de algo-
ritmos de clasificación basados en aprendizaje super-
visado. Nollo et al. [72] presentaron un sistema automá-
tico para el análisis y clasificación de FA utilizando 
una máquina de soporte vectorial (SVM) para clasifi-
car entre EGM tipo I, II y III de acuerdo al criterio de 
Wells. Ellos trabajaron con una base de datos limitada 
a 100 señales y obtuvieron una exactitud de 97.7%.

Kremen et al. [66] propuso un algoritmo para la detec-
ción automática de electrogramas fragmentados utili-
zando un método basado en la teoría de grupos de 
modelos de evolución adaptativa llamado GAME 
(Group of Adaptive Models Evolution), la cual se basa en 

TABLA 1. Evaluación de la relevancia de las características utilizando el índice FDR. En negrilla
se presentan las características seleccionadas para la implementación del clasificador.

redes neuronales artificiales. Para la caracterización 
de la señal fue utilizada la transformada wavelet ade-
más de otros algoritmos para la extracción de caracte-
rísticas basados en el dominio del tiempo, el dominio 
de la frecuencia y en dinámica no lineal. Utilizaron 
procedimientos de optimización para encontrar la 
mejor configuración posible de los algoritmos y las 
características para maximizar la efectividad de la 
etapa de clasificación. Los algoritmos desarrollados 
por Kremen et al. fueron validados en una base de 
datos etiquetada por expertos de acuerdo al criterio de 
Schilling et al. Los resultados mostraron un promedio 
de error en la clasificación para todas las clases del 6%, 
y un error de clasificación de alto grado de fragmenta-
ción de 9%.

Nueva clase Descripción/clasificación Hunter Schilling-Kremen Wells 

A EGM con activaciones discretas, 
periódicas y simples. Grupo 5 Clase 0 

Tipo 1 
B EGM con activaciones discretas, 

periódicas, pero fragmentadas. Grupo 4 Clase 1 

C 
EGM con activaciones discretas 
pero desorganizadas con actividad 
no periódica. 

Grupo 3 Clase 2 Tipo 2 

D 

EGM con actividad desorganizada, 
con segmentos de activación 
continua y segmentos con actividad 
discreta pero no periódica y 
fragmentada. 

Grupo 2 
Clase 3 Tipo 3 

E EGM auriculares de alta frecuencia 
y con actividad continúa. Grupo 1 

	

Schilling et al. [67] implementaron un clasificador 
basado en un árbol de decisión difuso. Este sistema fue 
entrenado con una base de datos de 429 señales eti-
quetadas en 4 clases. En total utilizaron 18 caracterís-
ticas entre las que se incluyen descriptores en el domi-
nio del tiempo, información a partir del espacio de 
fase, descriptores basados en wavelet, características 
basadas en la amplitud y el índice de similitud pro-
puesto por Faes et al.

El trabajo reporta una tasa de aciertos para clasificar 
entre 4 clases del 80.6%. Duque et al. [73] reportan un 
esquema basado en un clasificador K-NN y una combi-
nación de 41 características seleccionadas por medio 
de un algoritmo genético. Las características incluyen 
descriptores en el tiempo, la frecuencia, tiempo-fre-
cuencia y características no lineales. Este clasificador 
obtuvo una tasa de aciertos de 91% trabajando en la 
misma base de datos de Schilling et al. 
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 La metodología basada en clasificadores supervisa-
dos podría ser incorporada en un sistema de mapeo 
para facilitar la identificación de potenciales fragmen-
tados y así guiar los procedimientos de ablación, sin 
embargo, ninguno de los esquemas descritos anterior-
mente ha sido aplicado en la práctica clínica. Una de 
las limitaciones radica en que estos sistemas dependen 
de un proceso de entrenamiento a partir de señales 
etiquetadas manualmente bajo los parámetros defini-
dos por un determinado grupo de investigación, lo 
cual, debido al poco conocimiento de las morfologías 
presentes en las señales EGM y la falta de un estándar 
para clasificar las señales, hace que la solución encon-
trada esté sesgada por las propiedades estadísticas de 
la base de datos utilizada en el entrenamiento, y por la 
subjetividad del grupo de investigación que etiqueta 
las señales.

Otra limitación, es que hasta hoy no se ha logrado 
hacer una relación precisa entre las diferentes clases 
de electrogramas con los substratos arritmogénicos, y, 
por lo tanto, no ha sido posible validar en la clínica los 
procedimientos de ablación guiados por la clasifica-

ción de electrogramas. Una de las principales limita-
ciones para el desarrollo de técnicas que guíen la abla-
ción es que las tecnologías actuales no permiten hacer 
un seguimiento preciso de la propagación del poten-
cial de acción sobre la aurícula humana, dificultando 
la identificación directa del patrón de propagación real 
en cada paciente. 

MÉTODO DE APRENDIZAJE
SEMI-SUPERVISADO PARA GUIAR
PROCEDIMIENTOS DE ABLACIÓN

Con el fin de superar las limitaciones presentes en los 
métodos de reconocimiento de patrones basados en 
aprendizaje supervisado, Orozco-Duque et al. han pro-
puesto un método de mapeo electro-anatómico basado 
en técnicas de agrupamiento semi-supervisado que 
permite la localización sobre la superficie auricular de 
las diferentes morfologías presentes en las señales 
EGM [74]. Este método, llamado FEPMAP (fractiona-
ted-electrogram-patterns-mapping), puede ser aplicado 
bajo las condiciones en que se realiza el mapeo elec-
troanatómico, utilizando equipos comerciales como 
los equipos NavX y Carto.

FIGURA 3. Patrones de señales EGM de acuerdo a las clases definidas en la Tabla 1.
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 La ventaja del esquema semi-supervisado, respecto a 
los esquemas supervisados, es que tiene una menor 
dependencia a las propiedades estadísticas del con-
junto de señales etiquetadas utilizadas como informa-
ción externa. El método FEPMAP, permite realizar una 
evaluación paciente-específico, para lo cual sólo se 
utiliza una pequeña cantidad de señales etiquetadas 
correspondientes a la clase 0, es decir, señales no frag-
mentadas. Esto permite una mayor generalización del 
modelo, por lo que es posible la identificación de mor-
fologías de las ondas de activación con características 
estadísticas diferentes a las descritas por las bases de 
datos etiquetadas de las que se dispone. Esta propie-
dad es importante en la discriminación de las morfolo-
gías de los EGM, ya que no existe una definición están-
dar de fragmentación que describa claramente las cla-
ses que pueden ser encontradas en estas señales. 

FIGURA 4. Mapa electroanatómico generado con
el método FEPMAP. Vista de la pared posterior

de la aurícula izquierda de un paciente con FA.  La barra
de color indica el nivel de desorganización de la señal de 
acuerdo a las clases definidas en la Tabla 1. La zona roja 

indica actividad continua y desorganizada y podría estar 
asociada a un sitio crítico de actividad fibrilatoria.

El método semi-supervisado, permite que la imple-
mentación del sistema pueda llevarse a cabo con seña-
les adquiridas en condiciones diferentes a las utiliza-
das en la base de datos de entrenamiento, por ejemplo, 

cuando se utilizan diferentes tipos de catéteres. La 
Figura 4 presenta un mapa generado bajo el método 
FEPMAP a partir de las señales adquiridas en un 
paciente de FA persistente con un electrodo circular 
tipo LASSO® y utilizando el sistema NavX® (St Jude 
Medical, Inc., St. Paul, MN, USA).

CONCLUSIONES
La ablación en FA persistente continúa siendo un 

tema de investigación abierto que requiere de un 
mayor conocimiento en los mecanismos que perpe-
túan la arritmia y que exige múltiples esfuerzos multi-
disciplinarios para aumentar las tasas de éxito. 

Se han logrado avances significativos en el entendi-
miento de los mecanismos de la FA en la última 
década, los cuales han permitido el desarrollo de téc-
nicas de ablación particularmente en los pacientes con 
FA paroxística. Múltiples estudios clínicos recientes en 
pacientes con FA persistente indican que agregar el 
procedimiento de ablación guiada por electrogramas 
fraccionados o la generación de líneas guiadas anató-
micamente no incrementan la tasa de éxito, compa-
rado con realizar exclusivamente el aislamiento de las 
venas pulmonares. 

Estos hallazgos han dado pie a propuestas de modali-
dades novedosas de mapeo en FA persistente, basadas 
en métodos y herramientas avanzadas de procesa-
miento de señales. Los métodos de reconocimiento de 
patrones tanto supervisados como semi-supervisados 
podrían usarse como un complemento en la evaluación 
de sitios objetivos de ablación, ya que permite observar 
la distribución de las diferentes morfologías de las 
señales EGM sobre la reconstrucción 3D de la aurícula 
realizada durante los procedimientos de mapeo.

Estos métodos, aunque ha mostrado evidencia pro-
metedora en el laboratorio respecto a su desempeño en 
el análisis de señales EGM, deben ser evaluados en 
estudios clínicos de cohortes amplias para establecer 
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la relación entre los patrones encontrados en las seña-
les EGM con los substratos arritmogénicos y los dife-
rentes mecanismos que sostienen la arritmia en el 
paciente. Igualmente, deben someterse a estudios clí-
nicos para demostrar su eficacia para guiar procedi-
mientos de ablación en pacientes con FA persistente. 
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RESUMEN
En este trabajo se describe el uso de un software para detectar metástasis óseas en gammagramas cuyo funciona-
miento está basado en un método cuantitativo. En la investigación se incluyeron cuarenta y tres gammagramas 
óseos de pacientes con cáncer de próstata, los cuales fueron previamente analizados visualmente por tres especia-
listas y su diagnóstico se tomó como referencia. Debido a que no todos los huesos de un paciente muestran los mis-
mos tonos de gris, cada uno de los gammagramas se segmentó para su análisis en cuatro regiones: cráneo, hombros, 
tórax y pelvis. La segmentación se hizo con el fin de obtener intervalos de tonos de gris en cada una de las regiones 
empleando un proceso estadístico. Para ello se calcularon la media y la desviación estándar de cuatro muestras que 
contenían cada una cuarenta y tres regiones. Tomando en consideración los intervalos, siete colores fueron asigna-
dos a cada región. Mediante los colores fue posible diferenciar los casos sanos e infiltrados en cada región, lo que 
facilita el diagnóstico. Se muestran ejemplos de los resultados en cada una de las regiones.

PALABRAS CLAVE: gammagrama óseo; metástasis óseas; cáncer de próstata; procesado digital de imágenes
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ABSTRACT
The use of software based on a quantitative method for detecting skeletal metastasis in bone scans is presented. 
Forty-three bone scans of patients with prostate cancer were previously analyzed visually by three specialists and 
their diagnosis were taken as a reference. Later, these scans were analyzed by segmenting them into four regions: 
skull, shoulders, chest, and pelvis. The segmentation was made to obtain intervals of gray levels for each of the 
regions using a statistical process. These values were found by calculating the mean and standard deviation of four 
samples containing each forty-three regions. Using these intervals, seven colors were assigned to each region. By 
means of the colors it is possible to differentiate healthy and infiltrated cases in each region, which may facilitate 
the diagnosis. Examples of results in each region are shown.

KEYWORDS: bone scan; prostate cancer; skeletal metastasis; digital image processing
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INTRODUCCIÓN
La gammagrafía ósea es la modalidad de imagen más 

común empleada en medicina nuclear para evaluar la 
dispersión metastásica del cáncer a hueso. Su interpre-
tación se realiza visualmente y para dar diagnósticos 
acertados se requiere experiencia debido a las dificul-
tades asociadas con el reconocimiento de los puntos 
calientes. Por lo tanto, una interpretación cuantitativa 
más que cualitativa ayudaría más en la comprensión 
del gammagrama con el fin de mejorar y estandarizar 
los diagnósticos [1]. 

Dos de los programas de computación más reporta-
dos en la literatura para cuantificar lesiones metastási-
cas son BONENAVI y EXINI. El primero usa el índice de 
escaneo óseo el cual consiste en analizar el gam-
magrama óseo para estimar las áreas enfermas de 
metástasis en cada hueso para posteriormente sumar 
todas las áreas halladas. Después, el resultado se com-
para con el área total de los huesos sanos y por último 
se realiza un cociente para determinar el porcentaje de 
involucramiento esquelético total  [2].

El segundo, está basado en el uso de técnicas de pro-
cesado digital de imágenes y de redes neuronales arti-
ficiales  para interpretar los gammagramas óseos rea-
lizados a los pacientes con el fin de determinar la pre-
sencia o ausencia de metástasis [3]. Actualmente, 
ambos sistemas están completamente automatizados 
y son altamente eficientes, alcanzando una especifici-
dad y sensibilidad del orden del 90%.

En el mismo sentido de mejorar y estandarizar los 
diagnósticos se está desarrollando un software cuyo 
objetivo principal es determinar en gammagramas, la 
metástasis ósea temprana y otras enfermedades óseas 
tales como enfermedades degenerativas, fracturas, 
infecciones, inflamaciones, etc. [4, 5]. Sin embargo,  el 
trabajo que se reporta aquí es únicamente el método 
en el que está basado el software para determinar la 
presencia o ausencia de metástasis óseas.

Con ayuda del software se analizan los tonos de gris 
del gammagrama en regiones con alto riesgo de desa-
rrollar metástasis óseas como son, por ejemplo, el crá-
neo, los hombros, el tórax y la pelvis. Los tonos de gris 
que puedan indicar alguna anormalidad ósea son 
obtenidos usando los métodos de apagado y compara-
ción de pixeles [6]. El primer método consiste en que 
dado un valor inicial por el usuario, los pixeles en la 
imagen con valores iguales, o menores a él son susti-
tuidos por ceros. Después, los pixeles con tonos de gris 
mayores que el umbral son analizados para determi-
nar cuáles podrían indicar alguna anormalidad ósea. 
El segundo método consiste en comparar los tonos de 
gris en regiones con simetría axial, es decir, los del 
lado derecho con los del lado izquierdo. Por ejemplo, se 
comparan los tonos de gris de las vértebras del lado 
derecho con las del izquierdo, o los del hombro dere-
cho con los del izquierdo, etc.

Para determinar la metástasis ósea el software usa los 
tonos de gris mínimo y máximo de la región de interés 
(ROI) de cada gammagrama. Su determinación está 
basada en la suposición de que un hueso sin actividad 
osteoblástica no absorberá radiotrazador y por lo tanto 
su tono de gris será cero. Sin embargo, como los huesos 
siempre están en constante regeneración, entonces  
siempre mostrarán actividad osteoblástica. Como con-
secuencia, sí habrá absorción de radiotrazador por lo 
que el tono de gris no será cero. Este dependerá de la 
edad del paciente, raza, género, tipo de radiofármaco 
usado, velocidad de escaneo, etc. En el caso de un solo 
paciente, la absorción de trazador y por consiguiente 
los tonos de gris mínimo y máximo de la ROI serán 
únicos, pero para una muestra dada de pacientes será 
un intervalo. Debido a que no todos los huesos de un 
paciente muestran los mismos tonos de gris, cada uno 
de los gammagramas se segmentó para su análisis en 
cuatro regiones: cráneo, hombros, tórax y pelvis. La 
segmentación se hizo con el fin de obtener intervalos 
de tonos de gris en cada una de las regiones. Tomando 
en consideración los intervalos, siete colores fueron 
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asignados a cada región y mediante ellos diferencia-
mos los casos sanos de los infiltrados en cada región, lo 
que facilita el diagnóstico.

MATERIALES Y MÉTODOS
En el departamento de Medicina Nuclear del Centro 

Médico Nacional “La Raza” se realizó un estudio 
observacional, retrospectivo y analítico, durante el 
periodo comprendido del 1 de enero al 31 de diciembre 
de 2015 [7]. El estudio se realizó empleando una mues-
tra de 138 pacientes con cáncer de próstata con edades 
entre 47 y 85 años (media 68.5). La enfermedad de los 
pacientes fue determinada por la clasificación de 
Gleason y por gammagrafía ósea. Con esta última se 
detectó la presencia y/o ausencia de metástasis óseas 
mediante análisis visual.

Los gammagramas óseos se realizaron después de 
administrar a los pacientes una dosis de 25 mCi de 
99mTc-MDP vía intravenosa y tomar 2 litros de agua 
previos al registro de las imágenes. Dos horas después 
de la administración del radiofármaco, se les realizó 
un rastreo de cuerpo completo con un equipo MEDISO 
INTERVIEW XP VERSION 1.05014 de dos cabezales con 
colimador LEHR a una velocidad de 12 cm/min, en 
proyección anterior y posterior. Posteriormente los 
gammagramas óseos fueron analizados visual e inde-
pendientemente por tres especialistas del departa-
mento de Medicina Nuclear y sus diagnósticos fueron 
usados como referencia durante la investigación. 

De los 138 gammagramas óseos analizados, 43 fueron 
del tipo Whole-body. Debido a que fue el tipo con 
mayor número de gammagramas óseos en la muestra, 
fueron seleccionados para realizar esta investigación.

Para el análisis de los gammagramas óseos y la visua-
lización de las regiones, la información de los archivos 
en formato DICOM se trabajó sin modificarse, por lo 
que fueron analizados directamente los “datos cru-
dos” del archivo de la imagen (“raw” DICOM images).

Desarrollo
Con ayuda del software, cada gammagrama óseo fue 

segmentado en cuatro ROIs: cráneo, hombros, tórax y 
pelvis. Después, se hallaron los tonos de gris mínimo y 
máximo de la ROI de cada paciente. Estos tonos serán 
mencionados como el mínimo ideal (mi) y máximo 
ideal (MI) de la ROI. Posteriormente se calcula el pro-
medio y la desviación estándar de los valores mi y MI  
de la muestra y con su ayuda se obtienen siete interva-
los de tonos de gris de la muestra (ITGs). Para diferen-
ciar los mi y MI de la ROI  de los de la muestra, los 
últimos serán mencionados como los valores mínimo 
ideal (mis) y máximo ideal (MIs) de la muestra, respec-
tivamente.  Lo anterior se realizó para las cuatro regio-
nes en que se dividió el gammagrama.

La zona del cráneo con mayor riesgo de desarrollar 
metástasis es la superior, así que fue la única anali-
zada. Los cráneos fueron clasificados en dos grupos: 
sanos e infiltrados, tal como lo determinaron los espe-
cialistas. Sin embargo, debido a lo observado en las 
imágenes los sanos fueron clasificados a su vez cómo: 
ideales y no ideales. Los primeros se caracterizaron 
principalmente por estar libres de cualquier enferme-
dad ósea mientras que los no ideales se caracterizaron 
por mostrar enfermedades óseas en progreso.

El procedimiento para hallar los  valores mi y MI en la 
parte superior del cráneo fue el siguiente: iniciando 
con un valor umbral u, dado heurísticamente, se veri-
fica el cumplimiento de la Ec. 1

Donde rc(i,j) es la posición dentro de la imagen del 
pixel analizado.

Si la Ec. 1 no se cumple entonces el valor umbral se 
incrementa una unidad hasta hallar un valor que la 
satisfaga. En general, los tonos de gris de los pixeles del 
fondo de la imagen oscilan entre 0 y 10 por lo que un 

(1)
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buen valor inicial para u podría ser 10. Si hay pixeles 
con valores iguales a,  o menores a u,  son sustituidos 
por ceros. Si no hay, el valor umbral se incrementa una 
unidad hasta encontrar uno o más pixeles de la ROI con 
un valor igual al umbral. Cuando esto sucede, el valor 
del umbral es asignado a mi. Después, el umbral se va 
incrementando hasta que su valor coincide con el 
máximo tono de gris de cierta región particular del crá-
neo (esto se mostrará más adelante). Cuando esto 
sucede el valor del umbral es asignado a MI. El valor 
requerido del umbral para sustituir por ceros los pixeles 
restantes se le nombró apagado total (ATO), por lo cual 
el valor del umbral se asignó a la variable ATO. Por 
último, usando los valores mi, MI y ATO de cada cráneo 
se calculó el valor medio y la desviación estándar de la 
muestra. Después, empleando estos valores se hallan 
los ITGs de los cráneos de la muestra.

