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Resumen

Este trabajo analiza y compara la potencialidad de
diferentes indices obtenidos a partir de sefiales
fisioldgicas como son la Variabilidad de Ila
Frecuencia Cardiaca (HRV), la conductividad de la
piel (GSR) y la temperatura de la piel (SKT)
combinada con el trabajo (energia) desarrollada en la
interaccion del Robot PHYSIOBOT, para la
caracterizacion de los estados psico-fisiolégicos en
un grupo de voluntarios sanos. La determinacion de
los estados psico-fisioldgicos se realizd mediante el
test SAM (test de auto-evaluacion basada en dibujos
esquematicos) y se complement6 mediante el registro
de las tres sefiales fisioldgicas. Nos centramos en el
analisis comparativo para evaluar su utilidad del
estado psico — emocional de los individuos que
interacttan con el Robot Physiobot.

Palabras Clave: Robética, Aplicacion Meédica,
Rehabilitacion Neuro-Motora, Sefiales Fisiolégicas,
Test SAM, Manipulador Cartesiano, Ergonomia,
control haptico.

1 INTRODUCCION

Este trabajo se circunscribe a un estudio para
caracterizar los estados fisicos-emocionales de los
sujetos que interactGan con el robot Physiobot.

El sistema nervioso autonomo (SNA) refleja las
emociones en términos de pardmetros fisioldgicos,
tales como la frecuencia cardiaca, la conductividad
de la piel, la respiracion y la temperatura corporal
[1]. Por lo tanto, las respuestas fisioldgicas del SNA
son indicadores que pueden ser utilizados para
determinar si una persona esta bajo estrés o
relajacion.

El andlisis de las sefiales fisiologicas, ha sido
ampliamente estudiado y existe una amplia literatura
cientifica que estudia el estrés psicologico y la
ansiedad [2]. En estos trabajos se indican una gran
cantidad de factores que pueden influir en la
tendencia de los diferentes parametros y esto es un
campo de trabajo muy activo en la actualidad por que
puede tener mdaltiples aplicaciones. Utilizando el
andlisis de los pardmetros biométricos que
caracterizan la actividad del SNA. También se han
desarrollado trabajos sobre la caracterizacion de los
estados psico-emocionales de sujetos que interactdian
con robots de rehabilitacion [3, 4y 5].

En este trabajo presentamos los resultados de las
pruebas de la interacciones de un grupo de sujetos
sanos con el robot Physiobot, afiadiendo al analisis
parametros cinematicos y dinamicos, con el fin de
tratar de inferir los diferentes estados psico-
emocionales-fisicos de los sujetos que interactlia con
el robot.
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2 MATERIALES Y METODOS
2.1 ROBOT PHYSIOBOT

El robot Physiobot, utilizado en el estudio, es un
robot héptico planar equipado con un sensor de
fuerza/torque, modelo JR3, montado sobre un efector
final, que asiste a los voluntarios durante la
realizacion de las terapias. EI Robot Physiobot ofrece
diferentes tipos de terapias orientadas a la Neuro-
rehabilitacién de pacientes con trastornos en los
patrones motores de los movimientos. Algunas
terapias  permiten  desarrollar  movimientos
repetitivos, que son de utilidad para pacientes con un
grado avanzado de lesion y brinda otros tipos de
terapias activas que implementan el paradigma de
asistir a los movimientos segin la necesidad del
paciente (Paradigma assist as need), para tratar de
estimular la plasticidad neuronal y que los pacientes
traten de recuperar los patrones motores de los
movimientos.

El Robot Physiobot tiene la posibilidad de integrarse
con la solucion Gradior de rehabilitacion cognitiva y
con el Sistema de Gestion de Informacion,
conformando la solucion E2REBOT, de esta manera
se puede utilizar para ofrecer una gama extendida de
terapias para diferentes necesidades terapéuticas
presentes en diferentes patologias. [6]

Figura 1: Robot Physiobot

2.2 TERAPIA ACTIVA ASISTIDA

La terapia Activa Asistida tiene como objetivo que el
paciente mueva la mano hasta alcanzar el ratén que
se mueve en la pantalla.

Para “tocar” al raton, el paciente debera intentar que
la mano vy el ratén ocupen el mismo espacio. El raton
se mueve de manera auténoma y erratica, huyendo
rapidamente cuando es alcanzado. El sujeto aumenta
su puntuacion cuando logra hacer coincidir ambos
objetos en el mismo espacio y se mide en [ms].

Figura 2: Terapia Activa Asistida

Se puede modificar la dificultad de esta terapia en
tres niveles: ‘Facil’, ‘Medio’ y ‘Dificil’, este es un
parametro que define la rapidez con la que se escapa
el ratén, es decir a mayor dificultad es mayor la
rapidez con la que el ratén se mueve por la pantalla.
Se configuré segun la experiencia que disponemos
para que sean ejercicios que se puedan diferenciar de
manera clara para sujetos sanos que interactien con
el robot.

23 POBLACION

Los voluntarios fueron 47 sujetos sanos, de los cuales
23 eran mujeres y 24 eran hombres. La edad media
de los voluntarios fue de 37,27 afios con una
desviacion estandar de 7,52 afios, el peso medio fue
de 70,85 Kg mientras que la desviacion estandar fue
de 16,16 Kg, la altura fue de 171,06 cm con una
desviacion estandar de 9,04 cm.

3 PROTOCOLO DEL ESTUDIO

Durante todo el experimento se registraron 3 sefiales
biomédicas ECG, EKT y GSR. Y en los periodos de
relajacion se le solicito al paciente que respondiera el
test SAM.

Las sefales fisiologicas se registraron mediante el
uso de un sistema Biopac MP100. Todas las sefiales
se almacenaron en archivos codificados, mientras los
parametros cinematicos y dinamicos de las terapias
fueron almacenados en una base de datos relacional
(SQL SERVER 2012).

El test SAM, es un test muy simple que se basa en
pictogramas y sirve para caracterizar 3 niveles psico-
emocionales de los sujetos ante un estimulo, la
“Valencia”, nivel de agrado o desagrado que provoca
un estimulo, el “Umbral”, el nivel de estrés que
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provoca un estimulo y el “Dominio” nivel de control
que ha tenido sobre un estimulo. Cada uno de los ejes
presenta 9 pictogramas que corresponden a 9 niveles
diferentes. Para evitar influir en la respuesta de los
voluntarios, se realizd una grabacién de audio con la
explicacion del test que se reproduzco las veces
necesarias hasta que el sujeto entendia cdmo debia
responder.

La primera etapa fue una etapa de registro basal que
tuvo una duracion de 5 (min) en esta el sujeto solo
tuvo que completar el test SAM. Seguidamente se le
aplico una terapia “Activa Asistida” de dificultad
facil de una duracion de (5 min). Una vez acabada
esta terapia se le pidié al paciente que responda un
segundo test SAM y que se relajara durante (5 min).
Posteriormente se someti6 al sujeto a una segunda
sesion terapéutica de la terapia “Activa Asistida” de
dificultad dificil, con una duracion de (5 min). Para
finalizar solicitando al paciente que responda el
tercer test SAM y que se relaje durante unos 5 (min).

4 RESULTADOS

41 DESPLAZAMIENTO, PUNTUACION vy
ENERGIA

Los resultados que se presentan en este apartado son
los relacionados con parametros cinematicos y
dindmicos como resultado de la interaccion de los
sujetos con el Robot Physiobot, durante las dos
etapas que realizaron las terapias.

El desplazamiento total es el desplazamiento que
realizé el conjunto empufiadura del Robot y la mano
del voluntario durante la sesién terapéutica.

La Energia Positiva, es la energia que entrego
voluntario para realizar la terapia, cuando la fuerza
era en el mismo sentido que el desplazamiento del
conjunto empufiadura — mano del voluntario.

La Energia Negativa, es la energia que entregd
voluntario para realizar la terapia, cuando la fuerza
era en el sentido contrario al desplazamiento del
conjunto empufiadura — mano del voluntario,
asociada a frenar la inercia del conjunto.

La Energia Total, es la suma de la Energia Positiva y
la Negativa, y es la que entreg6 el paciente durante
toda la terapia.

Tabla 1: Resultados de la Terapia “Activa Asistida
con dificultad Fécil.

Parametro Media Desviacion
Estandard

Desplazamiento
Total 57,00 [m] 8,44 [m]

Puntuacion 80230,75 [ms] | 7629,05 [ms]
energia Positva| - ggg o7 [ul] | 86,89 [ul]
Eg{fgi‘e Negativa| 5 55 riul] 8.74 [jul]
Eg;g?e Totall a1 19 u] | 91,27 [jul]

Tabla 2: Resultados Cinematicos y Dindmicos de la
Terapia “Activa Asistida con dificultad Dificil.

Parametro Media Desviacion
Estandard
Desplazamiento
Total 154,14[m] 41,268[m]
Puntuacion 11838,5[ms] | 2816,07[ms]
Energia Positiva . .
Paciente 1938,51 [jul] 792,78[jul]
Energia Negativa . .
Paciente 66,20 [jul] 59,64 [jul]
Energia Total . .
Paciente 2004,72 [jul] 845,96[jul]

En las siguientes graficas los puntos rojos
corresponden a la terapia facil y los puntos azules a
las terapias dificiles realizadas por los mismos
pacientes.
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Figura 3: Desplazamiento Total [m] en funcion la
Energia Total [jul]
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Figura 4: Puntaje [ms] en funcion en funcion la
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42 TEST SAM

En nuestro caso los estimulos que se midieron con el
test SAM fueron la situacién de participar en esta
experiencia, que se consider6 como registro Basal, el
test que pasa el paciente inmediatamente al finalizar
la intervencidn 1 con una terapia de nivel “Facil” y al
finalizar la intervencion 2 con una terapia de nivel
“Dificil”.

Tabla 3: SAM para el estado Basal.

Parametro Media DeS\{laC|on
Estandar
Valencia 7.12 1.49
Umbral 2.62 1.63
Dominio 6.57 1.84

Tabla 4: SAM para la Terapia 1.

Parametro Media Desviacion
Estandar
Valencia 7.40 1.45
Umbral 2.50 1.48
Dominio 7.52 1.36

Tabla 5: SAM para la Terapia 2.

Parametro Media Desviacion
Estandar
Valencia 7.3 1.16
Umbral 3.62 2.02
Dominio 6.05 1.66

Como la dispersion de las respuestas era amplia se
decidié referenciar la respuesta de cada etapa de
intervencion con la respuesta basal, restando al nivel
de intervencion 1 o 2, con el nivel en el que estaba el

sujeto en su estado basal. También se compar6 los
resultados de las intervenciones entre si, realizando la
diferencia del nivel en la intervenciéon 2 con el
resultado de la intervencion 1.

15 15
10 10
5 ]
0-5 o =] D—S o ]

Figura 5: Histogramas del eje Valencia del Test SAM
(a) Diferencia de la Terapia 1 con el estado Basal, (b)
Diferencia de la Terapia 2 con el estado Basal, (c)
Diferencia de la Terapia 2 con la Terapia 1

25

20

Figura 6: Histogramas del eje Umbral del Test SAM
(a) Diferencia de la Terapia 1 con el estado Basal, (b)
Diferencia de la Terapia 2 con el estado Basal, (c)
Diferencia de la Terapia 2 con la Terapia 1

Para todos los resultados del Test SAM se aplico el
test t de Student para hipo6tesis nula para evaluar la
media para dos clases apareadas:

e Para el eje valencia no se obtuvieron
diferencias significativas entre ninguna de
las comparaciones.

e Para el eje Umbral se obtuvieron
diferencias significativas inferiores a
p=0,01 para la comparacién del Umbral en
la Terapia 2 con el Registro Basal
(p=0,003) y entre la Terapia 2 y la Terapia
1 (p=0,00005).

e Para el eje Dominio se obtuvieron
diferencias  significativas inferiores a
p=0,01 para la comparacion del Dominio en
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la Terapia 1 con el Registro Basal

(p=0,001) y entre la Terapia 2 y la Terapia
1 (p=0,000003)

Figura 7: Histogramas del eje Dominio del Test SAM
(a) Diferencia de la Terapia 1 con el estado Basal, (b)
Diferencia de la Terapia 2 con el estado Basal, (c)
Diferencia de la Terapia 2 con la Terapia 1

43 PARAMETROS FISIOLOGICOS

Para la respuesta galvanica de la piel se proceso el
SCR, para la temperatura periférica de la piel se
proceso el SKT, Media de los RR, SDNN, RMSSD,
pnn50,

Tabla 6; Parametros fisiol6gicos del estado Basal.

Paradmetro Media DeS\{laC|on
Estdndar
SCR 16.02 7.44
SKT 25.65[°C] 2.75[°C]
Media de los RR 0.94 [s] 0.13 [s]
SDNN 0.082[s] 0.029[s]
RMSSD 0.0549[s] 0.0318[s]
pnn50 13.77 [%] 8.88 [%]
LFNorm 47.70 [un] 8.05 [un]
HFNorm 49.82 [un] 8.35 [un]
LF/HF 1.01 0.32

Tabla 7: Parametros fisiologicos de la Terapia 1.

Parametro Media DeSV,IaC'On
Estandar
SCR 15.87 11.54
SKT 25.64 [°C] 3.15[°C]
Media de los RR 0.83 [s] 0.10 [s]
SDNN 0.057 [s] 0.021 [s]
RMSSD 0.040 [s] 0.037 [s]
pnn50 8.93 [%] 10.35 [%]
LFNorm 49.72 [un] 10.14 [un]
HFNorm 47.98 [un] 10.40 [un]
LF/HF 1.13 0.48

Tabla 8: Parametros fisiologicos de la Terapia 1.

) . Desviacién
Parametro Media Estandar
SCR 20.475 12.90

SKT 26.07 [°C] 3.84 [°C]
Media de los RR 0.74 [s] 0.09 [s]
SDNN 0.05 [s] 0.016 [s]
RMSSD 0.034[s] 0.035[s]
pnn50 4.61 [%] 8.46 [%]
LFNorm 51.64 [un] 10.87 [un]
HFNorm 45.86 [un] 11.04 [un]
LF/HF 1.27 0.63

Para todos los resultados de los parametros
fisiologicos se aplico el test t de Student para
hip6tesis nula para evaluar la media para dos clases
apareadas:

e Para el SCR se obtuvo una diferencia
significativa con una p=0.02 de Ia
comparacion de la Terapia 2 y el registro
Basal, también se encontré una diferencia
significativa con una p=0.0032 en la
comparacion de las dos terapias.

e Para el SKT no se obtuvieron diferencias
significativas entre ninguna de las
comparaciones.

e Para la comparacion de la media de los RR
se obtuvieron resultados significativos en
todas las comparaciones, entre la Terapia 1
y la etapa Basal p= 3.3962e-12. Entre la
Terapia 2 y la etapa Basal= 2.7716e-12.
Entre la dos terapias la p= 8.2170e-12.

e Para SDNN se obtuvieron indices
significativos en la comparacion de la
Terapia 1 y la etapa Basal p= 1.6955e-08.
En la comparacién Terapia 2 y la etapa
Basal la p= 2.2943e-08.

e Para RMSSD se obtuvieron indices
significativos en la comparacion de la
Terapia 1 y la etapa Basal p= 3.0282e-06.
En la comparacién Terapia 2 y la etapa
Basal la p= 2.3658e-07. Mientras que en la
comparacion entre las dos terapias la fue de
p= 0.0334.

e Para pnn50 se obtuvieron indices
significativos en la comparacion de la
Terapia 1 y la etapa Basal p= 3.4350e-04.
En la comparacion Terapia 2 y la etapa
Basal la p= 7.4804e-07. Mientras que en la
comparacion entre las dos terapias la fue de
p= 7.3755e-05.

e Para LFNorm se obtuvieron indices
significativos en la comparacion de la
Terapia 2 y la etapa Basal p=0.0266.

e Para HFNorm se obtuvieron indices
significativos en la comparacion de la
Terapia 2 y la etapa Basal p=0.0236.
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e Para HFNorm se obtuvieron indices
significativos en la comparaciéon de la
Terapia 2 y la etapa Basal p=0.0120.

5 DISCUCION

Los parametros de la interaccion fisica/mecanica
permite obtener informacion de utilidad para analizar
la evolucién de las terapias. Como por ejemplo a
partir de estos parametros se puede observar los
pacientes que han tenido un rendimiento inferior a la
media, esto se puede deber a que la terapia era mas
dificil que su capacidad o que paso6 algo durante la
terapia o el sujeto no estuvo comprometido a dar un
maximo de su capacidad. Se ha observado que la
Energia Negativa en la Terapia Facil representa un
0,0056% de la Energia Total, mientras que la Energia
Negativa en la Terapia Dificil representa un 0.033%
de la Energia Total, esto significa que en esta etapa el
sujeto tuvo que incrementar el trabajo para
contrarrestar la inercia del sistema.

En el test SAM se obtuvo una dispersién grande entre
las respuestas de los pacientes y da una tendencia del
estado emocional, a pesar de ser el test mas aceptado
hay una gran variabilidad en la percepcion entre los
voluntarios.

Los parametros fisiolgicos tienen potencialidad pero
necesitan un procesamiento importante y es necesario
trabajar con estos pardmetros para tratar de
enconcontrar modelos que permitan caracterizar los
diferentes estados fisioldgicos que expliquen los
estrados fisicos y emocionales.

6 CONCLUSIONES

El experimento se planteé para caracterizar las
interacciones entre los voluntarios y el robot, a partir
de los resultados obtenidos se puede establecer que
los pardmetros que se seleccionaron tienen potencial
para para caracterizar estas diferencias, en los tres
ambitos planteados que son la interaccién
fisica/mecanica entre el Robot y el sujeto, la
caracterizacion emocional a partir del test SAM vy
fisioldgico a partir de los parametros que se
procesaron.

A partir de estos resultados contamos con un
conjunto de pruebas para caracterizar la interaccion
hombre maquina de voluntarios sanos. A partir de
estos resultados podremos compararlos con
resultados que obtengamos de pacientes.
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Resumen

Las interfaces cerebro-computadora (ICC) son
capaces de medir la actividad cerebral para generar,
en tiempo real, una sefial para el control de un
dispositivo externo. Esto es especialmente adecuado
para la rehabilitacion motora de pacientes de ictus
debido a que las interfaces basadas en la imagen
motora permiten analizar la region sensoriomotora
de los pacientes y pueden controlar los dispositivos
de retroalimentacion, que a su vez permiten
recuperar las funciones motoras. En el presente
estudio se han analizado los efectos de la aplicacién
de una ICC en dos pacientes, mostrandose mejoras
significativas en las escalas FMA (Fugl-Meyer
Assessment), MAS (Modified Ashworth Scale) y
FTRS (Fahn Tremor Rating Scale). A la luz de estos
resultados, se puede concluir que las nuevas técnicas
de rehabilitacién motora basadas en ICC pueden ser
Gtiles para pacientes de ictus.

Palabras Clave: Rehabilitacion motora, Interfaz
cerebro-computadora,  ictus, imagen  motora,
estimulacién eléctrica funcional, retroalimentacion
visual, BCI, brain-computer-interface.

1 INTRODUCCION

El ictus afecta cada afio a millones de personas en
todo el mundo, un tercio de los cuales van a padecer
varios grados de pardlisis en alguna de sus
extremidades superiores [1], provocandoles una
limitacion de su libertad al de hacer las actividades
diarias de forma independiente. Estas limitaciones
provocan unos costes muy elevados tanto a la
persona como a la sociedad en general. Las terapias
de rehabilitacion como la terapia de movimiento
inducido por restriccion (TMIR) incentivan al
paciente a aumentar el uso de las extremidades
afectadas, induciendo a cambios en la corteza
sensoriomotora y a una mejora de su rendimiento [2].

Aun asi, esta terapia solo beneficia a los pacientes
gue conservan algun tipo de movimiento residual en
la extremidad afectada. Como alternativa se
encuentran las técnicas de movimiento articular
pasivo [3].

El problema de las terapias pasivas es que no
permiten motorizar la implicacion del paciente en las
mismas. Algunos pacientes con un minimo de
movimiento pueden ser capaces de usar sefiales de
electromiografia para activar equipos robdticos y
mostrar al terapeuta el nivel de implicacién en la
rehabilitacion [4]. Pero si el paciente no tiene
movimiento alguno en su extremidad, el terapeuta no
tiene ningin método objetivo de evaluar la esta
implicacion. Por eso, la sincronizacion de la
ejecucion motora (imagen motora) del paciente con
una retroalimentacion sensorial es considerada como
una parte imprescindible en el proceso rehabilitador.
La incapacidad de detectar la imagen motora en las
terapias de rehabilitacion convencionales explicaria
por qué el uso de robots y otras técnicas de
rehabilitacion se muestran a veces inefectivas en
personas con una paresia importante. De hecho, estos
pacientes obtendrian un pequefio beneficio, o
ninguno, en las terapias tradicionales, incluida la
terapia de estimulacion eléctrica funcional (EEF)
pasiva [5][6].

Las interfaces cerebro-computadora (ICC) (Brain-
Computer Interfaces (BCI)) basadas en la imagen
motora, permiten monitorizar la imagen cortical del
paciente, aunque no esté realizando movimiento
alguno. Es por eso, que estos sistemas pueden
informar en tiempo real y de manera objetiva la
implicacion del paciente en la tarea de rehabilitacion
y utilizar esta informacién para activar equipos de
retroalimentacion visual (monitor con un avatar) y
sensorial (estimulacion eléctrica funcional). La
eficacia de estas interfaces cerebro-ordenador se ha
demostrado ampliamente en diferentes estudios
utilizando exoesqueletos, robots, monitores para la
retroalimentacion visual, y sistemas con EEF que
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inducen un movimiento pasivo a las extremidades
afectadas [7]-[11].

En un estudio de Ramos-Murguialday y otros [8],
que utilizando una ICC con retroalimentacion
coherente a un grupo, después de la intervencién
presentaban una disfuncion motora menor que
comparado con el grupo donde la retroalimentacion
era aleatoria. Otro estudio [12] muestra el potencial
de la rehabilitacion con imagen motora con pacientes
en fase subaguda con una discapacidad motora
severa. Aqui, la retroalimentacion visual a través de
una mano virtual sélo se daba después de tener
muestras exitosas de la imagen motora. El grupo con
ICC mostr6 un mejor rendimiento que el grupo con
terapia convencional.

En este estudio, pacientes con graves afectaciones en
una de sus extremidades superiores utilizan un
sistema ICC basado en la imagen motora para
controlar un equipo EEF y una retroalimentacion
visual en un monitor (extremidades superiores de un
avatar), indicandole al paciente que se imagine la
dorsiflexién de su mufieca derecha o izquierda. Las
sefiales de electroencefalograma (EEG) durante las
pruebas se clasificaban segun la actividad motora
derecha o izquierda [7]-[11]. El objetivo principal de
este estudio es explorar la mejora de la funcion
motora, asi como también evaluar los cambios en el
rendimiento del ICC.

2 PACIENTES Y METODOS
2.1 DISENO DEL ESTUDIO

Los pacientes participaron en 25 sesiones de 60
minutos de entrenamiento ICC a lo largo de tres
meses, distribuyéndose en dos sesiones a la semana
aproximadamente.

La evaluacion inicial del estado funcional y la
exploracién fisica se hizo una semana antes de iniciar
las sesiones de entrenamiento, y la evaluacion final
fue semanas después de la sesién 25.

Ambos participantes dieron su consentimiento
informado por escrito. Las sesiones se llevaron a
cabo con la supervision de un fisioterapeuta
graduado.

2.2 PACIENTES

Se reclutaron dos pacientes en el estudio; una mujer
de 79 afios con hemiplejia izquierda en fase
subaguda, y un hombre de 29 afios con hemiplejia
izquierda en fase crénica. En ambos casos, fueron
dados de alta de del servicio de rehabilitacion.

Criterios de inclusion: (1) Capacidad para entender
ordenes de manera oral y escrita; (2) Hemiplejia; (3)
Mas de 4 dias de evolucién después del ictus; (4)
Estado neurolégico estable; (5) Disponibilidad para
participar en el estudio durante estos tres meses.

Criterios de exclusion: (1) Embarazo; (2)
Dispositivos médicos implantados como marcapasos;
(3) Implantes metélicos en las extremidades
superiores;  (4)  Lesiones  cerebelosas;  (5)
Heminegligencia severa; (6) Epilepsia; (7) Fracturas
0 lesiones en la extremidad superior; (8)
Enfermedades graves pulmonares o hepaticas; (9)
Sindrome del empujador; (10) No tener control de
tronco ni poder estar en sedestacion una hora; (11)
Afectaciones sensoriales severas o alteraciones de la
percepcion del dolor; (11) Afectaciones en el sistema
nervioso periférico de la extremidad superior
(lesiones en el plexo braquial y/o radiculopatia
cervical).

Los pacientes con espasticidad severa no fueron
excluidos porque la estimulacion eléctrica funcional
(EEF) aln puede dar una retroalimentacion sensorial
de la contraccion de los husos musculares, tendones y
otros receptores cutaneos.

Tabla 1: Informacién de los pacientes

. . Lado Meses
Paciente | Edad | Género afectado de§de
el ictus
P1 79 Mujer | lzquierdo 6
P2 29 | Hombre | Izquierdo 25
23 METODOS DE LA INTERFAZ

CEREBRO-COMPUTADORA

Cada sesion tenia una duracion total de unos 60
minutos, incluyendo la preparacion y la limpieza
posterior. En cada una de ellas el paciente ejecutaba
entre uno y cuatro ejercicios, segin su nivel de
cansancio y de su estado de salud. Para la captura de
las sefiales de EEG se utiliz6 un gorro con 16
electrodos (9.SCARABEO de g.tec medical
engineering GmbH) puestos justo encima del cortex
sensoriomotor segun el sistema internacional 10/10:
FC5, FC1, FCz, FC2, FC6, C5 C3, C1, Cz, C2, C4,
C6, CP5, CP1, CP2, CP6. En la posicion Fpz se
colocé un electrodo conectado a tierra, i en el 16bulo
de la oreja derecha un electrodo de referencia.

En todo momento los pacientes estuvieron sentados
en una silla comoda con sus antebrazos descansando
sobre una mesa. Antes de empezar la sesion se le
ponia al paciente el gorro bien sujetado sobre su
cabeza y se ajustaban los pardmetros de la
estimulacién eléctrica funcional para hallar la
amplitud de corriente necesaria para inducir la



Cognitive Area Networks, vol. 4, n° 1, Junio 2017, © Asociacion Nicolo, ISSN: 2341-4243

dorsiflexiéon de la mufieca sin causar dafio al
paciente. Se utilizaban dos electrodos en cada uno de
los antebrazos, sobre el musculo extensor comln de
los dedos. La estimulacidn de la EEF se fijaba a una
frecuencia de 50 Hz y con una duracion del pulso de
300 ps. El terapeuta incrementaba la intensidad de
estimulacién hasta la contraccion del musculo
extensor, y aparecer un ligero movimiento en la
mufieca.

Los pacientes eran instruidos para que imaginaran la
dorsiflexién de la mufieca derecha o izquierda segun
las indicaciones auditivas y visuales del sistema. Las
indicaciones de derecha e izquierda se sucedian de
una forma pseudo-aleatoria. Un ejercicio estaba
formado por 80 repeticiones de dorsiflexion (40 para
la mufieca derecha y 40 para la izquierda). Antes de
comenzar cada repeticién el sistema indicaba con un
pitido el inicio de la misma, seguido de una

indicacion auditiva que decia “derecha” o
“izquierda” en espafiol (Figura 1).

(U

o

2

3 Pitido

4 Indicacion: derecha o izquierda

5 1

6 | Retroalimentacion

7

8

Segundos

Figura 1: Tiempos en una repeticion. A los dos
segundos suena un pitido. Un segundo después se
indica el lado a imaginar la dorsiflexién. Finalmente
hay la fase de retroalimentacion.

Cuando el sistema, a partir del EEG, clasificaba
correctamente el lado del movimiento, se activaba la
retroalimentacion visual (avatar) y eléctrica (EEF).
Cada 200 ms se actualizaba esta retroalimentacion
hasta finalizar la repeticion en curso, donde se
indicaba al paciente que se relajara.

El sistema ICC utilizado (recoveriX, g.tec Medical
Engineering GmbH) recoge y amplifica los datos
EEG con un amplificador de biosefiales (gUSBamp,
g.tec Medical Engineering GmbH) (Figura 2). Los
datos son preprocesados y seguidamente se les aplica
un filtro espacial CSP (Common Spatial Patter),
resultando una matriz donde una clase aparece con
méaxima varianza mientras la otra muestra una
minima varianza. Las dos clases se corresponden con
las sefiales de los canales EEG para la dorsiflexion de

la mufieca derecha e izquierda respectivamente. Para
determinar si el paciente estd imaginando
correctamente el movimiento indicado, se utiliza un
clasificador LDA (Linear Discriminant Analysis)
[17]. Al finalizar un ejercicio se calcula la precision
del clasificador a partir de una validacion cruzada.
Desde los 1.5 segundos de cada repeticion, hasta su
final, se calcula una caracteristica de la sefial cada 0.5
segundos, obteniendo 14 caracteristicas por
repeticién. En cada una de las caracteristicas se
calcula el resultado de la clasificacion (0% o 100%),
que después serd promediado con el resto de
caracteristicas de las distintas repeticiones del
ejercicio. El valor de precision para cada ejercicio
sera el valor de precision de clasificacion maxima
(PCM), calculado entre los valores de precision entre
el segundo 3.5 hasta el segundo 8.

Plasticidad del cerebro £

‘(_‘_\_H-\ =

EEG

Retroalimentacion
Visual

Figura 2: Sistema de interfaz cerebro-computadora.
24 EVALUACION

Un fisioterapeuta evalla todas las escalas antes y
después de la intervencion. El test de los 9 agujeros
(9-Hole Peg Test (9-HPT)) se ira completando
durante las sesiones de entrenamiento para poder ver
el progreso.

2.4.1 Variable de resultado principal

La Fugl-Meyer Assessment (FMA) es una escala
ampliamente utilizada en rehabilitacién para evaluar
la funcionalidad motora con una fiabilidad inter-
evaluador excelente [13][14]. Se ha usado la FMA
para la extremidad superior (puntuaciéon maxima 66
puntos) como la principal variable de resultado
debido a que este entrenamiento con una ICC esta
orientado a las extremidades superiores.

2.4.2 Variables de resultado secundarias

El 9-Hole Peg Test (9-HPT) o Test de los 9 agujeros,
evalla la coordinacion y la motricidad fina, para ello
se tiene en cuenta el tiempo que tarda en completar la
tarea.
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El indice de Barthel (IB) es una escala que mide la
habilidad que tiene el individuo para desempefiar las
actividades de la vida diaria.

La Modified Ashworth Scale (MAS) examina el
grado de espasticidad, donde la baja puntuacién
refleja poca espasticidad en la extremidad afectada.
Fueron examinadas con esta escala la mufieca (MAS
Muﬁeca) y la mano (MAS Mano)-

La Fahn Tremor Rating Scale (FTRS) evalla el
grado de temblor contando el nimero de veces que se
cruza la linea al reseguir un dibujo con un boligrafo
sobre un papel. A menor puntuacion en la FTRS,
menor temblor.

3 RESULTADOS

3.1 VARIABLE DE RESULTADO

3.1.1 Paciente P1

La FMA 4 mejord 2 puntos, de 8 a 10. Esta mejora
fue sobre el apartado de la mufieca, FMA mufeca, que
evolucion6 de 0 a 2 puntos. Los resultados en el 1B
fueron los mismos que al principio, 55 puntos/100.
No se notaron cambios en las otras escalas con
respecto al inicio del estudio, MASpysea COn 0
puntos y MAS o con 1 punto (Figura 3).

P1
30
25
20
15
10 I
: [
N | ——
he S s Y > ) 2 s
A% @\;{3‘ Q@o ¢ (& %Qp QF\‘\ Q

Figura 3: Puntuacién en la escala FMA de la paciente
P1. Apartados de la de la escala FMA por separado,
Extremidad Superior (FMAGEs), Mufieca
(FMAmureca): Mano  (FMApane), Cordinacion  y
Velocidad (FMAc.y), Sensibilidad (FMAsens), Rango
de Movimiento Pasivo (FMARgwmp), Y Dolor Articular
(FMApA). La FMA. es la suma de los apartados
FMAEs, FMAuuieca; FMAMano, Yy FMACcoy . El color
azul de las barras representa los valores de la primera
evaluacién, antes de iniciar las sesiones, y el color
naranja los valores de la evaluacion final, después de
la sesion 25.
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3.1.2 Paciente P2

La puntuacion en FMA+., mejord notoriamente de
19 a 27 puntos. Esta mejora se expresa de la siguiente
manera; FMAgs de 7 a 12 puntos y FMAwuiec: de 2 a
5 puntos (Figura 4).

También se vieron mejoras en la MAS, presentando
una importante reduccion de la espasticidad de 4 a 2
puntos a nivel de la mufieca, y de 4 a 3 puntos en la
mano.

La escala del temblor FTRS mostro mejora de 3 a 2
puntos. No hubo cambios significativos en el IB.

P2

Figura 4: Puntuacion en la escala FMA del paciente
P2 (misma leyenda que la figura 3).

3.1 RENDIMIENTODE LA ICC

El rendimiento de la ICC se evalla utilizando el
parametro PCM (Precision de Clasificacion Maxima)
que ofrece el sistema al finalizar cada sesion. Para la
paciente P1 (Figura 5) se puede ver que en las
primeras sesiones la precision cae significativamente,
pero a partir de la sesion ndmero 11, la tendencia es
positiva y en las Gltimas sesiones presentan valores
mas altos que en las primeras.

P1

100%
90%
BO%
70%
608
505
40%
30%
20%
10%

0%

Precision

12345678 %101112131415161718152021222324135

Sesion

Figura 5: Precision del sistema ICC a lo largo de las
sesiones para la paciente P1.

A diferencia de la paciente P1, el paciente P2 no
presenta mejora en el valor de PCM (Figura 6), y
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aparte de valores como el de las sesiones 6 y 24, las
precisiones en las sesiones son muy constantes.

P2

100%
50%
BO0%
70%
60%

50%

Precision

40%

30%

9 1011121314151617 18192021 2223 2425

Sesion

Figura 6: Precision del sistema ICC a lo largo de las
sesiones para el paciente P2.