TABLA 1. Valores obtenidos de
mi, MI y ATO para los cráneos ideales TABLAS 

 
No. de 

muestra mi MI ATO 

1 9 30 34 
2 13 41 44 
3 15 56 60 
4 17 32 39 
5 15 47 56 
6 12 43 43 
7 10 38 38 
8 15 51 54 
9 13 38 41 

10 16 48 55 
Media (ū) mis= 13.5 MIs= 42.4 ATOs= 46.4 

Desviación 
Estándar (σ) 2.21 8.99 11.01 

 
 

No. de ITG mi MI ATO 
ITG 1= [0 - (13.5-2.2-1)] 0 - 10   
ITG 2= [11 - (13.5+2.2)] 11 - 16   

ITG 3  17 - 32  
ITG 4  33 - 51  
ITG 5   34 - 52 
ITG 6   35 - 57 
ITG 4’   33 - 57 
ITG 5’ 58 - 124   
ITG 6’ 125 - 191   
ITG 7’ 192 - 255   

 
 

Figura mi MI ATO 
1 13 40 40 
2 21 65 84 

 
 

No. de ITG mi MI ATO 
Media mis= 17.27 MIs= 52.65 ATOs= 75 

Desviación 
estándar 5.31 13.85 11.12 

ITG 1 0 - 11   
ITG 2 12 - 23   
ITG 3  24 - 38  
ITG 4  39 - 66  
ITG 5   63 - 67 
ITG 6   64 - 86 
ITG 5’   67 - 86 
ITG 6’   87 - 171 
ITG 7’   172 - 255 

 

La Tabla 1 muestra los valores obtenidos de mi, MI, 
ATO, valor medio y desviación estándar de la muestra 
de cráneos ideales. 

El cálculo de los ITGs de las cuatro ROIs está basado 
en la forma en cómo se expresa el resultado de una 
serie de mediciones con su error, es decir, ū ± σ. 

Para el cálculo de los ITGs de la Tabla 2 se usaron los 
valores de la media y la desviación estándar tal y como 
están en la Tabla 1, es decir, se consideraron los deci-
males. Por ejemplo, en la columna 1, renglón 2, el inter-
valo se halló de la siguiente manera: el valor cero es 
considerado como el límite inferior del ITG 1 porque es 
el primer tono de gris que puede contener la imagen. El 
límite superior del ITG 1 es calculado así: el valor de la 
media de la muestra (13.5) menos la desviación están-
dar (2.2) menos 1 da como resultado 10.3. Al redon-
dearlo obtenemos 10 que es el límite superior del ITG 1, 
es decir, el primer intervalo va de 0-10. Lo anterior es 
identificado en corchetes, en la columna 1, renglón 2.

TABLA 2. ITGs para la muestra de cráneos ideales

TABLAS 
 

No. de 
muestra mi MI ATO 

1 9 30 34 
2 13 41 44 
3 15 56 60 
4 17 32 39 
5 15 47 56 
6 12 43 43 
7 10 38 38 
8 15 51 54 
9 13 38 41 

10 16 48 55 
Media (ū) mis= 13.5 MIs= 42.4 ATOs= 46.4 

Desviación 
Estándar (σ) 2.21 8.99 11.01 

 
 

No. de ITG mi MI ATO 
ITG 1= [0 - (13.5-2.2-1)] 0 - 10   
ITG 2= [11 - (13.5+2.2)] 11 - 16   

ITG 3  17 - 32  
ITG 4  33 - 51  
ITG 5   34 - 52 
ITG 6   35 - 57 
ITG 4’   33 - 57 
ITG 5’ 58 - 124   
ITG 6’ 125 - 191   
ITG 7’ 192 - 255   

 
 

Figura mi MI ATO 
1 13 40 40 
2 21 65 84 

 
 

No. de ITG mi MI ATO 
Media mis= 17.27 MIs= 52.65 ATOs= 75 

Desviación 
estándar 5.31 13.85 11.12 

ITG 1 0 - 11   
ITG 2 12 - 23   
ITG 3  24 - 38  
ITG 4  39 - 66  
ITG 5   63 - 67 
ITG 6   64 - 86 
ITG 5’   67 - 86 
ITG 6’   87 - 171 
ITG 7’   172 - 255 

 

El límite inferior del ITG 2 es 11 ya que es el entero que 
sigue al 10. El límite superior del ITG 2 se calcula de la 
siguiente manera: el valor medio de la muestra (13.5) 
más la desviación estándar (2.2) da como resultado 
15.7, redondeando este valor obtenemos 16. De manera 
similar fueron calculados los  intervalos 3-6. Debido a 
que los intervalos 4, 5 y 6 se traslapan optamos por 
reasignarlos a un solo intervalo, el 4’. La prima de los 
intervalos 4’, 5’ y 6’ es solo para diferenciarlos de los 
intervalos 4, 5 y 6. El otro motivo por el cual se escribie-
ron así fue para mantener la numeración continua.

En la Tabla 2, el ITG más importante es el 4’ ya que 
este determina si los cráneos analizados pertenecen o 
no a esta clasificación. Los límites de los ITGs 5’, 6’ y 7’ 
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no fueron obtenidos en función del valor medio y la 
desviación estándar de la muestra sino que fueron pro-
puestos. Para este caso particular el intervalo 58-255 
(rango de tonos de gris no observado  en los cráneos 
ideales) se dividió entre tres y el resultado se asignó a 
cada uno de los tres intervalos. La principal importan-
cia de estos intervalos es mostrar rápidamente si el 
cráneo analizado padece de alguna anormalidad ósea, 
ya que si la ROI que se está analizando contiene uno o 
los tres colores correspondientes a los intervalos 5’, 6’ 
y 7’ automaticamente se deberá entender cómo  que el 
cráneo observado padece de alguna anormalidad ósea.

La Figura 1 muestra cuatro imágenes obtenidas de la 
misma ROI, donde se observa la eliminación simétrica 
de los pixeles en los cráneos clasificados como ideales. 
La Figura 1.a muestra la sustitución por ceros de los 
primeros pixeles con un valor umbral de 13, el cual fue 
asignado a mi. La Figura 1.b fue obtenida con un umbral 
de 30, la Figura 1.c cuando el valor fue 36 y la Figura 1.d 
cuando el valor fue 38. Cuando el valor umbral fue 40 
todos los pixeles de la parte superior del cráneo se sus-
tituyeron por cero y este valor se asignó a MI. La dife-
rencia en tonos de gris entre mi y MI fue de 27.

FIGURA 1. Eliminación homogénea
de pixeles en un cráneo ideal.

(a)  13 (b) 30 (c) 36 (d) 38

La Figura 2 muestra el comportamiento de la elimina-
ción de los tonos de gris en un cráneo no ideal. La 
Figura 2.a muestra la imagen del cráneo. Los primeros 
dos pixeles se sustituyeron por cero cuando el valor 
umbral fue 21, el cual se asignó a mi. La Figura 2.b 
muestra el caso en el cual el umbral fue 65, valor que 
se asignó a MI.

Se puede observar cómo la sustitución por cero de los 
pixeles no es simétrica. La Figura 2.c y 2.d muestran el 
caso cuando el valor del umbral fue 74 y 79, respectiva-
mente. Finalmente, los pixeles de la parte superior del 
cráneo se sustituyeron por cero cuando el valor umbral 
fue 84, el cual fue asignado a ATO. En este caso, la dife-
rencia en tonos de gris entre mi y ATO fue de 63, el cual 
es mayor con respecto al del caso anterior.

FIGURA 2. Comportamiento de un caso no ideal. 

(a) (b) 65 (c) 74 (d) 79

TABLA 3. Comparación de valores
mi, MI y ATO de un caso ideal y no ideal

Figura mi MI ATO 
1 13 40 40 
2 21 65 84 

La Tabla 3 muestra los valores mi, MI y ATO de las 
Figuras 1 y 2. Como puede observarse, los valores del 
caso ideal (Figura 1) son menores con respecto a los 
del caso no ideal (Figura 2).

La Figura 3 muestra los histogramas de los valores de 
los cráneos ideales, no ideales e infiltrados. En general, 
un corrimiento a la derecha de los valores mi y MI de 
los cráneos no ideales e infiltrados con respecto a los 
ideales es observado. Entre los histogramas de los crá-
neos ideales y no ideales hay un leve traslape entre los 
intervalos que determinan si el cráneo tiene o no una 
enfermedad ósea. Sin embargo, el corrimiento para los 
cráneos infiltrados es más notorio ya que los mi están 
en el rango 34-42 y los MI en el rango  98-132, los cua-
les no se traslapan con ningún rango de los cráneos 
ideales y no ideales.
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Esta es la razón por la cual decidimos usar los ITGs 
para diferenciar mediante colores los casos libres de 
metástasis e infiltrados.

FIGURA 3. Histogramas de los valores mi y MI de, a) cráneos 
ideales, b) cráneos no ideales y c) cráneos infiltrados.

La Tabla 4 muestra los resultados de los cráneos no 
ideales para el valor medio y la desviación estándar de 
mi, MI, y ATO. También muestra los ITGs, los cuales 
fueron hallados de la misma manera como se obtuvie-
ron los de la Tabla 2. En este caso el intervalo más 

importante es el ITG 5 ya que con él se determina si el 
cráneo analizado pertenece o no a esta clasificación. 
Debido a que los intervalos 5 y 6 se interceptan opta-
mos por reasignarlos a un solo intervalo, el 5’. Los lími-
tes de los ITGs 6’ y 7’ no fueron obtenidos en función 
del valor medio y la desviación estándar de la muestra 
sino que fueron propuestos. Igual que antes, las primas 
son solo para diferenciarlos de los intervalos 5, 6 y 7, y 
para no perder la continuidad de la numeración. Para 
este caso particular el intervalo 87-255 (rango de tonos 
de gris no observado  en los cráneos  no ideales) se divi-
dió entre dos y el resultado se asignó a cada uno de los 
dos intervalos. De manera similar que en la Tabla 2, los 
intervalos 6’ y 7’ juegan un papel importante ya que en 
caso de que la imagen muestre alguno de los colores 
correspondientes a estos dos intervalos, indicarán una 
posible anomalía ósea en la ROI, la cual se tendrá que 
analizar más detalladamente para saber de qué tipo es.

TABLA 4. ITGs para los cráneos no ideales (los intervalos
5 y 6 fueron reasignados a un solo intervalo, ITG 5’)

No. de ITG mi MI ATO 
Media mis= 17.27 MIs= 52.65 ATOs= 75 

Desviación 
estándar 5.31 13.85 11.12 

ITG 1 0 - 11   
ITG 2 12 - 23   
ITG 3  24 - 38  
ITG 4  39 - 66  
ITG 5   63 - 67 
ITG 6   64 - 86 
ITG 5’   67 - 86 
ITG 6’   87 - 171 
ITG 7’   172 - 255 

Otro caso analizado es cuando el cráneo esta infil-
trado. La Tabla 5 muestra los resultados de los cráneos 
infiltrados y la Tabla 6 muestra los intervalos obteni-
dos. Estos se muestran con el único propósito de com-
pararlos con aquellos presentados en las Tablas 1 y 4. 
Como se puede observar, los valores mi, MI y ATO son 
mayores comparados con los casos ideal y no ideal.

a)

b)

c)
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TABLA 5. Valores obtenidos de mi, MI y ATO
para los cráneos infiltrados

TABLAS 
 

No. de 
muestras mi MI ATO 

1 40 107 280 
2 40 140 237 
3 33 105 253 

Media ims= 37.66 IMs= 117.33 ATOs= 256 
Desviación 

Estándar 4.04 19.65 22 

 
 

No. de ITG mi MI ATO 
ITG 1 0 - 33   
ITG 2 34 - 42   
ITG 3  43 - 97  
ITG 4  98 - 136  
ITG 5   137 - 233 
ITG 5’   137 - 184 
ITG 6’   185 - 233 
ITG 7’   234 - 292 

 
 

Intervalos Caso ideales Caso no ideales 
ITG 1 0 - 11 0 - 11 
ITG 2 12 - 20 12 - 18 
ITG 3 21 - 48 19 - 41 
ITG 4 49 - 74* 42 - 63 
ITG 5 75 - 125 64 - 85* 
ITG 6 126 - 200 86 - 150 
ITG 7 201 - 255 151 - 255 

 
 

Intervalos Caso sano Caso infiltrado 
ITG 1 0 - 33 0 - 46 
ITG 2 34 - 46 47 - 78* 
ITG 3 47 - 65 79 - 113 
ITG 4 66 - 78* 114 - 148 
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TABLA 6. ITGs de los cráneos infiltrados
(el ITG 5 fue dividido en dos, ITG 5’ e ITG 6’,

con el fin de tener siete intervalos)

TABLA 7. Intervalos para la región de la pelvis.

TABLAS 
 

No. de 
muestras mi MI ATO 
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2 40 140 237 
3 33 105 253 

Media ims= 37.66 IMs= 117.33 ATOs= 256 
Desviación 

Estándar 4.04 19.65 22 
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ITG 6 53-100 176-216 
ITG 7 101-255 217-255 

	Los resultados mostrados en las tablas anteriores 
indican que los valores mi, MI y ATO, y por lo tanto los 
ITGs, son función de la “salud” del cráneo ya que 
según se alejan del  caso ideal, sus tonos de gris se 
incrementan.

Una región con un comportamiento similar al de los 
cráneos fue la pelvis. Esta es una región con una alta 
probabilidad de padecer enfermedades de tipo dege-
nerativas como osteopenia u osteoporosis. Estas enfer-
medades ocasionaron en algunos casos que se obser-
varan amplias regiones con tonos de gris que no 
correspondían ni a metástasis óseas pero tampoco se 
ajustaban a la clasificación ideal, de ahí que se clasifi-
caron como no ideales. Nuevamente, de la misma 
manera que los cráneos, ambas clasificaciones están 
libres de metástasis.

De las 43 pelvis analizadas 15 fueron clasificadas 
como ideales, 21 como no ideales y 5 como infiltradas. 
Los ITGs hallados para los dos casos, ideales y no idea-
les, se muestran en la Tabla 7, donde se observa que en 
las columnas 2 y 3 los tonos de gris mayores al límite 
superior del intervalo ITG 4 y 5, respectivamente, indi-
carán alguna anomalía ósea en progreso. Es decir, 
cualquier pixel con tonos de gris mayores a 74 y 85 
(solo para resaltarlos aparecen con un asterisco en la 
tabla), probablemente indicarán el inicio de una metás-
tasis ósea o alguna otra enfermedad ósea en progreso. 
No se presentan resultados para las pelvis infiltradas 
ya que se aplicará automáticamente el criterio mencio-
nado en el párrafo anterior.

Con una propuesta similar a la de los cráneos y la pel-
vis, los valores de los ITGs para los hombros y el tórax 
fueron obtenidos. Estos se muestran en las Tablas  8 y 
9, respectivamente. Al igual que en la tabla anterior, 
los asteriscos solo son para resaltar los valores a partir 
de los cuales es probable que se encuentre alguna ano-
malía ósea.

En los casos del tórax, la pelvis y los hombros, además 
de usar la técnica de sustituir por ceros el valor de los 
pixeles se usó también la técnica de comparación para 
obtener los valores mi y MI. La segunda técnica se usó 
porque existe simetría axial en estas regiones, así que 
los tonos de gris del lado derecho se compararon con 
los tonos de gris del lado izquierdo para hallar los valo-
res mi y MI. 
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TABLA 8. Intervalos para la región de los hombros

Intervalos Caso sano Caso infiltrado 
ITG 1 0 - 33 0 - 46 
ITG 2 34 - 46 47 - 78* 
ITG 3 47 - 65 79 - 113 
ITG 4 66 - 78* 114 - 148 
ITG 5 79 - 100 149 - 183 
ITG 6 101 - 150 184 - 218 
ITG 7 151 - 255 219 - 255 

TABLA 9. Intervalos para la región del tórax

Intervalos Caso sano Caso infiltrado 
ITG 1 0-21 0-29 
ITG 2 22-29 30-52* 
ITG 3 30-35 53-93 
ITG 4 36-48 94-134 
ITG 5 49-52* 135-175 
ITG 6 53-100 176-216 
ITG 7 101-255 217-255 

RESULTADOS 
El análisis de una ROI usando el método de sustitu-

ción de los tonos de gris de los pixeles es una tarea 
tediosa que consume tiempo, por lo que no sería reco-
mendable su uso en centros médicos con alto volumen 
de pacientes o con recursos limitados. Para agilizar el 
proceso, coloreamos la imagen de acuerdo a los ITGs 
obtenidos para cada región. La Figura 4 muestra la 
interfaz empleada para asignar colores. Los intervalos 
mostrados del lado derecho de la interfaz ya incluyen 
los valores obtenidos para los cráneos infiltrados.

El caso mostrado en la Figura 4 describe perfecta-
mente el objetivo principal del software empleando la 
técnica comentada y que es la de mostrar que puede 
funcionar para determinar la metástasis ósea tem-
prana. La imagen en tonos de gris de la izquierda, mues-
tra claramente una ligera acumulación de marcador que 
indica una metástasis en progreso. Sin embargo, a par-
tir de esa imagen sería aventurado asegurar que del 
lado derecho también hay una metástasis en progreso.

Al observar la imagen en color notamos en la imagen 
de la derecha dos regiones amarillas, tanto del lado 
derecho como del izquierdo. Esta semejanza en color 
podría ayudar a tomar una decisión más acertada. En 
este caso, la igualdad en color nos indica que del lado 
derecho hay una región con alta probabilidad de pade-
cer una metástasis, quizás lo que se observa es el inicio 
de una metástasis, es decir, una metástasis  temprana.

FIGURA 4. Interfaz empleada para asignar colores en
función de los ITGs para el caso de cráneos no ideales.

TABLA 10. Propuesta para asignación de colores
en un cráneo ideal.

Color Tono de 
gris inicial 

Tono de 
gris final 

Rojo 0 Límite superior 
ITG1 

Naranja Límite inferior 
ITG2 

Límite superior 
ITG2 

Amarillo Límite inferior 
ITG3 

Límite superior 
ITG3 

Verde Límite inferior 
ITG4’ 

Límite superior 
ITG4’ 

Cian Límite inferior 
ITG5’ 

Límite superior 
ITG5’ 

Azul Límite inferior 
ITG6’ 

Límite superior 
ITG6’ 

Violeta Límite inferior 
ITG7’ 

Límite superior 
ITG7’ 

La Tabla 10 muestra el criterio usado para asignar los 
colores a cada intervalo de nivel de gris para el caso de 
cráneos ideales. Como se puede observar, para realizar 
la asignación de colores se consideraron los límites 
inferior y superior de los ITGs hallados, y por consi-
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TABLA 11. Resultado de aplicar la propuesta mostrada
en la Tabla 10 (los valores fueron tomados de la Tabla 2)

Color Nivel de 
gris inicial 

Nivel de 
gris final 

Rojo 0 10 

Naranja 11 16 

Amarillo 17 32 

Verde 33 57 

Cian 58 124 

Azul 125 191 

Violeta 192 255 

FIGURA 5. Se muestran imágenes en colores para
un cráneo ideal, no ideal e infiltrado.

FIGURA 6. Imágenes en color de a) tórax, b) pelvis
y c) hombros, libres de metástasis.

FIGURA 7. Imágenes en color de a) tórax, b) pelvis
y c) hombros, infiltradas.