4 DISCUSION

Se han administrado cuatro escalas ampliamente
conocidas para la evaluacion del estado sensorial y
motor antes y después de la intervencion, con la
finalidad de registrar la mejora del estado funcional.
Se ha ensefiado a los participantes a imaginar el
movimiento de extensién de mufieca con la finalidad
de que el sistema identifigue el movimiento
imaginado a través de la EEG y lo reproduzca en el
avatar. De esta manera el usuario tiene una
retroalimentacion visual que va relacionada con la
imagen motora del movimiento.

En ambos casos se ha visto un incremento en la
puntuacion de la FMA, la variable principal del
estudio. Este hecho refleja una mejora en la
funcionalidad de la extremidad superior.

La paciente P1 presenta una restriccion estructural
importante del rango de movimiento de la mufieca.
En la extension pasiva de mufieca se nota un end feel
duro no doloroso préximo a los 10 grados de
movimiento. Teniendo en cuenta esto, en mitad de
las sesiones la paciente refirié activacion muscular
voluntaria de la mufieca que le permitia poder
mantener la articulacion a 0° sin que claudicara. Este
hecho puede tener relacion con el aumento de 2
puntos en el apartado de la mufieca de la escala
FMA.

El paciente P2, que se encuentra en una fase crénica
muestra un mayor incremento en la escala FMA al
final de las 25 sesiones. Esta mejora de la puntuacion
se ve reflejado en la FMAgs y en la FMAyyaeca- El
paciente a partir de la sesién 15 refirio indicios de
contraccion muscular voluntaria y pocas sesiones
mas tarde present6 control motor y movilidad activa
en la extension de mufieca.
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También se detectaron cambios en la puntuacion de
las otras escalas. El paciente P2 demostré una
reduccion significativa del clonus y de la espasticidad
en la extremidad superior, sobre todo en la mufieca y
en los dedos. Esto repercuti6 en la marcha,
pudiéndose observar mayor estabilidad durante la
misma y una postura mas fisiolégica en el balanceo
de los brazos y la disociacién de cinturas. También se
detecté una reduccion del temblor expresada en la
puntuacion de la escala FTRS.

Estos resultados podrian ser consecuencia de la
plasticidad neuronal, fruto del aprendizaje y el
control motor proporcionado por la retroalimentacion
visual y sensitiva.

La precision en la clasificacion del sistema ICC
puede ser una medida importante de la implicacion
del paciente en la terapia. Para la paciente P1 la
mejora en la precision es mayor que en el caso del
paciente P2, pero a pesar de esto, los dos pacientes
presentan mejoras en las escales de evaluacion. En
otro trabajo se ha visto que la mejora funcional del
paciente puede ocurrir a pesar de no mejorar la
precision del sistema durante el tratamiento [15]. La
relacion entre la precision del ICC y la mejora
funcional es un tema interesante para futuras
investigaciones, ya que una alta precision podria
conducir a unas mejoras funcionales mayores.

El ictus puede ocurrir a cualquier edad y afectar a
cualquier parte del cerebro. La heterogeneidad de los
pacientes de ictus hace que predecir el resultado de
tratamientos con ICC sea una tarea complicada, y con
eso se hace dificil determinar cuales son los pacientes
gue se pueden beneficiar de estos tratamientos y
cudles no. Por lo tanto, son necesarios més estudios
que permitan identificar los pardmetros 6ptimos para
cada tipo de paciente y encontrar otras técnicas para
ayudarlos. En este estudio han sido reclutados dos
pacientes, y seria necesario un estudio clinico con
una poblacibn mayor para conseguir pardmetros
estadisticos significativos.
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Resumen

La estimulacién transcraneal de corriente directa
(tDCS, transcranial Direct Current Stimulation), una
forma no invasiva de estimulacién cerebral, ha sido
investigada en diversos estudios como un método
para mejorar la memoria de trabajo, la atencion o
para inducir alguna mejora en enfermedades
cognitivas. En el siguiente articulo se describe un
estudio en el que a 30 sujetos sanos se les ha
aplicado tDCS a distintas intensidades durante la
realizacion de distintas tareas relacionadas con la
memoria de trabajo.

Palabras Clave: neuroestimulacion, tDCS, memoria
de trabajo, cortex prefrontal, atencion, logica.

1 INTRODUCCION

Segun la Organizacion Mundial de la Salud (OMS),
el 15% de la poblacion mundial presenta algin tipo
de discapacidad. La estimulacién transcraneal de
corriente directa (tDCS, transcranial Direct Current
Stimulation) constituye un método no invasivo, de
bajo coste y facil de utilizar capaz de modificar la
excitabilidad cerebral [1] y por tanto, capaz de
mejorar la vida de estas personas. Durante los
Gltimos afios se han llevado a cabo diversas
investigaciones en relacion a esta técnica, no solo en
casos relacionados con la rehabilitacién motora [9],
sino que también estd tomando importancia su
intervencion en procesos que inducen a una mejora
cognitiva. La tDCS constituye un método para
incrementar la excitabilidad cortical en la corteza
dorsolateral ~ prefrontal (DLPFC, dorsolateral
prefrontal cértex) y mejorar de esta manera la
memoria de trabajo o la atencion.

El objetivo de este estudio es examinar los efectos
producidos por la tDCS anddica en tres procesos
cognitivos fundamentales que median en funciones
de alto nivel como la toma de decisiones o la
resolucién de problemas: la atencién, la memoria y la
I6gica. Debido a la importancia de dichos procesos,
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la utilizacion de la tDCS es importante para
desarrollar nuevos tratamientos para Su Uuso en
poblaciones clinicas y mejorar de esta forma las
habilidades cognitivas de dichos pacientes. Por otra
parte, también es importante destacar su posible uso
en adultos sanos con la finalidad de acelerar el
aprendizaje o mejorar el rendimiento en entornos
educacionales.

En este experimento se ha empleado el equipo de
neuroestimulacién StarStim 8 y los electrodos Pistim
de la compafiia Neuroelectrics en las posiciones Fpl
y Cz del Sistema Internacional 10-20 EEG, a
diferencia de la mayoria de los estudios que le
anteceden, los cuales han utilizado la posicion F3 del
Sistema Internacional 10-20 EEG [1] [5] [7]. Por otro
lado, las pruebas se han planteado como un conjunto
de juegos o test de habilidades en el que 30 sujetos
sanos han participado en cuatro diferentes retos
relacionados con la memoria, el nivel de atencién y
la capacidad de anlisis, realizando dichas
actividades en dos ocasiones. De estos 30 usuarios
anteriormente mencionados, a 10 se les aplico
estimulacién Sham, a otros 10, tDCS anddica con
179 pA y a los dltimos 10, tDCS anddica con 300
pA, durante 20 minutos mientras participaban en los
retos anteriormente mencionados. Al finalizar cada
reto, se obtuvieron pardmetros relacionados con la
precision y el tiempo de reaccion de las respuestas de
cada individuo. De esta manera, fue posible hacer
una comparacion entre los resultados obtenidos
segin el tipo de estimulacién aplicada con la
finalidad de demostrar si la tDCS anddica aplicada
sobre el DLPFC izquierdo favorece la concentracion
y puede mejorar las pruebas de aptitud.

2 MATERIALES Y METODOS
2.1 SUJETOS

En este estudio han participado 30 sujetos sanos (23
hombres y 7 mujeres). El rango de edades fue de
entre 19 y 29 afios. Todos los usuarios fueron
estudiantes universitarios, por lo que todos ellos
comparten el mismo nivel de educacién. Asimismo,
cada uno de ellos firm6 un informe de
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consentimiento de acuerdo a la Declaracién de
Helsinki de la AMM (Asociacién Médica Mundial).

ESTIMULACION POR CORRIENTE
DIRECTA

2.2

La tDCS constituye un tipo de estimulacién eléctrica
no invasiva en la que se aplica una intensidad de
manera constante. Sus efectos se basan en los
principios de plasticidad neuronal y
neuromodulacion. Las células nerviosas presentan
propiedades electroquimicas por las cuales es posible
disminuir o aumentar su excitabilidad y de esta
manera cambiar su comportamiento. Dicho de otra
manera, cuando las neuronas perciben un tipo de
corriente lo suficientemente elevada como para
hiperpolarizar sus dendritas, se produce un efecto de
despolarizacion en el soma, dando lugar a un
aumento de la excitacion o la plasticidad.

Esta investigacion tiene como finalidad excitar el
DLPFC izquierdo con el objetivo de modificar o
neuromodular las células nerviosas que forman parte
de su estructura y de esta manera producir efectos de
mejora en la actividad cognitiva de los sujetos,
especificamente, en la memoria de trabajo.

Para cumplir con nuestros objetivos se empled el
dispositivo de neuroestimulacion StarStim 8 y los
electrodos Pistim de la compafiia Neuroelectrics en
las posiciones Fpl (anodo) y Cz (catodo). Se
suministré tDCS anddica con unas intensidades de
179 pA a 10 sujetos, 300 pA a otros 10 sujetos y
estimulacion sham a los Gltimos 10, formando asi un
total de 30 sujetos. Cada uno de ellos realiz6 una
bateria de tareas mientras estaba siendo estimulado
como se ilustra en la figura 1. La estimulacién tuvo
una duracion de 20 minutos. Al finalizar dichos retos
y todavia siendo estimulados, repitieron nuevamente
cada actividad, de manera que al completarlas, el
proceso de estimulacion habia terminado en la
mayoria de los casos, pero sus efectos todavia
estaban presentes (figura 2).

2.3 ACTIVIDADES LLEVADAS A CABO
DURANTE LA ESTIMULACION

Las tareas en las que participaron los sujetos durante
este estudio fueron llevadas a cabo a través de una
aplicacion de Android llamada “Juegos Mentales:
Entrenamiento”. Dicha aplicacién entrena 4 éareas
clave del cerebro humano: la memoria, la
concentracion (atencion), la resolucion de problemas
(I6gica) y el célculo mental (ésta Gltima seccién no
forma parte de nuestro experimento). De cada
blogue, los sujetos participaron en cuatro retos, cada
uno de ellos fue repetido al finalizar el primer ciclo
de tareas, por lo que ambos ciclos se realizaron bajo
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Figura 1: Realizacion de las tareas durante la
neuroestimulacion.

los efectos de la estimulacion, como ya se ha
mencionado anteriormente.

Dicha aplicacion se encuentra basada en distintos
estudios neurocientificos, por lo que las tareas que
han realizado los usuarios constituyen un conjunto de
retos relacionados con actividades de memoria de
reconocimiento visual (VRM, Visual Recognition
Memory task) [2], tareas de tipo Sternberg [6], test de
asociacion implicita (Implicit Association test, IAT)
[5] asi como el test “N-back letter” [4] utilizado de
manera habitual en dichas investigaciones. En
resumen, los sujetos han formado parte de una
investigacion basada en una bateria de tareas como
podria ser CogSate [7] o MATB (Multi-Attribute
Task Battery) [8].

2.4 ANALISIS DE LOS DATOS

Los principales resultados de este estudio fueron el
tiempo de respuesta y la precisién en las mismas. Los
datos de cada grupo fueron divididos por bloques
segln las tareas llevadas a cabo, de esta manera se
realiz6 un estudio estadistico con la finalidad de
comparar los resultados en tareas de atencion, légica
y memoria de acuerdo a la estimulacién sham, tDCS

Primer Ciclo de
Tareas

Segundo Ciclo de
Tareas

H

tDCS activa (20 min)

Figura 2: Esquema del
neuroestimulacion realizada
realizacion de las tareas.

proceso  de
durante la
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anddica a 149 pA y a 300 pA. Puesto que las tareas
fueron repetidas una vez mas también durante el
proceso de estimulacidn, se realiz6 una comparacion
de los datos obtenidos en primer y segundo lugar.

Se utilizd el programa de andlisis estadistico IBM
SPSS Statistics 23 con el objetivo de obtener un
analisis descriptivo de los datos y una prueba de
homogeneidad de varianzas (en algunos casos
teniendo que incluir pruebas robustas de igualdad de
medias, como la prueba de Welch) para
posteriormente realizar andlisis de varianzas
(ANOVAS) con un valor de alfa del 0.05 en cada
blogue de datos y describir asi los efectos de la tDCS
sobre las distintas tareas realizadas. Finalmente se
realizaron pruebas de contraste entre grupos y en
algunos casos se realizaron test de comparaciones
multiples (pruebas post hoc) de Tukey o Games-
Howell bajo la suposicion de varianzas iguales o
distintas.

3 RESULTADOS

Todos los sujetos completaron el experimento sin
mostrar ningln tipo de problema, es decir, no se
observaron  efectos secundarios durante el
experimento ni presentaron quejas sobre algun dolor
0 situacion incomoda. Ninglin usuario pudo
diferenciar condiciones de estimulacion activa de
condiciones sham.

3.1 RESPUESTAS CORRECTAS

En general, los sujetos presentaron una mayor
precision en sus respuestas cuando les fue aplicada
tDCS a 300 pA durante todas las actividades. Por
ejemplo, durante las tareas de atencion que fueron
realizadas por primera vez, la media de los datos de
precision durante la estimulacién sham fue del
90.10% (x11.97% SD) mientras que durante los
procesos de estimulacion en los que se aplicaron la
minima y la maxima intensidad la medias fueron del
90.87% (+£10.20% SD) y del 93.42% (+7.23% SD).
Con el objetivo de demostrar si los efectos de la
tDCS fueron significantes se realiz6 un ANOVA de
dos caminos por cada blogque de tareas. Los
resultados de este andlisis atendiendo al contraste del
término lineal se desglosan en la tabla 1, donde
observando el dato de significancia podemos ver que
esta misma tan sdlo es menor a 0.05 en el bloque de
tareas relacionado directamente con la memoria. Por
otra parte, en las tablas 2 y 3 se presentan las pruebas
de contraste, teniendo en cuenta en cada caso si se
asumieron varianzas iguales o distintas. La tabla 2
representa una comparacion entre el grupo al que se
le administr6é estimulacion placebo y el conjunto de
los grupos en los que la tDCS es de tipo activa,
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mientras que la tabla 3 muestra un contraste entre la
tDCS a 149 pA y a 300 pA. La significancia se ha
descrito de manera bilateral por lo que ha de ser
dividida por la mitad. Los contrastes revelan que la
tDCS activa incrementa los aciertos en tareas de
memoria comparando los resultados con los del
grupo de control (sham). Asimismo, dicho anélisis
nos permite comprobar que también mejora la
precision en las respuestas a tareas ldgicas si se
aplica la maxima intensidad utilizada en esta
investigacion.

3.2 TIEMPO DE REACCION (TR)

En cuanto al andlisis estadistico descriptivo
relacionado con el tiempo de reaccion (s) de los
sujetos al realizar las tareas de cada bloque, cabe
destacar que, en general, la media de estos tiempos
disminuye segin aumenta la intensidad durante el
proceso de neuromodulacion. Durante el primer ciclo
de tareas de memoria se registraron datos de 0.980 s
(£0.562 s SD) para la méaxima intensidad aplicada,
1.420 s (x 0.953 s SD) para el caso de minima
intensidad y 1.658 s (+1.100 s SD) para estimulacion
sham. Tras realizar las pruebas de ANOVA, al igual
que en el caso anterior, se observa como la tDCS s6lo
fue efectiva en los casos relacionados con las tareas
de memoria, repitiendo incluso valores similares
durante el primer ciclo y el segundo, como se
observa en la tabla 1. Por otra parte, atendiendo a los
resultados ofrecidos por la tabla 2, se revela que la
tDCS activa ha sido efectiva respecto a la
estimulacién sham en cuanto a tiempos de reaccion
durante la realizacion del bloque de memoria, pero
también durante la repeticion del bloque de légica,
algo que los resultados globales del ANOVA no
detectaban. Respecto a la tabla 3, se confirma que
los resultados en las actividades de memoria mejoran
con el incremento de la intensidad de la tDCS al
igual que en el segundo ciclo de ejecucién de tareas
de légica.

Tabla 1: ANOVAs segin el tipo de tarea
realizada.

F df Sig.

TR 3.128 1 0.080
Atencion Precisiéon | 2.214 1 0.139
TR 2.124 1 0.148
Precisiéon | 0.337 1 0.563

TR 11.358 1 0.001
Memoria Precisiéon | 9.027 1 0.003
TR 11.220 1 0.001
Precisiéon | 6.343 1 0.013

TR 0.019 1 0.891

Lgica Precisiéon | 1.126 1 0.291
TR 0.022 1 0.882
Precisiéon | 0.010 1 0.922
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Tabla 2: Prueba de contrastes. Comparacion entre estimulacion sham y tDCS.

t df Sig. (bilateral)

TR -1.263 117.000 0.209

Atencién Precision 1.059 117.000 0.292
TR -1.287 117.000 0.201

Precision -0.089 117.000 0.929

TR -2.364 58.901 0.021

Memoria Precision 2.106 55.370 0.040
TR -2.231 58.022 0.024

Precision 1.835 58.873 0.072

TR 0.104 117.000 0.917

L 6gica Precision 0.169 117.000 0.866
TR 1.731 47.969 0.090

Precision -1.405 90.829 0.163

Tabla 3: Prueba de contrastes. Comparacidon entre tDCS a 150 pA y tDCS a 300 pA

t df Sig. (bilateral)
TR -1.350 117.000 0.180
Atencion Precision 1.141 117 0.256
TR -0.686 117 0.494
Precision 1.316 117 0.191
TR -2.500 63.221 0.015
Memoria Precision 2.206 50.982 0.032
TR -2.543 57.874 0.014
Precision 1.717 57.819 0.091
TR 0.094 117 0.925
L bgica Precision 1.831 117 0.070
TR -2.071 39.369 0.045
Precision 1.823 55.014 0.074
afirmarse entonces que los efectos de Ila
4 CONCLUSION neuroestimulacion han mejorado con el aprendizaje
de dichas actividades.
Los resultados obtenidos en esta investigacion

demuestran los efectos positivos de la tDCS sobre el
DLPFC izquierdo en cuanto a mejora cognitiva.
Como en otros estudios, se confirma de esta manera
su efectividad, sin embargo, en esta ocasion, la
localizacion del anodo (Fp1l) difiere de la utilizada en
los mismos.

Se revela que la tDCS anddica aplicada sobre la
posicion Fpl del Sistema Internacional 10-20 EEG
mejora los tiempos de reaccién y la precision de las
respuestas en tareas de memoria y en algunas
ocasiones, la mayoria al pasar por un proceso previo
de aprendizaje (segundo ciclo de realizacién de las
tareas), en actividades relacionadas con la légica.
También se comprueba a través del test de contrastes
que los efectos més significantes son producidos al
suministrar 300 pA, ya que al suministrar 149 pA se
obtienen resultados muy similares a los obtenidos al
aplicar estimulacion sham. Asimismo, no se perciben
grandes cambios respecto al primer ciclo de
realizacion de las tareas y el segundo, salvo el caso
que guarda relacion con las tareas légicas. Podria
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Por otra parte, debe ser mencionado que no se
observé ningln tipo de mejora en las tareas de
atencion (s6lo al realizar un analisis descriptivo de
los datos), por lo que se concluye que quizés esta
disposicion de los electrodos no produce ninguna
mejora sobre este proceso cognitivo 0 que
posiblemente la tDCS deba ser suministrada a mayor
intensidad o durante mas tiempo, atendiendo asi a la
relacion de dependencia existente entre ambas
propiedades.

Existen multitud de investigaciones sobre la tDCS
para mejora motora, sin embargo, la tDCS para
mejora cognitiva constituye un campo de
investigacion todavia poco desarrollado debido al
escaso conocimiento que se tiene sobre esta area del
cerebro. Una manera de hacer mas especificas estas
investigaciones seria combinar el proceso de
estimulacién con el de registro de sefiales EEG. Por
otro lado, también seria interesante comprobar los
resultados de tiempo de reaccion y precision en
individuos que no s6lo formaran parte de un grupo
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de estimulacién, sino que cada uno de ellos
participara en los distintos procesos en diferentes
sesiones con la suficiente separaciéon para que los
efectos de la tDCS desaparecieran entre las distintas
pruebas. Otro dato a tener en cuenta en el caso de
seguir dividiendo a los sujetos por grupos de
estimulacién, podria ser conocer el coeficiente
intelectual de cada uno de ellos para que las muestras
fueran lo més homogéneas posibles.

Para concluir, existen investigaciones en las que se
afirma que la estimulacion es mas efectiva en
personas que sufren algun tipo de discapacidad
cognitiva [11], es decir, la neuromodulacién podria
ser mas favorable sobre poblacion clinica, por lo que
seria interesante no solo realizar estudios sobre
sujetos sanos, sino también en pacientes con
Alzheimer [2], depresion [10] o ictus. El accidente
cerebrovascular (ACV), segin la OMS, es la tercera
causa de muerte en paises industrializados, sin
embargo, supone la primera causa de invalidez en el
mundo. El 85% de las personas que sufren un ictus
sobreviven, no obstante, la mayoria de ellos lo hacen
con secuelas a nivel cognitivo y/o motor, lo cual
supone en muchas ocasiones la pérdida de
independencia y la reduccion de aceptacion social.
La tDCS constituye una tecnologia de rehabilitacion
en creciente desarrollo que podria resultar la clave de
la mejora cognitiva en dichos pacientes, sin embargo,
ha de investigarse en profundidad la duracion de sus
efectos y a nivel fisiolégico, con el fin de posicionar
los electrodos vy aplicar la corriente de la manera mas
Optima posible.
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Abstract

Myoelectric activity is often used for the
identification of motor tasks. This paper investigates
effect of frequency features in the identification of
four motor tasks of the wupper-limb (flexion,
extension, supination, and pronation). Furthermore,
identification of effort level was evaluated, as well as
task identification during fatiguing measurement.
Although high identification results were obtained,
frequency measures proved to be useful only for the
identification of tasks, whereas they are not valuable
for identification of effort levels nor for the
identification during fatigue.

Key Words: myoelectric control, high density EMG,
pattern recognition, rehabilitation

1 INTRODUCTION

Surface electromyography (EMG) is the noninvasive
method of recording myoelectric activity with
electrodes mounted on the surface of the skin. It is
composed of action potentials traveling along muscle
fibers during the contraction and is directly
proportional to the neural impulses which trigger
them [1]. Therefore, EMG signal is rich in
neuromuscular information and can be used for the
extraction of motor task control strategies [2].
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Although this approach has been widely studied
during the past decades in the academic community,
it still remains an open problem. Traditional,
commercially used prosthesis control uses simple
threshold-based method [3]. EMG of two muscles
(usually agonist-antagonist muscle pair) is measured
and if EMG intensity of one muscle exceeds the
threshold, movement in one direction is activated,
whereas if intensity of other muscle exceeds the
threshold, movement in other direction is activated.
This approach can control only one Degree-of-
Freedom (DoF) at the time. For control of prosthesis
with multiple DoFs, user has to change the active
DoF by switch button, or by co-activating both
muscles [4].

During the years, many improvements have been
made to traditional prosthesis control and pattern-
recognition approach is considered to be the current
state-of-the—art [5]. Using this approach, task
associated to any DoF can be activated at any time,
without the need for switching between DoFs. Many
authors agree that the choice of the classifier is not
very important for the task identification and simple
and fast classifiers are recommended, such as linear
discriminant analysis (LDA) [5]. On the other hand,
there is an open debate on the use of the features for
classification. The features calculated in the time
domain are mostly used because of the simplicity and
good performance, but authors also suggest features
calculated in frequency domain and in time-
frequency domain [6].



Cognitive Area Networks, vol. 4, n° 1, Junio 2017, © Asociacion Nicolo, ISSN: 2341-4243

On the other hand, our group recently proposed the
use of spatial features extracted from high density
electromyography (HD-EMG) in healthy subjects
[71[8], but also in patient with spinal cord injury
[9]1[10]. HD-EMG is a multichannel EMG recording
technique where electrodes are positioned in 2D grid,
providing more information on the myoelectric
activity [11].

This paper investigates the combination of intensity
and frequency of HD-EMG as features in task
identification based on the LDA. Eight healthy
volunteers  performed four upper-limb tasks
(flexion/extension and supination/pronation of the
forearm) at three different effort levels while HD-
EMG was recorded on five muscles involved in the
tasks: biceps brachii, triceps brachi, brachioradialis,
ancoenus, and pronator teres. Intensity of each
muscle was calculated as the logarithm of the
average RMS value of all channels recording that
muscle. Two frequency measures often used in the
literature were calculated for each muscle: average
median frequency and average mean frequency.
Former was calculated by averaging median
frequencies obtained for each channel in the muscle,
whereas later was calculated by averaging mean
frequencies.

Combination of intensities and average median
frequencies, as well as combination of intensities and
average mean frequencies were evaluated as features
in the identification of task, but also in the
identification of effort levels. What is more, the
performance of this features was tested during
fatiguing exercises. The results were compared with
the identification based only on intensity features.

2 METHODOLOGY

Eight healthy subjects (age: 36 + 5 years; height 177
+ 5 cm; weight: 75 £ 9 kg; body mass index: 23.7 +
2.3 kg/m2) were recruited for the experiment. They
did not report any pain, previous injuries, or
neuromuscular impairments related to the upper limb.
During the experiment, subjects were seated
uprightly in front of the table, with their dominant
arm fixed at wrist using the mechanical brace.

Three custom made electrode arrays were used for
the recording. They were designed as silver-plated
eyelets embedded in the nonconductive fabric in
quadrature grid with 10 mm inter-electrode distance.
Two electrode arrays (8 rows x 15 columns) were
placed on the upper arm, one covering biceps brachii,
and the other covering triceps brachii. Third
electrode array was positioned on the forearm
covering  anconeus,  pronator  teres, and
brachioradialis  muscles. Depending on the
circumference of subject’s limb, this electrode array
had variable number of columns: 6 rows x 17
columns or 6 rows x 19 columns. After placing the
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array, conductive gel was applied to each electrode
through the eyelet.
HD-EMG monopolar signals were recorded using
three commercially available EMG amplifiers
manufactured by LISIN-OT Bioelettronica (128
channels, 2048 Hz sampling frequency, 10-750 Hz
bandpass filter, 12 bit ADC). Additionally, exerted
torque was measured on both sides of the mechanical
brace using torque transducers (OT Bioelettronica,
range 150 Nm).
During the experiment, subjects performed four
different upper-limb isometric tasks at three different
levels of effort, namely: flexion, extension,
supination, and pronation of the forearm at 10%
maximal voluntary contraction (MVC), 30% MVC,
and 50% MVC. At the beginning of the protocol,
maximal voluntary contraction (MVC) of each task
was measured as the maximal of three consecutive
trials. During the measurements, torque was
displayed to subjects on the screen as a visual
feedback.
Submaximal voluntary contractions were recorded
with randomized order of tasks and effort levels.
Duration of each measurement was 10 seconds and
there were three minutes of rest between consecutive
recordings to prevent the cumulative fatigue.
Finally, the endurance measurements were recorded
where subjects performed each task at 50% MVC
until failure. Recording protocol and measurement
equipment were previously described in [12].
2.2 FEATURE EXTRACTION
HD-EMG signals were band-pass filtered using 4"
order Butterworth filter with 15 Hz — 350 Hz cutoff
frequencies. Following the procedure described in
[12], channels corrupted with measurement artifacts
were identified, and intensity activation maps were
generated and segmented so only channels
corresponding to electrodes covering the recorded
muscles are kept.
Three measures for each muscle were investigated
for classification:

e Intensity

e Median Frequency

e Mean Frequency
Intensity (Intensity,) was calculated as root-mean-
square of EMG signal (ch,) recorded at channel n,
whereas mean frequency (Fmean,) and median
frequency (Fmed,) were calculated as mean and
median frequencies of channel n, respectively:

Intensity, = RMS(ch, )

350Hz

[ f-R(f)f

15Hz

350Hz

[ (£ )of
15Hz

)

O]

Fmean, =
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Fmed, 350Hz

[ R(f)df = [R(f)df

15Hz Fmed,,
, Where P, is power spectrum estimated using Welch
periodogram.
These values were then averaged over channels
belonging to specific muscle to obtain a single
measure per each of five muscles, namely average
intensity (1), average mean frequency (MeanF), and
average median frequency (MedianF):

®)

I =log,, %z Intensity, (4)
MeanF = %Z Fmean, (®)
(6)

MedianF = %Z Fmed,,

Note that logarithm of average intensity was
calculated to address the nonlinearity, as previously
suggested [7][8][9][10].

The features used in the movement identification
were designed as combinations of these features:
only average intensity (I), combination of average
intensity and average mean frequency (I+MeanF),
and combination of average intensity and average
median frequency (I+MedianF).

Identification of task (4 classes) and identification of
task and effort level (12 classes) were performed
using LDA. Dataset was divided into training and test
set using stratified sampling and ratio 70%-30%.
Repeated holdout method was used to prevent Type
I statistical error [13]. Results were expressed in
terms of sensitivity (S) and precision (P) [14]:

TP

S=— (7
TP + FN

p__ 1P ®)
TP + FP

, Where TP stands for true positives, FN for false
negatives, and FP for false positives [10].
Additionally, influence of fatigue on the
identification of task was tested using the endurance
measurements recorded in the last part of the
protocol. Each measurement was divided in 5 time
segments with equal duration. Classifier was trained
using the first time segment, and evaluated using all
five time segments.

2 RESULTS

Figures 1 and 2 show results of identification of task
and identification of task and effort level,
respectively. It can be noted that adding frequency
features to intensity features when identifying task
significantly outperforms identification using only
intensity features (p<0.05). I+Fmean performs
slightly better than I+Fmed, but the difference is not
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Figure 1: Sensitivity (S) and precisién (P) of
identification of task using 1, I+MedianF, and

I+MeanF features
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Figure 2: Sensitivity (S) and precisién (P) of

identification of task and effort level using I,
I+MedianF, and I+MeanF features

[+MeanF

statistically significant (p.n.s.). On the other hand,
I+Fmean performs better than other features in
identification of task and effort level, but the
difference is not statistically significant (p.n.s.).

To analyze further the ability of the classifier to
discriminate between specific effort levels, additional
test was performed: effort level was identified for
each task separately. This implies the use of four
different classifiers, one for each task, which identify
three effort levels. Only features related to the
agonist and antagonist muscle pairs were used, as
described in [7]: biceps brachii and triceps brachii for
flexion and extension, biceps brachii, brachioradialis,
and anconeus for supination, and anconeus and
pronator teres for pronation. Results of this analysis
can be seen in Figure 3.

Results of task identification during fatigue can be
seen in Figures 4 and 5. In this exercise, no
significant differences were observed in performance
of different feature sets (p.n.s.).

3 DISCUSSION

The aim of this paper is to evaluate some commonly
used frequency measures in addition to classical
intensity measure for the movement identification.
Specifically, mean frequency and median frequency
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Figure 3: Sensitivity (S) and precision (P) of identification of effort levels of (a) flexion, (b) extension, (c)

supination, and (d) pronation
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Figure 4: Influence of fatigue on sensitivity of task
identification using I, I+MedianF, and 1+MeanF
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were evaluated in combination with the RMS value
of the myoelectric signal. Simple and fast linear
classifier was used to identify between tasks and
effort levels.

Results prove that the identification of task can be
significantly improved by adding the frequency
features. On the other hand, although remarkable
identification results in terms of sensitivity and
precision were achieved for the identification of
effort level, the improvement of adding frequency
features to intensity features is not significant. In
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Figure 5: Influence of fatigue on precision of task
identification using I, I+MedianF, and 1+MeanF
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figure 3 can be noted that effort levels are identified
with higher success in flexion and extension than in
pronation and supination. This could be explained by
relatively larger surface of biceps brachii and triceps
brachii muscles in comparison with forearm muscles,
which results in higher number of electrodes
covering upper-arm muscles, and lower amount of
crosstalk.

When testing robustness of combination of intensity
and frequency features to muscle fatigue, no
significant differences were found in comparison
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with using only intensity features. This result can be
well explained by the fact that the frequency of the
EMG signal is greatly influenced by the fatigue [15].
In fact, mean frequency and median frequency are
measures often used to quantify and monitor muscle
fatigue [16][17]. Since there is an obvious change in
frequency during fatigue, this measure cannot be
useful in task identification, an application in which
features should be robust and independent of the
fatigue.

As future works, spatial distribution of frequency
features should be validated in the movement
identification. It was already proven that spatial
distribution of intensity can be a useful information
in the identification, so it would be expected that
spatial distribution of spectral content over the
muscle area can be a useful information for task
identification. On the other hand, since it is well
known that frequency of EMG is related to muscle
fatigue, frequency distribution of HD-EMG could be
a valuable feature in fatigue monitoring.
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Resumen

El controlador de movimiento Leap Motion es un
dispositivo desarrollado para manipular
aplicaciones de realidad virtual mediante gestos y
movimientos de la mano, que no ha sido disefiado ni
desarrollado especificamente para propésitos de
rehabilitacion. Por esta razon, el dispositivo ha de
ser validado para su uso en pacientes con afectacion
de la funcién del miembro superior como, por
ejemplo, ocurre tras una lesion medular (LM)
cervical.

El proposito de este estudio preliminar es analizar la
viabilidad de usar Leap Motion para estimar la
funcién de la mano de forma objetiva en pacientes
con tetraplejia.

En el estudio han participado 8 personas sanas y 4
pacientes con LM cervical. Cada sujeto realizd
movimientos analiticos sobre el Leap Motion,
mientras los datos se registraban mediante la SDK
del dispositivo programada en C#. Se analizaron los
movimientos analiticos de flexion-extension de la
articulacion de la mufieca y del dedo indice, la pinza
término-terminal entre el pulgar y los deméas dedos
de la misma mano y la pinza palmar. Ademas, se
registrO una posicién estatica de la mano del
paciente. En todos los casos, se obtuvo la tasa de
ajuste entre la imagen capturada de la mano del
sujeto y el modelo biomecanico de la mano interno a
Leap Motion, vy los resultados se compararon entre
la condicion sana y patoldgica. Los valores de esta
variable oscilan entre O y 1.