(a)

(a)

(b)

(b)

(c)

(c)

DISCUSIÓN
La imagen de un gammagrama óseo suele ser almace-

nada en un archivo donde un pixel puede guardar 
cuando menos 1024 valores (210 números, bit depth). 
Para un cráneo sano del tipo ideal se encontró que los 
tonos de gris de su gammagrama óseo no son mayores 
a 60 tonos. Para el caso de un cráneo sano del tipo no 
ideal los tonos de gris se incrementaron, pero no son 
mayores a 100. Solo hay dos regiones donde el tono de 
gris puede tomar el valor más alto (1024), siendo éstas 
la región donde se inyecta el marcador y la vejiga, que 
es el lugar donde se almacena el marcador no absor-
bido. Sin embargo estas dos regiones no son de interés 
para el diagnóstico ya que siempre tendrán los tonos 
de gris más altos y nunca indicarán una metástasis.

Un objetivo del software que se está desarrollando, es 
determinar la metástasis ósea temprana y otras enfer-
medades degenerativas, como osteopenia u osteopo-
rosis. Para dichas enfermedades, tampoco se halló que 
los tonos de gris alcanzaran el valor de 100. Debido a 
que los tonos de gris de un gammagrama son bajos, 
aun cuando la profundidad del bit es alta, no se explota 
al máximo esta cualidad. Si a esto le agregamos el pro-
blema de que el ojo humano solo puede resolver en el 
mejor de los casos 32 tonos de gris (25) de 256 [8], será 

guiente el promedio y la desviación estándar de los 
tonos de gris de las ROIs. La Tabla 11 muestra la asig-
nación de colores usando la propuesta mostrada en la 
Tabla 10. La Figura 5 muestra imágenes en color de los 
cráneos ideal, no ideal e infiltrado, como resultado de 
aplicar los ITGs obtenidos en las Tablas 2, 4 y 6.

Una propuesta similar a la de los cráneos y la pelvis se 
empleó para el tórax y los hombros. La Figura 6 mues-
tra tres ROIs libres de metástasis óseas y la Figura 7 
muestra tres ROIs infiltradas. La Figura 7.a muestra 

una metástasis ósea en un arco costal en color verde, 
en la Figura 7.b las metástasis están en cian y en la 
Figura 7.c las metástasis están en color azul. Los dife-
rentes colores para las metástasis se deben a que las 
ITG's tienen diferentes ROI's.
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imposible que observando la imagen en tonos de gris 
se observen las anomalías óseas deseadas. Es por eso 
que decidimos usar colores para resolver el problema.

Algunos equipos de visualización despliegan gam-
magramas en formato DICOM automáticamente de 0 a 
255 tonos sin considerar los bits del formato original. 
Tal característica puede ser una desventaja cuando el 
rango de valores de gris de la imagen es bajo, como 
ocurre con los gammagramas, primero porque se ven 
pixelados y segundo porque el operario podría confun-
dirse y diagnosticar erróneamente una zona con valo-
res bajos al visualizarse en 256 tonos, el conocimiento 
de los ITGs evita este problema. Existen diferencias en 
los ITGs entre tipos de gammagramas, por ejemplo, los 
valores para el tipo Bone Amed BC Off son ligeramente 
mayores que los del 3 Hr Whole-Body. Hasta ahora, no 
se ha validado la clasificación de ITGs en otras cáma-
ras gamma, por lo que será necesario también calibrar 
cada cámara. Así que será necesario agregar otras cali-
braciones al software si se desea analizar otros tipos.

Aunque los ITG fueron calculados empleando gam-
magramas libres de metástasis, es necesario usar mues-
tras totalmente libres de cualquier otra enfermedad 
ósea para obtener ITG lo más preciso posible, tal como 
ocurrió con los cráneos ideales. Las Figuras 1 y 2 fue-
ron obtenidas de cráneos diagnosticados como libres 
de metástasis óseas por lo que creemos que lo obser-
vado en la Figura 2 y los 29 casos restantes correspon-
den a enfermedades diferentes, aunque no sabemos 
cuáles son debido a que no esperábamos estos resulta-
dos; por lo tanto, no se tuvo cuidado de hacer exáme-
nes adicionales a los pacientes. Hasta ahora nos hemos 
enfocado a la determinación de los intervalos de tonos 
de gris que diferencian huesos sanos de los no sanos y 
como hemos visto los resultados son alentadores.

Con la finalidad de determinar la metástasis ósea tem-
prana u otras enfermedades, es necesario incrementar 
sustancialmente la muestra de gammagramas óseos 

analizados para hallar en particular el mejor valor de 
MI, ya que valores mayores a él indicarán los inicios de 
la metástasis temprana o de otra enfermedad ósea.

A diferencia de otros softwares que analizan el gam-
magrama completo, por ejemplo, Bonenavi [2, 9, 10] y 
Exini [3, 11], el que está en desarrollo parecería que tiene 
una desventaja al tener que realizar el análisis por 
regiones y tener que hallar los ITGs. Sin embargo, des-
pués de realizar la calibración y que el análisis se haga 
automáticamente la desventaja desaparecerá.

Limitaciones del estudio
Idealmente, el número de gammagramas que se deben 

usar para este tipo de estudios debe ser del orden de 
cientos de casos, incluyendo casos representativos 
hallados en rutinas clínicas, además de contar con un 
exacto e independiente método como estándar de oro. 
Una verificación histológica de cada punto caliente 
hallado en los gammagramas óseos podría haber sido 
un mejor estándar de oro que el análisis visual que rea-
lizaron los tres especialistas de medicina nuclear.

CONCLUSIONES
Un método cuantitativo para detectar metástasis 

esquelética en gammagramas óseos fue presentado. 
Para el análisis, los gammagramas fueron segmenta-
dos en ROIs donde intervalos de tonos de gris fueron 
hallados estadísticamente. Después, se asignó falso 
color a la imagen de acuerdo a los ITGs establecidos 
con ayuda del valor medio y la desviación estándar de 
los niveles de gris de las ROIs de la muestra. El método 
funcionó bien, ya que existe un intervalo considerable 
entre los tonos de gris de los casos sanos e infiltrados; 
sin embargo, como el objetivo del software es también 
determinar la metástasis ósea temprana y otras enfer-
medades óseas, es necesario aumentar el tamaño de la 
muestra y asegurarse de que los gammagramas anali-
zados estén libres de cualquier enfermedad ósea con el 
fin de determinar el mejor valor de los ITGs, ya que un 
valor erróneo podría conducir a un mal diagnóstico. 
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Antes de probar el software en un centro oncológico es 
necesario asegurarse de que los intervalos de tonos de 
gris hallados en este trabajo aplican para cualquier 
tipo de cámara gamma. También es necesario deter-
minar los intervalos de tonos de gris para otro tipo de 
gammagrama, por ejemplo, el Bone Amed BC off. 
Hasta el momento, los resultados son alentadores por 
lo que la técnica podría ser usada en el futuro para 
asistir a los expertos en el diagnóstico de las metásta-
sis óseas y algunas enfermedades degenerativas.
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ABSTRACT
Hearing loss result from genetic causes, complications at birth, certain infectious diseases, chronic ear infections, 
noise exposure, demographic characteristics (age, sex, race, education, and study site) and cardiovascular factors 
(smoking status, hypertension, diabetes and stroke). In this study, we propose a new mathematical model formu-
lated by ordinary differential equations (ODEs) that takes into account the some causes of hearing loss. The analysis 
of the model is investigated. In addition, numerical simulations are presented in order to validate our theoretical 
results.
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RESUMEN
La pérdida de audición se debe a causas genéticas, complicaciones en el nacimiento, enfermedades infecciosas, 
otitis crónica, exposición al ruido, características demográficas (edad, sexo, raza, educación y sitio de estudio) y 
factores cardiovasculares (estado de fumar, hipertensión, diabetes y accidente vascular cerebral). En este estudio, 
proponemos un nuevo modelo matemático formulado por ecuaciones diferenciales ordinarias (ODE) que toma en 
cuenta las causas de la pérdida de la audición. El análisis del modelo se estudia. Además, se presentan simulaciones 
numéricas para validar nuestros resultados teóricos.

PALABRAS CLAVE: infección viral; ecuaciones diferenciales ordinarias; estabilidad
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INTRODUCTION
Hearing loss may result from genetic causes, complica-

tions at birth, certain infectious diseases, chronic ear 
infections, the use of particular drugs, exposure to 
excessive noise and aging, which is represent a major 
global health problem. According to the World Health 
Organization (WHO), about 360 million people world-
wide have disabling hearing loss, and 32 million of these 
are children [1]. There are many infections and conta-
gious diseases related to hearing loss such as mumps. 
Mumps is an enveloped, single-stranded RNA virus 
belonging to the family paramyxoviridae and causes an 
acute infectious disease mainly in children and young 
adults [2]. Mumps is transmitted through infected respi-
ratory secretions and is highly contagious [3]. The most 
common clinical manifestations of infection include a 
u-like illness and bilateral swelling of the parotid glands. 
Mumps infection occasionally induces the potential for 
complications such as pancreatitis, orchitis, ophoritis, 
aseptic meningitis, encephalitis and sensorineural hear-
ing loss. Hearing loss due to mumps is thought to be 
unilateral and profound with rapid onset [4].

On the other hand, one of the most social factor of 
hearing loss is noise exposure (eg, through personal 
music players). This is a major cause of hearing loss 
worldwide [5]. In addition, the characteristic pathologi-
cal feature of noise-induced hearing loss is the loss of 
auditory sensory cells in the cochlea. Because these 
hair cells cannot regenerate in mammals, no remission 
can occur, prevention of noise-induced hearing loss is 
the only option to preserve hearing [6].

Abnormalities or damage in the structure inside the 
inner ear can result by many diseases that can load to 
the hearing loss. An example of such a disease is the 
Alport syndrome [7] and Meniere’s disease [8]. For these 
raisons, many mathematical models have been pro-
posed to model the function and the dysfunction of the 
inner ear by using partial differential equation (PDEs) [7, 

8, 9, 10, 11]. The epidemiological models in the beginning 

(1)

has started by Graunt [12] then described by Kermack and 
Mckendric [13] by considering the total population into 
three classes namely susceptible (S) individuals, infected 
(I) individuals and recovered (R) individuals which is 
known to us as SIR epidemic model [14, 15, 16]. Today, this 
SIR epidemic model is very important in analysis of 
many diseases. Referring to the simplest version of the 
most classical epidemiological model for directly-trans-
mitted infectious diseases [17, 18, 19, 20, 21, 22], as well as, the 
social and epidemiological factors of hearing loss exist-
ing in the biological studies and in the literature [23, 24, 25], 
we proposed a new mathematical model by using (ODEs) 
that describe the time dependence of the dynamics of 
hearing loss by considering the contagion factor is the 
mumps virus and the social factor is the exposure to 
noise. This model is described by the following system:

The population is divided into three epidemiological 
classes that are: H(t) is the number of susceptible indi-
viduals at time t (normal hearing), L(t) is the number 
of infected individuals at time t (loss of hearing), and  
R(t) is the number of removed individuals at time t 
(recovered hearing). Further Λ is the recruitment rate 
of the population, μ is the natural death rate of the 
population, β is the transmission rate due to social 
contagion of hearing loss (mumps), ε is the non-conta-
gion risk of hearing loss due to noise exposure and γ is 
the recovery rate of the infective individuals.

The rest of paper is organized as follows. In the next 
section, positivity and boundedness of solutions are 
studied. In Section 3, the basic reproduction number is 
derived, also the local and the global asymptotic sta-
bility of the equilibria are analyzed. The numerical 
results are given in Section 4. Lastly, we give a conclu-
sion of our results in Section 5.
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Positivity and boundedness of solutions
In this section, we will establish the positivity and 

boundedness of solutions of model (1), which proves 
that our model is well posed.

PROPOSITION 2.1. All solutions starting from 
non-negative initial conditions exist for all t > 0 and 
remain bounded and non-negative. 

PROOF. For the positivity, we show that any solution 
starting in non-negative orthant, ℝ3

+= {( H, L, R) ∈ ℝ3
+: 

H≥0, L≥0, R≥0}. In fact, (H(t), L (t), R(t)) ∈ ℝ3
+ and we have:

(2)

This proves the positivity of solutions. Now, we prove 
that the solutions are bounded. We defined T(t)= H(t)+L(t)
By non-negativity of the solution, it follows that;

Then

THEOREM 3.1. System (1) has a unique equilibrium 
point Eε

*, which is locally asymptotically stable.

PROOF. By equalizing to zero the rights members of 
the system (1), we find one endemic point that exists 
for above model:

Where

With

The Jacobian matrix of the system (1) is given by:

(3)

The characteristic equation of the endemic equilib-
rium point is given by;

From the last equation (1) and since L is bounded, we 
deduce that R is bounded. This completes the proof.

Stability analysis of hearing loss model

Local stability of endemic
equilibrium point for ε > 0

The following theorem presents the existence and 
uniqueness of endemic equilibrium if R0 > 1.

(4)

Note that coefficient 

are both positive if 
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From the Routh-Hurwitz theorem given in [26], all 
roots of equation (5) have negative real parts. 
Consequently Eε

* is locally asymptotically stable when-
ever R0 > 1.

Global stability of endemic
equilibrium point for ε > 0

The following theorem discusses the global stability 
of the endemic equilibrium.

THEOREM 3.2. The endemic equilibrium Eε
* of the 

system (1) is globally asymptotically stable.

PROOF. Consider the following  Lyapunov functional;

(5)

Where ϕ(x)=x-1-ln(x) x∈ ℝ+. Obviously, ϕ: ℝ+→ℝ+ 

attains its global minimum; at x =1 and ϕ(1)= 0. 

To simplify the presentation, we shall use the follow-
ing notation: H= H(t) and L= L(t).

Note that

Then, we obtain the following equation:

And

Hence, From equation (6), we have:

(6)
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(7)

Since,

We have

Thus Eε
* is stable, and  

if and only if H = Hε
*  and L = L*.

From LaSalle invariance principle [27], we conclude 
that Eε

* is globally asymptotically stable. Since ϕ(x) ≥ 
0, we have

Stability analysis for special case ε = 0

(8)

Notice that the system (8) has a basic reproductive 
number 

R0 represents the average number of secondary infec-
tions caused by an infective individual introduced into 
a group of susceptible.  By equalizing to zero the rights 
members of the system (8), we find two equilibrium 
points that exists for above model:

1. Disease-free equilibrium point Ef

2. Endemic equilibrium point E*= (H*, L*, R*) where,

The endemic equilibrium point exist only when

i.e the infection rate must be greater than the death 
rate of the infected individuals or R0 > 1.

Local stability of equilibria
The following theorems discuss the local stability of 

the equilibrium point.

THEOREM 3.3. 

1. If R0 < 1, then the disease-free equilibrium, Ef is 
locally asymptotically stable. 

2. If R0 > 1, Ef is unstable.

PROOF. The Jacobian matrix evaluated in the dis-
ease-free equilibrium



F. Kouilily et al. Modeling the Social and Epidemiological Causes of Hearing Loss 254

is given by

Whose eigenvalues are  λ1= -μ < 0  and 

then R0 < 1 and therefore  Ef is locally asymptotically 
stable.

The disease-free equilibrium point is unstable if 

which translate into R0 > 1.

Now, we focus on local stability of the endemic infec-
tion equilibrium E*.

THEOREM 3.4.

1. If R0 > 1, E* is locally asymptotically stable.

2. If R0 < 1, then the endemic equilibrium E* does not 
exist.

PROOF. By substituting the endemic equilibrium  
E*= (H*, L*, R*) in the Jacobien matrix of the system (8)

The characteristic equation of the endemic equilib-
rium point is given by

(9)

Clearly when R0 > 1, both

And

then all roots of the characteristic equation have neg-
ative real parts. Consequently E* is locally asymptoti-
cally stable. 

Global stability of equilibria
In this section, we establish the global stability of the 

equilibria. Firstly, we have the following

THEOREM 3.5. The disease-free equilibrium Ef  is 
globally asymptotically stable when R0 < 1.

PROOF. Consider the following Lyapunov functional

Where

and calculating the time derivative of  V1(t) along the 
positive solution of system (8), we get;
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Where Λ= μHf , we have;

Since R0 ≤ 1, we have

Thus, the disease-free equilibrium Ef is stable, and

if and only if H = Hf and L(R0-1)=0.  We discuss two cases:

 › If R0 < 1, then L = 0.

 › If R0 = 1. From H = Hf and the first equation of  
the system (8), we have 

Then βHf L = 0, Hence L = 0.

From LaSalle invariance principle [27], we conclude 
that Ef is globally asymptotically stable.

Note that the disease-free equilibrium Ef is unstable 
when R0 > 1.

Now, we establish a set of conditions which are suffi-
cient for the global stability of the endemic equilib-
rium E*.

THEOREM 3.6. The endemic equilibrium E* of the 
system (8) is globally asymptotically stable.

PROOF. See the proof of theorem 3.2, and we replace 
ε by zero, we conclude that E* is globally asymptoti-
cally stable.

NUMERICAL SIMULATIONS
In this section, we show the numerical simulations 

and the graphs of system (1) to illustrate the different 
result obtained for each of the two cases  ε > 0 and ε = 
0 previously analyzed.

We choose the following data set of system (1) as fol-
lows: Λ= 0.5, μ= 0.1 and γ= 1/17. By using the values of  
Λ, μ, γ and ε= 0.0025 > 0 [28], we find β= 0.1433  for R0 > 
1 already defined for mumps disease [29]. Therefore, 
according to Theorem 3.2, the system (1) has a unique 
endemic equilibrium which is globally asymptotically 
stable. So, the solution of system (1) is persistent in 
population and converge to Eε

*= (1,1008; 2,4450), this 
results are illustrated in Figure 1. Now, we choose ε= 0 
which means the hearing loss result only from mumps 
diseases.  So, the system (1) has a disease free equilib-
rium Ef= (5,0) which is globally asymptotically stable 
when R0 < 1, then the disease dies out. Numerical sim-
ulations illustrated our results (see Figure 2). For  R0= 
4.4 > 1, the endemic E* is globally asymptotically sta-

a)

b)

FIGURE 1. Normal hearing (a) and loss of
hearing (b) individuals as function of time

in the case of ε = 0,0025 and R0>1.
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FIGURE 2. Normal hearing (a) and loss of
hearing (b) individuals as function of time

in the case of ε = 0 and R0 < 1.

a)

b)

FIGURE 3. Normal hearing (a) and loss of
hearing (b) individuals as function of time

in the case of  ε = 0 and R0 >  1.

a)

b)

FIGURE 4. Normal hearing (a) and loss of
hearing (b) individuals as function of time  in

the case of different values of  ε and R0>1.

a)

b)

ble which satisfy Theorem 3.6, (see Figure 3). In figure 
4, we use different values of ε > 0 and we find the 
solution of system (1), in this case, we observe that 
when we increase the value of ε the number of normal 
hearing individuals decrease and the numbers of hear-
ing loss increase.

CONCLUSIONS
In this paper, we have presented a mathematical 

model of hearing loss based on a nonlinear system of 
differential equations. We analysis the hearing loss 
resulting from two factors, the first factor is contagious 
due to Mumps disease and the second is social caused 
by exposure to noise. By analysis the model, we have 
proved the existence, positivity and the boundedness 
of solutions of the problem, which implies that the 
model is well posed. We have shown in the case of ε = 0 
that the disease free equilibrium is globally asymptoti-
cally stable if the basic reproductive number R0 < 1 and 
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the endemic point is globally asymptotically stable 
when R0 > 1. In the case of hearing loss with the both 
factors mumps and noise ε > 0 the system has a unique 
endemic point exists and is globally asymptotically 

stable, which means that the disease persists in the 
population.  In addition, the simulation of this model 
provides that the number of individuals with hearing 
loss increase when we introduce the risk factor noise.
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Sistema Vestible para la Detección Simultánea y No Invasiva del ECG y el 
Flujo Sanguíneo 

Wearable System for Simultaneous and Noninvasive Detection of ECG and Blood Flow 

O. A. Méndez-Lira, A. Gutiérrez-Chávez, J. D. Cota-Ruiz, J. D. Díaz-Román, E. Sifuentes-De la Hoya, R. E. González-Landaeta
Universidad Autónoma de Ciudad Juárez

RESUMEN
Se desarrolló un sistema vestible para la detección simultánea y no invasiva de dos señales provenientes de la acti-
vidad cardiaca: el ECG y el flujo sanguíneo. Se utilizaron dos electrodos secos para detectar la derivación I del ECG. 
La detección del flujo sanguíneo se realizó de forma no invasiva mediante un sensor magnetorresistivo tipo Túnel 
(TMR) basándose en la firma magnética de la sangre sobre un campo magnético constante proveniente de un imán 
permanente. Los electrodos, el sensor TMR y el imán se montaron en un brazalete tipo pulsera para la comodidad 
del usuario. La instrumentación desarrollada para detectar el ECG y el flujo sanguíneo se diseñó en base a una 
configuración diferencial con una relación de rechazo en modo común superior a 87 dB a 60 Hz y con una tensión 
de ruido de tal forma que las señales cardiacas presentaron una relación señal a ruido superior a 41 dB, siempre y 
cuando el sujeto no se mueva durante la medida. La calidad de las señales fue suficiente como para extraer infor-
mación de dichas señales mediante algoritmos sencillos de implementar. El sistema propuesto es una alternativa 
a los sistemas vestibles presentados hasta ahora, del cual es posible valorar la salud cardiovascular del sujeto en 
ambientes no hospitalarios.

PALABRAS CLAVE: sistema vestible; ECG; electrodos secos; flujo sanguíneo; sensor magnetorresistivo
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ABSTRACT
A wearable system was developed for the simultaneous and non-invasive detection of two signals from cardiac ac-
tivity: the ECG and blood flow. Two dry electrodes were used to detect the lead I of the ECG. The detection of blood 
flow was performed non-invasively using a tunnel-magnetoresistance (TMR) sensor based on the magnetic signa-
ture of the blood over a constant magnetic field from a permanent magnet. The electrodes, the TMR sensor and the 
magnet were mounted on a wristband-type bracelet for the user comfort. The instrumentation developed to detect 
the ECG and blood flow was designed based on a differential configuration with a common-mode rejection ratio hi-
gher than 87 dB at 60 Hz and with a noise voltage in such a way that the cardiac signals presented a signal-to-noise 
ratio greater than 41 dB, as long as the subject stays still during the measurement. The quality of the signals was 
enough to extract information from these signals by means of simple to implement algorithms. The proposed sys-
tem is an alternative to the wearable systems presented so far, from which it is possible to assess the cardiovascular 
health of the subject in non-hospital environments.

KEYWORDS: wearable system; ECG; dry electrodes; blood flow; magnetoresistive sensor
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INTRODUCCIÓN
En los últimos años el monitoreo continuo del estado 

de salud de los individuos se ha convertido en un tema 
de gran interés para la comunidad científica e indus-
trial [1]. Se ha demostrado que durante las actividades 
cotidianas que realiza una persona, se pueden presen-
tar eventos atípicos que no se manifiestan en un cen-
tro de salud, donde la monitorización de los paráme-
tros fisiológicos se realiza en unas condiciones contro-
ladas. Es por eso que se han hecho esfuerzos en desa-
rrollar sistemas portables, incorporados en prendas de 
vestir (vestibles) y en enseres de uso doméstico o de 
oficina. Estos sistemas supervisan continua o periódi-
camente el estado de salud de una persona mientras 
realiza sus actividades cotidianas durante semanas e 
incluso meses [2].

Los requerimientos básicos de los sistemas vestibles 
descritos por Kumari, et al. [3], incluyen factores como 
la seguridad del paciente en todo momento, bajo con-
sumo, diseño compacto, resistencia a factores ambien-
tales, seguridad de la información y la estética del sis-
tema. Recientemente, también se ha buscado integrar 
el Internet de las Cosas (IoT) a los sistemas vestibles, 
para así ofrecer sistemas personalizados capaces de 
transmitir la información, no sólo al paciente, sino 
también al personal médico [4-6].

En 2010, Pantelopoulos y Bourbakis [7], realizaron una 
revisión de los sistemas vestibles disponibles a la fecha. 
La mayor parte de los sistemas revisados adquieren 
más de una señal, es decir, son multiparamétricos. Las 
señales comúnmente adquiridas son el electrocardio-
grama (ECG), electromiograma (EMG), fotopletismo-
grama (FPG), respiración, presión arterial, saturación 
de oxígeno y la temperatura corporal. Los sistemas 
vestibles también se han usado para detectar señales 
biomecánicas, como el movimiento de las extremida-
des, aplicado a pacientes con epilepsia mediante un 
prototipo montado en un guante [8]. Manimaraboopathy 
et al. [9], desarrollaron un sistema que adquiere la fre-

cuencia cardiaca, presión sanguínea y temperatura 
corporal, inclusive incorporaron un desfibrilador 
externo automatizado. También se han propuesto sis-
temas incorporados en camisas que detectan seis varia-
bles fisiológicas [10], pulseras para monitorear la presión 
sanguínea, el ECG y/o FPG [11, 12], collares para el moni-
toreo a largo plazo de la actividad cardiaca [13], sensores 
colocados en el oído para la detección de fuerzas de 
reacción contra el suelo [14] o el FPG [15] y anillos que 
estiman la frecuencia cardiaca y la temperatura corpo-
ral [16], entre otros. 

La ventaja de medir más de una variable fisiológica es 
que éstas se pueden correlacionar para estimar de 
forma indirecta otra variable. Un caso muy común es 
detectar el ECG y el FPG para estimar cambios de la 
presión arterial, sin usar un brazalete, mediante la 
medida del tiempo de transito de la onda de pulso 
(PTT) [17]. No obstante, el inconveniente de medir el 
FPG es que los diodos emisores de luz (LED) que se 
usan consumen mucha energía, lo cual no es una carac-
terística muy atractiva para un sistema portable. Para 
contrarrestar este problema, se han propuesto técnicas 
de modulación de la alimentación de los LEDs [18], pero 
se requiere de una instrumentación más compleja y no 
tan compacta para extraer la información de interés.

En este trabajo se propone un sistema vestible capaz 
de detectar simultáneamente el ECG y la señal de flujo 
sanguíneo. Para adquirir el ECG se usan sólo dos elec-
trodos secos y para adquirir el flujo sanguíneo se usa 
un sensor magnetorresistivo y un imán permanente. 
Por un lado, con esta propuesta no hay necesidad de 
usar LEDs y fotodetectores para detectar la actividad 
cardiaca en el lecho vascular, por lo que representa 
una técnica que requiere una instrumentación más 
compacta, de menor consumo de energía y más simple 
de implementar. Además, hasta donde sabemos, no 
hay evidencia de trabajos que hayan implementado 
esta técnica, en conjunto con el ECG, en un sistema 
vestible. Por otro lado, el uso de sólo dos electrodos 
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para adquirir el ECG, simplifica mucho el diseño del 
bioamplificador. El objetivo de este trabajo es adquirir 
el ECG y la señal de flujo sanguíneo con una elevada 
relación señal a ruido (SNR) mediante un sistema que 
pueda llevarse como una prenda de vestir. Se deja para 
un trabajo a futuro la correlación de dichas señales, de 
tal forma que se pueda estimar indirectamente infor-
mación adicional de la salud cardiovascular, como por 
ejemplo, la presión arterial.

Sistema vestible

Diseño del brazalete
El sistema vestible que se presenta en este trabajo 

tiene la forma de un brazalete, en el cual se incorporan 
dos electrodos secos, un sensor magnetorresistivo y 
un imán permanente de tamaño reducido. El diseño 
del brazalete dependerá de los electrodos secos que se 
van a escoger; básicamente el criterio de selección 
dependerá del material, del área de contacto y de la 
impedancia de los electrodos. Uno de los electrodos 
estará en contacto permanente con la muñeca donde el 
sujeto lleve puesto el brazalete. El segundo electrodo 
queda expuesto para que pueda hacer contacto con la 
otra muñeca y poder así adquirir la derivación I del 
ECG. En el caso del sensor magnetorresistivo, éste se 
debe colocar de tal forma que su posición sobre la 
muñeca coincida con la arteria radial del sujeto. El 
imán permanente se debe colocar a una distancia del 
sensor no mayor a 3 cm, para no degradar la calidad de 
la señal de flujo sanguíneo [19].

Instrumentación

Adquisición del ECG mediante
dos electrodos secos

Cuando se adquiere el ECG mediante dos electrodos, 
la contribución de las interferencias electromagnéticas 
depende del valor de la impedancia en modo común 
del amplificador al cual se conectan los electrodos. 
Esto se puede ver en el modelo propuesto por Spinelli 

et al. [20] que describe la contribución de las interferen-
cias electromagnéticas a la entrada del amplificador 
(para dos electrodos) de la siguiente manera:

(1)

donde iP es la corriente de desplazamiento prove-
niente de los 60 Hz y que circula por el sujeto; ZB es la 
impedancia entre el sujeto y tierra; ZISO es la impedan-
cia de aislamiento entre la referencia del amplificador 
y tierra; ZC es la impedancia en modo común del ampli-
ficador, ΔZE (ZE1-ZE2) es la diferencia de impedancia de 
contacto entre el Electrodo 1 y el Electrodo 2; CMRR es 
la relación de rechazo en modo común del amplifica-
dor. De la Ecuación (1) se deduce que para reducir la 
contribución de las interferencias electromagnéticas, 
se debe tener valores elevados del CMRR, ZB, ZISO, y una 
reducida diferencia entre las impedancias de contacto 
de los electrodos 1 y 2. No obstante, en lo que se refiere 
al valor de ZC, un valor nulo o infinito reducen la con-
tribución de ViEMI; la mejor estrategia, eso sí, dependerá 
del valor de ΔZE [20].

En la Figura 1, se muestra el circuito utilizado para 
adquirir el ECG mediante dos electrodos secos. Todo el 
sistema está referenciado a VCC/2, ya que está pensado 
para ser alimentado con baterías. La etapa frontal 
consta de un amplificador completamente diferencial 
y es una modificación del circuito propuesto por 
Ramos et al. [21], cuyas impedancias de entrada en 
modo diferencial (ZD) y en modo común (ZC) son:

(2)

(3)

donde

(4)

(5)
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FIGURA 1. Circuito utilizado para adquirir
el ECG mediante 2 electrodos secos.

De las Ecuaciones (2)-(5), se puede ver que es posible 
fijar los valores de ZD y ZC eligiendo los valores de los 
componentes pasivos (resistencias y condensadores) 
de la etapa frontal. Por tanto, es fácil ajustar el valor de 
ZC una vez que se sepa cuál estrategia (elevada o baja 
ZC) se debe usar para reducir ViEMI.

La salida diferencial de la etapa frontal se conecta a 
las entradas de un amplificador de instrumentación, el 
cual tiene un circuito supresor de tensiones en c.c. 
para eliminar los errores de cero a la salida. Finalmente, 
a la salida del sistema se conecta un filtro activo paso-
bajo de segundo orden para limitar el ancho de banda 
del sistema al margen de frecuencias del ECG. Debido 
a que este sistema está pensado para fines de monito-
rización (no de diagnóstico), es suficiente un ancho de 
banda de 40 Hz [22]. Para implementar el circuito de la 
Figura 1, se utilizó el amplificador de instrumentación 
(AI) LT1167, de Linear Technology el cual tiene un 
consumo de corriente 900 μA; para los cuatro amplifi-
cadores operacionales (AO), se utilizó el LMP7704 de 
Texas Instruments, donde cada amplificador consume 
715 μA. 

Detección del flujo sanguíneo
Para detectar el flujo sanguíneo se utilizó el método 

propuesto por Phua [23]. Cuando un campo magnético 
uniforme se aplica sobre la piel, cerca de arterias de 
gran tamaño, el flujo pulsátil de la sangre arterial pro-
duce una distorsión de dicho campo; esto se debe a que 

la sangre se comporta como un fluido con propiedades 
magnéticas afectadas por su estado de oxigenación. Si 
el campo magnético generado (por un imán perma-
nente, por ejemplo) abarca a un sensor magnético, éste 
último detecta la distorsión que produce el flujo de 
sangre arterial en dicho campo. En este trabajo se uti-
lizó un sensor magnetorresistivo que tiene cuatro 
magnetorresistencias conectadas en una configura-
ción de puente de Wheatstone (completo). El campo 
magnético proviene de un imán de neodimio de 10 x 
10 x 3 mm. La Figura 2 muestra el circuito utilizado 
para procesar la señal del sensor magnetorresistivo. El 
circuito consta de un AI acoplado en alterna mediante 
un filtro paso-alto completamente diferencial para 
garantizar un CMRR elevado. De esta forma se elimi-
nan los errores de cero provenientes del sensor, y sólo 
se amplificaría la señal alterna de interés. El amplifica-
dor operacional está configurado de tal forma que se 
eliminen los errores de cero a la salida del AI. Dichos 
errores de cero son productos de las corrientes de pola-
rización y de los errores de cero del propio AI. 
Finalmente, un filtro paso-bajo pasivo de primer orden 
limita el ancho de banda del sistema a 10 Hz, sufi-
ciente para adaptarse al margen de frecuencias de la 
señal de flujo sanguíneo [24]. Debido a que el sistema 
está pensado para alimentarse con baterías, se utilizó 
el AI AD627 de Analog Devices y el AO TLV2454 de 
Texas Instruments, los cuales consumen 60 μA y 40 
μA, respetivamente.

FIGURA 2. Circuito utilizado para adquirir
la señal de flujo sanguíneo mediante

un sensor magnetorresistivo.
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  METODOLOGÍA

Selección y caracterización
de los electrodos secos

Para seleccionar los electrodos secos hay que consi-
derar el material a utilizar, ya que de esto depende el 
potencial de media celda, así como el tiempo de esta-
bilización de la interfaz electrodo-piel [25]. Con base en 
estos criterios, los electrodos de Ag-AgCl resultan ser 
la mejor opción pues, al ser no polarizables (resistivos), 
permiten medir desde c.c. Además, presentan una baja 
tensión de polarización (220 mV), una baja deriva de 
línea base (0.13 mV) a 25 ºC [26] y un periodo relativa-
mente corto de estabilización [27]. También, hay que 
considerar el tamaño y forma del electrodo, lo cual 
influye en gran medida en la impedancia de contacto y 
en el ruido de la interfaz electrodo-piel. Al aumentar el 
área de contacto, tanto el ruido de la interfaz como la 
impedancia de contacto, disminuyen [27].

Para seleccionar los electrodos que se van a utilizar 
en el sistema propuesto en este trabajo, se caracterizó 
la impedancia de la interfaz electrodo-piel de distintos 
electrodos (Tabla 1). El material de los distintos elec-
trodos caracterizados es de Ag-AgCl. Lo que se busca 
es comparar la impedancia de la interfaz electrodo-piel 
utilizando electrodos de distintas marcas y tamaños. 
Los pares de electrodos del 1 al 4 son electrodos origi-
nalmente húmedos, pero se les removió el gel electro-
lítico con el fin de utilizarlos como electrodos secos. El 
par de electrodos número 5 son electrodos original-
mente secos, pero con una mayor área de contacto. El 
par de electrodos número 6 son electrodos húmedos y 
fueron caracterizados para compararlos con los secos.

La caracterización de los electrodos consistió en medir 
la impedancia de contacto en un margen de frecuencias 
determinado. Para ello, el par de electrodos a caracteri-
zar se colocó sobre la parte interna del antebrazo de un 
sujeto de prueba, separados por una distancia de 2 cm, 
un electrodo del otro, con la finalidad de minimizar la 

contribución de la impedancia del tejido. Para medir la 
impedancia de contacto se utilizó un analizador de 
impedancia E4990A de Keysight, dispuesto para reali-
zar una medida a 4 hilos mediante un adaptador 
(modelo 16089D) que sirve para realizar este tipo de 
medidas. El instrumento se configuró para trabajar en 
un margen de frecuencias de 20 Hz hasta 100 kHz. Se 
usó este margen de frecuencias ya que representa el 
límite de frecuencias que tiene el instrumento al reali-
zar medidas con el adaptador utilizado. Esta prueba se 
realizó para cada par de electrodos de la Tabla 1 en el 
mismo sujeto de prueba. Es importante señalar que con 
este método no es posible medir la impedancia indivi-
dual de cada electrodo, sino la de ambos.

Cuando se usan electrodos secos, la impedancia de 
contacto depende de las condiciones de la piel. Por 
tanto, si se repitiera el proceso en diferentes sujetos, se 
obtendrían impedancias distintas en cada caso. En 
este trabajo sólo se realizó la prueba en un sólo sujeto 
para determinar cuál de los pares caracterizados pre-
sentaba la menor impedancia, lo cual es una valora-
ción que se puede realizar con un solo sujeto.

Caracterización estática y dinámica
del sensor magnetorresistivo

En la Figura 3 se muestra la configuración utilizada 
para caracterizar estáticamente al sensor magnetorre-
sistivo. En este trabajo se utilizó un sensor tipo Túnel, 

TABLA 1. Electrodos caracterizados.TABLAS 
 
 

Par de 
electrodo 

Tipo de 
contacto Marca 

Área de 
contacto de 

cada 
electrodo 

(cm2) 

1 Seco Cathay 0.7853 
2 Seco AMBIDERM 0.7853 

3 Seco Kendall Q-
RACE 0.7853 

4 Seco 3M 2228 0.7853 
5 Seco Kenz 10.5 
6 Húmedo 3M 2228 0.7853 
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TMR2505 de Multi Dimension. Con el sistema mos-
trado en la Figura 3 se midió la tensión de salida del 
sensor para distintos valores de un campo magnético 
constante. Para ello, se alimentó a un inductor de 24 
μH con una tensión c.c. desde 2 mV hasta 30 mV. Esto 
se hizo para generar un campo magnético no mayor a 
190 μT, punto en el cual se saturaba el magnetómetro 
Bartington, Mag-01H que se usó para medir el campo 
magnético generado por el inductor. La tensión de 
salida diferencial del sensor se midió con un multíme-
tro digital de 6.5 dígitos, Keysight 34461A configurado 
para medir tensiones c.c. Debido a que se trata de un 
sensor modulador, la caracterización estática se rea-
lizó para cuando el sensor se alimentó a una tensión 
c.c. de 1 V y para una tensión c.c. de 5 V, y así valorar 
cómo la tensión de alimentación afecta a la sensibili-
dad del sensor.

FIGURA 3. Configuración utilizada para
caracterizar estáticamente al sensor TMR2505.

En la Figura 4 se muestra la configuración utilizada 
para caracterizar dinámicamente al sensor TMR2505. 
En esta oportunidad, el inductor se conectó a un gene-
rador de forma de ondas 33500B de Keysight, cuya 
salida analógica se configuró para obtener una tensión 
de 10 V de pico a pico en un margen de frecuencias 
entre 0.1 Hz y 100 Hz. El sensor se alimentó con una 
tensión c.c. de 5 V y su salida diferencial se conectó a 
un AI, AD620 de Analog Devices, con una ganancia de 
10. Para los distintos valores de frecuencia, se midió la 
tensión pico a pico a la salida del AI con un oscilosco-
pio Keysight DSOX2014A. Debido a que el sensor mag-
netorresistivo se emplea para medir cambios en el 
campo magnético producidos por el paso de la sangre 

arterial, lo que se busca con este procedimiento es 
valorar la respuesta que tiene el sensor TMR2505 para 
medir un campo magnético alterno B(t) a diferentes 
frecuencias.

FIGURA 4. Configuración utilizada para
la caracterización dinámica del sensor TMR2505.

Caracterización de la instrumentación
A cada uno de los circuitos implementados en este 

trabajo (Figura 1 y Figura 2) se le estimaron experi-
mentalmente distintas características eléctricas como: 
ganancia total, CMRR, errores de cero, respuesta en 
frecuencia, ruido electrónico y consumo de corriente.