La tasa de ajuste obtenida fue similar en el registro
estatico de la mano entre los sujetos sanos y
pacientes con lesiébn medular, con unos valores
medios de 0.904 y 0.855, respectivamente. Sin
embargo, en los movimientos de la mano analizados,
la tasa de ajuste fue menor en general, pero en
algunos casos se obtuvieron correlaciones elevadas
entre el ajuste de la mano del paciente con el modelo
biomecénico. Las tasa més elevada se obtuvo en el
movimiento de flexion-extension del dedo indice con
un valor medio de 0.875 (0.097) para las personas
sanas y 0.741(0.183) para pacientes con LM. En
cuanto a la destreza y motricidad fina, se obtuvo
mejor ajuste en la pinza término-terminal que en la
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pinza palmar en personas sanas (0.808 vs 0.704) y
pacientes (0.805 vs 0.667).

Este estudio preliminar sugiere que el dispositivo
Leap Motion parece ser viable para estimar la
funcién de la mano durante la ejecucion de
movimientos  analiticos, susceptibles de ser
rehabilitados tras una lesion medular. Para
propésitos de rehabilitacion, la fiabilidad en la
estimacion del movimiento de la mano se deberia
analizar durante la ejecucién de movimientos
funcionales.

Palabras Clave: Lesion medular, Miembro superior,
Rehabilitacion, Mano, Leap Motion Controller.

1 INTRODUCCION

La pérdida de la funcién motora es una consecuencia
tras una Lesion Medular (LM). La incidencia de la
LM varia enormemente desde 12.1 a 57.8 casos por
millén dependiendo de los paises [1]. Mas del 50%
de las personas con LM tienen alterada la funcion de
los miembros superiores (MS), experimentando
limitaciones en la realizacion de tareas funcionales y
actividades de la vida diaria. En este contexto, uno de
los objetivos de la rehabilitacion es lograr el maximo
nivel de independencia del paciente en la realizacion
de actividades de la vida diaria [2,3].

Por ello, se ha detectado dentro del entorno clinico la
necesidad de valorar la funcion del MS de forma
objetiva, con el proposito de cuantificar el déficit
funcional y analizar el progreso de los pacientes
durante determinados tratamientos. Un ejemplo de
objetividad la aportan los estudios cinematicos, que
analizan movimientos  funcionales y  gestos
relacionados con actividades de la vida diaria en
personas sanas [4,5] y en patologias del Sistema
Nervioso Central como ACV [6,7], Paralisis Cerebral
[8,9] y Lesion Medular [10]. Estos estudios se suelen
realizar mediante el uso de tecnologias muy costosas,
como equipos de fotogrametria [5,7-10] y redes de
sensores inerciales [6].
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El uso de estos equipos requiere personal cualificado
para la correcta instrumentacion del paciente. Este
hecho, unido al elevado coste de los equipos, hace
que las valoraciones se realicen en el ambito clinico
del laboratorio sin poder extrapolar estas mediciones
y terapias al domicilio del paciente. Ademas, las
dimensiones de algunos de estos equipos condicionan
a que las valoraciones se puedan realizar Gnicamente
en poblacién adulta. Esto se traduce en una
duplicidad del coste de equipamiento para acceder a
toda la poblacion.

Esta experiencia previa ha permitido detectar nuevas
necesidades en el paciente y en la forma de
administrar tratamientos, encaminando esta nueva
investigacion hacia el uso de tecnologias de bajo
coste, aprovechando las ventajas y beneficios que
ofrece la Realidad Virtual en el contexto de la
rehabilitaciéon [11]. Un ejemplo de estas tecnologias
es el controlador de movimiento Leap Motion (LMC)
[12], que es wun dispositivo desarrollado para
manipular aplicaciones de realidad virtual mediante
gestos y movimientos de la mano, que no ha sido
disefiado ni desarrollado especificamente para
propositos de rehabilitacion. Por esta razon, el
dispositivo ha de ser validado para su uso en
pacientes con afectacion de la funcion del miembro
superior como, por ejemplo, ocurre tras una lesion
medular (LM) cervical.

Se tiene evidencia de estudios que han validado la
precision de las mediciones del LMC [13,14]. Un
estudio posterior analiza la capacidad de LMC para
capturar de forma precisa la cinematica del MS en
cuanto al movimiento de la articulacion de la mufieca
y el antebrazo en sujetos sanos, utilizando un equipo
de fotogrametria [15]. Sin embargo, no se han
encontrado estudios que hayan validado las
mediciones cinematicas de este dispositivo en
poblaciones con patologia neurolégica. Solamente se
ha encontrado un estudio clinico en el que pacientes
con ACV realizan una terapia del MS a través de
LMC vy estos resultados se correlacionan con
resultados de escalas clinicas [16].

El propésito de este estudio preliminar es analizar la
viabilidad de usar LMC para estimar la funcién de la
mano de forma objetiva en pacientes con LM
cervical.

2 METODOLOGIA

2.1  PARTICIPANTES

En este estudio preliminar han participado 8 sujetos
sanos y 4 pacientes con LM cervical incompleta. Dos
de los pacientes padecian una LM cervical baja, de
los niveles C7 y C8 ASIA C, mientras que los otros
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dos padecian una LM cervical media de nivel C6
ASIA C y D, respectivamente. Las caracteristicas
demograficas y antropométricas de ambos grupos
fueron similares. Todos los sujetos cumplieron los
criterios de inclusion y firmaron el correspondiente
consentimiento informado. El nivel de lesion de los
pacientes, asi como su severidad, se determind por
medio de una exploracién neuroldgica realizada por
el médico especialista [17]. El estudio fue aprobado
por el Comité de Etica.

22 CONTROLADOR DE MOVIMIENTO
LEAP MOTION

El controlador de movimiento Leap Motion (LMC;
Leap Motion, Inc., San Francisco, CA, USA) es un
dispositivo disefiado para controlar aplicaciones
mediante gestos de la mano. Consta de tres sensores
emisores de luz infrarroja y dos camaras. Es un
dispositivo pequefio y rectangular (13 mm x 13 mm x
76 mm) que pesa 45 g. Se trata de un sistema de
captura Optico que, a través de sus algoritmos
internos, ofrece la posicidn en el espacio cartesiano
de objetos predefinidos como las manos y los dedos.
Las posiciones medidas son relativas respecto al
origen de LMC, situado en la posicion del segundo
sensor infrarrojo. La precision de LMC es de 0,2 mm
en condicion estatica [14]. El dispositivo se conecta
al ordenador via USB y es compatible con Mac y
Windows. En este trabajo se utilizé un ordenador con
procesador i7, 12 GB de RAM vy tarjeta gréafica
dedicada, trabajando bajo Windows 10.

Algunos dispositivos, como Microsoft Kinect,
pueden capturar amplios rangos de movimiento del
cuerpo. Sin embargo, LMC captura el movimiento de
las manos y, por tanto, es mas viable para trabajar
movimientos finos del miembro superior y la funcion
de la mano. La Figura 1 muestra un sujeto
controlando una aplicacion de realidad virtual
mediante Leap Motion.

Figura 1: Un sujeto controla la aplicacion de
Realidad Virtual mediante Leap Motion (Leap
Motion Inc.)
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2.3 ADQUISICION DE DATOS Y ANALISIS

CINEMATICO

Todos los sujetos realizaron la prueba en sedestacion
frente a una mesa regulable en altura. Los pacientes
lo realizaron en su propia silla de ruedas. La altura de
la mesa se adapté en cada caso de forma que el codo,
apoyado sobre la mesa, estuviera flexionado 90°. El
sensor se ubicé entre el sujeto y el ordenador, a una
distancia que permitiese que la mano quedase sobre
el sensor con el antebrazo apoyado sobre el borde de
la mesa o sobre el reposabrazos de la silla de ruedas y
evitando la realizacion de movimientos de
compensacion de tronco. Se analiz6 el brazo
dominante.

En cada sujeto se registraron la posicion estatica de la
mano y una serie de movimientos analiticos de la
mano Yy de los dedos. Se registraron las pinzas
término-terminal entre el pulgar con los dedos indice,
corazén y anular, la pinza palmar y los movimientos
de flexion-extension de mufieca y del dedo indice.
También se registré el trazado de la letra a, a modo
de seguimiento de trayectoria. Cada movimiento se
realiza tres veces.

Con el objetivo de producir datos cinematicos, el
LMC adquiere imagenes del entorno, y usa técnicas
de reconocimiento de objetos para identificar los
miembros superiores en el campo de vision del
sensor. La web oficial de LMC proporciona una
explicacién sobre como LMC captura las imagenes
[12]. A partir de las imagenes capturadas, el software
de LMC estima la cinemética articular. Detalles
sobre cdmo LMC optimiza los algoritmos para
estimar los datos cinematicos no estan disponibles
publicamente.

Usando el Software Development Kit (SDK) del
LMC (version 2.3.1), se programo y modificé una
parte del software de adquisicién de datos en C# para
cuantificar los movimientos realizados por el
paciente. Se programd el movimiento de flexién-
extension de la mufieca y del dedo indice
discriminando entre los recorridos de flexion y
extension. Se programé la variable PinchStrength
gue informa acerca del nivel de ejecucién de la pinza
término-terminal y la variable GraspStrength que
informa sobre el nivel de ejecucion del cierre de la
mano. Por (ltimo, se obtuvo la tasa de ajuste entre las
iméagenes capturadas por el LMC con el modelo
software interno. Finalmente, el programa se
modificé para salvar todos los datos en un fichero
texto para posterior analisis.

La validacion del LMC, objetivo de este trabajo, para
su utilizacidn en el entorno clinico en pacientes con
LM con idea de cuantificar la funcién de la mano, se
realiz6 en base a la tasa de ajuste antes mencionada
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para cada movimiento analizado. El valor de esta
variable oscila entre 0 y 1 de forma que cuanto mas
préximo a 1, mayor es la tasa de ajuste y mas fiable
es la estimacion de ese movimiento.

2.4 ANALISIS ESTADISTICO

Se obtuvo la estadistica descriptiva (SPSS 17.0 para
Windows) con intervalo de confianza del 95% para
los dos grupos analizados, sanos y pacientes con LM
cervical. Para detectar posibles diferencias entre los
dos grupos analizados se utiliz6 el test no
paramétrico de Kruskal-Wallis. Los resultados se han
analizado de forma global, expresando los resultados
como la mediana y rango intercuartilico dentro de
ambos grupos.

3 RESULTADOS

Los resultados optimos, en cuanto a la tasa de ajuste
y fiabilidad de la estimacion de los movimientos
realizados, se  obtuvieron registrando los
movimientos con la mano abierta.

En la tabla 1 se muestran los resultados obtenidos en
la variable tasa de ajuste para los dos grupos
analizados, el de sujetos sanos y pacientes con LM
cervical.

Tabla 1: Fiabilidad en la estimacion de posicion
estatica y movimientos analiticos de la mano con

Leap Motion

Variables SANOS LM

CERVICAL
Estética 0.904(0.110) | 0.855(0.160)
Pinza término- | 0.808(0.065) | 0.805(0.130)
terminal
Pinza palmar 0.704(0.110) | 0.667(0.126)
Flex-ext mufieca 0.632(0.131) | 0.607(0.043)
Flex-ext indice 0.875(0.097) | 0.741(0.183)
Trazado trayectoria |0.716(0.141) | 0.708(0.135)

No se encontraron diferencias estadisticamente
significativas entre los sujetos sanos y pacientes en
los movimientos analizados en cuanto a la variable
tasa de ajuste. No obstante, el valor de esta variable
es mayor en los sujetos sanos que en los pacientes
para todos los movimientos analizados. También la
amplitud del rango intercuartilico es mayor
practicamente para la totalidad de los movimientos
analizados, encontrandose mayor dispersion en el
grupo de pacientes.

La tasa de ajuste fue elevada en ambos grupos en las
mediciones de la posicion estatica, y en los
movimientos de la mano durante la ejecucion de la
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pinza término-terminal, flexion-extension del dedo
indice y el seguimiento de la trayectoria. En el
analisis del gesto de la pinza palmar el resultado es
moderado en el grupo de pacientes. En este caso, el
paciente con mas afectacion funcional del MS no
lleg6 a realizar este movimiento al no tener
capacidad para abrir y cerrar la mano.

Por ultimo, en el movimiento de flexion-extension de
mufieca es donde se obtuvieron los peores resultados,
siendo moderada la tasa de ajuste en ambos grupos
analizados. En la figura 2 se muestra el movimiento
de flexion-extensién de la mufieca expresado en
grados (curva azul), del paciente con menos
afectacion de la funcion del MS, discriminando entre
los dos recorridos, flexion el positivo y extension el
negativo.

ST AAA
: -

Grados
Lo ]

-100

Figura 2: Movimiento de flexidn-extensién realizado
por un paciente con LM cervical. La parte positiva
corresponde al movimiento de flexion y la negativa
al movimiento de extension (curva azul). La tasa de

ajuste durante este movimiento se expresa en
porcentaje (curva roja).

En esta figura se muestra también la curva
correspondiente a la tasa de ajuste entre la imagen
capturada de la mano del paciente y el modelo
interno de Leap Motion durante la ejecucion del
movimiento de flexidn-extension de la mufieca
(curva roja). En esta figura la tasa de ajuste se
expresa en porcentaje. Se observa que los valores
minimos de la tasa de ajuste se corresponden con los
maximos y minimos del recorrido articular de la
mufieca en este movimiento.

Sin embargo, durante la ejecucion de determinados
movimientos funcionales, como el trazado de la letra
a en el aire, la tasa de ajuste fue elevada en ambos
grupos de sujetos durante la ejecucion de todo el
movimiento.
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4 DISCUSION

Este estudio preliminar sugiere que el dispositivo
Leap Motion parece ser viable para estimar la
funcién de la mano durante la ejecucion de
movimientos  analiticos, susceptibles de ser
rehabilitados tras una lesion medular.

Se tiene evidencia de estudios que han validado las
mediciones realizadas con LMC [13,14]. Sin
embargo, estos estudios no han analizado la
capacidad de Leap Motion para estimar variables
cinematicas. Sdlo se tiene evidencia de un estudio en
el que se valida el movimiento de flexion-extension
de la mufieca y la pronacion-supinacién del antebrazo
en sujetos sanos, utilizando un equipo de
fotogrametria [15]. Los autores analizaron tres
posturas de la mano para estimar los movimientos y
obtuvieron como optimas, las estimaciones realizadas
con la mano abierta.

En este estudio, se han validado movimientos
analiticos de la mano capturados a partir de Leap
Motion, con idea de que estas medidas cuantitativas
nos sirvan para valorar la funcion de la mano de
forma objetiva. Para ello, se han controlado las
variables que mas influyen en las estimaciones. Por
un lado se han controlado las condiciones de
iluminacién y el procesador utilizado. Los resultados
Optimos se han obtenido con un procesador i7 y
tarjeta gréfica dedicada. Ademas, otro factor que
influye es la postura de la mano. Se han tenido en
cuenta los resultados del trabajo realizado por
Smeragliuolo et al. [15], y los movimientos de la
mano se han realizado con la mano abierta en la
medida de lo posible. Se ha analizado la fiabilidad, la
tasa de ajuste entre la imagen capturada de la mano y
el modelo de la mano interno a Leap Motion. Se han
analizado sujetos sanos y pacientes con LM cervical
con el objetivo de saber si habia diferencias entre la
condicién sana y patolégica. Aungue los resultados
en la tasa de ajuste han sido mayores en los sanos que
en los pacientes, no se han encontrado diferencias
estadisticamente significativas.

Esta variable, la tasa de ajuste, se analiza durante la
postura estatica y durante la ejecucion de pinza
término-terminal, pinza palmar, flexion-extension de
mufieca, flexion-extension dedo indice y el
movimiento de seguimiento de una trayectoria,
concretamente el trazado de la letra a. Esta tasa de
ajuste medida ha sido elevada o moderada para los
movimientos de la mano realizados. Sin embargo, a
partir de los resultados obtenidos, se deduce que el
movimiento de flexidn-extension de la mufieca
merece especial atencion. Los resultados obtenidos
para este movimiento han sido moderados en ambos
grupos de sujetos, sanos y pacientes. Smeragliuolo et
al., en su estudio, llegé a la conclusién de que LMC
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detectaba el movimiento de flexion-extension de
mufieca con una precision aceptable, obteniendo el
mayor nivel de acuerdo entre LMC y el equipo de
fotogrametria entre los 25° de flexion y los 45° de
extension [15]. En nuestro estudio, hemos pedido a
cada participante que realice el maximo recorrido
posible de la articulacién de la mufieca. Por tanto, se
debe poner especial énfasis en ver c6mo varia la tasa
de ajuste medida durante los movimientos realizados
en funcidn de los recorridos articulares alcanzados.

Por ultimo, conviene tener en cuenta las limitaciones
presentes en el estudio. Algunas de ellas son
inherentes al LMC. Los resultados medidos con este
dispositivo estdn  muy influenciados por las
condiciones del entorno. Este aspecto obliga a seguir
un protocolo experimental que asegure condiciones
similares a la hora de hacer las mediciones. Por otro
lado, Smeragliuolo et al. concluye su estudio
haciendo hincapié en la necesidad de validar este
dispositivo en poblaciones con patologia que entre
sus consecuencias tengan afectacion de la funcién de
los miembros superiores. Trasladar los estudios
experimentales a las poblaciones con patologia
siempre supone un reto. En nuestro caso se trata de
pacientes con LM cervical, que tienen mas o menos
afectacion del MS dependiendo del nivel de lesion
cervical y de su severidad. El uso éptimo de LMC es
con la mano paralela al sensor, con la superficie
palmar hacia abajo. Si se trabaja con supinacion
completa de antebrazo, el dispositivo LMC confunde
la superficie dorsal de la mano derecha con la palmar
de la mano izquierda, haciendo una estimacion
errénea del movimiento de la mano. Esta limitacion
del LMC sera visible en pacientes con LM cervical
completa a nivel C5, que para poder realizar
determinados movimientos funcionales potencian
fundamentalmente con los miusculos biceps y
supinadores del antebrazo. Este aspecto sugiere la
necesidad de utilizar el LMC en un entorno
supervisado y con instruccion por parte del terapeuta.

Otras limitaciones son propias de este estudio. Se
trata de un estudio preliminar con una muestra de
pacientes muy limitada. Se ha hecho una
generalizacion dentro del grupo de pacientes con el
objetivo de detectar posibles diferencias con los
sanos. Sin embargo, la limitacion mostrada en el
parrafo anterior, obliga a hacer un estudio detallado
por niveles de LM cervical, distinguiendo entre LM
cervicales medias y bajas, analizando la idoneidad
del uso del LMC en estos casos.

5 CONCLUSIONES

Este estudio preliminar sugiere que el dispositivo
Leap Motion parece ser viable para estimar la
funcion de la mano durante la ejecucién de
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movimientos  analiticos, susceptibles de ser
rehabilitados tras una lesién medular, dentro de un
entorno supervisado.

Para prop6sitos de rehabilitacion, la fiabilidad en la
estimacion del movimiento de la mano se deberia
analizar durante la ejecucion de movimientos
funcionales.

Es necesario un estudio méas exhaustivo que, por
niveles de lesién y en mayor nimero de pacientes,
analice la idoneidad del uso de Leap Motion con el
objetivo de analizar la funcién de la mano de forma
objetiva en el paciente tetrapléjico.
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Resumen

La tecnologia basada en interfaces cerebro
computador (BCI) ha estado bajo investigacion
desde hace varias décadas. Sin embargo sus
aplicaciones practicas han sido en su mayoria
soluciones adaptadas para usuarios individuales.
Para convertirse en una alternativa extendida de uso
clinico aln deben mejorarse varios aspectos
relativos a su conveniencia, aplicabilidad vy
rendimiento.

Para facilitar la implementacion de sistemas BCI, se
presenta un sistema de control BCIl no invasivo
basado en la medida de la sefial EEG. Se implementa
una pinza robética donde el posicionamiento lineal y
la apertura y cierre pueden controlarse mediante la
imaginacion motora del usuario.

La eficacia del uso del prototipo se ha probado con
una poblacién de amplia de usuarios. Se ha evaluado
la eficacia del control y se ha comparado diferentes
estrategias de control basadas en imaginacion
motora.

Palabras Clave: Interfaces cerebro computador
(BCI), EEG, imaginacién motora, control.

1 INTRODUCCION

Los interfaces cerebro computador (BCI) son
sistemas de comunicacién y control que una persona
puede utilizar para comunicar su intencién y actuar
en el entorno directamente a partir de las mediciones
de la actividad cerebral [13]. Los BClIs incluyen
sensores que registran la actividad cerebral,
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algoritmos que procesan esta informacion y hardware
para interactuar con el entorno [7].

Los interfaces cerebro computador BCI pueden
basarse en diferentes sensores que registran la

actividad cerebral, como electroencefalografia
(EEG), electrocorticografia (ECo0G),
magnetoencefalografia ~ (MEG) o0  resonancia

magnética funcional (fMRI), entre otros. Buscando
un uso clinico extenso nos enfocamos en aplicaciones
basadas en el registro de EEG debido a su caracter no
invasivo y alta resolucién temporal.

El potencial de BCI como sistemas de tecnologia
asistencial fue el motor principal para su
desarrollo. Los pacientes que pueden beneficiarse
mas de esta tecnologia son aquellos con capacidades
limitadas de comunicacién y movimiento [5]. Estas
aplicaciones asistenciales incluyen protocolos de
comunicacion [11], control de brazos robot y neuro-
prétesis [4], control de sillas de ruedas motorizadas
[3] y control de diferentes sistemas de domética [10].
La tecnologia BCIl ha estado bajo investigacion
durante varias décadas. A pesar de su potencial de
aplicacion los desarrollos existentes se han limitado
fundamentalmente a soluciones ad hoc para usuarios
individuales [2]. Por tanto los sistemas BCIs no son
todavia una tecnologia extendida en los protocolos
médicos o de rehabilitacion [9]. Existen diversos
inconvenientes y debilidades que deben ser resueltas
antes de que la tecnologia BCI pueda tener un uso
extensivo [6]. Se debe por ejemplo avanzar en la
estandarizacion de protocolos y aplicaciones.
También se debe mejorar la conveniencia de los
sistemas de registro, reduciendo la necesidad
de una calibracién individual y recurrente del sistema
a cada usuario y a cada aplicacién y aumentando la
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comodidad y confort en el uso de sistemas BCI no
invasivos.

Una cuestion clave para la expansién de los sistemas
BCI es la normalizaciéon de la programacién y la
comunicacion, para que el disefiador pueda utilizar
aplicaciones informaticas usuales para implementar
sistemas de control BCI. Este trabajo presenta un
método para desarrollar aplicaciones BCI que
transfieren la intencién del sujeto a un sistema
SCADA de uso comun para facilitar la interaccion
con diversos dispositivos de control. El control de
una pinza robotica se presenta como un ejemplo de la
metodologia propuesta. En la seccion 2 de este
articulo se presenta el desarrollo de la aplicacion de
interfaz cerebro-computador y la implementacion
del actuador.

Actualmente se estd trabajando para resolver los
problemas que impiden el paso del laboratorio de
investigacion al uso extendido médico o recreacional
de los BCI [15]. El éxito de la tecnologia BCI
depende de su fiabilidad y precision, es decir, obtener
un alto porcentaje en el nimero de veces que el
sistema ejecuta la accion deseada por el sujeto. Este
porcentaje de éxito dependerd del sujeto y del
paradigma utilizado para la aplicacion BCI.

La imaginacién motora es una de las estrategias mas
utilizadas en el disefio de interfaces cerebro
computador. El pensamiento o realizacién de una
accion motora genera en las areas sensorio-motoras
de la corteza cerebral una variacion en las
caracteristicas de la sefial EEG. Los ritmos mu y los
ritmos beta se ven modificados no s6lo por la
ejecucion de la acci6on sino también por su
realizacién imaginada. La imaginacién de acciones
motoras supone normalmente una variacion de la
amplitud de los ritmos mu/beta en el cortex sensorio-
motor [16]. Estas variaciones en el contenido
espectral de la sefial EEG asociadas al pensamiento
de una determinada accion pueden ser empleadas por
el sujeto para el control de un sistema BCI [8].

En la seccion 3 de este articulo se comparan
estrategias de control BCI diferentes basadas en la
imaginacion motora del movimiento de las
extremidades por parte del usuario del sistema.
Finalmente en la seccién 4 se extraen algunas
conclusiones relevantes.

2 METODO

En la adquisicion de datos EEG hemos seleccionado
el amplificador Enobio de Neuroelectrics [1]. Enobio
opera con tecnologia inalambrica y permite
electrodos secos que facilitan la configuracion
experimental y el confort del usuario. Para adquirir la
sefial se eligen los canales F3, F4, C3, Cz, C4, T7,
T8, Pz segun el sistema internacional 10/20, sobre el
area sensorio-motora, basandose en el tipo de
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paradigma BCIl de motora a
implementar.

Para la implementacion del sistema BCI utilizamos
BCI2000 [14] por su uso y resultados contrastados
[12]. Se selecciond la tarea del cursor modificada
para ser compatible con nuestro amplificador. Esta
tarea se basa en la modulacién de los ritmos mu/beta
para controlar la posicién de un cursor que aparece
en la pantalla. La intencion del usuario se refleja en
cambios en la posicién del cursor.

En el desarrollo de la aplicacién de control se ha
seleccionado el entorno de programacion Labview
para facilitar la conexion con dispositivos DAQ vy el
control de sistemas. La conexion entre Labview y
BCI2000 se realiza basandose en un protocolo
UDP. BCI2000 actla como el servidor y Labview
como cliente. La posicion del cursor se envia a en
tiempo real. Cuando el cursor alcanza su posicion
final se discierne la intencion del usuario
dependiendo de las coordenadas del cursor.

El prototipo de control desarrollado consiste en una
pinza robdtica unida a un cilindro neumaético lineal
(figura 1). La pinza puede abrirse o cerrarse, y
moverse a lo largo de una guia horizontal. El
movimiento horizontal se realiza con un actuador
neumatico con dos entradas de aire presurizado para
mover el cilindro a izquierda y derecha. La parte
movil del cilindro estd unida a un potenciémetro
lineal. De esta manera podemos tener una tension de
referencia que indica la posicion del cilindro. Un
segundo cilindro neumatico, mas pequefio que el
anterior, controla la apertura y el cierre de la pinza.

imaginacion

F Cajade
 J —— mandosy

seguridad

Vélvulas

Potenciémetro lineal
Actuador neumatico

sin vdstago -
: Actuador neumatico
con vistago

Figura 1: Actuador neumatico y pinza

La sefial de control se envia al cilindro neumético a
través de un dispositivo de adquisicion de datos
USB-6008 de National Instruments. La posicién del
cilindro se selecciona de manera discreta. EI usuario
puede desplazar la parte movil del cilindro a
izquierda o derecha y puede abrir o cerrar la pinza, lo
que permite tomar objetos y desplazarlos en una
trayectoria rectilinea hasta la posicion final deseada.

En el interfaz de usuario desarrollado (figura 2) se
puede controlar el desplazamiento del cilindro hacia
la derecha o la izquierda y la apertura o cierre de la
pinza. Estas acciones se seleccionan segun que el
sujeto opte por una u otra de las opciones de
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imaginacion motora consideradas, como se especifica
en el epigrafe siguiente. El sujeto dispone en cada
instante de una seleccién binaria, una de las opciones
de imaginacion motora cambia el modo seleccionado
en la pantalla, mientras que la otra opcién implica
aceptar el modo en el que se encuentra el selector de
accion en la pantalla. Entonces el sistema realizara la
accion programada para ese modo, es decir, movera
el cilindro a izquierda o derecha o abrira o cerraré la
pinza.

PANEL DE USUARID

Figura 2: Interfaz de control de la pinza robética

Mientras el sistema esté en cualquiera de los modos
para mover el cilindro, tanto a derecha como a
izquierda, se movera 5 cm desde la posicion inicial
en la direccion seleccionada. En caso de estar en los
limites definidos por el programador, el cilindro no
superara dicha posicion. Por otro lado, en caso de
estar el sistema en modo "pinza" siempre que reciba
el comando de accion cambiard a un estado opuesto a
la actual, es decir, si la pinza esta abierta se cierra 'y
viceversa.

El interfaz de usuario se divide en dos zonas. La
superior corresponde al area de visualizacion que
supervisa el estado de los elementos del
sistema. Muestra la posicion del cilindro en una
pantalla analdgica y el estado de la pinza a través de
dos indicadores de led, verde para indicar que la
pinza esté abierta y roja cuando esta cerrada.

La segunda parte de la interfaz de usuario
corresponde a la visualizacion del selector de
posicién. Hay tres imagenes que representan cada
uno de los modos de operacién explicados
anteriormente. La imagen correspondiente al modo
actual esta retro-iluminada. Gracias a esta pantalla el
usuario puede saber dénde llevar el cursor en cada
intento para hacer que el sistema realice la accion
deseada. Ademas, esta pantalla tiene un led rojo de
retroalimentacion que indica si el usuario ha
ejecutado la opcion seleccionada.
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3 RESULTADOS

Para comparar las diferentes estrategias de control
del sistema BCI se ensayd con una muestra amplia de
sujetos (N=191). Se trata de estudiantes de la Facultat
de Psicologia de la Universitat de Valéncia sin
experiencia previa en sistemas BCI. Los sujetos
completaron varios cuestionarios de personalidad,
una prueba de atencion (CPT) y una prueba
Wisconsin.

Antes de comenzar las pruebas, los participantes
realizaron un procedimiento de relajacion facial
progresiva de Jacobson guiado por instrucciones
verbales grabadas que durd 180 segundos. Cada
sesion experimental duré aproximadamente 30
minutos, organizada en 8 minutos de preparacion e
informacién, 3 minutos de relajacion, 15 minutos de
las tareas BCI y 4 minutos de finalizacion.

Los sujetos realizaron una tarea tipica en el ensayo de
sistemas BCI basados en imaginacién motora, como
es el control de un cursor que se desplaza hacia una
diana ubicada en distintas posiciones de la pantalla
del ordenador.

En un primer experimento participaron 50 sujetos,
con una edad media de 20.18 afios (DT=3.04). Se
compar0 una tarea de accion-relajacién con una de
accion-accion. En la tarea de accién-relajacion
(Hands/Relax Task: HRT) los sujetos tenian que
imaginar movimiento de las manos para dirigir el
cursor hacia la parte superior de la pantalla. Si
querian guiar el cursor hacia la parte inferior de la
pantalla, se les indic6 que se relajaran. En la tarea de
accion-accion manos/pies (Hands/Feet Task: HFT)
tenian que imaginar movimiento de las manos para
dirigir el cursor hacia la parte superior de la pantalla.
Si querian guiar el cursor hacia la parte inferior, se
les indicd que imaginaran movimiento de los pies.

En un segundo experimento participaron 141 sujetos,
con una edad media de 18.09 afios (DT=0.55). Se
compararon dos tareas de accién-accién diferentes.
La tarea de control basada en movimiento de
manos/pies (HFT) se compara ahora con una tarea de
mano derecha/mano izquierda (Right/Left Task:
RLT). En el modo RLT las dianas aparecieron en los
lados derecho e izquierdo de la pantalla y se pidi6 al
participante que imaginara movimientos de la mano
derecha para dirigir el cursor hacia el lado derecho y
movimientos de la mano izquierda para dirigirlo
hacia el lado izquierdo. Ambas condiciones
experimentales fueron aleatorizadas en su orden de
aplicacion a cada sujeto. En todos los casos, los
participantes fueron instruidos para no realizar
ningdn movimiento real.

Cada participante realiz6 un total de seis pruebas
(tres para cada tipo de tarea) con una duracién de 150
segundos cada una y se dividieron en ensayos de 20
segundos. En cada prueba, el cursor fue visible
durante un maximo de 20 segundos durante el cual,
pudieron obtener un éxito (el cursor alcanzd el
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objetivo) o un fallo (el cursor llegd al lado
opuesto). En ambos casos, se inici6 un nuevo
ensayo. Si el periodo de 20 segundos terminaba sin
que el cursor alcanzara a ninguno de los dos lados, se
iniciaba un nuevo ensayo.

La figura 3 muestra el porcentaje de éxito para cada
individuo en la tarea comparando la estrategia de
control manos/relajacion (HRT) y la estrategia de
control manos/pies (HFT). Se muestra los resultados
individuales para todos los sujetos ordenados de
acuerdo a su desempefio en HRT.

PRIMER EXPERIMENTO RESULTADOS INDIVIDUALES

A\

A x/ JLP\{«A"‘D

’ JII\WEQMJ’Y#“

PORCENTAIES

SUJETOS

—~Hands/Relaxation Task (HRT) —~—Hands/Feet Task (HFT)

Figura 3. Comparacion porcentaje de éxito por
usuario para HRT vs HFT

La figura 4 muestra el porcentaje de éxito para cada
individuo en la tarea comparando la estrategia de
control mano derecha/mano izquierda (RLT) y la
estrategia de control manos/pies (HFT). Se muestra
los resultados individuales para todos los sujetos
ordenados de acuerdo a su desempefio en RLT.

SEGUNDO EXPERIMENTO RESULTADOS INDIVIDUALES

Figura 4. Comparacion porcentaje de éxito por
usuario para RLT vs HFT

La figura 3 sugiere que hay un mejor rendimiento en
la tarea HFT que en la HRT. HFT dio un rendimiento
mas alto en 38 de 50 sujetos (76%). Esto se confirmé
con una test de hipdtesis de comparacién de medias
muestrales en el que se encontr6 una diferencia
estadistica significativa entre ambas estrategias. Los
participantes alcanzaron significativamente menos
control, t(49) = -4.667, p<0.001, en la estrategia HRT
que en la HFT.

Puede plantearse la hipétesis de que para la mayoria
de los sujetos es méas facil cambiar de una estrategia
de accién a otra estrategia de accion (pensar en
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mover ambas manos a pensar en mover ambos pies)
que el cambiar de una estrategia de accién a una
estrategia de relajacién (pensar en mover ambas
manos a pensar en no mover nada).

La figura 4 no permite afirmar que haya un mejor
rendimiento general en una tarea que en la otra. HFT
dio un rendimiento mas alto en 87 de 141 sujetos
(61.7%). Un test de hipdtesis de comparacion de
medias muestrales, filtrando el 20% de sujetos que no
habian alcanzado al menos un 50% de éxito en
alguna de las tareas, no dio diferencias
estadisticamente significativas de una manera
concluyente entre ambas estrategias de control
(t(112)=-1.703, p=0.091). Sin embargo, existen
diferencias individuales significativas para cada
sujeto con respecto a ambas estrategias, como puede
verse en dicha figura.