Protocolo de medida
Se adquirieron las señales de ECG y flujo sanguíneo 

de 10 sujetos de prueba (4 hombres y 6 mujeres) de 
distintas edades, pesos y alturas (media ± σ: edad = (22 
± 1) años; peso = (75 ± 24) kg; altura = (1.69 ± 0.13) m). 
A cada sujeto se le pidió permanecer sentado y relajado 
con sus brazos extendidos sobre una mesa mientras 
usaba el brazalete. El tiempo de cada medida fue de 5 
s. Simultáneamente se detectó la derivación I del ECG 
mediante el sistema AD8232, de Analog Devices usando 
tres electrodos húmedos. Las medidas obtenidas con 
este sistema se consideraron como de referencia para 
compararlas con las medidas obtenidas con el sistema 
propuesto en este trabajo.  Las señales provenientes de 
los sistemas desarrollados, así como el ECG de referen-
cia, fueron adquiridas simultáneamente utilizando 
una tarjeta de adquisición de datos NI USB- 6341 de 
National Instruments, de 16 bits, configurada para 
realizar la adquisición mediante tres entradas analógi-
cas a una frecuencia de muestreo de 1 kHz cada una.
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RESULTADOS Y DISCUSIÓN
En la Figura 5 se muestra el módulo de la impedancia de 

contacto de los seis pares de electrodos caracterizados. 
Se puede ver que los electrodos que presentaron una 
menor impedancia de contacto fueron los electrodos de   
mayor área (#5 de la Tabla 1). Independientemente de si 
los electrodos eran secos o húmedos, todos presentaron 
un descenso de la impedancia a medida que aumentaba 
la frecuencia; esto se debe gracias a la componente capa-
citiva que tiene la interfaz electrodo-piel (para los elec-
trodos secos) y la interfaz electrodo-electrolito-piel (para 
los electrodos húmedos). A partir de estos datos, se deci-
dió trabajar con el par de electrodos #5, el cual presentó 
una impedancia inferior a 40 kΩ (unos 20 kΩ cada elec-
trodo, aproximadamente). Con esta impedancia, es posi-
ble reducir considerablemente los errores por efectos de 
carga cuando los electrodos se conecten a la etapa frontal 
del amplificador de la Figura 1.

Debido a que el método utilizado para determinar la 
impedancia de los electrodos no es capaz de estimar la 
impedancia individual de cada electrodo, es difícil 
saber el valor de ΔZE para así valorar cuál es la mejor 
estrategia (incrementar o reducir el valor de ZC) para 

FIGURA 5. Módulo de la impedancia de contacto
de cada uno de los 6 pares de electrodos caracterizados.

FIGURA 6. Efecto de una baja y una elevada ZC en la contribución de la interferencia de línea
en el ECG adquirido mediante el par de electrodos #5.

minimizar el valor de ViEMI. Por ese motivo, antes de 
implementar el circuito de la Figura 1, se realizó una 
prueba propuesta por Spinelli y Mayosky [20], donde es 
posible realizar la medida del ECG para un valor bajo 
(100 Ω) y un valor elevado (700 MΩ) de ZC y observar la 
contribución de la interferencia de línea para cada 
caso. El resultado de esa prueba se muestra en la 
Figura 6 cuando el ECG se adquirió con el par de elec-
trodos #5. Se puede ver cómo la contribución de la 
interferencia de línea se reduce para un valor elevado 
de ZC. Por tanto, la etapa frontal del circuito de la 
Figura 1 se diseñó para que tuviera una ZC = 3 GΩ.
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FIGURA 7. Sensibilidad estática del sensor TMR2505
para una tensión de alimentación de 1 V y de 5 V.

FIGURA 8. Respuesta dinámica del sensor TMR2505
ante un campo magnético alterno.

En la Figura 7 se muestra la curva de sensibilidad 
estática del sensor TMR2505 para una tensión de ali-
mentación de 1 V y de 5 V. Al aumentar la tensión de 
alimentación, tanto la sensibilidad como el error de 
cero, aumentan. Debido a que la perturbación que pro-
duce la sangre al campo magnético que detecta el sen-
sor es muy pequeña, se decidió alimentar el sensor con 
una tensión de 5 V, de esa forma, no habría necesidad 
de implementar un amplificador con una ganancia tan 
elevada, y así reducir la contribución de ruido electró-
nico y errores de cero a la salida del sistema.

La Figura 8 muestra la respuesta del sensor TMR2505 
ante un campo magnético alterno entre 0.1 Hz y 100 Hz. 
Se observa como el sensor tiene una respuesta plana en 
dicho margen de frecuencias. Sabiendo que la compo-
nente principal de frecuencia de la señal de flujo san-

guíneo está en el orden de los 10 Hz [24], es evidente que 
el sensor magnetorresistivo utilizado tiene una res-
puesta dinámica suficiente para detectar dicha señal.

Una vez caracterizados los electrodos y el sensor 
magnetorresistivo, se procedió a caracterizar cada uno 
de los circuitos. Ambos circuitos se alimentaron con 
una tensión c.c. regulada de 5 V mediante una pila de 9 
V. El circuito de la Figura 1 presentó un CMRR superior 
88 dB a una frecuencia de 60 Hz. El ancho de banda se 
configuró para tener una frecuencia inferior de 0.1 Hz y 
una frecuencia superior de 40 Hz. La ganancia total del 
circuito fue de unos 60 dB, aproximadamente. Se 
obtuvo una tensión de ruido de pico a pico de 490 μV 
referidos a la salida del circuito y un error de cero de 435 
μV. En lo que respecta al circuito de la Figura 2, se 
obtuvo una ganancia superior a 49 dB y un CMRR de 
unos 87 dB a la frecuencia de 60 Hz. El ancho de banda 
del circuito quedó limitado entre 0.1 Hz y 10 Hz. La ten-
sión de ruido obtenido a la salida fue de 415 μV de pico a 
pico con un error de cero de 357 μV. Cuando ambos sis-
temas trabajaban conjuntamente, se obtuvo un con-
sumo de corriente de 10.44 mA. Por tanto, usando una 
pila de 9 V con una capacidad de 170 mAh, el sistema 
tendría una autonomía de 16 horas, aproximadamente, 
realizando medidas de forma ininterrumpida.

En la Figura 9 se muestra el diseño del sistema vesti-
ble desarrollado en este trabajo. En la Figura 9a, se 
observa el Electrodo 1, el sensor TMR2505 y el imán 
permanente, los cuales hacen contacto con la piel del 
sujeto, quedando expuesto el Electrodo 2 (Figura 9b). 
En lo que respecta al sensor TMR2505, hay que cuidar 
que éste se coloque justo encima de la arteria radial, de 
lo contrario, no se obtendría la señal de flujo sanguí-
neo. En la Figura 9c se muestra cómo la otra muñeca 
hace contacto con el Electrodo 2, de esta forma, se 
obtiene la derivación I del ECG. Para evitar que los dos 
electrodos se desplacen de lugar, éstos se fijaron a una 
base diseñada en SolidWorks 2017 y se construyeron 
mediante impresión 3D usando ácido poliláctico (PLA).
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FIGURA 9. a) Diseño final del brazalete donde se muestra uno de los electrodos (electrodo 1, posterior)
 el sensor TMR 2505 y el imán permanente. b) El brazalete colocado sobre una de las muñecas (electrodo 2, anterior).

c) Posición de las manos para adquirir el ECG y el flujo sanguíneo.

a) b) c)

FIGURA 10. Señales de ECG (registro superior) y de flujo sanguíneo (registro inferior) obtenidas con el sistema propuesto.
Las señales se registraron simultáneamente.  

Con el sistema vestible de la Figura 9 fue posible 
registrar simultáneamente el ECG y el flujo sanguíneo 
mediante dos electrodos secos y un sensor magneto-
rresistivo dispuestos en la muñeca de un sujeto (Figura 
10). Las dos señales presentan una SNR superior a 41 
dB. En el caso de la señal de flujo sanguíneo, la calidad 
de la señal depende de los siguientes factores: la posi-
ción del sensor sobre la arteria radial; la distancia entre 
el imán permanente y el sensor y de la presión que 
ejerce el sensor sobre la piel. En el caso del ECG, la cali-
dad de la señal depende de las condiciones de la inter-
faz electrodo-piel, lo cual varía de sujeto a sujeto. En la 
Figura 11 se presenta el mejor y el peor caso del ECG 
registrado entre los 10 voluntarios.  En el mejor caso, 

se obtuvo un ECG con una mínima contribución de 
ruido electrónico y de interferencias de línea; se apre-
cian las ondas P, Q, R, S, T y una línea isoeléctrica esta-
ble, siempre y cuando el sujeto no se mueva mientras 
se realiza la medida (5 s). En el peor caso, el ECG posee 
una considerable contribución de ruido, el cual, se 
prevé, proviene de la interfaz electrodo-piel del sujeto 
de prueba. En este caso, sólo es posible distinguir la 
onda R, lo cual permite estimar la frecuencia cardiaca; 
también se distingue la onda T, aunque está defor-
mada por el ruido electrónico. En el ECG registrado en 
los 10 sujetos, no hay contribución apreciable de inter-
ferencia de línea, esto gracias a que el circuito obtuvo 
un CMRR superior a 88 dB a una frecuencia de 60 Hz. 
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En la Figura 10, al comparar el ECG con la señal de 
flujo sanguíneo, se observa que existe un retardo entre 
el complejo QRS del ECG y el pico máximo de la señal 
de flujo sanguíneo. Dicho retardo se puede usar para 
estimar, por ejemplo, el PTT, el cual tiene un gran 
potencial en aplicaciones clínicas relacionadas con la 
valoración de la salud cardiovascular [17].

Finalmente, para validar estadísticamente las medi-
das que se realizaron con el sistema vestible, se estimó 
el intervalo RR (latido a latido) de la señal de ECG 
adquirida con 2 electrodos secos (RR2e) y de la señal 
de flujo sanguíneo (RRfs). Estos valores se compara-

FIGURA 11. ECG obtenido mediante dos electrodos dispuestos en el sistema vestible. Mejor caso (registro superior)
y peor caso (registro inferior) obtenido entre los 10 sujetos de prueba.

ron con el intervalo RR del ECG adquirido con el sis-
tema de referencia (RR3e). Para estimar el intervalo RR 
se detectaron los picos de cada una de las señales 
mediante un algoritmo sencillo implementado en 
MATLAB®. Los resultados se observan en las gráficas 
Bland-Altman que se muestran en las Figuras 12 y 13, 
las cuales presentan las medidas latido a latido de los 
10 voluntarios. En ambas gráficas se estimó la desvia-
ción estándar (SD) con un intervalo de confianza de 95 
% (2SD) obteniendo el peor caso (43.6 ms) cuando se 
estimó el intervalo RR en la señal de flujo sanguíneo, 
lo cual se debe en que en algunos de los voluntarios 
fue difícil localizar la arteria radial para posicionar el 

FIGURA 12. Gráfica Bland-Altman donde se comparan los intervalos RR (latido a latido) del ECG obtenido
con el sistema propuesto y el ECG obtenido con el sistema de referencia.
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sensor TMR2505. Aun así, se demuestra que existe una 
excelente coincidencia entre las señales obtenidas con 
el sistema propuesto y el ECG de referencia.

CONCLUSIONES
En este trabajo se ha demostrado la posibilidad de 

adquirir simultáneamente dos señales cardiacas 
mediante un sistema vestible tipo brazalete. El ECG se 
adquirió mediante dos electrodos secos, y aun así, la 
señal detectada no presentó evidencia de la contribu-
ción de interferencia de 60 Hz. Se detectó la actividad 
cardiaca en la muñeca del usuario mediante un sensor 
magnetorresistivo, sin necesidad de usar sensores ópti-
cos, los cuales consumen mucha más energía. La cali-
dad de las señales superó los 41 dB de SNR, siempre y 
cuando el sujeto no se moviera durante los 5 s que 
duraba la medida. En este trabajo sólo los sensores se 
incorporaron al brazalete, no la instrumentación; ésta 
se implementó con dispositivos de bajo consumo, per-

FIGURA 13. Gráfica Bland-Altman donde se comparan los intervalos RR (latido a latido) de la señal de flujo sanguíneo
obtenido con el sistema propuesto y el ECG obtenido con el sistema de referencia.

mitiendo alimentar el sistema a pilas. En caso de que la 
capacidad de la pila sea de 170 mAh, el sistema puede 
trabajar ininterrumpidamente durante 16 horas. 
Obviamente, este tiempo puede aumentarse gestio-
nando el consumo de energía. Las medidas se valida-
ron estadísticamente demostrando una excelente coin-
cidencia entre el intervalo RR (latido a latido) de las 
señales adquiridas con el brazalete y el intervalo RR 
(latido a latido) del ECG de referencia. El sistema pre-
sentado en este trabajo es una alternativa a los sistemas 
vestibles propuestos hasta ahora, y que permite esti-
mar indirectamente otras variables fisiológicas, como 
como cambios de la presión arterial o la variabilidad de 
la frecuencia cardiaca en ambientes no hospitalarios.
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RESUMEN
Se presenta la síntesis de compósitos de hidroxiapatita/zirconia (HAp/ZrO2-8Y2O3) por el método de mezclado lí-
quido en base al método de Pechini, cuya innovación radica en la obtención simultánea de ambas fases con dis-
tribución uniforme, aunque tiene la limitante de la interacción de los cationes, propiciando la formación de fases 
secundarias si no se controlan las variables. Los materiales fueron conformados en discos de 1 cm de diámetro y 
tratados a 1400 °C, para caracterizarse por espectrometría de infrarrojo (FTIR-ATR) y difracción de rayos X (DRX). 
Las pruebas de bioactividad fueron realizadas mediante el método de inmersión en fluidos fisiológicos simulados 
durante 21 días y caracterizadas por microscopia electrónica de barrido (MEB) y espectrometría de fotoelectrones 
emitidos por rayos X (XPS). Las pruebas de hemólisis se basaron en la norma ASTM F 756-00. Después de la inmer-
sión, se observó la presencia de cristales de hidroxiapatita sobre la superficie del compósito, además los análisis 
de XPS muestran señales de energía para los elementos de calcio y fósforo. En cuanto a las pruebas de hemólisis se 
observaron grados de citotoxicidad por debajo del 3% con lo cual se infiere que son hemocompatibles, aunque se 
requieren más estudios de biocompatibilidad para su aplicación biomédica.

PALABRAS CLAVE: compósitos HAp/zirconia; bioactividad; hemocompatibilidad, mezclado líquido
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ABSTRACT
The synthesis of hydroxyapatite/zirconia composites (HAp/ZrO2-8Y2O3) is presented, using the liquid mixing me-
thod based on the Pechini method, whose innovation lies in the simultaneous synthesis of both phases with uni-
form distribution, although it has the limitation of the cations interactions, favoring the formation of secondary 
phases if the variables are not controlled. The obtained materials were formed into discs of 1 cm in diameter and 
treated at 1400 °C, and then characterized by infrared spectrometry (FTIR-ATR) and X-ray diffraction (XRD). The 
bioactivity tests were carried by the immersion method in simulated body fluid for 21 days and characterized by 
scanning electron microscopy (SEM) and X-ray photoelectron spectrometry (XPS). The hemolysis tests were based 
on the ASTM F 756-00 standard. After the immersion, the presence of hydroxyapatite crystals on the surface of the 
composite was observed; in addition, the XPS analyzes show energy signals for the elements of calcium and phos-
phorus. Regarding the hemolysis tests, degrees of cytotoxicity were observed below 3%, it is inferred that they are 
hemocompatible, although more biocompatibility studies are required for biomedical application.

KEYWORDS: hydroxyapatite/zirconia composites; bioactivity; hemocompatibility; liquid mix
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INTRODUCCIÓN
Dentro de las problemáticas actuales de la medicina, 

el reemplazo y la regeneración de tejidos óseos es uno 
de los de mayor interés a nivel mundial, tanto en el 
área dental como ortopédica, ya que existen un sinfín 
de casos derivados de accidentes o enfermedades que 
comprometen severamente las habilidades motrices 
de las personas, ocasionando un serio problema eco-
nómico y social. En los últimos años, se han realizado 
diversas investigaciones para el desarrollo de nuevos 
materiales que satisfagan las necesidades en el área 
biomédica, con el fin de ofrecer una mayor calidad de 
vida a los pacientes así como una solución a las proble-
máticas de salud actuales, aunado a esto, los avances 
tecnológicos para la obtención de materiales avanza-
dos ha permitido desarrollar compuestos sintéticos 
capaces de interactuar directamente con los tejidos 
vivos, dando como resultado una integración completa 
del material [1].

Así mismo, dentro de los materiales más estudiados 
actualmente para su posible aplicación como dispositi-
vos ortopédicos o piezas dentales, son los de origen 
cerámico, ya que estos poseen propiedades esenciales 
para este tipo de aplicaciones, como lo son: alta estabi-
lidad química (resistencia a la corrosión), baja toxici-
dad, resistencia a la abrasión, resistencia a la compre-
sión, etc. Los óxidos de zirconio estabilizados en fase 
cúbica o tetragonal presentan propiedades mecánicas 
adecuadas, además de una baja toxicidad ya que este 
tipo de óxidos han demostrado ser inertes al ser intro-
ducido en el organismo. En general, la mayoría de las 
investigaciones de este tipo de materiales se han enfo-
cado a aplicaciones en el área ortopédica, específica-
mente en el desarrollo de cabezas femorales. Sin 
embargo existen diversas aplicaciones del ZrO2 y sus 
compósitos tales como, injertos óseos, cementos óseos 
e implantes dentales y prótesis [2]. La estabilización del 
óxido de zirconio en estructura tetragonal o cúbica a 
temperatura ambiente, ha sido uno de los principales 
descubrimientos que han despertado el interés por 

este tipo de materiales, ya que estos polimorfos son los 
que exhiben las mejores propiedades físicas, lo cual 
deja un campo de aplicaciones muy diverso [3-6].

Por otra parte, los fosfatos de calcio son materiales 
cerámicos que han enfocado la atención de los investi-
gadores debido a que estos presentan, en algunos 
casos, interacciones químicas con los tejidos biológi-
cos y el medio, lo cual se deriva en una proliferación 
favorable de las células progenitoras, logrando así la 
regeneración de los tejidos circundantes y la integra-
ción del dispositivo constituido de fosfato de calcio. 
Sin embargo, este tipo de materiales presentan propie-
dades mecánicas limitadas, para su aplicación como 
piezas dentales o prótesis ósea, lo cual ha mermado su 
aplicación en estas áreas, limitándose a emplearse 
como recubrimientos material de relleno [7]. Es por ello 
que en la actualidad el desarrollo de nuevos materiales 
es mediante la formación de compósitos, los cuales 
consisten en la fusión de dos o más materiales de dis-
tinta naturaleza, obteniendo de esta forma un material 
resultante con propiedades superiores o equivalentes a 
la suma de los materiales que lo conforman.

Los compósitos de HAp/ZrO2-8Y2O3 presentan excelen-
tes propiedades mecánicas, así como una alta bioactivi-
dad en sistemas biológicos, específicamente en el sis-
tema óseo, no obstante existen diversos problemas para 
la obtención de dichos  compósitos, ya que estos poseen 
una combinación de materiales con propiedades muy 
distintas (dureza, temperatura de fusión, densidad), lo 
cual complica algunas de las variables más cruciales en 
el área de los cerámicos, como lo es la temperatura de 
sinterizado, así como la interacción de los componentes 
para formar fases distintas, es por ello que la metodolo-
gía de síntesis es crucial para su obtención. La síntesis 
por mezclado líquido con base en el método de Pechini 
ofrece grandes ventajas para la obtención de dichos 
compósitos, ya que al ser una metodología sol-gel per-
mite un gran control de la estequiometría, así como una 
alta homogeneidad de los materiales resultantes, [8-11].
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Lo innovador de este trabajo radica en el hecho de que 
se pudo obtener en un solo paso, la formación de las 
fases de hidroxiapatita y óxido de zirconio estabilizado 
con un 8 % mol de itrio. Con las ventajas de lograr un 
sistema compuesto por ambas fases distribuidas uni-
formemente, con una distribución de tamaños de par-
tícula uniforme en ambos casos, aunque la principal 
limitación del presente método, radica en la interac-
ción de los cationes presentes en la reacción principal, 
ya que es posible propiciar la formación de otras fases 
secundarias. Aun así, fue posible la síntesis del compó-
sito HAp/ZrO2-8Y2O3 por mezclado líquido utilizando el 
método de Pechini. Los materiales obtenidos demos-
traron ser bioactivos y no hemolíticos, aunque se 
requieres pruebas más específicas en cultivos celula-
res para garantizar su biocompatibilidad.