CONCLUSIONES

La tecnologia de interfaz cerebro-computador tiene
un gran potencial para el control de dispositivos
asistenciales para personas con discapacidades
motoras 0 comunicativas graves. Se ha observado
que el uso y control de este tipo de tecnologia
requiere cierto grado de entrenamiento, que puede ser
mas largo o més corto dependiendo de los factores
psicoldgicos y cognitivos del usuario y de las propias
caracteristicas del BCI.

Para medir la eficacia de control de BCI se ensayd
una poblacion extensa de sujetos. Pasaron por varios
ensayos utilizando estrategias diferentes para el
control de un cursor en la pantalla del ordenador.
Nuestros resultados muestran un mejor desempefio
cuando la tarea del cursor fue controlada con una
estrategia de accidn-accion versus una estrategia de
accion-relajacion. Ademas, en la estrategia de
accion-accion se logré una mejora constante del
rendimiento con un entrenamiento limitado. Por otro
lado, no se encontrd una diferencia estadisticamente
significativa entre las dos estrategias de imaginacién
motora accién-accion comparadas.

Con estas tareas de imaginacion motora el sujeto es
capaz de controlar la posicion lineal de un cilindro
neumatico y la apertura de una pinza. Aunque el
usuario esta realizando una seleccion binaria en cada
intento, con la propuesta de seleccion rotacional
implementada en el interfaz de usuario puede
manejar multiples opciones de control (mover
cilindro izquierda/derecha, abrir/cerrar pinza).
Finalmente, hemos tenido una retroalimentacion
positiva de los sujetos participantes en el
experimento. EI uso de electrodos secos y la
transmision inalambrica de la sefial EEG hicieron que
la configuracion experimental fuera cémoda. EI uso
de imagenes motoras fue bien aceptado por los
usuarios, ya que proporciona un sentido de agencia
en comparacion con otros paradigmas BCI como el
uso de potenciales evocados.
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Abstract

Robotic gait training after spinal cord injury is of
high priority to maximize independence and improve
the health condition of these patients. Current
rehabilitation robots are expensive and heavy, and
are generally found only in the clinic. To overcome
these issues, we present the design of a low-cost, low-
weight, personalized and easy-to-use robotic
exoskeleton for incomplete spinal cord injured
subjects based on simple modular components that
are assembled on the current passive orthopedic
supports. The paper also presents a preliminary
experimental assessment of the assistive device on
one subject with spinal cord injury that can control
hip flexion, but lacks control of knee and ankle
muscles. Results show that gait velocity, stride length
and cadence of walking increased (24,11%, 7,41%
and 15,56%, respectively) when wearing the robotic
exoskeleton compared to the case when the subject
used the usual passive supports.

Keywords: Robotic Exoskeleton, Human Gait,
Spinal Cord Injury, Rehabilitation Robotics,
Biomechanics.

1 INTRODUCTION

Spinal cord injury (SCI) is prevalent in society.
Worldwide each year more than 250 000 individuals
become spinal cord injured, with road traffic crashes,
falls and violence as the three leading causes [2].
Walking impairment after SCI leads to a decreased
quality of life and other serious health conditions,
e.g., chronic pain, vein thrombosis, urinary tract
infections, respiratory complications or pressure
ulcers among others. Moreover, it also carries
substantial individual and societal healthcare costs.
Among the essential measures for improving the
survival, health and social inclusion of people with
SCI, the World Health Organization (WHO)
recommends  improving access to  skilled
rehabilitation services to maximize function,
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independence, overall well-being and social
inclusion; and to appropriate assistive devices that
enable people to perform everyday activities,
reducing functional limitation and dependency [2].
Locomotor rehabilitation has been reported as a high
priority issue for subjects with SCI independent of
severity, time after injury and age [7]. Furthermore,
robotic actuation has recently shown to be useful
(and effective when combined with manual therapy)
for neurorehabilitation and lower limb motor
function recovery [14].

Current gait rehabilitation robots are machines that
partially or totally support the patients’ weight and
train the walking motion over a treadmill or feet
supports [6,13,15], or lower limb exoskeletons that
assist over-ground walking so that patients bear their
own weight [9,12,16]. The first group of robots are
heavy and expensive, and are generally only found in
the clinic. However, the second group are less heavy
and costly, but so far they have been only used in
healthcare centres because skilled personnel have to
manually fit the robot to the patient and operate the
exoskeleton. Even so, their price is still out of the
reach for the majority of the SCI population. The
main drawbacks of the current technologies are: (i)
due to their cost, weight and operating complexity,
these machines are only found in healthcare centres
and technical qualified personnel are required for
operation and supervision; (ii) they are adapted to the
patient directly at the healthcare centre, increasing
treatment time and therefore healthcare costs; (iii) in
general, their functional approach is to impose a
movement rather than to cooperate with the patient;
and (iv) in developing countries, even hospitals or
rehabilitation centres have difficulties for acquiring
such high-cost technology.

In the last years a number of robotic prototypes
aimed at assisting or rehabilitating gait have been
developed in research labs [8]. For example, active
ankle-foot orthoses (AFO) to treat individuals with
drop-foot gait [3]; active knee-ankle-foot orthoses
(KAFQO) for subjects with more severe gait
dysfunctions [1]; or the stance-control KAFO
(SCKAFO), a device that incorporates a locking
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system to constrain knee flexion during the stance
phase [19]. In the latter, some systems are based on
mechanisms that lock flexion at a fixed knee angle,
others on electromagnetic wrap-spring clutches and,
finally, other systems are based on friction. To assist
the gait of complete paraplegic patients, the hip joint
must also be actuated. This is the case of the active
exoskeletal devices presented in [4,17,18].

This work presents the design, control and pilot
experimental assessment of a novel robotic
exoskeleton for gait assistance in subjects with SCI.
More precisely, the prototype is intended for patients
that can control hip flexion to a certain extent, but
lack control of knee and ankle muscles. With the aim
of obtaining a low-cost, low-weight and simple
assistive device, the design is based on the standard
passive knee-ankle-foot supports that these patients
use after rehabilitation at the healthcare centre. These
supports include a knee locking system, which is
essential to bear the patient’s weight during stance
due to the lack of quadriceps force, and a compliant
system that limits ankle plantarflexion, thus avoiding
drop-foot gait. A modular actuation and sensory
system is added to the passive supports providing the
needed assistance, based on a motor at the knee,
which can move or lock the joint, and an inertial
measurement unit (IMU) at the shank to detect gait
events and user intention.

The aim of this work is two-fold: first, we present the
mechanical design and the control architecture of the
robotic exoskeleton; and second, we report some
kinematic outcome measures after a preliminary
experimental assessment of the exoskeleton on a
subject with SCI. More precisely, in this pilot study
the kinematics of walking with the robotic device is
compared to that when the patient uses the usual
passive supports.

2 EXOSKELETON DESIGN

The ABLE exoskeleton brings a significant change
compared to the current assistive technologies due to
its simple and modular approach, resulting in a low-
cost, low-weight, personalized and easy-to-use
device that allows to continue rehabilitation outside
of the clinical setting. This, in turn, promotes
patient’s independence and empowerment. The
developed device consists of three modular
components: an actuation system at the knee that acts
as an external muscle, a sensor at the shank that
detects the user intention, and a backpack containing
the electronics and power supply. The actuation and
sensor modules are installed in the current passive
orthopaedic supports, which are often owned by the
patients with SCI that cannot move the knee and the
ankle.
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2.1 KNEE ACTUATION MODULE

The proposed lower limb robotic exoskeleton has two
degrees of freedom (DOF). The knee joint is powered
through an electrical motor in series with a Harmonic
Drive gearbox, and the ankle is passively actuated
through a compliant joint that limits plantarflexion.
This exoskeletal device is conceived for over-ground
gait assistance at home or in a clinical environment.
Preliminary designs were reported in [10], which
presents a CAD design of a prototype that uses a
motor with a planetary gearbox, a controllable
locking mechanism at the knee, and an ankle encoder
and on-off contact sensors for control. Different
versions of the same product were presented in [11],
being the last version a prototype including a motor
with a planetary gearbox at the knee, and an ankle
encoder and force-sensing resistors at the foot-
ground interface for control.

The current device weights 2.7 kg per leg, along with
a 1.7 kg backpack containing a BeagleBone Black
electronic board, the motor drivers and the battery.
The bilateral thigh and shank uprights are articulated
at the knee, using a standard hinge joint at the medial
side and the motor-gearbox set at the lateral side. A
footplate is hinged to the shank uprights by the
mentioned compliant joint. Finally, a pair of sport
shoes are placed on the subject’s feet, outside the
footplates. It is important to bear in mind that the
exoskeleton structure is specifically tailored to the
patient to avoid the problem of adapting the same
design to the wide range of morphologies found
among patients with SCI. This is in fact the current
process made to adapt passive supports at the
orthopaedics workshops. Figure 1 shows the right
robotic exoskeleton with the elements described later.

Actuation module
(Motor with
Harmonic Drive
plus encoder)

Sensor module
(Inertial measurement
unit, IMU)

Figure 1: Robaotic exoskeleton design: general view
showing the actuation and sensor modules.

The design and selection of the exoskeleton actuation
system were based on kinematic and kinetic data of
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the knee joint (angular velocity, torque and power)
during normal gait at a normal speed [5]. The
actuation system was selected taking into account the
specific power (power to weight ratio of the actuation
system), the system dimensions and the portability of
the power supply.

Based on the considerations above, a 70 W brushless
DC motor (EC45 flat, Maxon Motor AG, Sachseln,
Switzerland) was selected, which has a nominal
voltage of 24 V and a nominal torque of 128 mNm
(maximum continuous torque). A Harmonic Drive
gearbox (SHD-20-160-2SH, Harmonic Drive AG,
Limburg-Lahn, Germany) is coupled to the motor to
increase torque and reduce velocity, which offers a
large gear ratio with a reduced space. In this
particular case, the selected gear ratio of 160:1 allows
a continuous net torque at the knee of 20,5 Nm and
peak torques of 60 Nm according to the motor driver
current limit. Finally, one angular encoder is coupled
to the knee motor to measure its angular position.
Figure 1 shows the CAD design of the developed
actuation module.

2.2 SENSOR MODULE

All the sensors are placed on the exoskeleton
mechanical structure in order to avoid issues related
to safety, comfort, reliability and donning/doffing
process [4]. The sensor module consists of a low-cost
9 DOF IMU (SparkFun Electronics, Niwot CO,
USA) enclosed in a protective plastic case that is
attached to the shank upright. The IMU incorporates
a triple-axis gyro, a triple-axis accelerometer and a
triple-axis magnetometer. The orientation and
acceleration measurements are sent to the
BeagleBone board through a serial interface using
Wi-Fi communication.

The control algorithm is implemented in two layers.
First, an internal layer consisting of a PID controller
keeps the leg straight during the stance phase, and
performs a predefined flexion-extension cycle during
the swing phase. Second, an outer algorithm based on
the IMUs measurements detects the time when the
swing cycle must be triggered based on user stepping
intention.

2.2.1 Kbnee angle control

The knee angle & is mantained equal to zero (i.e.,
straight leg) during the stance phase of walking, and
is set to track a patient-tailored trajectory during the
swing phase, such that:

o(t) =I(£‘{l—cos(?:{7zt—¢(t)ﬂ, o<t<t, @

C
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where k, is the maximum knee flexion angle, t. is the
cycle duration, and ¢(t) is a phase angle that tunes the
cycle by deforming the shape of the &(t) curve:

#(t) =k, sin[tﬂtj+ kwsin[zt”tJ

In equation (2), parameter k slants the peak forward
or backwards, thus modifying the relative duration of
flexion and extension, whereas k, increases or
decreases the peak width. The four parameters
defining the curve (t;, ka, Ks, ki) can be modified from
the user interface in real time, in order to better
personalize the flexion-extension cycle to the gait
pattern of each patient.

O]

The knee motor follows the predefined trajectory by
using the EPOS2 (Maxon Motor AG, Sachseln,
Switzerland) implementation of the so-called
interpolated position mode (IPM), defined according
to the CANopen standard CiA® 402 V3.0. The
controller receives a list of PVT (position, velocity,
time) wvectors, and performs a cubic spline
interpolation between them. The EPOS2 internal
controller tracks the interpolated trajectory by means
of a PID algorithm with feedforward, cascaded with a
PI controller that sets the motor current.

2.2.2 Swing detection state machine

An IMU, which is attached to the shank of the
exoskeleton structure, provides its orientation, linear
acceleration and angular velocity at a 100 Hz rate.
The algorithm to detect the gait intention relies
exclusively on these inertial sensors, triggering the
flexion-extension cycle when the following four
conditions are met:

e The vertical acceleration in the ascending
direction overcomes a trigger value.

e The vertical acceleration has remained within a
threshold for at least a time interval.

e The shank has a minimum forward inclination
angle.

e The opposite shank has a minimum backwards
inclination angle.

The second condition ensures that the foot has been
resting on the ground just before the trigger occurs,
meaning that stance phase has occurred. The third
and fourth conditions are safety checks: on the one
hand, they prevent the cycle from being launched
when the patient raises a foot in standing position;
and, on the other hand, the angles can be configured
in a restrictive way to prevent false accelerometer
triggers when a foot is on the ground.
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2.3 POWER SUPPLY

The exoskeleton is powered by a compact lithium
polymer (LiPo) battery pack with six cells in series
giving a nominal voltage of 22.2 V (direct current)
and a capacity of 4500 mAh. As mentioned, the
battery pack is placed inside the backpack worn by
the subject and it powers two motors, one per leg, the
motor drivers plus the BeagleBone board, which is
powered with 5 V using an adjustable switching
regulator (PTN78020W, Texas Instruments, Dallas
TX, USA), see Figure 2. The IMUs are directly
powered by the BeagleBone board.

Figure 2: Inside of the backpack containing the
electronics: (a) with protective plastic case; (b)
without protective plastic case: battery pack, motor
drivers, BeagleBone board and switching regulator.

3 EXPERIMENTAL ASSESSMENT

The experimental assessment was performed using a
previous prototype of the exoskeleton developed by
the group. The device was tested on an adult female
41 years old, mass 65 kg and height 1.52 m, with
incomplete spinal cord injury at T11, who can control
hip flexion to some extent, but has not control over
knee and ankle muscles. Before the tests, the patient
was able to walk with her passive knee-ankle-foot
supports, which included the knee locking system
and the compliant ankle joint.

Two experiments were performed in this preliminary
assessment. In experiment 1, the patient walked with
her usual pair of passive supports with the help of
two parallel bars. Then, the subject carried out six
one-hour training sessions wearing the robotic
exoskeleton and did specific exercises at home to
facilitate the adaptation to the new assistive device.
After this period, a second experiment (experiment 2)
in which the subject walked with the developed
robotic exoskeleton was performed, as seen in Figure
3(a). In this case, the patient walked with the help of
two parallel bars as well.

In order to compare the walking kinematics during
the two experiments, four consecutive gait cycles
were captured each time by six optical infrared
cameras (Flex:\V100, Natural Point, Corvallis, USA)
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that measured the three-dimensional position of 37
reflective markers. Then, a computational 3D skeletal
model with 18 anatomical segments and 57 degrees
of freedom was used to determine different kinematic
outcome measures of the subject’s gait, see Figure
3(b). In this study, we compared gait velocity, stride
length, cadence of walking, and centre of mass
(COM) lateral displacement between experiments 1
and 2.

Figure 3: Gait of spinal cord injured subject assisted
by robotic exoskeleton and parallel bars: (a) acquired
motion; (b) computational model.

Table 1 shows the above-mentioned kinematic
descriptors for one gait cycle during experiments 1
and 2. It can be seen that gait velocity, stride length
and cadence of walking increased (24,11%, 7,41%
and 15,56%, respectively) when wearing the
presented robotic exoskeleton compared to the case
with passive supports. Furthermore, the lateral
displacement of the subject’s COM was reduced by
19,31% when the subject walked with the
exoskeleton. These results indicate that the gait using
the robotic exoskeleton was faster and more balanced
than the gait with the passive supports.

Table 1: Kinematic outcome measures with passive
supports (Exp. 1) and robotic exoskeleton (Exp. 2).

Exp. 1: Exp. 2:

Supports Exoskeleton % change
Gait velocity (m/s) 0,17 0,21 +24,11
Stride length (m) 0,53 0,57 +7,41
Cadence (step/min) 38,46 44,44 +15,56
COM lat. disp. (cm) 7,89 6,37 -19,31

4 CONCLUSIONS

This paper presents the mechanical design and
control of a patient-tailored, low-cost and low-weight
robotic exoskeleton to assist the gait of subjects with
SCI. The main innovation lies in its modular design
that allows to install the technology to the current
passive orthopaedic supports that are owned by the
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patient. This allows to continue rehabilitation outside
the clinical environment more easily, due to its
affordable price and lightness. The modular
components of the exoskeleton are a compact knee
actuation system, composed by an electrical motor
and a Harmonic Drive gearbox; an inertial
measurement unit at the shank to detect user
intention; and a backpack worn by the subject. The
backpack makes it a portable device and contains a
BeagleBone Black board, the motor drivers and the
battery.

This work reports a preliminary experimental
assessment of the presented assistive device on a
female subject with incomplete SCI. Three-
dimensional kinematic motion analysis shows that
the subject walked faster, and in a more balanced and
stable way when wearing the robotic exoskeleton as
compared to the case when the subject used her
passive supports. While the experiments provided
promising results, more tests with a larger sample of
subjects are needed in order to confirm the
improvements when walking with the designed
exoskeleton.

Future work will be devoted to improving the
existing device, by increasing its robustness,
portability, usability and efficiency (reduction of
energetic consumption). The latter will be
approached by including elasticity in series with the
knee actuator to store and release energy during the
walking cycle, and improve the average electrical
efficiency of the motor during its working cycle.
Finally, the inclusion of functional electrical
stimulation (FES) to the device and the study of
motor-FES co-actuation are also considered as future
lines of research.
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Abstract

The goal of this study was to (1) evaluate the
effectiveness of different exercise interventions and
physiotherapy techniques in the improvement of
postural control in children with cerebral palsy (CP),
and to (2) measure the adoption and level of
satisfaction with those interventions and techniques
among rehabilitation medicine professionals. The
study consisted of two parts that complemented and
enriched each other. First, a systematic review of the
most  recent rehabilitation  techniques and
interventions (2010-2016) for children with CP
performed using three different scientific research
databases. Second, a survey directed to clinical
professionals involved in rehabilitation of CP
patients. The results obtained from the systematic
review and the survey allow us to present
preliminary conclusions about: some well-known but
not often used techniques such as hippotherapy,
Doman-Delacato or functional electrical stimulation;
the most frequently used and preferred therapeutic
techniques by physiotherapists; Bobath method or
gross motor task training; more recent and emerging
techniques increasing in popularity and efficiency
such as virtual reality or visual biofeedback; and
new techniques with robust evidence of improvement
of children with CP supported by physiotherapists
experience, opening novel research lines in the field.

Palabras Clave: cerebral palsy, physiotherapy,
postural control, rehabilitation.

1 INTRODUCTION

Cerebral palsy (CP) is a  well-known
neurodevelopment condition beginning in early
childhood and persisting through the lifespan [1]. It is
defined as a “persistent disorder of movement and
posture, as the result of non-progressive
abnormalities in the immature brain” [2]. It has
traditionally been classified according to type of
damage (spasticity, hypotonia, dyskinesia, or ataxia)
and its topographical distribution (hemiplegia,
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diplegia, or tetraplegia). Until recently, there were no
standardized methods for classifying cerebral palsy
by subtype and severity of motor impairments. The
Gross Motor Function  Classification  System
(GMFCS) was developed to classify functional
mobility in children diagnosed with cerebral palsy by
level of motor function. It describes 5 levels ranging
from level |, indicating children with minimal or no
mobility dysfunction compared to the general
population, to level V, including children who are
totally dependent and need help moving around [3].
It is estimated that the prevalence of CP in developed
countries is 2-2.11 cases per 1000 live births and is
considered one of the most common cause of
physical disability in children [4].

This pathology involves the following components:
abnormal control of movement and/or posture, early
onset, and no recognizable underlying progressive
pathology [5]. In addition to postural and motor
abnormalities, people with CP may exhibit secondary
consequences of brain damage, including learning
disability, speech and language disorders,
orthopaedic complications, and epilepsy.

There is a postural control dysfunction due to brain
injury. The consequences derived from the chronic
muscle imbalance results in increasing disability with
age. Deficient postural control is one of the most
significant problems in children with CP. Postural
control can be defined as the ability to control the
body's position in space for the purposes of stability
and orientation [6]. Postural stability, or balance, is
the ability to maintain and/or regain the centre of
mass within the base of support where gravity is the
key vector and postural orientation is the ability to
attain and maintain an optimal functional relationship
between body segments, a task, and the environment
(e.g. for writing, reaching, or looking) [7]. Postural
control in patients with CP depends on the capacities
of the neuromuscular and musculoskeletal systems.
Their neuromuscular system has a restricted capacity
for coordinating muscles in postural synergies. This
gives rise to multiple dysfunctions in sequencing, in
activation time for postural response, and in adapting
posture to the setting. The main musculoskeletal
dysfunction in these patients is body alignment. The
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lack of proper alignment between body segments
leads to a change in body position with respect to the
centre of gravity and the support base. As a result,
these patients are unable to develop appropriate
locomotion action [8].

CP and postural control dysfunction derived from it,
clearly influences and restricts a wide range of life
domains like self-care or education. Currently there
are a wide range of exercise interventions designed to
improve postural control and gait control in children
with CP but the accurate and specific impact it has on
the patient and the level of improvement or
effectiveness is not well measured or documented
yet. The aim of this systematic review is to examine
and analyse the existing physiotherapy technigques
and their effectiveness for postural control in children
with CP based on an extensive database search and
evaluation of scientific publications and evidence and
the opinion and experience of professionals of the
field.

2 METHODS

2.1 SEARCH STRATEGY

A systematic literature search of articles related to
the study of techniques improving postural control in
children with cerebral palsy published between 2010
and 2016 to have access to the latest advances, was
performed using the following electronic online
databases: PubMed, the Cochrane Library and
PEDro. Search terms were designed to include the
population of interest and intervention type: ‘cerebral
palsy’, ‘postural control’, ‘treatment’, ‘therapy’,
‘rehabilitation’.  Secondary  searches included
reference list checking and citation tracking of the
included articles. Full-text articles were retrieved if
they fulfilled the inclusion criteria or if further
clarification with regard of fulfilment of inclusion
criteria was required.

2.2 INCLUSION AND EXCLUSION
CRITERIA

Articles were included if they matched the purposed
type of: study, participation, intervention and
outcome measures.

The types of studies that matched the inclusion
criteria were all full articles published in English.
The primary and initial search only included ‘review’
article types, but this filter was later removed and the
search was complemented further on with specific
articles of other type. Studies were eligible only if
they exclusively included participants aged between
0 to 18 years (children) and had cerebral palsy,
regardless of type and level of dysfunction.
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The inclusion criteria for the type of intervention
were all interventions in the target population that
involved land-based exercises and physiotherapy
techniques. The type of outcome measures that were
selected for inclusion was measures for assessing
postural control of either postural stability or postural
orientation.

Acrticles were excluded if they were opinion articles,
or if they reported passive interventions (e.g.
orthotics); water-based interventions or medical or
surgical interventions.

2.3 DATAEXTRACTION

Once the final eligible articles were collected,
specific reporting data was gathered from them.
Details of the exercise intervention taken for analysis
included type of participants, type of exercise or
therapy technique, outcome measure and results. This
was done to select a group of techniques that had
sufficient value and level of evidence to demonstrate
that the intervention was responsible for the reported
outcome.

This was one of the most useful and valuable answers
to the study as it gave us new proposals of techniques
that could have been missing during the scientific
literature research but are used in real-life by clinical
professionals adding an extra value to the prevailing
scientific literature research method where works are
not usually backed up or validated by a physician or
clinical professional.

2.4  SURVEY AND PARTICIPANTS

The online survey was targeted mainly to
physiotherapists but also to other healthcare
professional involved in the therapy and treatment of
children with cerebral palsy like psychologists,
physical educators or occupational therapists.

The study was conducted from October 2016 to
December 2016 and the primary outcome was the
physiotherapist and clinical professional response
rate.

The inclusion criteria of this study were based on a
previous extensive study of the scientific literature; a
total of sixteen techniques and interventions were
included (functional electrical stimulation, gross
motor task training, hippotherapy, hippotherapy
simulators, neurodevelopment therapy; Bobath,
reflex locomotion theory: Vojta, Padovan method,
Doman-Delacato  method,  Perfetti method,
progressive resistance exercise, reactive balance
training, treadmill training with no body weight
support and with partial or full body weight support,
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trunk targeted training, upper limb interventions,
virtual reality and visual biofeedback).

The survey consisted of five parts:

(i) General information about the participants
including age, education or professional career,
number of years of experience and institution where
they work.

(if) General knowledge of the different techniques.
Participants had three different options to answer
depending on the degree of knowledge: knows about
technique and have used it, knows about the
technique but never used it before or does not know
about the technique at all.

(iii) Degree of use of the technique. Participants had
to choose between six different answers/options
depending on how often they used those techniques
based on the following frequency scale: always, very
often, sometimes, almost never, never, N/A.

(iv) Level of satisfaction with the techniques.
Participants had to choose between six different
answers/options based on the degree of satisfaction
shown for the different techniques based on the
following comparison scale: very satisfied, satisfied,
neither satisfied nor dissatisfied, dissatisfied, very
dissatisfied, N/A.

(v) This last part was an open-ended question asking
to state which of the already described techniques or
new ones missing in the study they thought had more
future in the rehabilitation of this type of patients.
Participants had to answer in a comment box with no
specific pre-set.

A total of 24 healthcare professionals from Spain and
with ages between 23 and 58 years old, including
physiotherapists,  occupational  therapists  and
neurologists, participated in the survey (Nifio Jesus
Hospital (6), La Salle Institute of Functional
Rehabilitation (5), Beata Maria Ana Hospital (1),
AFAS Tomelloso (4), Fundacion ADEMO: early
intervention center (3), Auténoma University of
Madrid (1), ARIS Group (1), CITO: children’s
therapy center (1), NeuroPed (1) and APACE
Toledo: cerebral palsy help association (1).)

3 RESULTS

Demographic characteristics of the respondents are
presented in Table 1. 58% of the participants had
been in practice for 8 or more years and, as it was
stated previously, the study counted mainly with
healthcare professionals dedicated to physiotherapy.
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Table 1: Respondent’s demographics

Characteristic Nuinber (%) of respondents
(n=24)
Specialty
Physiotherapist 20 (83.3)
Occupational 2(8.3)
Therapist
Psychologist 1(4.2)
Physical 1(4.2)
Educator
Age
<27 6 (25.0)
27-31 8(33.3)
32-39 7 (29.2)
>39 1(4.2)
Years in practice
<10 14 (58.3)
10-20 8(33.3)
>20 2(8.3)

One of the most outstanding outcome and conclusion
to be pointed out from part Il of survey (question on
general knowledge of the different interventions) is
the fact that several techniques were well-known
(high percentage of response rate of affirmatory
answers) yet never have been used before by the
physiotherapist like Hippotherapy (79.2%), Doman-
Delacato (75%) and Functional electrical stimulation
(70,8%).

The techniques that scored more use included gross
motor training (87.5%) and neurodevelopment
therapy: Bobath (83.3%). On the other hand, it is
important to call attention to the interventions that
showed high percentage of response rate for being
used “never” or “N/A” (meaning not known) like
Padovan method (91,6%) and Doman-Delacato
method (91,6%).

There was a clear link and direct correlation between
the degree of use of the technique and the level of
satisfaction. These techniques include gross motor
training (83.3%), neurodevelopment therapy: Bobath
(62,5%) or reactive balance training (75%).
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There was a clear correlation between the age of the
respondent and the degree of use of the techniques.
It’s important to highlight that younger participants
(< 26 years old) were more familiar and used with a
higher degree more recent and innovative techniques
such as virtual reality, visual biofeedback or trunk
targeted training in comparison to older participants.

4 DISCUSSION

This systematic review analysed 44 studies of
children with CP, and presented information on the
use of 16 different postural control physical
interventions; 19 of these studies and 3 of these
interventions had not been included in previous
systematic reviews on postural control interventions
for children with cerebral palsy.

From the results deriving out of the survey and the
evidence presented in the scientific literature it can
be determined that the most commonly used and
well-known techniques were gross motor task
training, neurodevelopment therapy; Bobath, reactive
balance training, progressive resistance exercise and
upper limb interventions, all of them with > 62.5% of
response rate. Reasons for this outcome include the
fact that they are rehabilitation techniques or
concepts that have been used for extended periods of
time and are known for having high evidence of
improvements and positive results.

For the case of Bobath technique the results reported
that 62.5% of the participants use the technique
“always” or “almost always” and this same
percentage of response rate for “very satisfied” and
“satisfied”. In the last open-ended question, this
technique was also mentioned several times as being
one of the interventions with more future from the
ones presented in the study. With 79.1% of response
rate, gross motor task training was the intervention
that presented more use with an 87.5% of “very
satisfied” and “satisfied” response which clearly
exhibits its efficacy and popularity due to it not
requiring any technical equipment which therefore
means higher clinical utility and accessibility. It also
affects most postural control elements due to the
development of efficient anticipatory and reactive
postural adjustments occur in parallel with the
attainment of a gross motor skill [7].

Hippotherapy, functional electrical stimulation and
Doman-Delacato appeared as being the techniques
with highest response rate (>70%) as being known
but never been used by the participant (clinical
professional). Reasons for this lack of use despite
being so common and popular include excessive cost
of use and implantation of technique, lack of
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resources needed to develop the treatment (specially
in clinical settings) and a lack of spirit of innovation.
Hippotherapy appears to impact multiple postural
control components, including anticipatory and
reactive postural adjustments and sensory and
musculoskeletal systems [7] and the low rate of
usage is due to the lack of instrumentation
requirements (horse and non-clinical settings). For
Doman-Delacato, results clearly show that although
it is a well-known technique it is not used frequently
(75% reported never using it) and showed poor
satisfaction results (only dissatisfied or very
dissatisfied), perhaps because the technique is not
well supported by the scientific community (lack of
publications) as its outcomes are not well reported.
Equivalent results were obtained for Padovan method
due to the complexity of applying the technique,
which requires mastering of it and intensive training
by the clinical professionals. For functional electrical
stimulation, scientific literature (Park et al., Karabay
et al.,) shows improvement in postural symmetry in
sitting. More recent studies (EL-Shamy et al. 2014)
on shock wave therapy however showed children in
the study group had a significant improvement when
compared with those in the control group (p < 0.005)
and therefore it can be a useful tool for improving
spasticity and gait pattern in children with cerebral

palsy.

Techniques that didn’t appear to be used so much,
however showed positive satisfaction results include
hippotherapy or virtual reality again supporting
evidence for them to be prospering techniques once
they overcome the cost, innovative and clinical
resource problems slowing them from increasing in
popularity. Virtual reality and Visual biofeedback
were the techniques that presented the highest
support in the open-ended question as being
interventions with best prospects of future. These
results support the conclusions from the literature
revision (Jelsma et al 2013, Ramstrand and
Lygnegard 2012). This article incorporates two new
papers on virtual reality and interactive systems, not
included before in any systematic review of this kind:
Monge Pereira et al. 2014, Jaume-I1Capo et al. 2014.
Virtual reality is a promising tool in the treatment of
children with cerebral palsy but it is essential to
explore new lines of research with a high
methodological quality that compare VR systems to
other therapeutic procedures to justify the excessive
cost of these systems [9].

In  summary, the techniques highlighted by
participants in the survey as being promising and
preferred due to either their well-documented
efficacy or due to professional experience include:
Neurodevelopment therapy (Bobath) as being
mentioned as one of the most complete techniques,
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virtual reality, visual biofeedback, progressive
resistance exercises and reactive balance training.

4 CONCLUSION

This review has identified five techniques that show
supportive evidence for having a high degree of use,
knowledge and acceptance between the scientific
community and clinical professionals due to its
efficacy in treatment, two emerging techniques that
show increasing popularity even though not
commonly wused due to clinical availability
restrictions that should be overcome in future and
three other techniques that presented low use and
recognition between the participants and the
identification of new solutions and future research
lines in this area.
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Resumen

El desarrollo de la tecnologia inalambrica y portable
en los ultimos afios ha propiciado la aparicion de
nuevos ambitos de aplicacion para los sistemas BCI
(del inglés, Brain-Computer Interface). En este
trabajo presentamos un sistema BCI multiusuario.
Nuestro sistema tiene capacidad de registro y
procesamiento sincronizado y en tiempo real con
varios usuarios simultdneos, haciendo uso de
multiples dispositivos de adquisicién portables,
inalambricos y de bajo coste. Su software permite el
analisis en tiempo real de distintos paradmetros
cognitivos como  atencidén,  estrés, estados
emocionales, etc. Entre sus aplicaciones, destacamos
su uso en el &mbito docente (evaluacion de carga
cognitiva y/o atencién de alumnos en un aula, con
neurofeedback en tiempo real para el docente), en el
ambito deportivo (evaluacién de atencion y/o
percepcion en deportistas de élite), en el ambito
artistico (reconocimiento de emociones durante la
visualizacién o interpretacion de obras artisticas) y
en otros ambitos de la vida cotidiana.

Palabras Clave: BCI inalambrico, BCI multiusuario,
tecnologia portable, bajo coste.

1 INTRODUCCION

Los recientes avances en sistemas electrdnicos
integrados y en tecnologias inalambricas han
propiciado la aparicién de sistemas inalambricos de
bajo coste para la adquisicion de sefiales de
electroencefalograma  (EEG), que incluyen
aplicaciones de BCI (del inglés, Brain-Computer
Interface) [1]. Un ejemplo es el EPOC de Emotiv
Systems (Sidney, Australia), que ha sido usado en
estudios relacionados con acceso a tele-servicios [2],
meditacion [3] y robots tele-operados [4]. En este
Gltimo estudio se utiliz6 ademéas el Mindset de
Neurosky (California, EEUU), el cual también ha
sido empleado para implementar juegos basados en
BCI [5]. Otro ejemplo es el dispositivo de
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adquisicion de Cognionics (California, EEUU),
utilizado en numerosos trabajos relacionados con
BCI en contextos de vida cotidiana [6], clasificacion
de eventos auditivos durante vuelos simulados y
reales [7] y medidas de estrés a través de ritmos
cerebrales [8]. Un resumen extenso sobre sistemas
comerciales de este tipo puede ser consultado en
[1,9]. Aparte de los comerciales, se han propuesto
otros sistemas de registro de EEG inaldmbricos,
portables y de bajo consumo [10,11].