METODOLOGÍA
La síntesis de los compósitos de HAp/ZrO2-8Y2O3 se rea-

lizó mediante mezclado líquido con base en el método 
de Pechini, la cual consiste en la generación de los soles. 
En un vaso de precipitado con 25 ml de agua se disolvie-
ron las sales de itrio y zirconio en las cantidades este-
quiométricas requeridas para respetar una relación 
molar de 8% mol de itrio, los reactivos utilizados se pre-
sentan en la Tabla 1, por otro lado se preparó una solu-
ción de nitrato de calcio y fosfato de amonio monobá-
sico, en las cantidades necesarias para asegurar una 
relación estequiométrica de Ca/P de 1.67, posterior-
mente se agregó ácido cítrico a ambas soluciones que en 
conjunto dieron como resultado una relación molar de 
2:1 entre etilenglicol y ácido cítrico, el cual se dispuso en 
una solución independiente a una temperatura de 70 °C. 
Una vez preparadas dichas soluciones, se procedió a adi-
cionar las soluciones de zirconio y fosfato de calcio len-
tamente en el etilenglicol, aumentando la velocidad de 
agitación y dejando esta condición hasta observar un 
aumento en la viscosidad de la solución, el gel resultante 
se llevó a una temperatura de 150 °C en donde ocurrió la 
reacción de poliesterificación y la formación de una 
resina esponjosa; realizado esto se procedió a dar un 

tratamiento térmico de 1050 °C/2h, obtenidos los polvos 
de los compósitos, se procedió a conformar discos de 1 
cm de diámetro y 0.5 cm de espesor mediante prensado 
uniaxial, empleando una presión de 400 Mpa y un pro-
ceso de densificación a 1400 °C /2h.

TABLA 1. Reactivos empleados en la síntesis
de los compósitos de HAp/ZrO2-8Y2O3.

	

	

TABLAS 
 

Reactivo 

Nombre Fórmula 

Nitrato de itrio N3O9Y · 6H2O 
Hidroxiacetato de zirconio (CH3CO2)xZr(OH)yx+y=4 

Ácido cítrico anhidro HOC(CO2H)(CH2CO2H)2 
Etilenglicol CH2OHCH2OH 

Nitrato de calcio Ca(NO3)2·4H2O 
Fosfato de amonio monobásico H2NH4PO4 

 
 

Solución SBF Concentración 
iónica (mM) 

Na+ 142 
K+  5.0 

Mg2+  1.5 
Ca2+  2.5 
Cl-  148.8 

HCO3
2-  4.2 

HPO4
2-  1.0 

SO4
2- 0.5 

 
 

Pruebas de Bioactividad en SBF
Las pruebas de bioactividad se realizaron preparando 

un fluido fisiológico simulado (SBF por sus siglas en 
inglés, simulated body fluid) siguiendo la metodología 
propuesta por Kokubo y colaboradores [12], dicha solu-
ción se preparó empleando un vaso de precipitado dis-
puesto con la cantidad calculada de agua desionizada y 
asistido con un agitador magnético y calentamiento a 
36.5 °C, una vez alcanzada la temperatura se procedió 
a adicionar las sales de los iones presentados en la Tabla 
2, una a una hasta su disolución completa, se estabilizó 
el pH a 7.4 mediante el empleo de un buffer de trisami-
nometano. Una vez preparada la solución SBF, se proce-
dió a colocar los conformados de HAp/ZrO2-8Y2O3 en 
frascos de plástico de 100 ml dispuestos con 50 ml de 
solución SBF, se sellaron y colocaron en una incubadora 
marca Felisa modelo FE-291 a 36.5 °C durante 7, 14 y 21 
días. Una vez concluido el tiempo se lavaron los confor-
mados con agua desionizada y se secaron a tempera-
tura ambiente. Para verificar el crecimiento de hidroxia-
patita sobre la superficie del material se llevó a cabo un 
análisis por microscopia electrónica de barrido de alta 
resolución (MEB), así como espectrometría de  fotoelec-
trones emitidos por rayos X (XPS).
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TABLA 2. Concentración iónica de solución SBF.

Solución SBF Concentración 
iónica (mM) 

Na+ 142 
K+  5.0 

Mg2+  1.5 
Ca2+  2.5 
Cl-  148.8 

HCO3
2-  4.2 

HPO4
2-  1.0 

SO4
2- 0.5 

Pruebas de citotoxicidad
Para esta determinación, se realizó cada prueba por 

triplicado de acuerdo a la norma ASTM F756-00 [13]. Se 
utilizaron tres concentraciones distintas de compósito 
HAp/ZrO2-8Y2O3 para realizar las pruebas de hemólisis: 
2.5 mg/ml, 5 mg/ml y 10 mg/ml. Se extrajo sangre por 
venopunción del brazo de un donador sano y no fuma-
dor, se lavó dos veces la sangre con solución Alsever 
(10.45 g dextrosa, 4 g citrato de sodio y 2 g cloruro de 
sodio, en 500 ml de solución acuosa) centrifugando a 4 
°C, 3000 rpm durante 4 minutos entre cada lavado. Se 
preparó una dilución de eritrocitos para realizar los 
ensayos de hemólisis, tomando 100 μl de eritrocitos 
purificados y llevando a 10 ml con solución de Alsever. 
Para realizar las pruebas se pesó el material en el tubo, 
se agregaron 1850 μl de solución Alsever y 150 μl del 
concentrado eritrocitario; se realizaron también dos 
controles, uno negativo (0% de hemólisis) y otro posi-
tivo (100% de hemólisis), para el control negativo se 
utilizó el concentrado de eritrocitos mas la solución de 
Alsever sin material y para el control positivo se utilizó 
el concentrado de eritrocitos con agua desionizada 
(para romper las membranas de los glóbulos rojos por 
ósmosis y liberar el total de la hemoglobina), se agitó 
en el vortex para homogeneizar, se incubó a una tem-
peratura de 37 ± 2 °C durante 30 minutos y posterior-
mente se centrifugó a las mismas condiciones anterio-
res. Se tomó 1 ml del suero sobrenadante de cada tubo 
para analizar por espectrofotometría UV midiendo la 
absorbancia en un espectrofotómetro UV Jenway 

modelo 7315, utilizando una longitud de onda de 412 
nm. El grado de hemólisis (%) se calcula como se des-
cribe en la Ecuación (1).

RESULTADOS Y DISCUSIÓN
En la Figura 1, se presenta el espectro infrarrojo del 

precursor polimérico obtenido durante la síntesis de 
los compósitos de HAp/ZrO2-8Y2O3 por el método de 
mezclado líquido, para lo cual se utilizó un espectró-
metro Perkin Elmer FTIR Spectrometer Frontier, 
mediante la técnica de ATR. En éste espectro se obser-
van señales en 1727 cm-1, las cuales son atribuibles al 
estiramiento C=O del grupo éster, lo que indica la poli-
merización del ácido cítrico y el etilenglicol. Las ban-
das en 1591 cm-1 y 1394 cm-1 corresponden a los estira-
mientos simétricos y asimétricos del grupo carboxi-
lato, presentes por la interacción del ácido cítrico y los 
cationes inorgánicos; la banda en 1183 cm-1 es atribui-
ble a los grupos COH y las bandas presentes por debajo 
de 800 cm-1 pertenecen a los estiramientos provocados 
por interacciones entre metal y oxígeno; las señales 
presentes en el intervalo de 3000 a 3600 cm-1 se origi-
nan debido a los estiramientos de O-H [14].

(1)

FIGURA 1. Espectro FTIR-ATR del precursor polimérico 
sintetizado por el método de mezclado líquido.
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Lo descrito anteriormente demuestra que efectiva-
mente se llevó acabo la reacción de poliesterifiación 
entre el ácido cítrico y el etilenglicol, así como la for-
mación de un complejo organometálico de ácido cítrico 
y los cationes inorgánicos.

Con el fin de conocer las fases cristalinas presentes en 
el compósito, la muestra obtenida de HAp/ZrO2-8Y2O3 
sinterizada a 1400 °C/2h se analizó en un difractóme-
tro de rayos X Siemens modelo D-5000, en un rango de 
barrido de 10 a 80° en la escala 2Θ.

FIGURA 2. Patrón DRX del compósito
de HAp/ZrO2-8Y2O3 tratados a 1400 ºC/2h.

El patrón de difracción obtenido se muestra en la 
Figura 2, en donde se puede observar la presencia de 
varias fases cristalinas formadas en el tratamiento, 
las cuales constan predominantemente de óxido de 
zirconio estabilizado en fase cúbica según la carta 
patrón 82-1246 de la base de datos PDF, mostrando 
reflexiones en 30°, 35°, 50°, 60°, 62º y 73º en la escala 
de 2Θ, además de la presencia de reflexiones corres-
pondientes a fosfato de calcio en fase monoclínica 
según la carta patrón 70-0364, con ello es posible 
afirmar que se logró sintetizar óxido de zirconio esta-
bilizado en fase cúbica mediante la incorporación de 
cationes de Y3+, ya que no se observan señales de 
óxido de zirconio en fase monoclínica, además de la 

formación del fosfato de calcio en una reacción simul-
tánea al someter el precursor polimérico formado tras 
la poliesterificación del complejo de ácido cítrico y 
cationes con el etilenglicol a un tratamiento térmico a 
1400 °C/2h.

FIGURA 3. Análisis MEB de los compósitos
de HAp/ZrO2-8Y2O3 después de 21 días en SBF.
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Con la finalidad de conocer la bioactividad de los com-
pósitos de HAp/ZrO2-8Y2O3 sintetizados por el método de 
mezclado líquido con base en el método de Pechini, una 
vez terminados los 21 días de inmersión en SBF se seca-
ron las muestras y se analizó la superficie de las mismas 
mediante microscopia electrónica de barrido de alta 
resolución (MEB), para lo cual se utilizó un microscopio 
modelo Jeol JSM-7041F. En la Figura 3 se presentan las 
imágenes tomadas a 500x, 2000x y 10,000x; a, b y c res-
pectivamente, en donde se puede observar la presencia 
de esferas con un tamaño que oscila de 5-10 μm, las 
cuales se atribuyen a la apatita formada tras la inmersión 
en SBF, dichas esferas muestran un crecimiento sobre 
gran parte de la superficie del compósito.

Lo descrito anteriormente, permite inferir que el com-
pósito sintetizado en este trabajo, presenta un cierto 
grado de bioactividad ya que se observa claramente la 
formación de la apatita sobre la superficie del material. 
En la Figura 3b, es posible observar una distribución 
homogénea de las fases de zirconio estabilizado (partí-
culas blancas sólidas), y fosfato de calcio (sustrato obs-
curo), esta distribución se puede atribuir a que las partí-
culas de zirconio estabilizado actúan como sitios de 
nucleación para la formación del fosfato de calcio, ya que 
estas se encuentran sobre los límites de grano del fosfato 
de calcio, además de esto se puede denotar una morfolo-
gía compuesta de cavidades (poros) los cuales oscilan en 
un diámetro de 1-3 μm [15]. En la Figura 3c se observa la 
morfología característica de la hidroxiapatita presente 
en los tejidos óseos, la cual es de forma dendrítica [7].

La Figura 4 corresponde al análisis por XPS del com-
pósito de HAp/ZrO2-8Y2O3 tras 7 días de inmersión en 
SBF, dicho análisis se llevó a cabo con un equipo 
Thermo scientific K-Alpha realizando bombardeo de 
iones durante 180 segundos con el fin de erosionar la 
muestra aproximadamente 80 nm. Se puede observar 
solamente la presencia de señales correspondientes a 
O1s, Ca2p y P2p, lo cual es indicativo de la presencia de 
hidroxiapatita en la superficie analizada.

Al realizar las deconvoluciónes de las señales presen-
tes (Figura 5) se puede observar que en todas las espe-
cies existen dos señales: en el caso del calcio se obser-
van dos señales en 347 con su respectivo doblete las 
cuales son atribuibles a Ca2p3/2 de fosfato de calcio 
Ca3(PO4)2 el cual, como se demostró en el análisis de 
DRX, está presente en el sustrato del material, así como 
a Ca2p3/2 de hidroxiapatita con formula Ca10(PO4)6(OH)2 
la cual proviene de las esferas formadas tras la inmer-

FIGURA 4. Análisis por XPS del compósito de
HAp/ZrO2-8Y2O3 después de 7 días de inmersión en SBF.

FIGURA 5. Espectros detallados del análisis
por XPS de los compósitos de HAp/ZrO2-8Y2O3

después de 7 días de inmersión en SBF.
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sión en SBF, esto concuerda con las señales presentes 
en fósforo las cuales se encuentran en 132.9 y 133.3 
correspondientes a P2p3/2 y P2p de fosfato de calcio é 
hidroxiapatita y de oxígeno 1s en 532 y 531.

FIGURA 6. Porcentaje de hemólisis
del compósito de HAp/ZrO2-8Y2O3.

En cuanto a la evaluación de la citotoxicidad del mate-
rial en cultivos con eritrocitos humanos, en la Figura 6 se 
presenta el porcentaje de hemólisis producido a las dife-
rentes concentraciones de compósito, encontrándose 
que los valores están por debajo del 1.5%, lo cual indica, 
según la norma ASTM F 756-00 (estándar práctico para la 
evaluación de las propiedades hemolíticas en materia-

les), que estos compósitos se pueden considerar no 
hemolíticos ya que se marca que valores de hemólisis ≤ 2 
% son considerados como no hemolíticos, lo cual sugiere 
que los compósitos de HAp/ZrO2-8Y2O3 son compatibles 
con los eritrocitos y son adecuados para su implementa-
ción en contacto directo con el torrente sanguíneo.

CONCLUSIONES
Es posible obtener compósitos de HAp/ZrO2-8Y2O3 por 

el método de mezclado líquido con base en la síntesis 
de Pechini según los patrones de difracción de rayos X, 
los cuales mostraron la presencia de las fases de óxido 
de zirconio estabilizado en fase cúbica y de fosfato de 
calcio, además las pruebas de bioactividad por inmer-
sión en SBF demostraron que los compósitos inducen 
la formación de hidroxiapatita sobre la superficie del 
compósito según las micrografías mostradas después 
de 21 días de inmersión, corroborados mediante los 
análisis por XPS Los ensayos de hemólisis mostraron 
un porcentaje por debajo del 1.5 %, lo cual según la 
norma ASTM F 756-00 es considerado como no hemo-
lítico. En conclusión, fue posible la síntesis del compó-
sito HAp/ZrO2-8Y2O3 por mezclado líquido utilizando el 
método de Pechini. Los materiales obtenidos demos-
traron ser bioactivos y no hemolíticos, sin embargo, se 
requiere pruebas de biocompatibilidad en tejidos 
óseos, lo cual está programado en trabajos a futuro.
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C. A. Chaveznava-Treviño1,2, T. Katsuura2, Y. Shimomura2

1Universidad de Monterrey
2Chiba University

ABSTRACT
Purpose: An experiment was conducted to investigate the physiological effects of a continuous blue pulsed light 
emitting diode (BP-LED) added to a task lamp in an actual indoor lighting environment and its influence in alertness 
having as a final purpose to develop a commercial product that could be applied in situations similar to those depic-
ted in the present work. Design methodology: Previous research studies have stated that the addition of pulsed light 
evokes physiological changes that may induce alertness. The participants were exposed to four different lighting 
conditions. Electroencephalograms (EEG), pupil sizes, heart rates (HR), performance tests, and subjective reactions 
were measured. Findings: Low colour temperature light and the BP-LED revealed an improved alertness according 
to the data from the EEG recordings. The intervention of the BP-LED in a high colour temperature ambiance was 
beneficial in maintaining high levels of alertness compared to the conditions where the BP-LED was not used. It was 
tested that the use of a BP-LED in a task lamp may be beneficial in improving or maintaining alertness levels in an 
indoor workplace ambiance. Originality and Value: Designing of an adequate workplace task lamp light that impro-
ves alertness for in-house, office, or classroom situations in which it is essential.

KEYWORDS: blue pulsed LED; flickering; alertness; physiological effects; work lighting environment; workplace design
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RESUMEN
Propósito: Un experimento fue llevado a cabo para investigar los efectos fisiológicos que una luz azul LED pulsada 
de manera intermitente (BP-LED), adicionada a una lámpara de escritorio, y en un ambiente interior; pueda influir 
en el estado de alerta de una persona con la finalidad de desarrollar un producto comercial que pueda ser aplicado 
para los casos desarrollados y otros posibles escenarios. Metodología de Diseño: En estudios anteriores se establece 
que la adición de luz en pulsaciones evoca cambios fisiológicos que pueden inducir al estado de alerta. Los partici-
pantes experimentaron cuatro escenarios de iluminación. Se registraron mediciones con respecto a encefalografía 
(EEG), tamaño pupilar, ritmo cardiaco, prueba de performance, así como evaluación subjetiva. Hallazgos: Los datos 
de EEG revelaron un mayor estado de alerta durante la exposición a iluminación cálida aunado a luz BP-LED. La 
intervención de luz fría y BP-LED denotó ser benéfica en el nivel de estado de alerta en comparación con las condi-
ciones donde el BP-LED no intervino. Se logró evaluar que el uso de BP-LED en una lámpara de escritorio puede ser 
benéfico para mejorar o mantener el estado de alerta cuando sea usado en un espacio interior. Originalidad y Valor: 
Propuesta para diseñar una luminaria de escritorio; para uso casero, laboral o de estudio; que mejore el estado de 
alerta de las personas

PALABRAS CLAVE: luz azul LED; intermitencia; estado de alerta; efectos fisiológicos; iluminación del espacio de trabajo; diseño 
del espacio de trabajo



C. A. Chaveznava-Treviño et al. Physiological Effects of Blue Pulsed LED in an Indoor Lighting Environment 283

INTRODUCTION
Humans are diurnal creatures by nature and their 

physiological functions depend on the day−night 
cycle [1]. However, since the introduction of artificial 
light in the living environments, humans have been 
exposed to new lighting ambiances that are different 
compared to the natural daylight [2]. Several studies 
have been conducted regarding human behaviour 
under various lighting environments, most of them 
being under controlled situations or in opposite sce-
narios (morning–afternoon, day–night, dim–bright); 
consequently, clear data about the differences or the 
effects of lighting conditions on the human behaviour 
have been obtained.

However, these data do not describe the physiological 
responses when exposed to artificial lighting environ-
ments such as those at the office, hospitals, schools or 
those when affected by shifts at work or by long jour-
nals of work [3] [4] [5]. Therefore, the importance of main-
taining the state of alertness in humans, in order to 
assure a good response when assertive responses at 
work are needed.

With the introduction of the LED lighting for com-
mercial use, new challenges in regulating its uses and 
applications have arisen [6] [7], along with the physiolog-
ical effects it may have upon human interaction [8].

Standards are written to state the average or recom-
mended light conditions for certain activities [9] [10] but 
nowadays with the new technologies in LED lighting, 
the possibility of having ambiances with simulated 
day light has become a close reality, and not too much 
has been researched about the effects of LED light in a  
workplace scenario [5] [11] [12] [13].

Adequate illumination with the appropriate spec-
trum of light in our environment should be a concern 
for most of the employers, hospitals, offices, schools or 
any place that has people developing an activity 

indoors during the day, this is because of the effects 
that the lack of daylight can cause in humans; starting 
with minor effects such as headaches or eye strain, 
and up to the level of changing the natural synchrony 
of our circadian rhythm [14] [15] [16] [17].

It has been reported that certain optical radiations at 
certain wavelengths emitted by LED light has specific 
physiological effects even in the case of monochro-
matic light, which affects alertness or the circadian 
rhythm [4] [18] [19] [20], among other effects. These physio-
logical effects depend on the way the LED is applied: 
either by a steady exposure, short interrupted periods 
of exposure, or at a continuous pulsed rate [21] [22] [23].

There are studies that reports physiological changes 
upon addition of pulsed light at frequencies not visible 
to the human eye, either by single pulses or by a train 
of continuous pulses during spaced lapses of time, but 
all of them during absence of any other lighting in the 
ambiance, implying the improvement on alertness 
levels [21] [24].

In the present experiment we are applying a continu-
ous stream of pulses (flickering) that give a sensation 
of low intensity of light (dimming effect), along with 
different light scenarios; therefore, the present study 
has the value that it was tested as a real life condition 
and with a flickering light rather than a continuous 
lighting or a time elapsed pulsed type.

The use of a dimmed LED light superimposed to a 
task lamp was decided to comply with the references 
that even with small amounts of blue light, physiolog-
ical changes can be perceived [21] [24]. Also, dimming 
light may reduce the subjective perception of working 
in a blueish ambiance which may affect qualitative 
perception; and finally, dimming a LED light will not 
affect the irradiance emitted and will reduce power 
consumption turning into an economical benefit for 
the facilities who may use it. 



REVISTA MEXICANA DE INGENIERÍA BIOMÉDICA | Vol. 39 | No. 3 | SEPTIEMBRE - DICIEMBRE 2018284

EEG has been related to alertness in different stud-
ies, either by outputs of mental fatigue (increased 
power in frontal theta (θ) and parietal alpha (α) under 
a sustained numerical test process); also by the expo-
sure to short and long-wavelength light during the 
morning (470 nm and 630 nm); or by the association of 
cognitive functional decrements over time when per-
forming a simulated air traffic control task for up to 
two hours [25] [26] [27]. 

Exposure to blue LED during day time has been 
proven to boost alertness, mood, and reaction times 
more significantly than the green or red LED light [28][29]

[30][31]. This is because the intrinsically photosensitive 
retinal ganglion cells [32] in the photoreceptors are more 
sensitive to blue light radiation. The Blue LED light has 
also been proved to cause changes in the circadian 
rhythm even at low levels of illuminance [33] [34] [35] [36]. 

Another method to introduce blue light in the human 
system involves supplying it in pulses or short 
amounts of exposure. Experiments have revealed that 
a pulsed exposure shows the same effects as that 
when exposed to a continuous stream of light [24] [37] 

[38]. Another method to improve alertness and atten-
tion levels with low intensity levels or very short 
doses of light using time programmed pulses has 
been developed [39] [40].

However, the possibility of exposure of ordinary 
people to intermittent short exposures on a normal 
day is currently limited as, so far, currently there is no 
effective technology to improve the state of alertness 
for people at work under closed and artificially illumi-
nated spaces. 

Consequently our development can help to achieved 
this by using a flickering controller device that can 
provide a dimmed blue light exposure to the user and 
provide the needed improvement at work when it is 
required.

In case of a flickering light, whether it will be per-
ceived by the human eye or not depends on the fre-
quency and the condition of the luminaire. If the flick-
ering is not controlled properly, it may affect those 
susceptible to epilepsy [41] [42] [43].

On a workday, a person generally prepares to start the 
day in the office few minutes in advance before being 
directly exposed to the desk, ceiling, and computer 
lights. This exposure to artificial light does not neces-
sarily mean that the body will react in a positive man-
ner. Furthermore, in case of a change in the light sce-
narios in the real world, alertness can be affected dif-
ferently. Hence, we simulated in an experimental 
room to resemble a typical workplace with an artificial 
light environment and no natural day light interven-
tion, in our case it was focused to clerical work as that 
performed in offices, schools or hospitals; considering 
that we are not analysing the factor of tiredness and 
circadian rhythm deviation due to shifts at work or 
long journals of like nurses and Doctors have.

The whole project obeys to a main hypothesis regard-
ing that BP-LED technology can provide an effective 
(cost/benefit) solution in order to improve the current 
artificial lighting techniques nowadays used in closed 
spaces such as offices, hospitals, schools, etc. As for 
this experiment or part of the whole process of design 
of this new device, we aim to test the hypothesis that 
BP-LED blue-pulsed illumination superimposed on 
ambient lighting generated by BP-LED technology 
evokes a greater degree of alertness in subjects under 
observation under experimental design conditions.

An alternative was then hypothesized that “By the 
addition of the BP-LED in a task lamp, the measures 
will not make effect in alertness levels”.

That, in order to understand the physiological effects 
on the humans in an artificial light environment by 
simulating a typical time at work with no daylight con-
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tributions with the end objective, as we mentioned; of 
developing a commercially available controller that 
can be added or superimposed to task lamps to pro-
vide support when cognitive effort is required.

Therefore we developed a research question as a guide 
to test and support the hypothesis and to perform the 
experiment (please refer to “Procedures” section):

To measure changes in EEG activity to estimate the 
impact factor in alertness under the different light 
colour temperature's task light and BP-LED interven-
tions. As it is assumed work load across time (and 
stages) of the test will affect alertness; and considering 
also the presumption that the interaction of light colour 
temperature (LCT) and BP-LED will affect alertness.

MATERIALS AND METHODS
For this experiment, 14 participants volunteered: 7 

males and 7 females with an average age of 26 years 
(range 22-35) and a standard deviation (SD) of ±4 
years. They all had normal or corrected to normal 
vision, an average weight of 61.3 kg (range 50-80) with 
an SD of ±11.3 kg, and an average height of 1.65 m 
(range 1.55-1.79) with an SD of ±0.08 m.

All the participants were informed about the proce-
dures and they were made to sign the informed con-
sent according to the Ethics Committee of Chiba 
University, in Japan, where the experiment took place.

A small sample size was selected because of the type 
of study performed. There are different types of exper-
iments, those related to test a formal hypothesis or 
those based on a yes or no testing of a desired goal. In 
this study it was based on testing a hypothesis related 
to a physiological response, it was considered then as a 
continuous variable type to be measured.

In defining the size to measure a continuous variable, 
with a single group of individuals and by a multiple 

crossover with repeated measures type of study, it is 
needed to measure the variables as a before and after 
effect of each treatment for each individual, there is no 
control group, as each subject is his/her own control; 
therefore the effect of subject to subject variation is 
eliminated. This type of design was used to eliminate 
interindividual variability.

The age group was selected in a close range (20 ś and 
30 ś) to avoid significant differences in the EEG read-
ings when exposed to the different light conditions as 
previous studies have demonstrated that age reduces 
the effects of light on brain functions [44] [45] [46].

Experiments like this have a significant value due to 
the objective type of results that are obtained; as all 
measurements are actual changes in physiological 
responses; furthermore a qualitative analysis was 
included for consistency review. 

Lighting conditions and ambiance
The experiment was conducted under four different 

lighting conditions and it was held in an experimental 
room that was fitted as a simulated office (Table 1).

FIGURE 1. Office mockup.

The room had a desk, an adjustable office chair with 
armrest, an air conditioner unit in the wall behind the 
participant; no windows, and three doors which were 
kept closed to avoid any noise or outside light contri-
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FIGURE 2. Office mockup elevation.

bution (Figure 1); with the intention to simulate an 
office ambiance and at the same time a clerical type of 
work with time limitation as a performance test to 
maintain a steady level of activity. There were no com-
puters involved in the participant’s intervention, 
hence no additional screen lights were influencing the 
test (Figures 2 and 3).

The experiment was conducted between 10:00 a.m. 
and 12:00 p.m. The temperature was maintained at 21 
°C with an SD of ±1.6 °C and was controlled using a 
typical mini split-system air-conditioner.

The room had a ceiling lighting with eight units of 
E26 type bulbs of 60 W, 0.19 A, and 695 lm, which after 
combining with the task lamp lights had an average of 
1320 lx and an SD of ±58 lx. The task lamps used 2 
LEDs: one LED with 6.5 W, 65 mA, 420 lm, E26 socket 
type for 2700 K colour temperature (“A” and “B”), and 
the other LED with 8 W, 80 mA, 720 lm, E26 socket 
type for the 6500 K colour temperature (“C” and “D”).

To avoid disability and discomfort glare during the 
execution of the test, light sources were set outside the 
45° ‘forbidden angle’ for the task lamp and the ceiling 
lights. Surface on desk was covered with a white bond 
paper (reflectance value of 75%). FIGURE 3. Ceiling plan light distribution.

TABLE 1. Lighting conditions.
 

 Condition “A” Condition “B” Condition “C” Condition “D” 

Ceiling light 3000 K 3000 K 3000 K 3000 K 

Eye level 620 lx 620 lx 620 lx 620 lx 

Task Lamp 2700 K 2700 K 6500 K 6500 K 

Eye level 700 lx 700 lx 700 lx 700 lx 

Combined 1320 lx 1320 lx 1320 lx 1320 lx 

Blue Pulsed LED @ 100 
Hz flickering rate (1 ms 
for ‘on’ state and 9 ms 

for ‘off’ state) 

 BP-LED @ Irradiance 
of 15 µW/cm2  BP-LED @ Irradiance 

of 15 µW/cm2 
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Light reflectance values were measured at desk level, 
and at the refraction incidence angle of the task lamp 
light beam (Table 2) in respect to the participant ś eye 
position; in addition, uniformity and diversity ratios 
were calculated to verify evenness of light in the task 
surface (Table 2), Illuminance levels were measured at 
the eye position.

Figure 4 represents the ceiling fixture arrangement; 
Figure 5, the ceiling luminous intensity distribution 
and Figure 6, task light and BP-LED locations and 
luminous light distribution.

The task lamp had an additional Blue LED which was 
set at 100 Hz flickering rate (1 ms for ‘on’ state and 9 
ms for ‘off’ state) and at an irradiance of Irradiance of 
15 μW/cm2. The Blue LED spectral power distribution 
(SPD) is shown in Table 3 and Figure 7.

TABLE 2. Reflectance and luminance values.
 

Reflectance and luminance values (lux) 

 Desk 
surface 

Eye 
Level 

Vertical 
Reflectance 

Refraction 
Angle Reflectance 

Uniformity 
Ratio 

Deversity 
Radio 

 MEAN STD. DEV. MEAN STD. DEV. MEAN STD. DEV. MEAN STD. DEV.   

Ceiling 
lights only 617 10.8 427 59.9 790 1.5 337 1.2 0.99 1 

Task 6500 
K+Ceiling 618 12.1 427 61.7 793 2.1 339 2.08 0.99 1 

Task 2700 
K+Ceiling 615 9.15 427 59.2 1023 5.68 630 2.64 0.99 1 

	

FIGURE 4. Ceiling light fixture arrangement.

FIGURE 5. Ceiling luminous intensity distribution.

FIGURE 6. Task light and BP-LED locations
and luminous distribution.
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TABLE 3. Blue LED Spectral Power Distribution.
 

Blue LED Spectral Power Distribution 

Irradiance Photon 
density 

Photopic 
illuminance 

Scotopic 
illuminance 

10-6 
µW/cm2 

1012 
photons/cm2/seg lx lx 

15.6 37 11 172 

“stage 2”, as variables such as performance, or pupil 
size could be affected for the time of exposure.

The purpose of the test was to sustain a steady brain 
activity under the lighting conditions by counting the 
number of appearances of each number in a given page. 

Measurements
A performance test was applied during the lighting 

exposures. The participants’ performance was evalu-
ated using a numerical test that had to be accomplished 
within 5 min. The test consisted of 250 randomly gen-
erated numbers (ranging from 0−10) and was generated 
by using the MS Excel 2010 plug in NTRAND3.3, pow-
ered by Marsenne Twister5 Algorithm [47]. Eight differ-
ent numerical tests were arranged; one for each stage 
of all conditions, in a way that all the participants were 
subjected to the same level of difficulty under the same 
lighting conditions (Figure 8).

Performance was considered in our experiment as 
the more exact the count was done in each numerical 
test in a 250/250 correct answers and then recorded in 
terms of percentage/ratio of accomplishment for later 
statistical analysis. 

As in each lighting condition (A,B,C and D), the par-
ticipants had to make 2 numerical tests on each of 
them; the numerical tests were called “stage 1” and 

FIGURE 7. Blue LED, Spectral Power Distribution (SPD).

FIGURE 8. Numerical Test sample.

Before each daily intervention, all the equipment was 
carefully calibrated according to the manufacturer’s 
specifications, the type of equipment used in all mea-
surements has own steps to calibrate before each take. 
The experimenter as all laboratory members in the 
research section has to undertake a six month training 
course on the equipment before using it.

The EEG was recorded using the MP150 System, 
BIOPAC Systems Inc.® by positioning the electrodes 
(BIOPAC Systems Inc.®, EL254S; Silver-silver chloride,-
Ag-AgCl) at the occipital (Oz) and the central (Cz) scalp 
locations according to the International 10−20 system 
in a non-invasive procedure; the placement of the elec-
trodes is done by measuring the scalp and identifying 
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the locations, then fixing them manually by adding 
conductive paste (Elefix, Z-181JE). A third electrode 
has to be placed on the earlobe as a point of reference 
(‘ground’) of the body’s baseline voltage due to other 
electrical activities (noise). Electrodes for Electro-
oculogram (EOG measurements are generated due to 
the eye’s movement during the test) were also placed; 
this EOG’s electrodes are located one above and one 
below each eye over the Orbicularis oculi muscle. 
Impedance on all electrodes was kept at < 5KΩ, and 
revised with impedance measurement device MaP811 
(Nihon sound tech MAP No. 116-032). 

Occipital and Central locations were selected as pres-
ence of light and the primary visual cortex is most 
related to the Occipital lobe rather than the frontal 
lobe where Cognitive work in brain is normally mea-
sured [44]. Data was acquired at 1 Khz, 1 second epochs 
were taken but full raw data was considered as the 
base measure, once is recorded; EOG’s artefacts were 
removed by filtering the channels (BIOPAC Systems 
Inc.®, Acknowledge software V4.1). Then, data was 
processed by Fast Fourier Transform function (FFT) 
and data is band pass filtered for posterior analysis in 
frequencies of brain responses, 4-8 Hz for Theta waves, 
8–13 Hz for Alpha, 13–30 Hz for Beta and 31–45 Hz for 
Gamma waves; were the ranges used.

The BP-LED flickering rate was generated using a pulse 
width modulation signal delivered by a programmable 
board (mbed®, NXP LPC1768, LPCXpresso BOARD, ARM 
Corp. LTD.), and then verified using an oscilloscope 
(TEKTRONIX®, TPS 2024B). The pulse rate was main-
tained at 100 Hz (1 ms for ‘on’ state and 9 ms for ‘off’ 
state). The LED used in the flickering lamp was a high 
power blue LED (16 W 24-AB2S, KASHINOKI SOGYO 
CO., LTD.), with a peak frequency level at 466 nm.

The irradiance was set at 15 μW/cm2 for the blue LED 
and checked using the CL500A, Konica® Minolta 
Optics Inc. meter (Figure 5 for SPD).

Pupil size was measured in order to verify if by the 
insertion of BP-LED there is a significant change in 
contraction or dilation; besides the one denoted for the 
intervention of different light color temperatures; as it 
has been previously studied that Pupil size is related to 
cognitive effort [56].

Pupil size was recorded by using a hand held record-
ing device with integrated camera, View SHOT 
FP-10000TM, TMI Corp., Japan; this equipment takes 
video of the pupil size while the subject is looking to a 
target in the illuminated surface of the desk, through 
the view chamber of the device and generates a con-
tinuous data file of the recorded size of the pupil.

Heart rate was measured by using Portapres Model-
2TM, ZeroCSeven, using one finger cuff for the 5 
minutes measurement test (per 2 stages) in each 
condition. An air compressor integrated to a belt 
regulates the pressure sent to the finger cuff while 
data of HR is recorded in the Portapres Model-2TM, 
ZeroCSeven Portapres Control Unit (S/N 01.08.M2.
CU.404) device; by connecting the finger cuff cable 
and the air hose to it. The Control Unit device has a 
calibration process to follow for each subject 
measured; every morning before the start the 
equipment was calibrated to the specific person by 
entering his/her data (height, weight, sex and age) 
and by resetting to zero the height correction unit of 
the Portapres Model-2TM.

Both measures, pupil size so as heart rate, were taken 
to include in the analysis consideration of possible 
inclusion or exclusion of data among the repeated 
measures, they were not only intended to be a control 
measures for the participant's homeostasis behaviour.

All the equipment used at the laboratory is not for 
clinical or illnesses diagnostics, these devices are 
designed to record data for non-invasive experimental 
procedures only.
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At the end of each lighting condition, the participants 
were given a questionnaire to record their qualitative 
evaluation about the condition.

The questions were related to the comfort level, light 
perception, colour temperature, drowsiness, eye 
strain, headache, readability, flicker perception, work-
ability, quality of light, and colour change perception 
(Figure 9).

FIGURE 9. Qualitative Questionnaire.

It was based in a previous study on the lighting quality 
scale, developed by Boyce, et al., (2003) [2]; questions 
were modified to fit the purpose of our study and a pre-
experiment was done to sensitize the usefulness of it. 
By using the Visual Analogue Scale format for its accu-
racy in data, but knowing that, although significance 
may arose; interpretation has to be carefully analysed.

Procedures
This study was designed as a true experiment. All 

participants received every treatment in a counterbal-
anced procedure (Multiple crossover), there was no 

control group; thus, it is considered a longitudinal 
analysis with repeated measures, single blinded type 
of experiment [48] [49].

Treatments were sorted in a counterbalanced proce-
dure by using the Balanced Latin Square Design [50] [51]. 
To avoid carry over effect, fatigue or learning curve on 
the data due to the “stages” involved on each treat-
ment. Counterbalanced sequence was randomly 
assigned to each participant, so they did not known 
the sequence of treatments they were receiving.

The participants were personally instructed to have a 
good sleep the previous night without consuming 
alcohol, caffeinated beverages, or sweets; not having 
worked in shifts or travelled across time zones in the 
previous month.

They had to participate in two different days (each 
day = two treatments and 2 stages on each treatment). 
They freely chose (according to their availability) con-
secutive days or separate days, some even with 2 
weeks in between days of collaboration, considering 
this as a randomized allocation as there was no 
restraint in the date selection.

The participants arrived at 10:00 a.m. on the selected 
day. During the first 30 ±5 min, the electrodes of the 
EEG and the heart rate (HR) measuring device were 
placed and adjusted. Simultaneously, the participants 
faced the desk surface, which had already been set for 
the first lighting condition to be measured; this was 
the adaptation period.

The experiment was conducted between 10:00 am 
to 12:00 p.m. in order to coincide with what is 
recognized as the lowest melatonin secretion time 
during the day [52]. Only one participant per day and 
was exposed to two lighting conditions in that day, 
with two numerical tests (called “stages”) for each 
lighting condition.
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The subjects performed the experiment as shown in 
Table 4 and Figure 10. During the process, measures of 
pupil size were taken for 5 seconds prior to the first 
numerical test, and for another 5 seconds at the end of 

TABLE 4. Experimental procedure. 

	

	

TABLA 4 
 

Approximate 
start time 

Task 
(All activities are done between the examiner an the participant) 

Duration 
(Minutes) 

Exposure 
prior test 

Total 
exposure 

10:00 AM 

Arrival of participant, first light condition is already set in the 
ambiance. 
Electrodes for EEG, and heart rate measure device are attached 
by the examiner. 
At the same time instructions are given to the subject about 
procedures. This is the adaptation period for the participant. 