Ademés de su evolucion en cuanto al dmbito de
aplicacion (del laboratorio al mundo real), hay otros
aspectos de los sistemas BCls que estan sufriendo
cambios que hace unos afios parecian impensables.
Tipicamente, los sistemas BCI han sido pensados
para uso unipersonal. En cambio, en la era del Big
Data cabe pensar en el uso simultaneo y sincronizado
de BCls por parte de multiples usuarios.

Dentro de la linea de investigacion en sistemas para
adquisicion de bio-sefiales del BCI Lab de la
Universidad de Granada, en este articulo se presenta
un sistema BCIl multiusuario. El sistema usa
maltiples dispositivos de registro de biosefiales
RABIo (sistema inalambrico, portable y de bajo
coste) y es completamente operativo. Se controla
mediante una interfaz  grafica multiusuario
desarrollada en Matlab, que incluye funciones de
configuracion hardware en linea, monitorizacion y
registro de biosefiales, procesado de sefial y andlisis
QEEG (del inglés, Quantitative EEG), entre otros,
todo esto de manera simultanea, sincronizada y en
tiempo real para todos los dispositivos de registro
conectados.

2 DISENO DEL SISTEMA

Como ya se ha mencionado en la introduccion, se
trata de un sistema completo (hardware y software),
portable, inalambrico, de bajo coste y multiusuario
para adquisicion, registro y procesamiento en linea
de biosefiales tales como electroencefalograma
(EEG), electrocardiograma (ECG), electromiograma
(EMG), electrooculograma (EOG) y respuesta
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galvanica de la piel o GSR (del inglés, Galvanic Skin
Response). Los multiples dispositivos RABIO0,
encargados de la adquisicién de las sefiales, se
conectan mediante Bluetooth con el software,
instalado en un PC o portatil. La Figura 1 muestra un
esquema del sistema completo. En esta seccidn se
describen las principales caracteristicas del disefio
del sistema.

_4_ :.,))j>
BCI

g
> S

I

[ W

Figura 1: Esquema del sistema completo.
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21 HARDWARE

El hardware de los dispositivos de adquisicion
RABIio estd basado en el de Plat-EEG [12,13],
habiéndose mejorado en cuanto a estética, ruido e
integracién. Otra novedad es que incluye una unidad
de medicion inercial para monitorizar la posicion y
movimiento de la cabeza, e incluso aislar ciertos
artefactos asociados con esos movimientos. La
Figura 2 muestra dos imagenes de la PCB (del inglés,
Printed Circuit Board) de RABio w8 (version de 8
canales).

Figura 2: Ambas caras de la PCB de RABio w8.
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El hardware de RABio se compone de tres etapas,
ademas del sistema de alimentacion: etapa de
adquisicién, etapa de control y etapa de
comunicacion (véase Figura 3).

)

l

SPI Control UART | Comunicacién

Adquisicién

N—

t

Disparo de
sincronizacion

M—
Figura 3: Esquema del hardware de RABI0.

La etapa de adquisicién estd compuesta por una
circuiteria integrada avanzada para adquisiciéon de
biosefales, en concreto, de la familia de integrados
ADS de Texas Instruments (Texas, EEUU). Esta
etapa se encarga de realizar la amplificacion
programable, con factor de ganancia entre 1 y 12, y
la conversion analdgico-digital de los canales. La
conversion se realiza con una resolucién de 24 bits
por canal en 8, 32 o0 64 canales simultaneos
(versiones w8, w32 y w64, respectivamente),
permitiendo asi medidas diferenciales en un amplio
rango dinamico (desde fracciones de microvoltio
hasta pocos voltios), con una frecuencia de muestreo
configurable de hasta 500 muestras por segundo por
cada canal de forma simultanea. La etapa de
adquisicion se comunica con la etapa de control
mediante un interfaz de comunicacion SPI (del
inglés, Serial Peripheral Interface).

La etapa de control estd compuesta por un
microcontrolador de  Microchip  Technology
(Arizona, EEUU). Esta etapa se encarga de recibir las
tramas de datos de la etapa de adquisicién, afadir
cabeceras con informacién acerca de la
temporizacion de los datos y las marcas de disparo
para sincronizacién (disparo cableado y disparo
inaldambrico) y enviar las nuevas tramas a la etapa de
comunicacion mediante un interfaz UART (del
inglés, Universal ~ Asynchronous  Receiver-
Transmitter). Las marcas temporales y las marcas de
disparo permiten una sincronizacién precisa (error
por debajo del milisegundo).

La etapa de comunicacién estd compuesta por un
médulo de comunicaciones Bluetooth. Esta etapa se
encarga de recibir las tramas de datos de la etapa de
control y enviarlas inaldmbricamente a un dispositivo
emparejado.

El dispositivo se alimenta con una bateria recargable
que permite una gran autonomia. Para mayor
comodidad, esta bateria se carga mediante un puerto
estandar USB tipo C. Por seguridad, se ha dispuesto
un interruptor que impide la carga de la bateria con el
sistema en marcha. El dispositivo tiene diversos
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diodos emisores de luz que informan al usuario
acerca del estado del sistema (en carga, en operacion
y bateria cargada).

Por J(ltimo, destacar que todo el hardware se
encuentra dentro de una carcasa de plastico ABS
(acrilonitrilo butadieno estireno) robusta y ligera, que
puede ser integrada en elementos vestibles tales
COmMo una gorra gracias a sus reducidas dimensiones
(50 x 50 x 20 mm aproximadamente).

22 SOFTWARE

2.2.1 Configuracién de los dispositivos y gestion
de datos en tiempo real

El software es una versién mejorada del de Plat-EEG
y esta disefiado para hacer posible la configuracion
de mudltiples dispositivos RABio y la gestion en
tiempo real de todas las biosefiales registradas.

Por un lado, el microcontrolador de la etapa de
control del hardware de cada RABiIo est4 programado
con un firmware que permite que los parametros
basicos de amplificacion y conversién (ganancia,
frecuencia de muestreo, etc.) sean configurados de
manera on-line desde el software que ejecute el PC
o dispositivo movil al que esté conectado el
dispositivo, permitiendo modificar el rango dindmico
necesario por cada canal de forma independiente,
para la medida de distintas biosefiales (EEG, ECG,
EMG, EOG, GSR, etc.). El propio firmware hace
posible la gestién de la sincronizacion mediante el
uso de marcadores de disparo y marcas temporales.

Por otro lado, se dispone de un software desarrollado
para PC vy dispositivos mdviles que permite la
comunicacion con el firmware de los distintos
dispositivos RABio mediante la interfaz Bluetooth.
Es decir, este software permite que los dispositivos
RABio puedan ser configurados desde otro
dispositivo con Bluetooth, asi como recibir las
biosefiales adquiridas en tiempo real. En concreto,
dicho software es una libreria de funciones
programada en lenguaje C/C++, que hace uso de
algoritmos de exclusion mutua para la gestién de
recursos.

2.2.2 Interfaz grafica multiusuario

El sistema incluye una interfaz gréfica de usuario o
GUI  (del inglés, Graphical User Inteface),
implementada en Matlab de The Mathworks
(Massachusetts, EEUU), para una interaccion
usuario-dispositivos eficiente y funcional. Se trata de
una version mejorada de la GUI de Plat-EEG, mucho
mas amigable y mejorada en cuanto a estética y
funcionabilidad.
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Dicha interfaz permite al usuario la configuracion de
todos los dispositivos RABio conectados mediante
diversos paneles de opciones. Ademas, incluye otras
funciones como el registro/visualizacién simultanea
(en miultiples ventanas), sincronizada y en tiempo
real de las sefiales de los distintos dispositivos, con la
posibilidad de aplicar distintos filtros para
eliminacién de ruido (paso-banda, notch, etc.). Por
gltimo, la GUI incluye una serie de paquetes
adicionales para procesado avanzado y analisis
offline de sefiales, analisis QEEG (marcadores de
atencion, estrés, concentracion, etc.) y aplicaciones
clasicas de BCI tales como potenciales evocados
visuales y P300.

3 ESCENARIO EXPERIMENTAL

Con el objetivo de comprobar la validez y utilidad
del sistema en aplicaciones reales, se plantea un
escenario experimental de aplicacion en el &mbito de
la docencia universitaria.

En concreto, se pretende llevar a cabo un estudio en
el cual ciertos pardmetros cognitivos y emocionales
(e.g., carga mental, estrés, concentracion, etc.) de una
serie de alumnos serdn analizados en tiempo real
durante la imparticién de una clase en la Escuela
Técnica Superior de Ingenierias Informética y de
Telecomunicacion de la Universidad de Granada.
Con nuestro sistema esperamos poder obtener un
neurofeedback de un colectivo de alumnos que sea
atil para tomar decisiones en tiempo real de cara a
mejorar la calidad de la docencia. Por ejemplo,
cambiar la dindmica de la clase si se detecta
aburrimiento por parte de la mayoria de los alumnos,
detectar los periodos de maxima atencion para
explicar las cosas mas importantes, etc. La Figura 4
muestra el escenario experimental planteado.

Toma de
decisiones

Figura 4: Escenario experimental de aplicacion.
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4 CONCLUSIONES

El sistema presentado en este articulo tiene como
finalidad ofrecer la posibilidad de realizar tareas
tipicas de los sistemas BCIl (e.g., analisis de
pardmetros  cognitivos, reconocimiento  de
emociones, etc.), pero con la novedad de hacerlo para
mualtiples usuarios BCI de manera simultanea,
sincronizada y en tiempo real, todo ello haciendo uso
de tecnologia inalambrica, portable y de bajo coste.
Ademas de la presentacion del sistema desarrollado,
se ha planteado un escenario experimental de
aplicacion en el ambito de la docencia universitaria.

La posibilidad de obtener informacion cognitiva
endégena de comunidades de usuarios de manera
simultanea, sincronizada y en tiempo real, hace que
nuestro sistema sea de gran interés y utilidad
potencial en &mbitos como: docencia (e.g.,
neurofeedback de la carga mental, nivel de
concentracion, fatiga, etc. de los alumnos de un aula),
deporte (e.g., neurofeedback del nivel de atencion y/o
percepcion de los componentes de un equipo), arte
(e.g., neurofeedback de las emociones de los
visitantes a un museo), asi como otros ambitos
relacionados con la vida cotidiana.
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Resumen

En este trabajo se analizaron diferentes métodos de
estimacion del espectro de potencia de sefiales MER
de pacientes con Enfermedad de Parkinson, a fines
de escoger de manera justificada el método mas
eficaz para la deteccion, en tiempo real, de la
potencia elevada en la banda B de frecuencias.
Particularmente, se compararon los resultados de
tres métodos no parametricos (periodograma,
método de Welch y multitaper) y un método
parametrico (modelo autorregresivo), cada uno de
ellos con distintos conjuntos de parametros, dando
un total de ocho estimaciones espectrales. Se
concluy6 que el método 6ptimo, entre los analizados,
para realizar la estimacion espectral en tiempo real
de registros MER de pacientes con Enfermedad de
Parkinson es el de Welch con ventanas Hamming de
1.5 segundos y solapamiento del 50%.

Palabras Clave: Enfermedad de Parkinson - Terapia
DBS - MER - Estimacion espectral.

1 INTRODUCCION

La terapia de estimulacion cerebral profunda (Deep
Brain Stimulation, DBS) consiste en la aplicacién de
una corriente eléctrica controlada sobre una
estructura cerebral determinada mediante electrodos
de estimulacion implantados. Para la Enfermedad de
Parkinson (EP) suele elegirse como estructura
cerebral objetivo al ntcleo subtaldmico (Subthalamic
Nucleus, STN) ([4]).

Durante la cirugia de implantacion de electrodos, se
utilizan estudios de neuroimagenes y registros de
microelectrodos (Microelectrode Recordings, MER).
Los MER resultan de registrar actividad eléctrica
neuronal mediante la técnica de microEEG, y la
actividad captada puede clasificarse en: Potencial de
campo local (Local Field Potential, LFP) <200 Hz, y
Actividad de multiples neuronas (Multi-Unit Activity,
MUA) >200Hz.
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Los MER se utilizan para realizar una validacion
intraoperatoria del sitio en que se halla el electrodo.
Para esto, las sefiales registradas se analizan
visualmente, basando el anélisis en caracteristicas
temporales. Esta validacion requiere de un equipo
médico de cirugia entrenado en el reconocimiento de
las sefiales propias de cada estructura cerebral.

En la comunidad cientifica, es bien aceptado que los
registros MER del STN en humanos con EP revelan
una potencia elevada en la banda § de frecuencias (13
a 35 Hz), principalmente en su region dorsolateral
([1] [12]). Méas adn, esta region coincide con la
ubicacién que parece otorgar beneficios terapéuticos
Optimos ([12]). Por esto, se han llevado a cabo
trabajos de investigacién tendientes a obtener esa
informacién frecuencial, valiosa para la localizacion
del sitio de implantacion ([10]).

Desde el punto de vista matematico, se debe
considerar una estimacion del espectro de potencia
([2]). Si bien existen diversos métodos de estimacion,
en la bibliografia se notd una tendencia hacia la
utilizacién de un método en particular (el método de
Welch con ventanas Hamming de 1 s y solapamiento
del 50%), pero no se encontraron justificaciones para
esa preferencia ([6] [7] [9] [11] [12]).

En este trabajo, se analizaron diferentes métodos de
estimacion del espectro de potencia.

2 MATERIALES Y METODOS

2.1  ADQUISICION DE LAS SENALES

Se utilizaron sefiales de registros MER obtenidas de
cirugias bilaterales realizadas en 9 pacientes con EP
sometidos a la implantacién de electrodos de
estimulacién para DBS en el STN. Las
intervenciones quirdrgicas tuvieron lugar en el
Hospital La Fe, de Valencia, Espafia.

Los registros fueron adquiridos con el sistema
"MicroGuide" (AlphaOmega Ingenieria, Nazareth,
Israel). La actividad neurofisiolégica se registré a
través de microelectrodos de tungsteno recubiertos de
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poliamida (Alpha Omega). La sefial se amplifico
10000 veces, y fue filtrada con un filtro pasa-banda
entre 200 y 6000 Hz, utilizando un filtro Butterworth
de orden 4 para la frecuencia de corte baja y de orden
2 para la frecuencia de corte alta. La frecuencia de
muestreo fue 12 kHz, y se utiliz6 un conversor
analégico/digital de 12 bits.

Filtrar los registros con un filtro pasa-altos con
frecuencia de corte en 200 Hz es de uso habitual en
este tipo de cirugia e implica que las sefiales sean
representaciones de MUA y no de LFP. Esta
seleccion de filtros permite evitar el registro de
ruidos eléctricos presentes en el quirdfano ([12]).

2.2 SOFTWARE DE PROCESAMIENTO

El andlisis de datos se llevo a cabo con el software
MATLAB V8.5 R2015a (Mathworks, Natick, MA,
USA). Se utilizaron el Signal Processing Toolbox y
el Statistics Toolbox de MATLAB.

2.3 PREPROCESAMIENTO

2.3.1 Estabilidad de las sefales

Segun lo reportado por otros autores ([6] [10] [12]) y
por las condiciones propias de la cirugia, tales como
movimientos del extremos del electrodo y lesiones
neuronales, es necesario seleccionar el segmento del
registro MER mas estable en cada nivel de
profundidad.

Para evaluar la estabilidad de las sefiales, se comenzé
siguiendo la estrategia planteada por [12]. Asi, se
generd un algoritmo que consiste en dividir a cada
sefial en segmentos consecutivos de 50 ms y calcular
el RMS de cada uno de ellos. Una porcién de la sefial
fue considerada estable cuando todos los RMS de sus
segmentos se encontraban dentro de los 3 desvios
estandares de la mediana. Este analisis de estabilidad
rechaza eventos infrecuentes, tales como glitches o
dafio celular, pero no rechaza la actividad oscilatoria
mayor a 1 Hz ([12]).

Luego de analizar algunos resultados intermedios, se
decidi6 sumar otra condicion para la estabilidad.
Algunos registros presentaban porciones largas de
energia demasiado elevada que hacian que la
mediana del RMS fuera més alta y, por tanto,
quedaban dentro del segmento estable. Para reducir
ese efecto, se agregé una condicién de umbral de
energia previa al célculo de los RMS. Se remplazaron
los valores de las sefiales cuyo modulo excedia a los
150 uV (los potenciales de accidn tienen valores
tipicos de 60 pV, pudiendo alcanzar los 100uV ([7])
por ceros y luego si se calcul6 el RMS de los
subsegmentos de 50 ms y se siguio la estrategia
explicada en el parrafo anterior.
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La porcion mas larga estable de cada sefial fue
seleccionada para continuar con el analisis.

2.3.2 Rectificacion y filtrado

Las sefiales utilizadas en este trabajo, filtradas con un
pasa-altos con corte en 200 Hz, representan sefiales
MUA. La estrategia de adquisicién usada provoca
que sea imposible realizar un analisis directo de las
caracteristicas frecuenciales en los rangos que son de
interés en este trabajo (banda B: 13 a 35 Hz).

En [5] se demuestra que las sefiales de MER
adquiridas con un filtro pasa-altos, pueden recuperar
sus componentes oscilatorios de bajas frecuencias si
se les extrae la envolvente. Ademaés, aunque la
estimacién no es un valor exacto, remover la media
generalmente  provee  mejores  estimaciones,
especialmente en las bajas frecuencias ([2]).

La envolvente de baja frecuencia se calculd
siguiendo estos pasos: (1) Rectificacion de onda
completa calculando el valor absoluto de cada
muestra de la sefial; (2) Extraccién de la media; y (3)
Suavizado y obtencidn de la envolvente utilizando un
filtro pasa-bajos Butterworth de orden 4 con
frecuencia de corte en 100 Hz.

24 ESTIMACION DEL ESPECTRO DE
POTENCIA (PSD)

En los trabajos reportados para la obtencién del ritmo
B en sefiales MER ([6] [7] [9] [11] [12]) se observo
la utilizacion sistemética del método de Welch con
ventanas Hamming de 1 segundo y solapamiento del
50%. Dicha eleccién no se encuentra fundamentada
en ningunos de los trabajos relevados. Por esto, se
decidid analizar diferentes métodos de estimacion del
espectro de potencia. En todas las estimaciones se
ajustaron los parametros para obtener una resolucion
frecuencial de 0.1 Hz.

2.4.1 Métodos de estimacion no paramétricos

Los métodos no paramétricos para la estimacion del
espectro de potencia se basan exclusivamente en los
datos disponibles, sin realizar suposiciones respecto
del sistema que las genera. En este trabajo, se
analizaron tres técnicas no paramétricas para la
estimacion de la PSD.

Periodograma (PGRM): El periodograma es el mas
simple de los métodos no paramétricos que se basan
en el célculo de la Transformada de Fourier.

Método de Welch: Este método divide el registro en
segmentos solapados antes de calcular el
periodograma. Se compararon los resultados de tres
selecciones de tamafio de ventana diferentes, siempre
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con un solapamiento del 50%: Ventanas de Hamming
de 0.5 segundos. 1 segundo y 1.5 segundos.

Método Multitaper: Este método usa ventanas de
igual longitud que el registro. EI pardmetro tiempo-
ancho de banda (NW) balancea la resolucion y la
varianza de este estimador. En este trabajo, se
utilizaron las ventanas DPSS, planteadas por
Thomson. Para seleccionar el valor del pardmetro
NW, se tuvieron en cuenta los valores utilizados en la
bibliografia consultada ([8]), que asume valores
tipicos entre 2 y 6. Se decidio analizar los resultados
del estimador Multitaper con los valores tipicos
extremos de NW (2 y 6).

2.4.1 Métodos de estimacion paramétricos

Modelo AR con coeficientes de Burg: Se optd por
un modelo AR con sus coeficientes calculados por el
método de Burg. El orden provee un intercarmbio
entre bias y varianza. Se seleccionaron dos 6rdenes
dentro de los mérgenes de los valores usados en otros
trabajos ([3]): orden 4 (AR 4) y 15 (AR 15).

2.4 COMPARACION ESTADISTICA DE LOS
ESTIMADORES ESPECTRALES

Para comparar los resultados de los distintos
estimadores espectrales estudiados se realiz6 un
analisis estadistico no paramétrico mediante
Friedman. Para esto se utilizaron todas las sefiales de
las 28 trayectorias (cada trayectoria cuenta con
alrededor de 30 sefiales, cada una de una profundidad
de registro diferente). En total, se utilizaron 1010
sefiales.

Se realizaron dos comparaciones diferentes. En un
caso, se comparo la potencia promedio de la banda
de frecuencias B calculada para cada sefial, con cada
método. En el otro caso, se compararon los valores
de frecuencia de la banda B en los que se obtuvo la
mayor potencia.

Para obtener el valor p de la comparacion entre pares
de métodos, se utiliz6 un método ad-hoc para
comparaciones mdltiples, basado en el criterio de
Tukey-Kramer (con nivel de significancia a=0.05).

25 COMPARACION DEL COSTO
COMPUTACIONAL DE LOS METODOS PSD

Dado que el objetivo final del trabajo es el de aplicar
uno de estos métodos para la validacion
intraoperatoria del sitio dptimo de implantacién, es
necesario que el procesamiento de las sefiales se haga
en tiempo real. Asi, la velocidad de procesamiento es
un factor a tener en cuenta.
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La evaluacion de los tiempos de computo se hizo
Unicamente sobre las sefiales de una trayectoria
tomada como ejemplo (paciente 1, hemisferio
izquierdo, electrodo posteromedial).

3 RESULTADOS

3.1 DEL ANALISIS DE ESTABILIDAD

Un ejemplo del resultado del analisis de estabilidad
aplicado a una sefial MER se observa en la figura 1.
Puede observarse un gran aumento en la amplitud de
la sefial original alrededor del segundo 18; ese
segmento es considerado espurio por el algoritmo, ya
que el valor del RMS es mayor que el umbral
superior de estabilidad.

Se obtuvieron porciones estables de cada una de las
sefiales, y la longitud resultante fue de 21.08 =+
12.18s.

Figura 1: Registro MER del paciente 2 procesado
para eliminar datos espurios. Arriba: registro
original. Centro: valores de RMS de segmentos de
50ms de sefial; las lineas rojas marcan los limites
correspondientes a +3 desvios estandares de la
mediana. Abajo: porcion de sefial considerada estable
por el algoritmo.

3.2 DE LA RECTIFICACION Y DEL
FILTRADO

La rectificacion de onda completa y su filtrado
posterior, suaviza la sefial resultante, eliminando
algunos de los picos originales. En la figura 2 se
ilustra  un ejemplo del resultado de este
procesamiento.

33 DE LA COMPARACION DE LOS
METODOS PSD

Dado que el espectro real de las sefiales resulta
desconocido, la evaluacion de los resultados de las
estimaciones obtenidas por los diferentes métodos
solamente  puede realizarse  mediante  una
comparacion entre ellas mismas.
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Resultado de |a rectificacion y el filtrado
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Figura 2: Recuperacién de la sefial moduladora de
baja frecuencia para el paciente 8, hemisferio
izquierdo, electrodo central, a una distancia al target
de 1.636 mm. Azul: segmento MER estable. Rojo:

sefial rectificada y filtrada.
3.3.1 Comparacion cualitativa

A fines de realizar una comparacién cualitativa, se
muestran, en la figura 3, los resultados del espectro
de potencia de una sefial que sirve como ejemplo,
calculados con los diferentes métodos ensayados.
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Figura 3: Resultados de diferentes métodos de
estimacion de densidad de potencia sobre una sefial
del paciente 5, hemisferio izquierdo, electrodo
central y a una distancia al target de 2.235 mm.

Periodograma: En la figura 3 puede verse la gran
variabilidad que presenta dicha estimacion.

Método de Welch: En las distintas estimaciones
obtenidas con el método de Welch, puede verse que a
medida que se reduce el tamafio de las ventanas, se
tiene menor variabilidad en el espectro, pero eso
también implica una pérdida de resolucion
frecuencial.

Método Multitaper: A mayor valor de NW, se
reduce la varianza de la estimacion. Esto puede verse
al comparar los resultados con NW=2 y NW=6.
Aunque el segundo caso es menos variable, la
varianza de estas estimaciones se observa mayor a la
de los estimadores de Welch.
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Modelo AR - coeficientes de Burg: Los espectros
obtenidos son completamente suaves. Ademas,
comparandolos con los de los métodos no
paramétricos, se evidencia una morfologia muy
diferente.

3.3.2 Comparacion cuantitativa

Comparacién de la potencia promedio en B
calculada por cada método

En la tabla 1, se comparan los diferentes métodos de
estimacién de la PSD estudiados de acuerdo a sus
estimaciones de la potencia promedio en la banda (3.

Alli puede verse que varios métodos PSD no
paramétricos no presentan diferencias significativas
entre si. El calculo del periodograma no es
significativamente diferente a los del método de
Welch con ventanas de 0.5 s (p=0.9999) y 1 s
(p=0.2284), ni a los del Multitaper de NW=6
(p=0.3520). Por otro lado, de las estimaciones
realizadas con el método de Welch, resalta que
cuando se utilizan ventanas de 1.5 s se obtienen
estimaciones que no son significativamente
diferentes a las que se obtienen con ventanas de 1 s
(p=0.6453), pero si son diferentes de las que se
obtienen con ventanas de 0.5 s (p=0.0038). Por su
parte, los estimadores Multitaper no presentan
diferencias significativas entre si (p=0.1697) ni con
el método de Welch con ventanas de 1 (MT nw=2:
p:02741, MT nw=s: p=10000) Yy 15 s (MTNW=2:
p=0.9992; MT ww=6: p=0.4884).

Con respecto a los estimadores paramétricos basados
en modelos AR, las estimaciones presentaron
diferencias significativas con todos los demas
métodos, e incluso entre si (p=5.9881*10'%).

Comparacion de la frecuencia de la mayor energia

enp

De este estudio estadistico se obtiene que el
periodograma no tiene diferencias significativas con
los métodos de Multitaper (MTpnw=2: p=0.9238;
MT yw=s: pP=0.5155) ni con el modelo AR de orden 4
(p=0.9554), pero si con todos los deméas. EI método
de Welch con wventanas de 1 s no es
significativamente diferente al método de Welch con
ventanas de 1.5 s (p=0.8801), pero si a todos los
demés. Los métodos Multitaper, como en la
comparacion anterior, no presentan diferencias
significativas entre si (p=0.9963) y tampoco con el
método de Welch de ventanas de 1.5 s (MT nw=2:
p=0.1680; MT ww=s: p=0.5895), pero si con el de
ventanas de 1 s (MTyw=2: p=0.0023; MT\ws=s:
p=0.0306). Con respecto a los modelos AR, otra vez,
presentaron diferencias significativas entre si
(p=5.9881*10'®).
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Tabla 1: Comparacién entre métodos de estimacion. Se comparan los valores de potencia promedio en la banda
B de frecuencias. En cada elemento de la tabla se halla el valor p de la comparacion correspondiente; en negrita,
valores significativos para un a = 0.05.

PGRM Welch 0.5s | Welch 1s | Welch 1.5s Mult. 2 Mult. 6 AR 4 AR 15
PGRM - 0.9999 0.2284 7.3461*%10* | 5.2344*10° 0.3520 5.9881*10° | 5.9881*10°
Welch 0.5s 0.9999 - 0.4637 0.0038 3.4350*10* 0.6205 5.9881*10° | 5.9881*10°
Welch 1s 0.2284 0.4637 - 0.6453 0.2741 1.0000 5.9881*10° | 5.9881*10°
Welch 1.5s | 7.3461*10* 0.0038 0.6453 - 0.9992 0.4884 5.9881*10° | 5.9881*10°
Mult. 2 5.2344*10° | 3.4350*10™ 0.2741 0.9992 - 0.1697 5.9881*10° | 5.9881*10°
Mult. 6 0.3520 0.6205 1.0000 0.4884 0.1697 - 5.9881*10° | 5.9881*10°
AR 4 5.9881*10° | 5.9881*10® | 5.9881*10° | 5.9881*10° | 5.9881*10° | 5.9881*10°® - 5.9881*10®
AR 15 5.9881*10° | 5.9881*10® | 5.9881*10° | 5.9881*10° | 5.9881*10° | 5.9881*10® | 5.9881*10° -
3.3.3  Comparacioén del costo computacional de que estos pueden ser significativamente diferentes

los métodos analizados

Se compararon los tiempos de cémputo de los
métodos que mostraron ser mas adecuados para el
calculo de la estimacion espectral: el método de
Welch con ventanas de 1y 1.5 s, y el Multitaper con
NW=2 y NW=6. Los resultados se muestran en la
Tabla 2.

La evaluacion de los tiempos de computo se hizo
Unicamente sobre las sefiales de una trayectoria
tomada como ejemplo (paciente 1, hemisferio
izquierdo, electrodo posteromedial), cuya duracion es
de: 27.9987 + 11.9316s.

4 DISCUSIONES

Las comparaciones realizadas fueron llevadas a cabo
a fines de seleccionar un método para realizar una
validacion intraoperatoria que tenga en cuenta las
caracteristicas frecuenciales de registros MER de
pacientes con EP y que se realice a tiempo real.

Respecto de los métodos paramétricos, sus resultados
no solamente son significativamente diferentes a los
resultados de los demas métodos, sino que también
son diferentes entre si. Por la naturaleza de las
sefiales con las que se trabajo, era de esperarse que el
sistema no pudiera modelarse adecuadamente sin un
estudio mucho més profundo que el realizado en este
trabajo.

Respecto de las estimaciones no paramétricas,
aunque las comparaciones cualitativas mostraron
ciertas similitudes morfoldgicas entre todos los
métodos, el anélisis cuantitativo realizado muestra
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unos de otros.

Tabla 2: Tiempos de computo para la trayectoria
correspondiente al paciente 1, hemisferio izquierdo,
electrodo posteromedial, cuya duracion es de:
27.9987 + 11.9316s.

Método
Welch ventanas 1s
Welch ventanas 1.5s
Multitaper NW=2
Multitaper NW=6

Tiempo de cdmputo
1.1137+0.4831 s
0.7253 + 0.3168 s
2.3227 + 0.8811s
4.4735 + 1.8008 s

Para el caso particular del periodograma, su alta
varianza pudo observarse en el andlisis cualitativo.
Aungue algunos de sus resultados pueden no ser
significativamente diferentes a los de otros
estimadores, se considera que no es conveniente
trabajar con un estimador no consistente.

El método de Welch con ventanas de 1 s es un
método con poca varianza y buena resolucién. Las
estimaciones obtenidas con el mismo método pero
otros tamafios de ventana resultan morfolégicamente
similares, pero la ventana con 0.5 s de longitud da un
espectro practicamente sin picos. El hecho de tener
ventanas mas cortas le permite suavizar mas el
espectro, pero esto puede llevar a que se pierdan
picos importantes. Quizas por esta razén los
resultados con ventanas de 0.5 s no coinciden con los
de los otros tamafios de ventana cuando se comparan
los valores de frecuencia en los que se obtiene la
méaxima potencia en f3.

El método de Welch con ventanas de 1 s presenta
diferencias significativas, al menos en una de las dos
comparaciones aqui realizadas, con todos los otros
métodos ensayados, a excepcion del método de
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Welch con ventanas de 1.5 s. Siendo que este método
con ventanas de 1 s es el mas utilizado en la
bibliografia consultada, y que con ventanas de 1.5 s
no se tienen diferencias significativas, podria
considerarse la posibilidad de seleccionar alguno de
estos dos estimadores indistintamente.

Los métodos Multitaper no presentan diferencias
significativas entre si, aunque en las comparaciones
cualitativas puede verse gque dan resultados algo méas
variables que los métodos de Welch. La comparacion
cuantitativa revela que no presentan diferencias
significativas con el método de Welch con ventanas
de 1.5 s. Si se analiza este resultado teniendo en
cuenta lo explicado en el parrafo anterior, también
podria considerarse la utilizacion de los métodos
Multitaper para el estudio de los registros MER.

Considerando el costo computacional de los
métodos: Multitaper con NW=2 y NW=6, y Welch
con ventanas de Hamming de 1 s y de 1.5 s, los
resultados muestran que los métodos Multitaper son
mas costosos computacionalmente que los de Welch.
Ademaés, la comparacion sugiere que el método de
Welch con ventanas de 1.5 s es el mas rapido de
todos los analizados.

5 CONCLUSIONES

En este trabajo, se realiz6 una comparacion entre
diferentes métodos de estimacion del PSD, teniendo
en cuenta una aplicacion en particular. El
procesamiento de sefiales de MER, tomadas durante
las cirugias de implantacién de electrodos para DBS
en pacientes con EP, y particularmente su
informacién frecuencial, puede servir como una
herramienta de validacién intraoperatoria de la
ubicacién del electrodo. El método de estimacion
espectral que es mayormente utilizado en la
bibliografia es el de Welch con ventanas de
Hamming de 1 s y solapamiento del 50% ([6] [7] [9]

[11] [12]).

Sobre las condiciones del presente trabajo y luego del
analisis realizado, se propone al método de Welch
con ventanas Hamming de 1.5 s y solapamiento del
50% como el estimador mas apropiado para ser
utilizado en tiempo real para el calculo de la PSD de
sefiales MER de pacientes con EP.
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Abstract

In the Brain-Computer Interface (BCI)
research field there are many more papers
that use motor imagination for building a
BCI, rather than visual imagination. In this
paper, we have developed a BCI based on
visual imagination to distinguish between 2
pictures, considering two pictures and
distinct combinations of two feature
extraction algorithms (ERD and PSD) and
two classifiers (SVM and Random Forest).
The observed maximum accuracy is 69%.

Keywords: BCI, Visual imagination, SVM, Kernel,
Random Forest

1 Introduction

BCI is a technology that allows to communicate
directly the brain and the external world. In spite of
its importance, most studies have been focused on
using the motor imagination-based BCls and related
techniques [4].

This paper aims to show that possible to classify two
imagined images, in this field, some studies have
been done. It is interesting to view the paper Brain-
Computer Interface Based on Generation of Visual
Images [1], in this paper examines tree mental states :
Relax, faces and house.

However, it is possible to build other types of BCI
systems that use other types of imagination, such as
the visual imagination. In this way, it is possible to
propose an alternative for those people for which
traditional BCls do not work.

In this paper, we study the possibility of
distinguishing between the imagination of two visual
images (i.e., a house and a tree). In this context, we
study different techniques to extract and classify the
signals. The results obtained are shown in the Results
Section.
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2 Methodology

The EEG signals have been recorded with the g.tec
Nautilus device, with 8 electrodes. The configuration
that has been used is Cz, C3,C4, Pz, P3, P4, CP5 and
CP#6, with a frequency of 250 Hz.

The signals have been filtered with a band pass filter
between 5-40 Hz and then a common average
reference filter, finally the signals have been
normalized.

In this study, we have registered data from four users
(tree men and one woman) , each user has obtained
four sessions, each session consists of fifteen trials.
For the experiments, the following protocol has been
used: The duration of each trial is 15 seconds, the
first 3 seconds are relax signalled by a white cross on
a black background. The following 2 seconds show a
random image, and the last 10 seconds is where the
user imagines the previous image. Figure 1 shows a
schema of the protocol used.

-

|2s [3s | 10s |

Figure 1: Protocol used in the visual imagination
recording experiments

2.1 Feature Extraction

For the feature extraction we used two different
techniques, the first one is the power spectral density
for each channel, the power spectral density we have
calculate with the pwelch algorithm, and the second
technique is the event-related desynchronization
(ERD), this phenomenon is widely used in the
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detection of motor imagery, this s why it has been
implemented in this work, to verify if the techniques
used in the motor imagery could be useful for the
visual imagination.

To calculate the ERD, we used the power of the
baseline and calculated the relative increase or
decrease in each channel with the following formula:

Pb—P
Pb

ERD =

Where :
Pb is the power on the baseline and P is the Power on
the channel.

2.2  Classification

For the classification, it has been chosen the Random
Forest algorithm and the Support Vector Machine
[3,5]. Random Forest structure the data to be
classified into a tree data structure. Using this data
structure and a function to separate the data, the
Random Forest creates a very robust classifier. With
Random Forests, we also have the advantage of being
able to classify multiple classes, while with
traditional SVM we can only classify two classes.

For the SVM classifier we used the Radial Basis
Function, this function is more used for the BCls.

3 Results

These results have been obtained in different
sessions, tables 1,2,3 and 4 show the results obtained
in percentatge by each session and the average of all
sessions, all processing has been offline.

Table 1 shows the results obtained when using the
power spectral density and the classification by
Random Forest of the tree and house images. The
average success among all users is 61.4% of
accuracy.

U

w

er #1 #2 #3 #4 Avg
62 60 61 62 61.25
46 53 60 64 55.75
54 58 58 66 59
66 71 73 69 69.75

olO|w|>

Table 1: classifying by PSD and by Random Forest

In Table 2 show the results obtained when using the
the ERD and classification by Random Forest of the
tree and house images. In this case, the average
accuracy is of 56.8%.
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User #1 #2 #3 #4 Avg
A 61 54 56 46 53
B 52 57 54 65 56.75
C 54 60 48 61 55.75
D 59 60 69 60 62

Table 2: Classification with ERD and Random Forest

In Table 3 show the results obtained when using the
SVM with RBF kernel and power spectral density of
the tree and house image. In this case, the average
accuracy is of 57%.

User #1 #2 #3 #4 Avg
A 60 60 50 71 60.25
B 64 61 69 47 58.75
C 62 60 51 71 61
D 62 61 61 60 61

Table 3: Classification with PSD and SVM

In Table 4 show the results obtained when using the
SVM with RBF kernel and ERD for feature extraction.
In this case, the average accuracy is of 60.4 %.

User #1 #2 #3 #4 Avg
A 60 53 57 57 56.75
B 66 61 61 62 62.5
C 63 60 59 62 61
D 60 59 59 68 61.5

Table 4: classifying by ERD and SVM

The electrodes that have been most successful have
been Pz, P5, CP6, P4 and P3. These electrodes are the
closest to the occipital zone, which is the area in
charge of the primary vision. In Figure 2 we can see
the best electrodes highlighted in red.
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Figure 2: The best electrodes
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The results show that there are no significant
differences between the different configurations, but
with the PSD calculation and using random forest for
the classification, we obtain on average better results
than with other there configurations. Each user
registered the signals on different days, therefor in the
last session should be more trained and therefore the
accuracy should be higher, this phenomenon isn’t
appreciate with clarity, this is topic that should that
four sessions were insufficient to be able to observe
changes in the classification of visual images.

4. Conclusions and Future Work

In this work, we have studied the possibility of
identifying two images by means of the visual
imagination and a BCI system. The results obtained
confirm that it is possible to detect the different EEG
signals that are related to the images. However, the
study has been carried out with offline classification
method. One possible avenue for future work would
be to create an online BCI system that works with
detection and classification of two images. It would
also be interesting to study the differences in EEG
signal levels between the two images, and even
between different groups of images.
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Resumen

En los dltimos afios han aparecido varios
exoesqueletos roboticos para la asistencia de la
marcha. El riesgo de caidas durante la marcha se ve
alterado como consecuencia de la utilizacién de un
exoesqueleto, si bien no existe literatura cientifica
que analice este hecho. Este trabajo presenta los
resultados de un experimento dirigido a estudiar la
aplicabilidad del margen de estabilidad para
caracterizar el equilibrio de la marcha asistida con
exoesqueleto robético. Se demuestra la validez de la
metodologia propuesta para el célculo de b durante
la marcha asistida. Los resultados muestran que si
bien la marcha asistida resulta estable, el margen de
estabilidad es menor respecto a la marcha no
asistida. Futuros estudios incorporardn un mayor
namero de sujetos y andlisis de la sensibilidad de b
respecto de diferentes condiciones de marcha
asistida.

Palabras  Clave:
equilibrio; caidas

marcha;  exoesqueleto;

1 INTRODUCCION

La locomocion humana se puede considerar
inherentemente estable ya que el ser humano es
capaz de mantener, en condiciones normales y sin
perturbaciones, el equilibrio durante un ciclo de
marcha. Sin embargo, existe el riesgo de sufrir caidas
durante la marcha, el cual es mayor en personas con
edad avanzada que en personas jovenes [1]JAdemas,
diversas patologias neuroldgicas afectan al equilibrio
durante la marcha, aumentando la probabilidad de
ocurrencia y mermando la capacidad de reaccién y
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restablecimiento del equilibrio por parte de la
persona. Ademas de los efectos sobre la salud de las
personas, los costes derivados de las caidas
representan una gran carga econémica para los
sistemas de salud. La Organizacién Mundial de la
Salud (OMS) cifra en 424.000 personas, las que
anualmente mueren en todo el mundo debido a
caidas, siendo mas de un 80% de dichas muertes
producidas en paises con bajos ingresos [1].

Existe un gran ndmero de lineas de investigacion
relacionadas con la estabilidad dinamica de la
marcha, tanto para su caracterizacion [2] como para
la mejora de la misma [3]. En cualquier caso, se ha
demostrado que la estabilidad esta influenciada por
perturbaciones en la marcha, que pueden ser de
origen interno, por ejemplo alguna patologia
neuromuscular, o de origen externo, como
irregularidades en la superficie, viento, despistes, etc.
[3].

En los Gltimos afios estamos asistiendo a la
introduccion de exoesqueletos robéticos
ambulatorios para la asistencia a la marcha y la
rehabilitacién de personas con afectacion de la
funcién de marcha [4]. Si bien los efectos inmediatos
y a largo plazo de estos sistemas robdticos para
rehabilitacidn esta siendo ampliamente estudiada [4]
[5], no existe en la literatura estudios que analicen la
estabilidad de la marcha conseguida con estos
sistemas, confiando en ayudas técnicas tipo bastones
0 andadores, para conseguir una deambulacion
estable en el caso de sistemas para la compensacion
de la marcha patolégica.

El trabajo presentado aqui pretende abrir una
linea de investigacion sobre el andlisis de Ia
estabilidad de la marcha asistida con exoesqueletos
roboticos ambulatorios. El objetivo concreto es
analizar la aplicabilidad de una meétrica para la
caracterizacion de la estabilidad de la marcha.
Previamente, y como marco introductorio, se
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presentan en la seccion 2.1 varias métricas
propuestas en la literatura para el analisis y
caracterizacion de la marcha, para posteriormente
elegir y aplicar una de ellas al caso de la marcha
asistida por exoesqueleto. La hipotesis de nuestro
trabajo es que la marcha asistida con exoesqueleto
presenta un valor de estabilidad menor que la marcha
libre, debido a la restriccion de grados de libertad
ocasionada por la restructura mecanica y la necesaria
sincronizacion del movimiento del usuario con el
robot.

2 MATERIAL Y METODOS

Este apartado estd organizado como sigue. En
primer lugar en el apartado 2.1 se describen las
métricas propuestas en la literatura para analizar la
estabilidad de la marcha. En el apartado 2.2 se
describe la métrica utilizada en este estudio. En el
apartado 2.3 se describe el procedimiento el
procedimiento experimental y la instrumentacion
utilizada.

21 METRICAS APLICABLES AL ESTUDIO
DE LA ESTABILIDAD DE LA MARCHA
CON EXOESQIELETO

Se ha tomado como referencia la revision de
métricas de estabilidad de marcha publicado por
Bruijn et al. [3]. Las métricas recogidas en esta
revision pueden clasificarse en funcion del enfoque
tedrico utilizado en:

a) Modelos biomecanicos. Mediante un
modelo de péndulo invertido, este conjunto
de métricas analizan las condiciones para
que el equilibrio dindmico durante la marcha
se mantenga.

b) Andlisis del espacio de estados. Estas
métricas se basan en la representacion de la
dinamica de la marcha en un espacio de
estados formado por las posiciones Yy
velocidades articulares. A partir de esta
representacion, se calculan pardmetros que
informan de la estabilidad dindmica de la
marcha y su tendencia temporal.

c) Maétodos estadisticos. Estas métricas tienen
ciertas similitudes con las anteriores, si bien
este conjunto de métricas analizan
correlaciones de largo alcance en el dominio
temporal.

Ademas de para caracterizar la estabilidad de la
marcha, las métricas anteriores pueden utilizarse para
analizar la respuesta frente a perturbaciones.

En cualquier caso, la aplicabilidad de estas
métricas al anélisis de la estabilidad de marcha con
exoesqueletos estd sujeta a ciertas limitaciones
relacionadas con el uso del exoesqueleto y la
instrumentacion disponible. En primer lugar, el uso
del exoesqueleto limita la introduccion de

perturbaciones al usuario, dado que la capacidad de
recuperacion frente a la caida, asi como las
maniobras de proteccion del sujeto durante la caida
pueden verse seriamente limitadas por el
exoesqueleto si éste no cuenta con un sistema de o
estrategia especificamente disefiada para gestionar las
caidas. Este hecho hace necesario la disponibilidad
de un arnés de soporte para evitar la caida del sujeto.
Por otra parte, tanto las métricas desarrolladas a
partir de la representacion en espacio de estados
como las estadisticas, necesitan de un gran nimero
de pasos registrados, lo que Unicamente puede
lograrse mediante el uso de un tapiz rodante
especifico con plataformas de fuerza embebidas bajo
el tapiz rodante.

Dentro del conjunto de métricas basadas en
modelos biomecanicos, el trabajo de Bruijn et al [3]
recoge tres basadas en la modelizacion de las
extremidades inferiores como un péndulo invertido:

a.1) Centro de masas extrapolado.
a.2) Fuerzas estabilizadoras y desestabilizadoras.
a.3) Estimador de colocacion del pie.

Como primera aproximacion al estudio de la
estabilidad de la marcha asistida con exoesqueletos,
en este trabajo presentamos los resultados
preliminares de un experimento cuyo objetivo es
comprobar la viabilidad de la utilizacién del centro
de masas extrapolado como métrica para el andlisis
de la estabilidad de la marcha asistida con
exoesqueleto.

2.2 CENTRO DE MASAS EXTRAPOLADO.

Varios estudios han demostrado la condicion de
estabilidad del cuerpo durante la bipedestacién, la
cual se produce cuando la proyeccién vertical del
centro de masas del cuerpo (CoM) estd situada
dentro de la base de sustentacion del mismo (BoS),
siendo la base de sustentacion el poligono formado
por los pies en apoyo [6] [7]. Si bien esta condicidn
de estabilidad es valida en condiciones estaticas, no
es suficiente en situaciones en las que existe un
desplazamiento acelerado del CoM [8]. De hecho, es
posible que si el centro de masas esté situado sobre la
base de sustentacion, pero la velocidad del centro de
masas presenta una direccién hacia afuera de la base
de sustentacion, resulta en un desequilibrio, mientras
que por contrario, si bien el centro de masas pueda
situarse fuera de la base de sustentacion, su
velocidad, dirigida hacia dentro de la misma, puede
ser suficientemente alta como para obtenerse una
situacion de equilibrio.

A partir de un modelo de péndulo invertido es
posible modelar con un grado de aproximacion
razonable el estado de equilibrio del cuerpo [9] [7].
En este modelo la masa total del cuerpo se supone
contenida en el centro de masas localizado en el
trocanter, considerando la pierna un elemento rigido
articulado entre el centro de masas y el tobillo
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(Figura 1). No obstante, la principal limitacion de
esta aproximacién es que las acciones de
compensacion del movimiento, tales como el
movimiento de los brazos o el tronco, no son
contempladas por el modelo. Por tanto, este modelo
es valido cuando estas compensaciones no son
excesivas [3].

Figura 1: Modelo de péndulo invertido. Adaptado de
[10].

En la Figura 1, el centro de masas (CoM)
representa la proyeccion vertical del centro de masas,
el centro de presiones (CoP) representa la resultante
de la distribucidn de presiones en el suelo en el punto
u. El desplazamiento del CoP estd confinado en la
base de sustentacion (BoS), que es el poligono
formado por el perimetro de los pies, siendo Upax Y
Umin los limites méaximos y minimos en la direccion
del movimiento de la base de sustentacion. Por
altimo, | es la distancia entre el centro de masas Y el
trocanter.

Como se ha mencionado anteriormente, el centro
de masas extrapolado integra la posicidn del centro
de masas con su desplazamiento, segln la siguiente
férmula [11] [10]:

XCoM = CoM +2M ()]
w

En la ecuacion (1) XCoM es la proyeccion
horizontal de la posicion del centro de masas
extrapolado, CoM es la proyeccion del centro de
masas, VCoM es la derivada de la proyeccion del
CoM, y w, es la frecuencia natural del péndulo,

calculada como w, = /g/1, donde g es la constante
de gravedad, y | la longitud entre el trocanter y el
suelo. A partir de esta definicion, se puede calcular el
margen de estabilidad b como la minima distancia
perpendicular entre la posicion de la proyeccion
horizontal del XCoM y la BoS:

b = BoS — XCoM = min{umqy, Umin} — (COM + VZ,_OM) (2)
0

Existen tres situaciones en las que es interesante
analizar las relaciones entre CoM, CoP, XCoM y BoS
(Min{upae umim)) desde una situacion de equilibrio

(caso 1), una situacion inestable (caso 2) y una caida
incipiente (caso 3):

Caso 1: CoM < (CoM + VC—“) < COP < Upg, EN
@o

este caso el individuo se encuentra en equilibrio, ya
que si bien el XCoM esta desplazandose hacia el
CoP, no alcanza su posicién, que ademas esta
contenida en la BoS.

Caso 2: CoM < CoP < (CoM + V”—M) < Upgx EN
@o

este caso el XCoM muestra que el CoM sobrepasara
el CoP, acelerando el CoM por delante del CoP hacia
los limites de BoS, siendo una situacidon criticamente
estable. Por tanto es necesaria una accién para
devolver el XCoM detras del CoP, o el CoP por
delante del XCoM para recuperar el equilibrio (caso
1).

Caso 3: CoM > u,,, Este caso representa el
comienzo de una caida, ya que el CoM esta fuera de
la BoS. Si ademds XCoM > CoM, la caida es mas
acelerada.

23 PROTOCOLO EXPERIMENTAL.

La experimentacion se llevé a cabo en la Unidad
de Biomecanica y Ayudas Técnicas del Hospital
Nacional de Parapléjicos de Toledo. Se realizaron
dos experimentos: el primero para validar la
metodologia de experimentacion y calculo, mientras
que el segundo analiza el margen de sustentacion
debido a la marcha asistida por exoesqueleto.

2.3.1. Validacidn del procedimiento de céalculo.

Un sujeto sano participé voluntariamente en los
experimentos. La estimacidon de la trayectoria del
centro de masas se realizo a partir de la aproximacion
de Winter, a partir de la antropometria del sujeto y la
determinacion de la posicién de los segmentos
corporales del pie, pierna, muslo, tronco, antebrazo y
brazo. Para la validacion de la metodologia de
céalculo, se obtuvieron las trayectorias
tridimensionales de los siguientes puntos anatémicos:
acromion, epicéndilo lateral, proceso estiloide ulnar,
trocanter, interlinea, maléolo, calcdneo y 5
metatarso de ambas piernas. El sistema
CODAMotion (Charnwood dynamics) fue utilizado
para la adquisicion de las trayectorias de los
marcadores ubicados en los puntos anatdmicos
anteriores muestreados a 200Hz. Dos plataformas
dinamométricas Kistler permitieron obtener la fuerza
de reaccion en el contacto pie-suelo, muestreando a
1500Hz y sincronizadas con CODAMotion.

2.3.2. Adquisicion de datos con exoesqueleto.

El mismo sujeto vistio el exoesqueleto y realiz6
varias pasadas por el pasillo de marcha. El
exoesqueleto utilizado fue el Exo-H2 (Technaid)
(figura 2). Se trata de una estructura lateral ajustable
en altura con actuadores en el plano sagital de la
cadera, rodilla y tobillo de ambas piernas. Dispone de
potenciémetros rotacionales y galgas
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extensiométricas para la medicion de la posicion
angular y fuerza de interaccion en todas las
articulaciones. Exo-H2 realiza un control de la
trayectoria articular a partir de un patrén de marcha
sano extraido de una base de datos normativa
disponible en nuestro laboratorio. El control de las
acciones del exoesqueleto (levantar, sentar,
inicio/paro de marcha, aumento/disminucién de la
velocidad) se realiza en una aplicacion desarrollada
para teléfono movil, enlazada al controlador de Exo-
H2 a través de enlace Bluetooth. Méas detalles sobre
el disefio de Exo-H2 pueden encontrarse en [12].

Debido a la presencia del exoesqueleto, los
marcadores correspondientes a las articulaciones de
tobillo, rodilla y cadera tuvieron que ser emplazados
sobre la carcasa de los motores, alineados con los
ejes de los mismos, los cuales estan a su vez
alineados con las articulaciones del sujeto. Tanto el
desplazamiento de estos marcadores como el peso del
exoesqueleto fueron tenidos en cuenta para el calculo
del centro de masas del sujeto.

Figura 2: Sujeto sano realizando la prueba de
estabilidad de la marcha con exoesqueleto.

2.4  ANALISIS DE DATOS.

Tras la adquisicion de los datos, se realizd un
filtrado paso bajo y re-muestreo de las sefiales de las
plataformas, asi como una interpolacion y filtrado
paso bajo de las trayectorias de los marcadores. Se
normalizaron de 0 a 100% del ciclo de marcha,
correspondiendo 0% al contacto inicial con el pie
derecho, y 100% al despegue del pie izquierdo.
Ambos eventos se detectaron mediante el cambio en
la sefial de fuerza vertical de las plataformas.
Posteriormente se realizd una interpolacion de los
datos de las plataformas para adecuarlos a los 200Hz
de los datos cinematicos.

Para obtener el centro de masas del individuo, se
utilizé la siguiente expresidn obtenida en funcién de
las contribuciones de los centros de masas de cada
segmento del cuerpo al centro de masas del
individuo:

CoM = ftrXtr + fbrXbr + fabXab + fmuXmu + ferpr + fpiXpi

3)

En la ecuacion (3) f representa la masa de cada
segmento, y X la posicion tridimensional del centro
de masas de cada segmento considerado,
correspondiendo los subindices a: tr tronco, br brazo,
ab antebrazo, mu muslo, pr pierna y pi pie. Tanto las
masas como las posiciones de los centros de masas
de cada segmento se han obtenido a partir de los
datos antropométricos del sujeto segln las relaciones
paramétricas recogidas en [7]. Para el experimento de
marcha asistida con exoesqueleto, se corrigio el
célculo del CoM de la siguiente manera: la distancia
entre las trayectorias de los marcadores de tobillo,
rodilla y cadera fueron corregidas con la distancia
entre el eje anatémico y la carcasa del motor, donde
se situaron los marcadores. Ademas, el peso de los
segmentos correspondientes al pie, pierna, muslo y
cadera del exoesqueleto fueron afiadidos a las masas
de los segmentos anatdmicos.

Si bien la evolucién de las tres variables se
describe en las direcciones lateral y antero-posterior,
se ha descartado el estudio de la estabilidad en la
direccion antero-posterior debido a que su margen de
estabilidad es mucho mayor que en el caso de la
direccion lateral.

En este trabajo se analiza la distancia entre el
CoP y el XCoM, que representa la distancia que
puede recorrer el XCoM para pasar de una situacion
estable (caso 1) a una situacion criticamente inestable
(caso 2), Por tanto, b queda definida como:

b = CoP — (CoM + "SU—OM) 4)

3 RESULTADOS

Esta seccion presenta los resultados de los
experimentos realizados para: a) validar el
procedimiento experimental y de calculo, y b)
obtener el limite de estabilidad durante la marcha
asistida con exoesqueleto.

3.1 VALII?ACION DEL PROCEDIMIENTO
DE CALCULO.

En la figura 3 se muestran la evolucién promedio
en la direccidn lateral del centro de masas del sujeto
(CoM, curva roja), el centro de presiones (CoP, curva
azul) y el centro de masas extrapolado (XCoM, curva
negra) con sus correspondientes desviaciones
estandar (lineas punteadas), correspondientes a 5
pasadas del sujeto por el pasillo de marcha. Las
barras horizontales indican apoyo del pie derecho
(gris claro) e izquierdo (gris oscuro).

El margen de estabilidad b se muestra en la figura
3 como la barra vertical verde. Cabe notar aqui que
se considera b en el despegue de dedos, ya que
durante el apoyo bipodal se produce la traslacion del
centro de masas de un pié al otro, no siendo b durante
este instante representativo de la situacion de
equilibrio del sujeto.
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Resultados medios

Tabla 1: Limite de estabilidad para las 2 condiciones
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Figura 3: Resultados promedios de las 5 pasadas por
en marcha no asistida.

En la figura 4 se muestran los resultados
publicados en [10]. El recuadro amarillo corresponde
con un ciclo de marcha, en el que se observa la
misma tendencia en las curvas del CoM, XCoM y
CoP. No se proporcionaron valores para b, pero de la
inspeccion de las curvas se puede inferir que
b=~40mm.
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Figura 4: Resultados publicados en [10].

En la Tabla 1 se muestran los valores de b para
las dos condiciones contempladas en este trabajo, asi
como una estimacién de los resultados mostrados en
[10]. Si bien existe discrepancia entre el valor de b
para la marcha no asistida, la tendencia de las curvas
nos permite validar la metodologia de calculo. En la
discusion puede encontrar la justificacion para esta
discrepancia.

estudiadas.
Condicion b [mm]
Marcha no asistida | 178+59
Hof et al. [10] ~40
Marcha asistida 56+127

La figura 5 muestra

las curvas promedio

resultantes de las pruebas realizadas con
exoesqueleto. En comparacion con la marcha no
asistida, se aprecia una mayor variabilidad en el
valor del CoP, asi como un margen de estabilidad
menor (tabla 1).

Resultados Medios

600

500

y(mm)

Figura 5: Resultados promedios de las 5 pasadas por
en marcha asistida por el exoesqueleto.

4 DISCUSION

El experimento realizado en marcha sin asistencia
ha permitido validar el procedimiento de calculo. No
obstante, si bien existe similitud en las trayectorias de
CoM, XCoM y CoP resultantes de nuestro
experimento con el publicado por [10] (Figuras 3 y
4), existe un error de escala que afecta al valor de b.
Esta diferencia puede deberse a que en [10] se
empled un tapiz rodante con plataformas de fuerza
integradas, mientras que en el presente trabajo se ha
realizado en un pasillo de marcha, con un Unico
sujeto. Es posible que la marcha sobre el tapiz
proporcione una mejor referencia lateral al sujeto,
obteniendo una menor distancia en cuanto al ancho
de pisada, y por tanto unos valores méas reducidos
para CoM, y CoP. Por tanto, tanto la diferencia tanto
en la situacién experimental como en el sujeto
pueden explicar esta diferencia. No obstante, tanto el
CoM como el XCoM se mantienen a lo largo de toda
la trayectoria dentro de los limites del CoP en ambos
casos, cumpliendo con la condicion de estabilidad.

Respecto del experimento con exoesqueleto, el
principal resultado es que b es positiva, esto es, que
no se produjo inestabilidad durante las pruebas. No

69



Cognitive Area Networks, vol. 4, n° 1, Junio 2017, © Asociacion Nicolo, ISSN: 2341-4243

obstante, el margen de estabilidad es claramente
menor, lo que representa una marcha potencialmente
mas inestable que la marcha no asistida. Este dato
concuerda con la impresidn subjetiva del voluntario,
el cual experimentd una mayor sensacion de
inestabilidad durante la marcha asistida, confirmando
por tanto de manera empirica la hip6tesis principal
del trabajo.

Tras este trabajo exploratorio, se ha validado la
aplicacion del célculo del margen de estabilidad b la
marcha asistida con exoesqueleto. Una de
aplicaciones de esta métrica es la caracterizacion del
equilibrio logrado con un determinado exoesqueleto,
lo que permitiria comparar diferentes sistemas entre
si [13]. Por otra parte, b permitiria analizar el
impacto sobre el equilibrio dindamico de contar con
mas o menos grados de libertad en el exoesqueleto,
actuados o no. Por dltimo, debido al carécter
anticipatorio del XCoM en relacion al estado de
equilibrio, puede también ampliarse su aplicacion a
sistemas de control de exoesqueletos y robots
bipedos, si bien ser& necesario calcular la evolucion
del CoP y de la BoS de en tiempo real sin la
utilizacion de plataformas dinamométricas.

Entre las principales limitaciones de este estudio
se cuentan la escasa representatividad que supone
analizar un dnico sujeto, el reducido nimero de pasos
recogidos, la velocidad de la marcha que fue libre en
el caso de la marcha no asistida. Uno de los estudios
futuros sera analizar la sensibilidad de b asi como su
dependencia con la velocidad de marcha,
especialmente en el caso de la marcha asistida con
exoesqueleto.

5 CONCLUSION

Este trabajo presenta los resultados de un
experimento dirigido a estudiar la aplicabilidad del
margen de estabilidad b para caracterizar el equilibrio
de la marcha asistida con exoesqueleto robético. Se
demuestra la validez de la metodologia propuesta
para el calculo de b durante la marcha asistida. Los
resultados muestran que si bien la marcha asistida
resulta estable, el margen de estabilidad es menor
respecto a la marcha no asistida. Futuros estudios
incorporaran un mayor namero de sujetos y analisis
de la sensibilidad de b respecto de diferentes
condiciones de marcha asistida.
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Abstract

Channel Selection in Brain-Computer Interface
(BCl) systems is essential to reduce the curse of
dimensionality and increase the users’ comfort.
Although there are previous studies that have
addressed this problem in P300-based BCls, they use
single-objective approaches, ignoring the trade-off
between the final number of selected channels and
the system performance. The aim of this study is to
propose the use of multi-objective evolutionary
algorithms that can optimize both objectives at the
same time. In particular, Multi-Objective Particle
Swarm Optimization (MOPSO) and Non-Sorting
Genetic Algorithm 11 (NSGA-11) have been tested
with the ‘Il BClI Competition 2005’ dataset II,
reaching higher accuracies than that obtained
without employing any selection procedure.

Keywords: Brain-Computer Interface, P300 evoked
potentials, channel selection, multi-objective
optimization.

1 INTRODUCTION

Brain-Computer Interfaces (BCls) are real-time
communication systems between the brain and the
environment that allows users to control applications
using their own brain signals [14]. Even though there
are a variety of methods for monitoring the brain
activity, electroencephalography (EEG) is widely
used due to its portability, low cost and non-invasive
nature. Hence, electric potentials, used as reliable
control signals, are recorded placing several
electrodes on the users’ scalp [14].

In particular, P300 evoked potentials are positive
peaks mainly produced in the parietal cortex in
response to infrequent and particularly significant
stimuli at about 300 ms after their onset [14]. The
P300 Speller, developed by Farwell and Donchin,
uses these signals in conjunction with the oddball
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paradigm to spell words or to select certain
commands [5]. Users focus attention on one of the
character cells of a displayed matrix, while its rows
and columns are randomly intensified. When the
target’s row or column are illuminated, a P300
potential is generated [5]. Thus, the attended
character can be determined by computing the
intersection of the row and the column where those
P300 potentials were found.

Nevertheless, due to the high inter-session variability
and the low signal-to-noise ratio, there is a need to
compute an average of several sequences in order to
detect a reliable P300 potential. Therefore, the
system should analyze high dimensional data in real-
time, which can produce over-fitting [2]. Channel
selection procedures are essential to reduce the curse
of dimensionality, to reduce the power consumption
in wireless EEG caps, to increase the users’ comfort
and, in some cases, to increase the system
performance [2]. However, the selection of the most
relevant channels is not trivial: for an N-channel set,
there are 2" possible subsets, making the exhaustive
search intractable [2]. Hence, sequential search
algorithms or metaheuristics are commonly applied
to find the optimal subset.

Metaheuristics based on swarm intelligence and
evolutionary  computation have  demonstrated
excellent performances solving complex optimization
problems [15]. Although there are previous studies
that have addressed this problem in P300-BClI
systems, to the best of our knowledge, all of them
have used single-objective strategies, with the
classification accuracy usually chosen as criterion
[6,7,12]. This means that the trade-off between the
final number of selected channels and the system
performance is not taken into account. We think that
a P300-BCI channel selection procedure should have
a two-fold purpose: (i) to maximize the system
performance, and (ii) to minimize the required
number of channels. A previous study has combined
both objectives as a weighted aggregated approach,
converting the multi-objective problem into a single-
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objective one [11]. However, the simultaneous
optimization of both objectives has not been explored
yet in P300-BClI systems.

The objective of this study is to propose the use of
multi-objective evolutionary algorithms for P300-
BCI systems channel selection procedures. Two well-
known methods: Multi-Objective Particle Swarm
Optimization (MOPSO) and Non-Sorting Genetic
Algorithm Il (NSGA-II) are applied to this problem
to maximize the system performance and
simultaneously to minimize the required number of
channels.

2 SUBJECTS

Both methods have been tested with the ‘Il BCI
Competition 2005’ dataset Il, which has been
recorded from two different subjects (named A and
B) in five spelling sessions [1]. In each session,
subjects were asked to spell several words. EEG
signals were recorded using a 64-channel cap with a
sampling frequency of 240 Hz. Then, signals were
bandpass-filtered from 0.1 Hz to 60 Hz. For each
subject, training and testing sets were made of 85 and
100 characters, respectively. Further information can
be found in [1].

3 METHODS

Figure 1 shows the signal processing pipeline that
was followed in this study. Firstly, a feature
extraction stage was applied, in which: (i) a 0-700
ms window from the stimuli onset was extracted; and
(ii) a sub-sampling to 20 Hz was performed (i.e., 14
samples for each stimulus in each channel) [10,11].
Later, the multi-objective method was applied in the
training subset, returning a set of optimal solutions.
Finally, these solutions were evaluated in the testing
subset using a Linear Discriminant Analysis (LDA)
classifier and final accuracies (defined as the number
of correct predicted characters to the total number of
characters) were calculated.

3.1 MULTI-OBJECTIVE OPTIMIZATION
Multi-objective optimization involves minimizing or
maximizing multiple conflicting objective functions
at the same time. In this case, our objective functions
are the following:

f,(x) =1- AUC(x)

minF(x):{f :ZX ,

where X denotes a solution (i.e., a specific set of
channels x = [X4, X5, ..., Xes], Where x, = {0,1} for n
=1, ..., 64) and AUC denotes the area under ROC
curve derived from an LDA trained and tested with

€]
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Figure 1. Detailed signal processing pipeline
employed in this study.

the solution x. Therefore, f;(X) involves the
minimization of the error rate (i.e., the maximization
of the system’s performance); whereas f,(x) involves
the minimization of the required number of channels.

Owing to the fact that the objectives are usually
conflicting between themselves, the concept of
dominance is introduced in order to determine the
quality of each solution. Let y and z be two solutions
of the aforementioned problem. We can say that y
dominates z if

viifi(y)<fi(z) and 3j: f;(y)< f,(2), (@
for i = {1,2}. When a solution is not dominated by
any other solutions is a Pareto-optimal solution.
Thus, the set of all Pareto-optimal solutions
composes the Pareto front, which is returned by the
multi-objective  optimization  algorithms  and
illustrates the trade-off between the conflicting
objectives. Hence, the curve lets the user decide the
most suitable solution according to a particular
problem [3].

It is important to highlight that both multi-objective
algorithms were originally developed for continuous
search spaces. Since our problem has a binary one,
solutions have been adapted with a transfer function.
In this case, we have used the following sigmoid
function:

1, ifS(x)=05
*:{0 ) ( ) , (3)
, if S(x)<0.5
where x* is the adapted binary solution and the
sigmoid transformation is S(x) =1/1+e ™) [15].
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Figure 2. Optimal Pareto Fronts of MOPSO (red) and NSGA-II (blue) for both subjects that display the trade-off
between the error of the area under ROC curve and the required number of channels for the training dataset.