35 35  

10:35 AM Pupil Size Check, participant's pupil is recorded for 5 seconds 
an data is stored. 1   

10:36 AM 
Heart rate and EEG measuring devices are initiated. 
Numerical test, stage 1 begins. Time is taken with stop watch. 
Heart rate and EEG measuring devices are halted. 

5  55 

10:41 AM Rest for participant. HR and EEG data are stored. 3   

10:44 AM 
Heart rate and EEG measuring devices are initiated. 
Numerical test, stage 2. 
Heart rate and EEG measuring devices are halted. 

5   

10:49 AM 
Pupil Size Check, participant's pupil is recorded for 5 seconds 
an data is stored. 1   

10:50 AM Questionnaire. 5   

10:55 AM 

Brake time, participant is requested to close the eyes for 3 
minutes while the examiner change to the next condition and 
request the participant to open his/her eyes and look to the 
desk surface for the next period. 

15 35  

11:00 AM Adaptation. 20   

11:10 AM Pupil Size Check, participant's pupil is recorded for 5 seconds 
an data is stored. 1   

11:11 AM 
Heart rate and EEG measuring devices are initiated. 
Numerical test, stage 1. 
Heart rate and EEG measuring devices are halted. 

5  55 

11:16 AM Rest for participant. HR and EEG data are stored. 3   

11:19 AM 
Heart rate and EEG measuring devices are initiated. 
Numerical test, stage 2. 
Heart rate and EEG measuring devices are halted. 

5   

11:24 AM Pupil Size Check, participant's pupil is recorded for 5 seconds 
an data is stored. 1   

11:25 AM Questionnaire. 5   

11:30 AM Removal of devices. 10   

11:45 AM End of Session.    

 Total of Session (+/- 5 minutes) 120 70 110 

	
the second numerical test of each condition. To review 
changes before and after the exposure to the light con-
dition; eyes were requested to be fully open during 5 
seconds while they were looking through the handheld 
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viewer at a target previously drawn on the desk sur-
face. They were asked to seat in a straight, reading like 
position and to keep both eyes open during each take.

For the statistical analysis, normality was assumed 
and as data on our dependent variables was measured 
on a continuous scale, hence a parametric test was 
chosen and Pearson's product-moment correlation 
coefficient applied. The sample N=14, data was 
expected to have statistical significance of p<0.05, and 
a p<0.1 for a tendency consideration of change if larger 
sample is applied in later tests.

The data were collected from various sources and 
processed in the IBM SPSS®, v20 software by analysing 
the Pearson product-moment correlation coefficient 
and by repeatedly conducting the analysis of variance 
(ANOVA) in a 2 x 2 x 2 matrix that compared the light 
colour temperature (LCT), BP-LED intervention, and 
the above-mentioned factors at the two stages of each 
lighting conditions; after which Bonferroni ś post hoc 
test was evaluated for significance. These were applied 
to the entire physiological data.

Independent variables in the ANOVA analysis were 
the LCT, BP/LED and the numerical test; dependent or 
non-controlled variables were those such as the intrin-
sically noise in a measurement like those related in 

FIGURE 10. Experimental procedure diagram for one day of the test.

how the participants executed the numerical test, also 
the data collected from physiological measurements, 
pupil size, heart rate, performance and EEG behaviour.

The questionnaire was processed by the same soft-
ware, data was subject to student’s paired t-test, and 
analysed for every lighting condition in each question.

RESULTS
A Pearson product-moment correlation coefficient 

was computed in order to find the Pearson’s strength 
of relationship “r” among the sample “n” and their 
statistical significance “p” (p<.05). The EEG readings 
generated maximum correlational data. The partici-
pants’ alertness were positively correlated with the Cz 
gamma waves at r = 0.611, n = 14, p = 0.020, and the Cz 
beta/gamma proportion at r = 0.584, n = 14, p = 0.028. 
Both the correlations were operated under condition 
‘B’ (low colour temperature and BP-LED intervention), 
which implied a higher alertness, and therefore, pres-
ence of a large number of beta and gamma waves.

Negative correlations were found in the Cz alpha 
waves operating under condition ‘B’ at r = −0.551, n = 
14, p = 0.41, and under condition ‘D’ at r = −0.650, n= 
14, p = 0.12. In addition, there was a statistically sig-
nificant correlation of condition ‘B’ in the Cz alpha/
beta proportion at r = −0.573, n = 14, p = 0.32.
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To confirm this behaviour, a plot of Cz beta versus Cz 
alpha and Oz beta versus Oz alpha were reviewed. The 
data obtained for the first pair of variables were r = -671, 
n = 14, p = 0.009, and that for the Oz correlation was r = 
-730, n = 14, p = 0.003. Both the cases were operated 
under condition ‘B’, similar to the Cz alpha/beta propor-
tion mentioned above. This shows a behaviour indicat-
ing the influence of the BP-LED when it is active in 
conjunction with a low colour temperature light.

Repeated measures ANOVA

Performance
There was a statistical tendency (†) in the interactions 

of the BP-LED during the different lighting conditions, 
as shown in Figure 11, with Wilks’ Ʌ= 0.781, F (1, 13) = 
3.636, p = 0.079, and partial η2 = 0.219.

This tendency indicates a possible decrease in the 
performance in those lighting conditions where the 
BP-LED intervenes, which is consistent with the above-
mentioned correlation results of the Cz alpha wave 
(Figure 11). 

FIGURE 11. Performance and intervention of BP-LED effect.

The other factors (heart rate and pupil size) did not 
exhibit any statistical significance on the performance 
factor when a condition of the BP-LED was executed 
(see Table 5 Standard Deviation values in relation to 
Means for the respective light condition).

Heart rate
The results showed a significant decrease in the HR at 

the light colour temperature factor with Wilks’ Ʌ= 
0.633, F (1, 13) = 7.537, p = 0.017, and partial η2 = 0.367, 
as shown in Figure 12. 

FIGURE 12. Heart rate and light colour temperature effect.

Electroencephalogram variable
It was found that alpha waves measured in the Cz 

location responded with a statistical significance in 
the two stages with Wilks’ Ʌ= 0.696, F (1, 13) = 5.668, 
p = 0.033, and partial η2 = 0.304, as shown in Figure 13.

FIGURE 13. EEG (Cz) alpha waves in the two stages.

 Furthermore, it was found that the alpha waves 
measured in the Oz location responded with a statisti-
cal significance in the two stages of the tests with 
Wilks’ Ʌ= 0.726, F (1, 13) = 4.905, p = 0.045, and partial 
η2 = 0.274, as shown in Figure 14. These two alpha 
locations indicated a possible decrease in alertness 
during the test.
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FIGURE 14. EEG (Oz) alpha waves in the two stages.

FIGURE 15. EEG (Oz) gamma waves in interaction among;
the two stages, the light colour temperature and the 

BP-LED intervention factors.

The gamma waves measured in the Oz location 
responded with a statistical significance in the interac-
tion of the two stages of light colour temperature and 
intervention of BP-LED; test with Wilks’ Ʌ= 0.729, F (1, 
13) = 4.825, p = 0.047, and partial η2 = 0.271, as shown 
in Figure 15. This was opposite to the behaviour of the 
gamma waves in the conditions with the BP-LED inter-
vention. It indicates the presence of fewer gamma 
waves compared to those without the BP-LED inter-
vention. This can be misunderstood as a decreasing 
effect on alertness under these conditions. Therefore, 
an analysis of the behaviour of the gamma waves as a 
complement to the beta waves or an actual decrease in 
its number was also carried out.

The following outcomes were obtained from the ratio 
of the beta wave with respect to the gamma wave in 
the Oz location where they displayed a Wilks’ Ʌ= 
0.669, F (1, 13) = 6.444, p = 0.025, and partial η2 = 
0.331, as shown in Figure 16.

FIGURE 16. EEG (Oz) beta/gamma wave’s ratio
in interaction among; the two stages, the light colour 

temperature and the BP-LED intervention factors.

In the Oz location, the ratio of the beta waves with 
respect to the alpha waves was higher in the first stage 
than in the second stage with Wilks’ Ʌ= 0.747, F (1, 13) 
= 4.403, p = 0.056, and partial η2 = 0.253, as shown in 
Figure 17 (see Table 5 Standard Deviation values in 
relation to Means for the respective light condition).

FIGURE 17. EEG (Oz) beta/alpha waves
proportion in the two stages.

Qualitative questionnaire
The analysis revealed a data tendency in questions 

related to comfort levels by the interaction of BP-LED 
and light colour temperature at Wilks’ Ʌ= 0.764, F (1, 
13) = 4.013, p = 0.066, and partial η2 = 0.236. There was 
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a statistical tendency in workability at Wilks’ Ʌ= 0.741, 
F (1, 13) = 4.555, p = 0.052, and partial η2 = 0.259 during 
the same interaction of the BP-LED and the light 
colour temperature (Table 6).

DISCUSSION
The outcomes of the experiment were compelling. 

The data provided information about the physiological 
behaviour of humans in a particular light environ-

TABLE 5. Standard deviation values in relation to means for the respective light condition.

	

	

TABLA 5 
 

CONDITION  A A B B C C D D 

STAGE  ST1 ST2 ST1 ST2 ST1 ST2 ST1 ST2 

Light color temperature  2700K 2700K 2700K 2700K 6500K 6500K 6500K 6500K 

Blue Pulsed LED  No No Yes Yes No No Yes Yes 

PERFORMANCE 
MEAN 64.8% 65.2% 60.1% 63.1% 63.3% 65.2% 65.0% 60.9% 

SD 16.1% 17.2% 15.7% 12.5% 14.4% 15.9% 15.8% 16.1% 

Pupil Size 
MEAN 10.07 9.93 10.90 10.79 9.23 9.42 9.27 9.71 

SD 5.13 4.88 5.14 5.44 4.58 5.41 4.62 4.13 

Heart Rate 
MEAN 76.31 76.43 76.18 76.04 74.52 75.22 73.13 73.29 

SD 8.44 7.74 6.32 7.02 6.76 6.43 5.30 6.85 

EEG CzT 
MEAN 36.59 35.99 37.53 35.14 37.31 37.75 40.76 38.27 

SD 6.11 5.63 4.83 6.89 6.94 8.32 10.09 6.28 

EEG CzA 
MEAN 27.06 27.55 27.55 29.56 27.17 26.50 27.19 28.53 

SD 5.31 4.49 5.59 8.21 3.85 5.32 5.00 5.44 

EEG CzB 
MEAN 32.76 32.98 31.54 31.72 31.91 31.43 29.01 29.97 

SD 7.05 6.55 6.28 7.68 6.36 7.65 7.85 5.19 

EEG CzG 
MEAN 3.58 3.48 3.38 3.59 3.61 4.32 3.04 3.22 

SD 1.53 0.93 1.03 1.41 1.40 3.43 1.12 1.27 

EEG OzT 
MEAN 19.99 19.79 21.33 19.79 20.25 19.82 21.26 20.25 

SD 6.08 6.36 7.32 6.87 7.81 6.69 6.11 6.11 

EEG OzA 
MEAN 27.92 28.04 26.62 27.70 26.75 27.46 27.26 29.20 

SD 3.41 3.59 4.55 4.96 3.59 5.01 4.29 3.73 

EEG OzB 
MEAN 44.60 44.98 44.99 45.22 45.86 44.95 44.35 43.68 

SD 6.12 7.00 9.09 8.29 7.67 8.59 6.96 6.02 

EEG OzG 
MEAN 7.49 7.19 7.07 7.28 7.15 7.77 7.13 6.87 

SD 2.39 1.72 1.92 1.84 1.91 2.11 1.86 1.76 

	

ment. The process followed a normal workday 
sequence, and therefore, the effects obtained provided 
clues to simulate an adequate lighting condition that, 
as per the data, is consistent with what has been called 
a dynamic light scenario [53].

The results obtained were accordingly related to the 
aim of this paper; and data for answering to the 
research question was also obtained.
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TABLE 5. Standard deviation values in relation to means for the respective light condition.

	

	

TABLA 6 
 

Subjetive Questionnaire Responses 

  Condition “A” Condition “B” Condition “C” Condition “D” Color 
temperature 

Blue 
pulsed LED 

Interaction 
of color 

temperature 
and BP-LED 

Question Type of response Mean ±SD Mean ±SD Mean ±SD Mean ±SD P Value P Value P Value 

Comfortability High is better 6.521 1.225 7.000 1.479 6.864 1.515 6.029 2.027 0.469 0.592 0.066 

LC Temperature 
perception Warm or Cold 7.579 1.089 7.029 1.756 3.871 2.226 3.529 1.522 0.000 0.400 0.605 

Drowsiness Low is better 3.807 2.811 3.321 2.158 2.886 2.388 4.064 2.690 0.860 0.435 0.189 

Eye strain Low is better 3.464 2.916 2.464 1.998 2.971 2.476 3.929 3.103 0.331 0.964 0.235 

Headache Low is better 0.971 1.064 0.857 0.907 0.771 0.867 1.271 1.898 0.647 0.584 0.194 

Readability High is better 6.143 2.073 6.164 2.162 6.514 1.939 6.614 2.166 0.446 0.883 0.905 

Flickering Low is better 0.950 0.943 1.014 0.920 0.929 0.856 1.050 0.888 0.954 0.367 0.903 

Workability High is better 6.100 1.666 6.914 1.615 6.150 2.004 5.957 1.977 0.409 0.612 0.052 

Quality High is better 5.557 1.399 6.193 1.352 6.279 1.747 5.900 1.846 0.731 0.737 0.017 

Color change 
perception Low is better 1.279 1.953 0.986 0.807 0.750 0.833 0.757 0.788 0.194 0.406 0.616 

	

Heart Rate revealed that data indicate an incremental 
influence of the low colour temperature on the behav-
iour of the participant. This influence might be caused 
by the possible influence of the red component from 
the low colour temperature light spectrum (see Table 4 
Standard Deviation values in relation to Means for the 
respective light condition). 

It was assumed that the red component of the low 
colour temperature light spectrum perchance evoked 
a slight increase in alertness levels as it was continu-
ously being emitted throughout the ambiance; if so, 
this is consistent with the statement that red light also 
improves alertness [54].

Heart rate and pupil size did not exhibit any statistical 
significance on the performance factor when a condi-
tion of the BP-LED was executed (see Table 4 Standard 
Deviation values in relation to Means for the respective 
light condition), it was interesting to find that pupil 
size is larger during BP-LED presence than without it, 

although not statistically significant; it is possibly due 
to the consistence to the statement that pupil size 
increases when cognitive work is being developed [56].

Regarding the intervention of the BP-LED among 
light colour temperatures; the low colour temperature 
condition revealed that it might be the factor that 
influenced the increase in alertness, as resulted by the 
EEG beta/gamma wave analysis.

However, the EEG beta/alpha waves had a positive 
correlation in the scenario with low colour tempera-
ture and BP-LED interventions, as can be seen in the 
results plotted between Cz beta and Cz Alpha so as Oz 
beta versus Oz alpha into the Pearson product-moment 
correlation coefficient analysis (3rd paragraph). This 
could imply that the lighting condition had a positive 
effect on the workload sensation in the participants.

About the alertness being affected by workload; the 
EEG outcomes provided more interesting data analysis. 
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The alpha waves exhibited an increasing tendency in 
the two stages of each lighting condition with a proba-
ble decrease in alertness levels. On the other hand, the 
beta waves showed a decreasing tendency under the 
same factors in which the alpha waves increased, 
under the same lighting conditions. This can be associ-
ated to the workload that the numerical test evoked as 
it had to be performed in a specific time frame.

In the interaction of the light colour temperature and 
the BP-LED intervention in the different stages of the 
lighting conditions, the behaviour of the beta/gamma 
waves revealed an increase in the value of the high 
colour temperature compared to its significant 
decrease without the BP-LED intervention as seen on 
Figure 16 (p<0.05) where the compelling data is the 
one among the 6500K light colour temperature condi-
tion and the inclusion or not of the BP-LED. 
Furthermore, there was a decreasing behaviour in the 
beta/gamma waves at low colour temperature (‘C’ con-
dition); however, it was not significant. Probably indi-
cated that a large number of gamma waves were pres-
ent at the low colour temperature with the BP-LED 
intervention.

These results revealed an important relation between 
the influence of BP-LED intervention and alertness 
levels. During exposure, the number of beta waves 
was almost equal in both the lighting conditions. On 
the other hand, in the lighting conditions without the 
BP-LED, it was clear and statistically significant that in 
the high colour temperature condition, the number of 
beta waves decreased. These data shows a positive 
effect of the BP-LED in the presence of either low or 
high colour temperature light conditions that help to 
maintain stable alertness levels unlike in the absence 
of BP-LED intervention where alertness levels tend to 
decrease significantly. The data of the beta/gamma 
ratios provided a complementary understanding of 
the behaviour of the gamma waves as described previ-
ously in Figure 13.

In the qualitative analysis, although some questions 
revealed no statistical significance, in some cases that 
could be considered an acceptable result. Flickering 
perception, for example, had a p = 0.903 and low mean 
values thus indicating there is no perception of it, 
which is a good indicator of a not harmful effect of 
BP-LED; consistent with drowsiness, eye strain and 
head ache related questions, that also revealed no sta-
tistical significant p values.

This data revealed the subjective preference of the 
participants to the low colour temperature condition 
over high colour temperature condition and no harm-
ful effects on participants (Table 5).

CONCLUSION
It is clear from this experiment that large physiological 

changes under light exposures may take a significant 
amount of time to become appreciably perceivable even 
at short exposure times. Nevertheless, this can help to 
figure out how to enable people to start their day in a 
good mood and with high levels of alertness [55].

The performance of the participants did not exhibit 
an increase under the lighting conditions where the 
BP-LED was used compared to those in which it was 
not. This could be due to the lack of effectiveness in 
the mode of answering the test; however, this does not 
imply that alertness was not evoked as it was analysed 
by the EEG data.

It is important to notice that, based on the opinions of 
the participants, the low colour temperature and the 
BP-LED provided better comfort levels and it actually 
improved alertness as demonstrated with the increase 
in the EEG beta waves. Moreover, the BP-LED inter-
vention in a high colour temperature ambiance enabled 
the participants to maintain alertness levels compared 
to those lighting conditions where the BP-LED was 
absent, it is important to mention not to forget that 
these tests were done during the morning time, fur-
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ther tests have to be carried out for the rest of the day 
to determine the possible usage of a BP-LED addition 
to a task lamp.

Social and Organization implications could arise if an 
implementation of BP-LED light for a workplace’s illu-
mination is done; as this could have benefits in the 
increase of alertness in personnel thus eliminating 
drowsiness during working hours and improving per-
formance. Anyhow it is still recommended to further 
investigate possible affections to the circadian rhythm 
if the use of this type of added light is applied for long 
periods of time, or if it is used for people who is work-
ing overtime or in shifts. 

The results present an effect of the BP-LED on alert-
ness levels, and therefore provide further research 
opportunities in indoor lighting design conditions to 
induce positive responses during the office hours or 
work under different lighting conditions such as those 

in hospitals, “blue rooms” of medical centre’s, class-
rooms, among others.

Although it is not a conclusive statement this study 
can give an idea on how to make further studies to 
analyse how BP-LED could affect to health, alertness 
and circadian rhythm in the long term.

As a final result for our main objective, once our 
Hypothesis was proved from the experiment; we can 
then conclude that the development of a controller is a 
viable idea to put it in addition to a task lamp as a ben-
efit for the state of alertness in people, thus, providing 
a solution for a gap in the currently available technol-
ogy for illumination and alertness improvement in 
interior spaces.

We can then recommend that inclusion of BP-LED 
technology in task lamps is for a benefit in the state of 
alertness for individuals.
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