3.1.1 MOPSO

Particle Swarm Optimization (PSO), originally
developed by Kennedy and Eberhart, is a
metaheuristic based on the social schooling and
flocking behavior of fishes and birds [9]. The
algorithm tries to iteratively optimize a fitness
function by adjusting the trajectories of a set of
particles that fly through the search space. Their
movement have both deterministic and stochastic
components [9]. On the one hand, particles are both
attracted by its previous best position and the global
swarm best position. On the other hand, they also
tend to move randomly. Further information about
the original algorithm can be found in [9].

However, PSO was developed for single-objective
problems and thus, several changes must be made in
order to adapt the algorithm to multi-objective
problems [3]. In this case, we have employed a
Pareto-based approach with a mutation that is similar
to [13]. An external repository with unlimited size
(i.e., its maximum size would be the maximum
number of channels) keeps the non-dominated
solutions across the iterations. In order to facilitate a
uniform search over the non-dominated solutions, the
Pareto Front is subdivided in three parts and leaders
are equally randomly distributed inside them.

3.1.1 NSGA-II

Non-dominated Sorting Genetic  Algorithm 11
(NSGA-I11) was proposed by Deb et al. [4] in order to
extend genetic algorithms to multiple-objective
optimization. In each generation, evolutionary
operators such as mutation, crossover and selection
are employed. The population is sorted into a
hierarchy of Pareto Fronts according to their
dominance. In order to spread these Pareto Fronts to
the search space, crowding distances are
implemented. Since we have used the original
approach, further information can be found in [4].
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3 RESULTS

Optimal training phase Pareto Fronts of both methods
are shown in Figure 2. Both of them have run a fixed
number of 500 generations with 30 agents in order to
facilitate the comparison between them. The
particular fixation of the hyperparameters is shown in
Table 1, based on the reference publications of each
method [3,4]. The highest reached accuracies and the
required number of channels of each one are
presented in the Table 2. Figure 3 shows the
normalized number of times that each channel has
been selected by Pareto-optimal points (i.e., a value
of 1 means that that particular channel has been
selected by all of the points contained in the
method’s Pareto Front).

4 DISCUSSION

The optimal Pareto Fronts, which are illustrated in
Figure 2, show that NSGA-II is able to find solutions
with less training error (measured as the error of the
area under ROC curve) than MOPSO. However, it is
noteworthy to mention that MOPSO solutions have
spread more than NSGA-II ones along the Pareto
Front. Since NSGA-II has reached higher testing
accuracies than MOPSO, we can conclude that
NSGA-II performs a more detailed local search than
MOPSO, whereas the latter performs a more detailed
global search than NSGA-II. However, both methods
are able to improve the original 64-channel set
solutions using less than the third part of the total
number of channels. Owing to that fact, NSGA-II
and MOPSO could be regarded as complementary
methods and the selection of one of them would
depend on the particular study.

The results that are shown in Table 2 support the
previous statements. As can be noticed, both methods
have been able to drastically reduce the required
number of channels without sacrificing the system
performance. In particular, the original 64-channel
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Table 1. Specific hyperparameters of each method.

Method Hyperparameters Value
N, Number of particles 30
m  Mutation rate 0.5
MOPSO W Inertia coefficient 14
C; Individual confidence. 2
C, Swarm confidence 2
N,  Number of chromosomes 30
Peross Cross-over percentage 0.7
NSGA-II e Mutation percentage 0.4
m Mutation rate 0.02

Table 2. Highest reached accuracies and their
required number of channels for each method.

64-set MOPSO  NSGA-II

Subject A 96% (64)  97% (20)  98% (28)

Subject B 92% (64)  95%(20)  95% (25)
Mean _ 94.0% (64) 96.0% (20) 96.5% (26.5)

set has reached 96% and 92% accuracies for subjects
A and B, respectively, which have been overcome by
MOPSO (97% and 95% with 20 channels) and
NSGA-II (98% and 95% with 28 and 25 channels). It
is noteworthy to mention that still a large proportion
of the Pareto Front solutions of each method were
able to improve the 64-channel solution. In
particular, MOPSO have achieved average accuracies
of 95.47+1,31% for subject A and 92,50+1,32% for
subject B; whereas NSGA-II have obtained average
accuracies of 95.00£2,10% for subject A and
92,77+1,54% for subject B.

In addition, Figure 3 shows that there are particular
channels that have been repeatedly selected along the
Pareto Fronts. These channels are mostly distributed
over the parietal and occipital cortex, which reinforce
the study of Krusienski et al.[10], who stated that the
P300 evoked potentials are mainly produced in the
parietal cortex and recommended a channel set
dispersed over these locations, commonly used in
P300-BClI studies. It can also be noticed that the
dispersion of MOPSO channels is smoother than the
obtained with NSGA-II. This fact confirms that
MOPSO has performed a more pronounced global
search, while NSGA-II has performed a local one.
The key of this behavior could be the mutation rate,
which is higher in MOPSO than in NSGA-II and
thus, allows the method to test a higher number of
quasi-random solutions.

As aforementioned in the introduction, almost all of
the related previous studies have only used single-
objective swarm intelligence algorithms with a
criterion based on the performance of the system
[6,7,12]. Nevertheless, reducing the number of
required channels had not been taken into account,
which is an essential issue in channel selection
procedures. In this respect, as far as we know, only
one previous study had taken into account the trade-
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MOPSO

NSGA-II

Figure 3. Normalized selected channels of Pareto-
optimal solutions for both methods and subjects (e.g.,
a value of 1 indicates that the channel is selected in
all the solutions that belong to its computed Pareto
Front).

off between the total number of channels and the
final accuracy of the system by using a multi-
objective aggregation approach [11]. However, the
aggregation transforms a multi-objective problem
into a single one by means of weighting [3]. In
contrast to all of the mentioned studies, multi-
objective optimization provides a Pareto Front, a set
of optimal solutions that represent the trade-off
between the conflicting objectives. This means that
the user can select one particular required number of
channels and simultaneously take into account the
system performance associated to that point.
Nonetheless, single-objective  approaches only
provide one solution, which cannot result convenient
in some cases. Although MOPSO had not been
applied to P300-BClI systems studies, NSGA-II had
been previously applied by Kee et al. [8], reporting
suitable performances, according to the obtained
results of this study.

It is noteworthy to mention that these evolutionary
methods do not guarantee to find the real optimum
Pareto Front, but assure sub-optimal solutions in a
proper amount of time [15]. In addition, these
methods require fixing some hyperparameters that
cannot be optimized by cross-validation in terms of
computation cost, which makes the experience of the
user a valuable competence [11]. Despite of these
disadvantages, the proposed methods present
excellent performances solving complex optimization
problems due to their: (1) stochasticity, (2) self-
organization, (3) adaptability and (4) robustness; in
comparison  with  traditional  gradient-based
optimization algorithms [15].

Even though the results show that MOPSO and
NSGA-II are suitable for use in P300-based BCI
systems channel selection procedure, we can point
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out some limitations. As previously indicated, the
hyperparameters shown in Table 2 are not
optimizable in practice. Although there are several
guidelines to fix them, their optimization lies on the
user experience to a large extent. In addition, the ‘Il
BCIl Competition 2005” only includes EEG signals
from two subjects and thus, the generalization of the
results is limited. In order to overcome these
limitations, we contemplate the following future
research lines: (i) applying alternative multi-objective
evolutionary methods that require a small number of
hyperparameters, and (ii) testing them with larger
P300-BClI databases.

5 CONCLUSIONS

Channel selection in Brain-Computer Interface
systems can be regarded as a complex combinatorial
optimization problem in a binary space. Previous
studies have addressed this problem in P300-BCI
systems using a single-objective approach. This study
proposes the use of two multi-objective optimization
algorithms, referred as MOPSO and NSGA-II, which
aim to simultaneously minimize (i) the system’s
training error and (ii) the required number of
channels. The methods have been tested with the “I1I
BCI Competition 2005’ dataset II. Results show that
not only both methods can drastically reduce the
number of channels, but also can even improve the
system’s performance. Original 64-channel set
accuracies —96% and 92% for subjects A and B,
respectively—, have been overcome by MOPSO -
97% and 95% with 20 channels—, and NSGA-II -
98% and 95% with 28 and 25 channels—. The results
suggest that multi-objective evolutionary methods are
suitable for use in P300-based BCI systems channel
selection, in particular, MOPSO and NSGA-II.
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Abstract

Currently, it remains a difficult challenge for
physicians and family members to know whether
patients with disorders of consciousness (DOC) have
cognitive functions left. Brain-computer interfaces
can play a pivotal role in helping to define if DOC
patients can understand commands or can even
communicate.

The current study screened patients in the minimally
consciousness state. The system works with (i)
auditory P300, (ii) vibro-tactile P300 with 2 tactors,
(iii) vibro-tactile P300 with 3 tactors, and (iv) motor
imagery. In (i) and (ii), odd-ball paradigms are
presented to the patient for 3-8 minutes, and the
patient has to actively count either deviant auditory
stimuli or deviant vibro-tactile stimuli. In (iii), the
patient has one tactor on the left hand, one tactor on
the right hand, and one on a neutral midline location.
The person has to count either the stimuli on the left
or right hand to produce a corresponding P300
response. Then, the evoked potentials are calculated
and statistically analyzed. Additionally, brain-
computer interface (BCI) algorithms are trained on
the data to provide an objective measure of
classification accuracy. In the next step, questions
can be asked to the patient, who can answer by
counting the stimuli on the right hand to say YES and
on the left hand to say NO.

The system can assess DOC patients and help us
understand if they can do standardized cognitive
tasks. The classification accuracy is an objective
marker to understand whether the patient can follow
conversations.

Key words: brain-computer interface, EEG, P300,
event related potential, motor imagery, disorders of
consciousness, minimal consciousness.
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1 INTRODUCTION

Brain-computer interfaces (BCI) are often used for
device control, and rehabilitation [1], but an
emerging  application is  assessment  and
communication in patients with disorders of
consciousness (DOC). DOC patients have varying
levels of cognitive activity, with categories such as
unresponsive  wakefulness  syndrome  (UWS)
(previously known as vegetative state) and minimally
consciousness state (MCS). Figure 1 provides a
general overview of an assessment battery for DOC
patients, ranging from UWS to MCS, as well as
locked-in syndrome (LIS) and complete locked-in
syndrome (CLIS).

Previously published studies reported that up to 43%
of DOC patients are erroneously assigned a diagnosis
of UWS. Schnakers et al. [2] showed a 41% error
rate in differentiating between UWS and MCS, and
even claimed that 10% had emerged from MCS
according to a standardized neurobehavioral rating
scale. Therefore, it is crucial to find out if DOC
patients can understand commands or communicate.
A BCI can alternatively provide a channel to interact,
since it may detect patient’s brain activity using
specific brain signal patterns taken by EEG [3].

Disorders of Consciousness Testing DOC
E ]
E o c Normal g Psychological ~ Motor
ZE Batteries  Scales
&%
[ 2k Motor u
§ Impairment 5
i &
4 a 2
5 sl 5
s 28 Lis &
S
Coma CLIS

none
none

none normal none

Cognitive functions

Cognitive functions

Figure 1: mindBEAGLE® assessment battery for
DOC patients

normal
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Different signal modalities may be used for EEG-
based BCI, such as slow cortical potentials [4],
evoked potentials (EPs) [5], or movement-related
cortical potentials [6]. Among these signals, P300 is
the most prominent one.

The P300 response occurs around 300 ms after the
stimulus onset and is typically recorded by the
electrodes covering the central and parietal areas.
The P300 response is evoked by a specific stimulus
that is embedded in random series of stimulus [7].
P300-based BCIls have been widely implemented
because they require minimal training and have been
proven reliable across many studies (even with
patient groups) [3,5]. Auditory communication
systems were also evaluated for patients who cannot
use visual P300 spellers. In these systems, the
participants were instructed to silently count certain
target tones or words to elicit a P300 response that
the BCI system can interpret. Tactile stimuli can also
elicit a P300, including haptic stimuli from electrical,
pain or vibro-tactile stimulation. Thus, two sensory
modalities can provide P300-based communication
even if the visual modality is not practical. [3].

Motor imagery (MI) BCls are also appealing, which
rely on event-related desynchronization (ERD) and
event-related synchronization (ERS) patterns that
have been explored for about 40 years [8]. Accuracy
can be improved using more channels over the
sensorimotor cortex, together with common spatial
patterns that automatically select the most important
electrode positions [9], while acceptable performance
would still be possible with a small set of electrodes
[10].

However, the extensive work with P300 and M1 BCls
has only recently been extended to DOC patients. A
recent study showed that 9 out of 12 LIS patients can
communicate using tactile P300 BCI, and more
importantly, 3 of them are CLIS [11]. Thus, there is a
pressing need for additional research that explores
EEG-based assessment and communication tools
with DOC patients in clinical settings. In this paper,
we attempt to apply a common hardware and
software platform on MCS patients. Results include
analyzed EEG data, classification accuracy of
different BCI paradigms used for assessment, and
communication efficacy.

2 METHODS

2.1  PARTICIPANTS

Three MCS patients participated in this study, as
shown in Table 1. Measurements were performed at
Centre Hospitalier Universitaire de Nimes (CHU de
Nimes), France. The study protocol has been
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approved by the local ethical committee, and the
corresponding consent form was obtained via the
legal representative of the patients.

Table 1: Overview of MCS patients (P1, P2 and P3)

Disease

P | se¢ | (yuan | Disnosi | Duraton | SRR | Cop
1 F 21 TBI 12 No MCS-
2 F 56 TBI 50 No MCS+
3| M 35 ME 23 No MCS+

TBI: Traumatic Brain Injury; ME: Meningoencefalitis;
MCS: Minimal Consciousness State.

2.2 EXPERIMENTAL PARADIGMS

Measurements have been performed with the
mindBEAGLE® system. It acquires EEG signals
using a g.USBamp from 8 or 16 channels of active
g.SCARABEDO electrode (Figure 2). EEG electrodes
are positioned at FC3, FCz, FC4, C5, C3, C1, Cz, C2,
C4, C6, CP3, CP1, CPz, CP2, CP4 and Pz. The
reference is on the right ear lobe, the ground
electrode on the forehead (AFz). This includes the
most important electrode positions for recording
motor imagery. For the P300 response only a sub-set
of 8 electrodes is used over the central and parietal
lobe (FCz, C3, Cz, C4, CP1, CPz, CP2, Pz).

mindBEAGLE®
paradigms:

(i) AEP (Auditory evoked potentials)

(ii) VT2 (Vibro-tactile evoked potential - 2 tactors)
(ii) VT3 (Vibro-tactile evoked potentials - 3 tactors)
(iv) MI (Motor Imagery)

comes with four different

Ground

. Reference

. P300 paradigms only

. All paradigms
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Figure 2: The system in a nutshell: EEG electrodes
for P300 and MI paradigms in red; additional EEG
electrodes also required for Ml in green.

For each paradigm, two different modes are
available. The assessment mode can be used in each
paradigm. The AEP and VTP2 paradigms also have
the quick test mode, while the VTP3 and MI
paradigms instead offer the communication mode as

a second available mode.

The assessment mode retrieves information that helps
to assess the consciousness of the patient.
Furthermore, during assessment mode, a classifier is
trained that can then be used for communication once
the data are reliable and stable. The quick test mode
quickly checks whether the patient can produce a
stable brain pattern, and whether the computer with
the personalized loaded classifier file can recognize
this brain pattern. The communication mode uses a
personalized trained classifier for communication.

The basis of the AEP and the VTP2 and VTP3 is the
P300 wave. The P300 wave is an event related
potential (ERP) component elucidated in the process
of decision making that can be seen as part of an
evoked potential (EP). An EP may be seen in the
EEG as response to a stimulus, and it has a typical
shape, timing, and distribution over different brain
regions. If an unlikely but expected event occurs
randomly among series of high-probability events,
the EP will turn into a P300 ERP. The only
prerequisite is that the patient concentrates on the
stimuli and waits for the unlikely event to be
presented. For better concentration, the patient is
asked to mentally count the number of unlikely
events. Paradigms following this principle are
referred to as oddball paradigms. The stimuli with
high probability are called nontarget (or “standard”)
stimuli, whereas the stimuli with low probability
(which the patient is instructed to count) are called
target (or “deviant™) stimuli. To reduce the chance of
erroneous classifications, mindBEAGLE® averages
data from several stimuli before doing a
classification. One such sequence consists of 15
target stimuli and 105 nontarget stimuli.

Within mindBEAGLE®, one full sequence is called a
character, because the classification results in spelled
characters like Y(es) or N(0). During the assessment
mode, four characters are presented to the patient.
After each character, there is a short pause, and the
classification result is displayed to the physician
before the next character starts. In the quick test
mode, 30 target stimuli and 210 nontarget stimuli to
the patient, after which the classification result (the
classified character) is displayed to the physician.

(i) AEP
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Within the AEP paradigm of mindBEAGLE®, a
nontarget stimulus is a pure tone burst with a base
frequency of 500 Hz and a duration of 100
milliseconds. The target stimulus is a pure tone burst
with a duration of 100 milliseconds and a base
frequency of 1000 Hz. The stimuli are played on the
earphones.

In the quick test mode of AEP, users can assess
whether there is a P300 response. If a P300 response
was detected, an “OK” appears on the screen. If the
system was not able to detect the response, the

“OK” will disappear from the screen.

(i) VT2

The stimuli in this paradigm are tactile. Mechanical
vibrating tactors are fixed to the patient’s left and
right wrists. The tactor on the left wrist delivers
stimuli with high probability, which are the nontarget
stimuli. On the right wrist, the tactor delivers stimuli
with low probability — the target stimuli.

In the quick test mode, users can test whether there is
a P300 response. If a P300 response was detected, an
“OK” appears on the screen. If the system was not
able to detect the response, the “OK” will disappear
from the screen.

(i) VT3

For this paradigm, a third, additional tactor is used.
The three tactors are placed on the left and right
wrists and the right ankle. The two tactors on the left
and right wrists each produce target stimuli, and the
patient can concentrate on either one. The third tactor
on the right foot produces the nontarget stimuli.

In the assessment mode, mindBEAGLE® tells the
patient (before each sequence) to concentrate to one
of the two wrists via a voice command on the
earphones. A random mechanism decides whether to
choose the left or right wrist.

In the communication mode, the physician could ask
the patient questions that could be answered by YES
or NO. Before that, the physician has to explain to
the patient that he or she should concentrate on the
stimuli on the left wrist to say YES, and stimuli on
the right wrist to say NO. After asking a question, the
physician can start the sequence and will receive the
answer when finished. If no clear answer could be
extracted, neither YES nor NO will be displayed.

(iv) Ml
In this task, the patient is asked to imagine moving

either the left or right hand. This imagination
produces changes in EEG bandpower that could be
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detected by the BCI. One trial of movement lasts
eight seconds and starts with an attention beep played
to the patient Two seconds later, the cue (the
command to imagine a left or right wrist movement)
is played via earphones to the patient. After eight
seconds a “relax” command is played to the patient,
telling him that the trial is over. After one seconds
pause time, the next trail starts.

In assessment mode, a sequence of 30 left hand trials
and 30 right hand trials is presented in randomized
order to the patient. A pause button allows the
physician to stop the session whenever he or she
likes, and continue it after the patient had some rest.

In communication mode, one trial is played where
the patient can imagine moving the left hand for
answering YES and the right hand for answering NO.

3 RESUTLS

3.1 CLASSIFICATION ACCURACY

The classification accuracies for the three MCS
patients defined previously in Table 1 are shown in
Table 2. Median classification accuracies are shown
for AEP, VT2, VT3 and MI assessment sessions.
Runs are shown in different rows for a session. A “-*
shows that the paradigm was not performed. The
AEP assessment run lasts 8 min, the VT2 and VT3
assessment runs last 2.5 min (4 instructions with 15
targets each). An AEP and VT2 quick test (QT) last
38 seconds. In VT3 communication, it takes 38
seconds to answer 1 question.

Table 2: Results from P1, P2 and P3 MCS patients.

sesion | AEP VT2 VT3 [ Vi3 [ MI | i
Pl o# Lol | Q70 o] | Q7 | 6] | com | [%] | com
T 20 | - 1. 70 | Ve ] 10 | No | 51
2 - - - - 0 | No | - -
1 80 | Yes | 50 | No | 10 | No | 538 | No
2 - 80 Yes 30 No -
2 3 - - 85 Yes - - - -
4 100 Yes 100 Yes 40 No 44 No
5 - - - - |0 [ ves | - -
N 40 | No | 100 | Yes | 90 | No | 513 | No
2 - ~ |20 [ N | - -

mindBEAGLE® paradigms showed the following
results:

(i) AEP

For AEP, the median accuracies ranged from 20% to
100%, and the quick test was possible when the
accuracy is above 80%.

(if) VT2

The accuracies of VT2 vary from 50% to 100%, and
the quick test was performed when the accuracy was
over 70%.

(i) VT3
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The performance of VT3 is the most changeable one,
with accuracies between 0 and 90%, and the
communication was only possible during the session
with highest accuracy.

(iv) MI
The accuracies of MI are all around chance level and
thus not possible for communication.

3.2 EVOKED POTENTIALS

Taking VT2 and VT3 paradigms as examples, we
observed differences in EPs among patients. As
shown in Figure 3 (a), there is only a small
significant area in one channel for VT2, while no
significance for VT3. Therefore, the accuracies are
moderate (70%) for VT2 and very low (10%) for
VT3 for patient 1.

However, for patient2 (Figure 3 (b)), there is large
area of significance among multiple channels for
both VT2 and VT3, which is consistent with the
achieved high accuracies (100% and 90%, resp.).

(@) Patientl

V2 VT3

(b) Patient 2

VT2

Figure 3: Vibro-tactile EPs and classification
accuracies for patients 1 and 2. Patient 1 achieved
70% for VT2 and only 10% for VT3 and
communication was not possible. Patient 2 achieved
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100% for VT2 (session 2) and 90% for VT3 (session
4) and communication was possible.

If we look into multiple VT3 sessions of a single
patient, e.g. patient 2, we can see an obvious
fluctuation among sessions (Figure 4). Significance
was only found for session 4, therefore the accuracies
change from 10% (session 1) and 30% (session 2) to
90% (session 4) accordingly.

Session 1

Session 2

Session 4

Figure 4: EPs and BCI accuracy resulting from the
VT3 paradigm for patient 2 for sessions 1 (top
images), 2 (middle images), and 4 (lower images).
The number presented in the right of each accuracy
plot is the mean accuracy.

4 DISCUSSIONS

In this study, we presented a BCI system for
assessment and communication for DOC patients,
and we showed some preliminary but positive results
on three MCS patients.

We observed differences among patients and
sessions. The success with AEP and VT paradigms
on MCS patients may indicate the intact auditory or
tactile sensory pathway in this type of DOC patients.
Further, the possible communication shows that the
MCS patients may follow the instructions, and in the
future, might be able to make own decisions via such
as BCI system. Meanwhile, the fluctuation on the
same patient may reflect the unstable status of MCS
patients, and thus multiple measurements or
assessments would be necessary.
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Nevertheless, none of the three patients got high
accuracy in Ml paradigm, and the ERD/ERS
mapping is very weak, e.g. on patient 3 (Figure 5).

This may due to the fact that each patient performed
only 1 or 2 runs of MI, while it is believed that a
certain amount of MI training is required to reach
satisfactory performance.

We are aware that it is too early to reach a formal
conclusion, since the reported number of MCS
patients and sessions are wery limited. Still we
believe that many misdiagnosed MCS patients could
take advantage of such a BCl-based system.
Multicenter studies with larger number of MCS
patients would be our next step to further validate the
results.

. N T
£ = % =
b J . o’ &
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Figure 5: ERDs and accuracies for Ml run of MCS
patient 3. The patient achieved an average accuracy
of only 51.3 % for MI, and communication was not
possible with the MI paradigm. In the upper figure,
the vertical red line indicates when the cue is
presented to the subject, while the horizontal red line
represents in the bottom figure corresponds to chance
performance.
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Resumen

El Trastorno de Espectro Autista (TEA. 299.00;
F84.0) es el segundo trastorno neuroldgico mas
prevalente entre los nifios. La prevalencia estimada
actual es de 1/68 segin el CDC's Autism and
Developmental Disabilities Monitoring (ADDM)
Network. Uno de los aspectos mas complicados de
determinar en autismo, son las expresiones faciales y
sus equivalentes emociones. Por ello, se propone un
sistema interactivo basado en un videojuego serio
(“serious games™) para la captura de las
expresiones en tiempo real, durante la ejecucion del
juego. Mediante el uso de redes neuronales
profundas (“‘deep learning’) se plantea conseguir
una clasificacion de dichas emociones. Se prevé que
los resultados de este sistema interactivo permitan
una clasificacién aproximada de las
expresiones/emociones basicas capturadas. En base
a este resultado preliminar se contempla el posible
uso de neurofeedback con estimulos sensoriales
adicionales dentro del juego para la mejora de la
concentracion y el reconocimiento/aprendizaje de las
emociones.

Palabras Clave: Videojuegos Serios, Autismo,
Redes Neuronales, Neurofeedback, BCI.

1 INTRODUCCION

Los individuos con trastorno del espectro autista
muestran deficiencias en las habilidades sociales y
comunicativas, incluyendo la imitacion, la empatia y
la atencidon compartida [1]. Una de las habilidades
sociales deficiente en nifios con autismo es el
reconocimiento de las emociones [2]. Por tanto, es
uno de los aspectos mas complicados de determinar.
El objetivo principal de este trabajo preliminar, es la
creacion de un sistema interactivo para la generacion
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de una base de datos de imagenes de nifios autistas
con sus correspondientes emociones. Posteriormente
esta base de datos servird para el entrenamiento de
una red neuronal profunda para poder determinar de
manera automatica el tipo de emocion que genera el
nifio autista.

Al tratarse de una base de datos de iméagenes, el tipo
de red neuronal utilizado serd una red neuronal
convolucional (CNN) de varias capas. Para llevar a
cabo el entrenamiento primero se debe etiquetar cada
imagen con una de las 7 emociones basicas (alegria,
tristeza, miedo, asco, ira, sorpresa y neutral) [11]. El
principal problema en estos casos es que cada nifio
genera sus propias emociones o carece de ellas y es
muy dificil determinar el tipo de emocidn que genera
sin antes no haber hecho un estudio previo de sus
emociones en particular. Para ello se ha desarrollado
primero una aplicacion de entrenamiento de
emociones, donde el nifio puede trabajar las 7
emociones basicas. Con ello se pretende generar una
base de datos preliminar, como punto de partida, con
la que poder trabajar posteriormente.

En segundo lugar se ha disefiado un videojuego serio,
que provoque reacciones al jugador, de tal manera
que el sistema sea capaz de captar su expresién
facial. Se ha elegido la creacién de un laberinto 3D
con diversos niveles de dificultad [12], ya que
implica un grado de concentracion tanto en nifios
control como en nifios autistas y que ademas, pueden
provocar diversas emociones mientras juegan. Se
valoraran estas expresiones y otros parametros de
atencion del juego (tiempo de ejecucidn, longitud de
camino realizado, nimero de colisiones con las
paredes, etc.). Si bien muchos de estos parametros
estan orientados a valorar la atencion mantenida de
los usuarios, adicionalmente se evalian de forma
explicita, mediante cuestionarios, qué emociones han
sentido en las diferentes etapas del videojuego.
Finalmente, en una fase posterior esta previsto, para
cada conjunto de sesiones del juego, evaluar los
estados iniciales relevantes para el estudio (la
actividad EEG de las ondas alpha, beta y los ritmos
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sensorimotores en resting state), ademas de los
umbrales de sensibilidad dolorosa y de la red tactil
afectivo-motivacional, que también han sido
relacionados con el desarrollo de la interaccidn social
en nifios con autismo [16]. Esta medicion se realizara
antes de la terapia y al final de la terapia.

Este trabajo preliminar estd organizado en las
siguientes secciones. En la seccion 2 se hace una
revision del estado del arte hasta la actualidad. En la
seccion 3 se propone el sistema disefiado. En la
seccion 4 se muestran los primeros resultados.
Finalmente en la seccién 5, se termina con las
conclusiones y trabajo futuro.

2 ESTADO DEL ARTE

El término de “juego serio” fue utilizado por primera
vez por [3] en 1970, que basicamente uso los juegos
para entrenamiento y educacion. Actualmente no
existe una Unica definicién, aunque es ampliamente
aceptado como todo juego que tiene un proposito,
gue se mueve mas alla del entretenimiento y ofrece
un apoyo interactivo y atractivo en el aprendizaje [4].
Diversos videojuegos serios han sido propuestos para
autismo en estos Ultimos afios. En [5] presentaron un
trabajo en el cual se utilizan personajes virtuales para
ensefiar a los usuarios conceptos de reconocimiento y
programacion de emociones. En [6] desarrollaron un
videojuego interactivo para mejorar la fluidez en la
comunicacion de nifios autistas. El videojuego
consistia en pronunciar los nombres de los objetos
mostrados en el monitor dentro de un periodo de
tiempo pequefio. En [7] desarrollaron un conjunto de
juegos serios orientados a la educacion de primeros
auxilios para personas con autismo, utilizando
dispositivos moviles Android. El objetivo del trabajo
fue resolver qué hacer en determinadas situaciones, y
dar conocimientos basicos sobre salud. En [8]
realizaron un estudio intercultural entre nifios con
trastorno de espectro autista del Reino Unido, Israel y
Suecia destinado a ensefiar el reconocimiento de
emociones de forma divertida y entretenida. En [9]
disefiaron un videojuego interactivo para aumentar la
inteligibilidad en la comunicacion de nifios autistas.
En [10] desarrollaron un conjunto de Juegos Serios
basados en EEG para aplicaciones médicas. En esta
investigacion, revisaron los disefios de juegos con
neurofeedback y algoritmos, y propusieron el disefio
e implementacidn de nuevos juegos de concentracion
2D y 3D basados en EEG. Por otro lado, trabajos mas
recientes como el [15] tienen como objetivo
desarrollar una mejor comprension de los procesos
cognitivos en nifios y adolescentes con trastorno del
espectro autista para categorizar las emociones. Para
ello, combinan algoritmos de representaciéon no
fotorrealista (NPR) en tiempo real, animaciones
faciales emocionales y tecnologias de seguimiento
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ocular en un marco que sirve como un banco de
pruebas interactivo para la investigacion empirica.

3 METODOLOGIA

En este trabajo se presenta un videojuego serio
desarrollado con Unity [17] para la captura de
emociones en nifios autistas. Para ello se propone una
primera aplicacién de entrenamiento de emociones,
donde el nifio puede trabajar las 7 emociones basicas
(alegria, tristeza, miedo, asco, ira, sorpresa y neutral)
y posteriormente se propone un videojuego serio,
donde se capturan las distintas emociones dentro de
un laberinto 3D.

3.1 PARTICIPANTES

El experimento se ha llevado a cabo tanto en nifios
con trastorno de espectro autista como en nifios
control. Los participantes con dicho trastorno fueron
5 nifios entre 14 y 18 afios, con una media de edad de
15.8 afios, de los cuales el 20% eran mujeres y el
80% eran hombres. Mientras que los participantes
control fueron 4 nifios entre 5 y 10 afios, con una
media de edad de 6.75 afos, de los cuéles el 75%
eran mujeres y el 25% hombres.

3.2 EXPERIMENTO

El experimento se divide en dos fases. Una primera
fase donde se evalGan las distintas emociones de
nifios con autismo y una segunda fase donde se
capturan las diferentes emociones mediante un
videojuego serio.

3.2.1 Fase 1. Entrenador de emociones
En la Fase 1 se ha disefiado una aplicacidn interactiva

para una evaluacion previa de las emociones en nifios
autistas.

Usuario

'

Entrenamiento con espejo

'

Entrenamiento sin espejo

Guardar
Datos

Figura 1: Diagrama de la Aplicacién del Entrenador
de emociones.

En la figura 1 se muestra la aplicacion disefiada para
este experimento. El usuario se coloca enfrente del
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ordenador donde la terapeuta le explica la aplicacion, se van encontrando en el videojuego. Trabajos como
que consiste en imitar las siete emociones que van [14], nos da una orientacion en los estimulos que
saliendo individualmente de manera aleatoria. En podemos utilizar, ya que estudian la clasificacion de
una primera ronda la aplicacién muestra en un lado emociones  (positivas, negativas y neutrales)
las expresiones en imagenes y en el otro lado la mediante diversos estimulos visuales y auditivos.
webcam donde el nifio se ve como hace la expresion, Dado que este estudio es preliminar, se ha decidido
como si tratase de un espejo (ver figura 2). crear un laberinto de 10 niveles de dificultad de

salida Unica y con varios callejones sin salida. Se ha
decidido que fuera de salida Unica, ya que queremos
centrar en el mantenimiento de la atencién mas que
en el concepto de planificacion [12].

Alegria

Figura 2: Entrenamiento con espejo.

Una vez realizadas todas las expresiones de manera
aleatoria, se realiza una segunda ronda donde el nifio
sigue viendo la expresion en la imagen pero no se ve Figura 4: Ejemplo del laberinto.
a si mismo (ver figura 3). Por tanto el nifio debe de
seguir haciendo la expresion sin verse.

En cada Nivel

Sorpresa

Emocion

¢Callejon |
negativa

sin salida?

¢Fuera de
tiempo?

Figura 3: Entrenamiento sin espejo.

Los resultados son estudiados en la siguiente seccion,
donde se discute su coherencia entre las distintas
expresiones que realiza el nifio tanto en la primera
ronda como en la segunda.

¢Hay
recompensa?

3.2.2 Fase 2. Laberinto 3D

En la Fase 2 se ha disefiado un videojuego serio que
sea capaz de mantener la atencion de los nifios
ademas de poder provocar distintas expresiones en
los usuarios mientras juegan. Estudios como el
trabajo propuesto por [13] demuestran que los
laberintos juegan un papel en el desarrollo de

Emocién
positiva

¢Termina
laberinto?

habilidades cognitivas con el fin de mejorar la Emoién Captura
atencion. neutral Imagen
El videojuego creado consiste en un laberinto 3D

(ver figura 4) que provoca reacciones por parte de los

. . . 8 Figura 5: Diagrama del esquema basico para la
usuarios dependiendo de los diferentes estimulos que g g q P

captura de emociones dentro del laberinto.
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Para la captura de emociones dentro del laberinto, se
han disefiado puntos criticos que pueden generar
emociones por parte del usuario (ver figura 5).
Se han considerado tres principales emociones:

e Emocion Negativa. Todos esos caminos que
conducen a callejones sin salida en los distintos
niveles o bien cuando no consiguen terminar el
laberinto dentro de un tiempo limite, pueden
provocar frustracion y por ello es considerado
€oOmo un punto critico a analizar.

e Emocion Positiva. Todos esos caminos en que
encuentran recompensas 0 bien cuando
consiguen  terminar el laberinto, son
considerados como puntos criticos para generar
una emocién positiva dentro del laberinto.

e Emocion Neutral. Todos esos caminos que no
contienen ningln estimulo se considera una
emocidn neutral.

Finalmente los resultados de este experimento son

discutidos en la siguiente seccion.

4 RESULTADOS

En este estudio todos los nifios participantes con
autismo, presentaban un nivel de expresion verbal
consistente (utilizacion de frases cortas, aunque en
ocasiones con ecolalia). Ademas, su nivel cognitivo
oscilaba entre un nivel cognitivo normal y retraso
cognitivo moderado.

A continuacion se presentan los resultados obtenidos
en los diversos experimentos.

41 ENTRENADOR DE EMOCIONES

En las Tablas 1 y 2 se muestran los resultados con el
entrenador de emociones. En la Tabla 1 se observa
que los nifios con autismo por lo general, saben
imitar mejor las expresiones cuando se ven a si
mismos que cuando no. Son en general bastante
coherentes en sus expresiones. Medimos la
coherencia entre las imégenes “con espejo” y “sin
espejo” que reproduzcan la misma expresion.

A partir de estos resultados podemos deducir, que las
expresiones mas claras que pueden reproducir este
grupo de nifios es Alegria, Miedo y Sorpresa. Por
otro lado la mayoria no entendid la expresion Neutral
y les costaba reproducir la cara de Tristeza.

En la Tabla 2 se presentan los resultados con los
nifios control. A pesar de ser mas pequefios, saben
imitar bastante bien todas las emociones y son
bastante coherentes. Obteniendo mejores resultados
cuando no se ven que cuando se ven, a diferencia de
la Tabla 1, que es al revés. Las expresiones que

reproducen con mas claridad sin espejo son las de
Alegria, Enfado, Sorpresa y Neutral.

Tabla 1: Resultados del entrenador de emociones en
nifios con Autismo.

Entr. con Entr. sin | Coherencia
espejo espejo
Alegria | 100% 90% 96%
Tristeza | 61.5% 50% 76%
Miedo 100% 92.3% 96%
Asco 73.3% 40% 76%
Enfado 93.3% 70% 76%
Sorpresa | 100% 100% 100%
Neutral | 46.6% 40% 84%

Tabla 2: Resultados del entrenador de emociones en
nifios Control.

Entr. con Entr. sin | Coherencia
espejo espejo

Alegria | 91.6% 100% 90%
Tristeza | 91.6% 87.5% 80%
Miedo 90% 80% 75%
Asco 90% 90% 80%
Enfado 91.6% 100% 80%
Sorpresa | 91.6% 100% 95%
Neutral | 75% 100% 85%
42 LABERINTO 3D

En las Tablas 3 y 4 se muestran los resultados de los
distintos niveles realizados en el laberinto. En cada
nivel, se capturan las diversas emociones que genera
cada participante. Como se aprecia en estas dos
tablas, los laberintos de este videojuego genera en su
mayor parte emociones positivas (Alegria vy
Sorpresa) y neutrales (cara de concentracion).
Excepto un participante, que no llegd a superar el
nivel 9 y al tercer intento de Game Over, ya generaba
una expresion negativa.

Tabla 3: Resultados del Laberinto 3D en nifios con

Autismo.
Emocion Emocion Emocion
POSITIVA | NEUTRAL | NEGATIVA
Nivel 1 v v
Nivel 2 v v
Nivel 3 v
Nivel 4 v v
Nivel 5 v v
Nivel 6 v v
Nivel 7 v
Nivel 8 v v
Nivel 9 v v
Nivel 10 v v
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Tabla 4: Resultados del Laberinto 3D en nifios

Tabla 6: Resultados del Laberinto 3D en nifios

Control.
Emocion Emocion Emocion
POSITIVA | NEUTRAL | NEGATIVA
Nivel 1 v v
Nivel 2 v v
Nivel 3 v v
Nivel 4 v v
Nivel 5 v v
Nivel 6 v v
Nivel 7 v v
Nivel 8 v v
Nivel 9 v v
Nivel 10 v v

Control.

Tiempo Trayectoria | Colisiones

(segundos) | (bloques)
Nivel 1 9.5 8 0.75
Nivel 2 19.25 14.5 1.5
Nivel 3 23.75 20.5 2
Nivel 4 19.5 23 1
Nivel 5 22.75 24.75 1.5
Nivel 6 59.25 56.5 3.5
Nivel 7 53.5 48.5 3
Nivel 8 33.75 32 2
Nivel 9 66.75 475 3.75
Nivel 10 27.6 28.6 2.3

Finalmente, en las Tablas 5 y 6 se valoran algunos
parametros de atencion en el juego. Todos los
participantes mostraron un nivel elevado de
concentracion mientras jugaban. En la Tabla 5 se
presentan los resultados obtenidos con nifios con
Autismo, los cuales demostraron mucha destreza en
el manejo de los videojuegos. Superando asi en
velocidad a los nifios Control (ver tabla 6),
terminando el juego précticamente a la mitad de
tiempo. En cambio no prestaron tanta atencion en las
colisiones. En general los nifios control intentaban
precisar la posicion de la bola para que no hubiera
colisiones en las paredes, lo que por supuesto, esto
les llevaba mas tiempo en acabar el laberinto. En
cuanto a la trayectoria, tanto en un grupo como en el
otro, realizan trayectorias similares. Se pueden
destacar los niveles 3, 6, 8 y 9, donde la diferencia de
recorrido es mayor. Siendo los nifios control los que
lo suelen recorrer en menos bloques. También cabe
decir, que los méas pequefios de los nifios control, se
paraban unos segundos antes de empezar el laberinto,
analizando cudl era el recorrido mas corto para llegar
a la salida. En cambio los mas mayores, sobretodo en
el grupo de nifios con Autismo, empezaban el
laberinto e iban analizando mientras jugaban.

Tabla 5: Resultados del Laberinto 3D en nifios con

Autismo.

Tiempo Trayectoria | Colisiones

(segundos) | (bloques)
Nivel 1 6.4 8.4 1.6
Nivel 2 8.6 13.6 3
Nivel 3 13.8 28.4 3.4
Nivel 4 8.8 22 1.8
Nivel 5 9 24.2 2.2
Nivel 6 21.6 49.4 5.4
Nivel 7 20.4 47.6 3.2
Nivel 8 19 46.2 4.2
Nivel 9 38 62.4 6.4
Nivel 10 10.75 31.75 1.5

5 CONCLUSIONES 'Y TRABAJO
FUTURO

El trabajo presentado permite analizar la generacion
de las expresiones faciales de los usuarios control y
de los usuarios con espectro autista a través de la
utilizacién de videojuegos serios. Se realiza una
valoracién inicial de los usuarios en los umbrales de
sensibilidad dolorosa y de la red tactil afectivo-
motivacional. Posteriormente los usuarios efectdian
una serie de sesiones con las dos aplicaciones
disefiadas (entrenador de emociones, captura de
emociones en el videojuego serio). Las emociones
consideradas han sido clasificadas como emocion
positiva, neutral y negativa en esta primera fase del
estudio. De los resultados preliminares obtenidos, se
puede confirmar de forma objetiva el alto interés y
motivacion de los usuarios por participar en el
estudio, cumpliendo con satisfaccion la ejecucion de
las tareas pedidas. Respecto a los resultados
numeéricos del entrenador de emociones se puede
afirmar que la mayoria de usuarios con trastorno de
espectro autista reproducen acertadamente las
emociones de alegria, miedo, enfado y sorpresa,
siendo las emociones mas dificiles de reproducir el
asco, la tristeza y la emocién neutral. El efecto de
usar espejo 0 no espejo, influye en la ejecucion de las
expresiones, siendo menor el porcentaje de acierto en
el caso del entrenamiento sin espejo. Curiosamente
con los nifios control, se obtienen mejores resultados
en el entrenador sin espejo que con espejo en la
mayoria de los casos. En cuanto al laberinto 3D, las
expresiones positivas aparecen en todos los niveles
en el caso de los nifios control y en el caso de los
nifios autistas, aparecen en todos los niveles menos
en el nivel 3, 7 y 9 donde se mostraban mas
concentrados. Las expresiones neutrales estan
presentes en todos los niveles, tanto para los nifios
control como para los nifios con autismo y las
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negativas solo aparecen en el nivel 9, por ser el mas
complicado de todos segin los usuarios. Queda
pendiente la repeticion de las pruebas mas veces con
caras naturales y laberintos mas complejos. Al
mismo tiempo es necesario valorar al final del
tratamiento (15 sesiones) si existen cambios en la red
tactil  afectivo-motivacional — consecuencia  del
entrenamiento en ambas aplicaciones y que puedan
modificar a lo largo del tiempo la distribucion de
emociones por niveles. Fomentando si es posible un
incremento de las emociones positivas al obtener un
mejor rendimiento en la resolucion de los laberintos.
Este estudio es preliminar y se considera la
ampliacion de la muestra de usuarios tanto de control
como de TEA y su estratificacion por diferentes
grupos de edades. En una segunda version de las
aplicaciones se prevé el registro EEG de participantes
antes y después del tratamiento para el estudio de la
posible variacion de los ritmos cerebrales.
Adicionalmente se considera la posibilidad de usar la
informacion facial para el entrenamiento de la red
neuronal CNN y poder determinar si se clasifican
correctamente  estas  expresiones en  su
correspondiente emocién.
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Resumen

El paradigma de Imaginacion Motora puede
emplearse en una Interfaz Cerebro Computadora
como estrategia de rehabilitacion motora para la
recuperacion de pacientes con secuelas de
hemiplejia. Con este fin se ha desarrollado un
Sistema que brinda al usuario una animacion virtual
en respuesta a la desincronizacion de sus ritmos
sensoriomotores cuando imagina o intenta la
dorsiflexion de uno de sus pies. Se sabe que durante
el uso de estos sistemas, las condiciones del usuario
cambian, por lo cual en este trabajo se evalud el
desempefio de un Sistema basado Imagineria Motora
con realimentacién visual en tiempo real. Se emple6
el Sistema durante 6 series de 10 tareas cada una, en
2 sesiones de uso, por parte de 10 usuarios sin
experiencia previa y sin secuelas neuroldgicas. Se lo
calibré al inicio de cada sesién y se actualizd el
umbral de clasificacion al inicio de cada serie. Se
analizaron 60 series en total, 30 para cada sesion. Se
obtuvieron la Sensibilidad y la Especificidad y los
espacios ROC. Se observaron diferencias
estadisticamente no significativas entre y durante las
sesiones. Los 20 desempefios promedio de uso (10 en
cada sesi6n) superaron la activacion por azar,
excepto solo en 2 casos para la primera sesion. Estos
resultados convalidan la necesidad de re-calibracién
periddica de un Sistema basado Imagineria Motora,
en especial cuando se lo pretende emplear para
facilitar la neuroplasticidad y el reaprendizaje motor
de personas que presentan lesiones en su corteza
motora.

Palabras Clave: Accidente Cerebro Vascular,
Interfaces Cerebro  Computadoras, Imagineria
motora, Realidad Virtual.
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1. INTRODUCCION

Los sistemas basados en Interfaces Cerebro
Computadoras  (BCI, por “Brain  Computer
Interface”) se desarrollaron originalmente como una
tecnologia de asistencia dirigida a personas con
pardlisis severa o con sindrome de bloqueo. En la
actualidad, se estan pensando como potenciales
herramientas de rehabilitacién para los pacientes con
secuelas de Accidente Cerebro Vascular (ACV) [3]

[5].

Dentro de este marco de aplicacion surgen los
Sistemas BCI que emplean la Imaginacién Motora o
Intencién del Movimiento (IM) para facilitar la
neuroplasticidad a través de la modulacion de los
ritmos sensoriomotres registrados en el EEG: p (8 a
12 Hz) y B (18 a 30 Hz). Esta neuromodulacion
produce una disminucién de la potencia del EEG ante
un evento conocida como Desincronizacion
Relacionada a Eventos (ERD, por “Event Related
Desyncronization”) [1].

Un Sistema de rehabilitacion basado en BCI esta
basicamente constituido por los siguientes bloques: el
usuario, la BCI y el actuador o dispositivo a ser
comandado. La BCI, en si misma esta conformada
por un blogue de sensado y acondicionamiento de la
sefial de electroencefalografia (EEG), otro de
extraccién de caracteristicas y un tercero de
clasificacion que genera la sefial de comando final.
Generalmente los Sistemas IM-BCI requieren de una
calibracién previa para ajustar sus parametros a cada
usuario en particular.

Los sistemas IM-BCI intentan inducir la restauracion
del hemisferio dafiado post-ACV a través de la
imaginacion o la intencion de mover el miembro
afectado. A su vez, este efecto podria facilitar la
restauracion del control motor normal. Con este
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enfoque, la realimentacion desempefia un papel clave
ya que proporciona al usuario informacién sobre la
eficiencia de su estrategia y permite el aprendizaje.
Un tipo de realimentacidn es la extrinseca, que se
define como aquella que es brindada por una fuente
externa. Cuando esta fuente es una imagen, por
ejemplo en una pantalla o monitor, se la considera
realimentacion visual (RV). También se la puede
clasificar de acuerdo al momento en el que es dada,
ya sea durante la ejecucion motora (realimentacion
en tiempo real) o después de esta (realimentacion
terminal) [7] .

El usuario, que forma parte del Sistema IM-BCI, con
esta informacion realimentada cambia entonces sus
condiciones en el transcurso de las series que
conforman una sesion y entre distintas sesiones de
uso, modificando el desempefio del Sistema
completo.

En este trabajo se presentan los resultados de la
evaluacion de desempefio de un Sistema IM-BCI con
RV en tiempo real (Sistema IM-BCI+RV) entre
series y entre dos sesiones de uso, por parte de 10
usuarios sin experiencia en BCI y sin secuelas
neuroldgicas. Se trabajo con la IM del movimiento de
dorsiflexion del pie ya que es una de las secuelas mas
frecuentes y mas severas de los pacientes con ACV.

2. MATERIAL Y METODOS

2.1. SUJETOS

Se incorporaron al estudio 10 voluntarios sanos, sin
secuelas neurolégicas ni experiencia en BCI que
brindaron su consentimiento informado para la
participacién en este estudio cuyo protocolo fue
aprobado por el Comité Central de Bioética en la
Préctica y en la Investigacion Biomédica-Ministerio
de Salud de la provincia de Entre Rios, Argentina. La
edad promedio fue de 35+12,5 afios, 6 de género
femenino y 4 masculinos.

2.2.REGISTRO Y PROCESAMIENTO DEL
EEG

La sefial de EEG se registrd utilizando el
amplificador y conversor A/D portatil g.MOBIlab+,
de la empresa G.Tec (Guger Technology), y la
plataforma BCI2000 [6], con una resolucién de 16
bits y frecuencia de muestreo de 256 Hz.

Se utilizaron 5 electrodos pasivos posicionados segun
la version extendida del sistema 10/20: Fz, C3, C4,
Cz y Pz. Se utilizé un filtro Laplaciano centrado en
Cz, para resaltar la region cortical correspondiente al
miembro inferior. Los electrodos de tierra vy
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referencia se colocaron en el mastoides derecho e
izquierdo respectivamente.

El bloque de extraccion de caracteristicas de la BCI
realiza la estimacion de las densidades espectrales de
potencia (DEP) en paquetes de 3Hz para una banda
de frecuencia determinada en wuna etapa de
calibracion. Esto se lleva a cabo, también en la
plataforma BCI12000, con un modelo autorregresivo
de orden 16, cuyos coeficientes se determinan por el
método de Burg [6]. Posteriormente, por medio de
una aplicacion desarrollada en MATLAB 7.10
(R2010a), se compara el promedio de las DEPs
estimadas en ventanas de 31,25mseg. con un umbral
que es la media de las DEPs promediadas de las
ultimas 5 tareas de IM. Esto genera la sefial de
comando que es enviada al actuador que brinda al
usuario una RV en tiempo real relacionada al
cumplimiento de la consigna de IM [1]

2.3. REALIMENTACION VISUAL

Como RV se desarroll6 una aplicacién de realidad
virtual basada en la plataforma de simulacion V-REP
PRO EDU 3.0. Este mddulo genera un avatar que
simula el movimiento de dorsiflexion del pie cuando
recibe la sefial de comando.

2.4.PROTOCOLO

Cada voluntario asisti6 a dos sesiones de uso del
Sistema IM-BCI+RV, previa etapa de calibracion en
cada una de ellas.

2.4.1. Calibracion de la BCI

La calibracion del Sistema comprendio 2 instancias.
En la primera se determind, para ambos pies, el valor
de frecuencia en la cual se observaba mayor valor del
coeficiente de determinacién r> en la posicion Cz.
Ello se realiz6 analizando los espectros de r> y los
mapas topograficos y de caracteristicas. A esta
frecuencia se la denominé faero

Se comparo el valor de r? para la f,erp de cada pie.
Se eligié como pie para comandar la BCI, aquel con
mayor valor de +* y con mejor localizacion espacial
en Cz.

La segunda instancia de la calibracion del Sistema,
consistié en la determinacidn del umbral inicial del
clasificador, siendo el promedio de las amplitudes
medias de las DEPs estimadas para la ferp de las
Ultimas 5 tareas de IM [1].

2.4.2. Uso de la BCI

Se ubicé al sujeto a 1m de distancia del monitor en el
cual se presentd la animacion por realidad virtual.
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Cada sesion consisti6 en 3 series de 10 tareas en
respuesta a una consigna auditiva. Las tareas se
dividieron en 2 clases: la imaginacion motora y el
descanso, distribuidas aleatoriamente y de manera
uniforme en cada serie. Para la tarea de IM se
instruy6 al sujeto en imaginar el movimiento de
dorsiflexién del pie elegido a maxima contraccion
voluntaria pero sin movimiento visible, mientras que
para la segunda se indicé al sujeto relajarse. Al
finalizar cada serie, se actualizd el valor del umbral y
se le brind6 al usuario un periodo de relajacion de
entre 10 seg. y 15 seg.

2.5. INDICADORES DE DESEMPERNO

Se estimaron la Sensibilidad y la Especificidad
promedios para cada serie y para cada sesion, para
cada sujeto. Estas métricas se representaron en el
espacio ROC  (por  “Receiver  Operating
Characteristic”) donde, para cada punto graficado, la
abscisa  corresponde al promedio de (1-
Especificidad) y la ordenada al promedio de la
Sensibilidad.

2.6. PROCESAMIENTO ESTADISTICO

Se realiz6 una prueba estadistica de hipétesis t
pareada para comparar las medias de los promedios
de Sensibilidad y de Especificidad entre las series de
ambas sesiones y entre sesiones, para valorar la
significancia estadistica de los cambios observados.
Se utilizé el programa para procesamiento estadistico
SPSS® v.15, con p<0,05.

3. RESULTADOS

En la figura 1 puede observarse una fotografia
ejemplificativa del uso del Sistema IM-BCI+RV por
parte de uno de los voluntarios. El operador brinda
las consignas auditivas siguiendo el protocolo de
experimentacion.

Se analizaron 60 series en total, 30 para cada sesion.
Es de destacar que de las 60 series, solo 13 (21%),
arrojaron desempefios por al azar; pero ninguno de
ellos se observé en la tercera serie de la segunda
sesion donde todos los desempefios (100%) fueron
muy buenos, superando la activacién por azar.

La prueba t no mostr6 cambios estadisticamente
significativos de la Sensibilidad y la Especificidad
entre las series de una misma sesion para todo el
grupo de voluntarios.
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Figural: Fotografia que ilustra el uso del Sistema
IM-BCI+RV por parte de uno de los voluntarios

En la figura 2 pueden observarse los espacios ROC
del desempefio promedio de cada usuario del Sistema
durante la primera sesién y durante la segunda
sesion, (a) y (b) respectivamente. Es de destacar que
los voluntarios EY, AR y YA cuyos desempefios
fueron cercanos o por debajo del desempefio por
azar, mejoraron notablemente en la segunda sesién.

Del analisis estadistico se observé que no hubo
diferencias significativas entre sesiones para todo el
grupo de voluntarios, si bien las diferencias
existieron para cada uno de ellos.

4. DISCUSION Y CONCLUSIONES

El desempefio del Sistema IM-BCI+RV fue evaluado
en 2 sesiones de uso, 3 series en cada sesion. Los 10
voluntarios que participaron del estudio, no poseian
experiencia previa en BCI. Esto se evidenci6 en el
bajo desempefio que 2 de ellos mostraron en la
primera sesién (Figura 2.a), quizas por la ansiedad
producida ante una experiencia nueva.

El anlisis de los promedios de las métricas de cada
sesion y para cada sujeto, mostr6 que todos los
puntos graficados se encontraban por encima de la
diagonal en la segunda sesion (Figura 2.b);
evidenciando que todos fueron capaces seguir la
consigna brindada: lograr una ERD bien localizada
durante la tarea de IM vy el estado de descanso; y que
la BCI pudo clasificar correctamente estos dos
distintos estados mentales.
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Sensibilidad

(a)
Figura 2; Espacios ROC del desempefio promedio de los sujetos durante las sesiones de uso del Sistema IM-
BCI+RV. (a) Primera sesion (b) Segunda sesién. La linea diagonal indica el desempefio por azar

Todos los sujetos, de manera individual, cambiaron
su desempefio entre las series de cada sesion. El
desempefio por azar fue disminuyendo desde la
primera serie hasta la sexta, del 21% al 0%
respectivamente. No obstante, estas diferencias no
fueron estadisticamente significativos. Esto puede
deberse a que la estrategia de actualizacién del
umbral de clasificacion después de cada serie fue
adecuada ya que la BCI pudo adaptarse al estado
mental del voluntario a la vez que exigirle el esfuerzo
necesario para favorecer la neuromodulaciéon de
losritmos sensoriomotores.

También se observaron diferencias en el desempefio
promedio entre las dos sesiones (Figura 2); pero no
fueron estadisticamente significativas, quizas por el
hecho que ante el inicio de cada sesion el Sistema
IM-BCI+RV fue recalibrado, es decir se identificé la
mejor frecuencia de ERD para esa sesion y un nuevo
umbral que reflejaba la capacidad de ERD para el
voluntario para ese momento. Esta observacion
coincide con estudios de la dinamica de la ERD en el
transcurso del tiempo, en los cuales se observaron
cambios similares evidenciados en los mapas
topogréficos y de caracteristicas ante el intento de
movimiento de las manos de pacientes post-ACV [8]

[1].

Del anélisis de estos resultados se concluye que es
factible controlar el movimiento de dorsiflexion del
pie de un avatar virtual con una BCI por imagineria
motora; que el desempefio de todo el Sistema
depende de la habilidad, de la concentracion y del
estado mental del usuario para realizar dicha
imaginacion; que dicho desempefio difiere sesion a
sesibn 'y durante la sesiobn. Son necesarias
calibraciones individuales previas al uso cotidiano
y/o adaptacion del Sistema durante la sesion. Estas
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Sensibilidad

(b)

apreciaciones cobran especial interés cuando los
usuarios son pacientes con secuelas neurolégicas, ya
que la capacidad de concentracién y otros aspectos
cognitivos suelen también verse afectados por la
lesion. Por este motivo, los préoximos pasos estan
enfocados a evaluar el desempefio del Sistema IM-
BCI+RV mediante su uso por personas con secuelas
de ACV.
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Resumen

The purpose of the study was to explore the efficacy
of a neurorehabilitation therapy based on functional
electrical stimulation (FES) controlled by a brain-
computer interface (BCI) in stroke patients. Eight
severe chronic stroke patients were recruited. The
study consisted of a therapeutic intervention which
involved the activation of a FES device when the
patient achieved mental activity related to a motor
cue. The BCI-FES system consisted of the Emotiv-
EPOC® BCI system, a block based on Arduino’s
technology which produced the command signal, and
a one-channel FES device for the extensors of the
most affected hand. Following a training period with
the BCI, 20 treatment sessions were performed. The
patients” upper limbs were assessed by the Range of
Movement (RoM), the modified Fugl-Meyer
Assessment (mFMA) and the modified Ashworth
scale (mAsh). The Quality of Movement (QM) and
Amount of Use (AS) were evaluated using the
modified Motor Activity Log (mMAL), and the
Quality of Life using a Visual Analog Scale (VAS).
Desynchronization was identified in all screened
patients. Significant post-treatment improvement was
detected in mFMA (t=-3.30; p=0.01), QM mMAL
(t=-8.04; p=0.001), AS mMAL (t=-12.14; p=0.02),
VAS scores (t=-3.97; p=0.04), and mAsh for
shoulder abduction (t=3.81; p=0.007), for wrist
(t=3,42; p=0.001), elbow (t=4.9; p=0.002) and
finger flexion (t=3,74; p=0.007). Regarding the
RoM, improvements were observed for elbow (t = -
2.68; p = 0.03) and wrist flexion (t = -2.68; p =
0.03). The results suggest that the use of this BCI-
FES system could be beneficial in the
neurorehabilitation of chronic stroke individuals.

Palabras Clave: Accidente Cerebro Vascular, Ictus,
Interfaces Cerebro Computadoras, Estimulacion
Eléctrica Funcional, Neuro-rehabilitacion.
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1. INTRODUCCION

La paralisis asociada al accidente cerebro vascular
(ACV) o ictus se encuentra entre las principales
causas de discapacidad en adultos. Aproximadamente
el 25% de los hombres y el 20% de las mujeres
tendran un ACV si superan los 85 afios de edad, y
entre el 25% y 40% de los sobrevivientes
desarrollaran importantes secuelas [10]. Si bien
existen estrategias de rehabilitacion neurolégica que
colaboran en la recuperacién funcional de estos
pacientes, es necesario idear nuevas herramientas
terapéuticas que aporten al tratamiento.

Las terapias de rehabilitacion buscan generar
estimulos sensorio-motores a través de la repeticion
de movimientos y de la incorporacion de los mismos
a las actividades de la vida diaria; favoreciendo la
plasticidad del sistema nervioso central dependiente
de la actividad [13]. A su vez, se conoce que el tipo,
la forma y la sincronia de la realimentacion sensorial
afectan ese re-aprendizaje motor [12][20]. Evidencia
actual sugiere que el correlato neural que asocia la
Imaginacién Motora (IM) generada en areas
ipsilesionales con la actividad producida por la
realimentacion visual y propioceptiva seria un primer
mecanismo basico del aprendizaje motor [11].

Una de las terapias de neurorrehabilitacion que logra
la realizacion de movimientos funcionales repetitivos
comandados por el usuario a la vez que genera
realimentacion propioceptiva y visual es la
Estimulacién Eléctrica Funcional (FES, Functional
Electrical Stimulation). La FES se aplica para la
restitucion de la funcionalidad perdida de miembros
paralizados mediante la activacion de un estimulador
al momento de la realizacion de la funcién motora
deseada. En este sentido se han propuesto varias
sefiales para comandar un dispositivo FES, entre las
cuales se pueden mencionar las interfaces cerebro


mailto:ctabernig@ingenieria.uner.edu.ar

Cognitive Area Networks, vol. 4, n° 1, Junio 2017, © Asociacion Nicolo, ISSN: 2341-4243

computadoras (BClI,

[11[8]-

Una BCI es un dispositivo que registra y procesa
sefiales cerebrales para establecer un canal de
comunicacion entre un individuo y el medio exterior
[2]. Ante el movimiento, el intento o la imaginacion
de un movimiento (IM) se producen cambios en la
actividad cortical que pueden ser detectados
mediante electroencefalografia (EEG) [18]

Brain Computer Interface)

Trabajos recientes reportaron la activacién cortical
durante la IM y/o el movimiento de los pies en
sujetos sanos [5] y de las manos de personas con
secuelas de ACV [21]; concluyendo que a pesar del
dafio en la corteza motora debido al ACV es factible
detectar la ERD asociada a la IM del miembro
afectado [25]. Asimismo, estudios previos con BCI
demostraron que el correcto entrenamiento para
generar la desincronizacion del ritmo
electroencefalogréfico rolndico ipsilesional en
enfermos con ACV mediante IM, podria resultar
beneficioso en su rehabilitacion [3].

Algunos autores reportaron, en casos aislados, la
aplicacion exitosa de BCl y FES para controlar el
movimiento de prension de la mano paralizada
sugiriendo que esta metodologia también podria
generar cambios plasticos favorables a nivel cortical
[19][17]; pero su empleo con fines terapéuticos en
pacientes con secuelas de ACV es escaso. Asimismo,
un estudio reciente recomienda que el FES se
mantenga activado durante todo el periodo que dura
la IM [22].

En funcién de esto, en este articulo se presentan los
resultados preliminares de un estudio cuyo objetivo
fue evaluar los efectos de una terapia de neuro-
rehabilitacion basada en BCI y en FES para pacientes
con secuelas crénicas de ACV isquémico. Se busco
favorecer la neuroplasticidad a través de la activacion
de la corteza cerebral ante la consigna de IM vy la
realimentacion sensorial producida por la realizacion
del movimiento del miembro superior afectado
utilizando FES.

2. MATERIAL Y METODOS

El estudio consistio en 20 sesiones durante las cuales
se les brindd la consigna de intentar extender su
mano pléjica y, cuando se detectaba la actividad
cortical relacionada a la IM, se activaba un
electroestimulador FES que producia el movimiento
buscado.

2.1. PACIENTES

Se evaluaron 49 pacientes con ACV isquémico
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unilateral desde septiembre 2015 a abril de 2016, de
los cuales 8 se incorporaron al estudio. Todos
presentaban al menos 1 afio de evolucion (evolucion
promedio: 36,8+24,2 meses; 2 femeninos y 6
masculinos; edad promedio: 61,25 +-18,96 afios);
con pardlisis o marcada debilidad de la flexo-
extension de los dedos de la mano y con debilidad de
jerarquia de todo el miembro superior (FMm con
puntaje igual 0 menor a 25). Asimismo, presentaban
preservacion de las funciones cognitivas necesarias
para comprender las consignas de la terapia y el
consentimiento informado; indemnidad de la via
visual y minimo o nulo compromiso de la
sensibilidad del miembro afectado. Para asegurar la
estabilidad en la evolucion del ictus se requirid que
presenten una variacién del puntaje FMm igual o
menor a 2 puntos entre mediciones realizadas 30 dias
antes y al dia del ingreso al tratamiento. Todos
manifestaron su consentimiento para la participacion
del estudio, el cual fue aprobado por el Comité de

Etica de la Fundacion Rosarina de Neuro-
rehabilitaciéon, Rosario, provincia de Santa Fe,
Argentina.

Se excluyeron pacientes que presentaban alguna
condicién psiquiatrica o neurol6gica ademas del
ACV; sindrome cerebeloso; compromiso de jerarquia
del sistema nervioso periférico del miembro
afectado; dolor severo; espasticidad grado 3 o
superior en la escala de Ashworth modificada (ASm)
y/o con altas dosis de medicacion que pudieran
causar inhibicion de la neuroplasticidad.

2.2. MATERIALES

Se utilizé el Sistema BCI-FES desarrollado para este
estudio. Se trata de un sistema robusto, de répida
colocacién y que permite detectar actividad cerebral
relacionada a la IM y generar el movimiento por
FES. Esta constituido por 3 bloques: el primero es la
BCI, conformada por electrodos, amplificadores y
software de Emotiv Epoc® (Emotiv Systems Inc.,
San Francisco, USA). El segundo es un mddulo
basado en tecnologia Arduino que interconecta los
otros dos bloques; y el tercer bloque es el estimulador
FES (Flexicar, Buenos Aires, Argentina) que genera
pulsos de estimulacion eléctrica cuando la BCI le
envia la sefial de comando [9]. En la figura 1 se
puede observar una fotografia del Sistema siendo
empleado por uno de los voluntarios

2.3. ENTRENAMIENTO

Previo al inicio de las sesiones de tratamiento tuvo
lugar un periodo de entrenamiento para el
aprendizaje de la correcta utilizacién del Sistema
BCI-FES.
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2.4. TRATAMIENTO

El estudio consistié en 4 sesiones semanales de 60
minutos de duracion, durante 5 semanas consecutivas
(20 en total). Los pacientes, previamente entrenados
en el uso del Sistema, debian cumplir al menos con
18 sesiones y no podian faltar a dos consecutivas.
Durante las sesiones, la terapista le daba al paciente
la misma consigna de “intentar mover su miembro
parético” para tomar un vaso que se le mostraba
enfrente. Este intento motor era detectado por la BCI
y el FES activado. El electrodo activo de
estimulacién eléctrica se colocd sobre el punto motor
de los extensores de mufieca y dedos, y el indiferente
de manera distal sobre el mismo musculo.

3. EVALUACION

Los pacientes fueron evaluados 30 dias antes, el dia
anterior y el dia después de finalizado el tratamiento.

3.1. ESCALA DE EVALUACION PRIMARIA

Se utiliz6 la escala FM para miembro superior (total
66 puntos). Se excluyeron los items de
coordinacion/velocidad (6 puntos). Considerando que
los pacientes no serian habiles para cumplir con esta
parte de la prueba por la severa debilidad o paralisis
de extension de los dedos; y de reflejos (6 puntos), ya
que esta medicidn no aportaria sensibilidad ni
especificidad a la evaluacion, quedando entonces con
un total de 54 puntos: escala FMm. Un puntaje
mayor indica mejoria en la funcion evaluada.

3.2. ESCALA DE EVALUACION SECUNDARIA

Se utilizé la escala de Ashworth modificada (ASm)
para evaluar los cambios de espasticidad de 4
movimientos del miembro afectado: flexion de
dedos, de mufieca y de codo y abduccién de hombro
(puntaje maximo: 20). Un puntaje menor indica
mejoria.

Para evaluar la actividad motora desde el punto de
vista del paciente, se utilizé la escala MAL (Motor
Activity Log) modificada, constituida por dos sub-
escalas que puntlan la cantidad de uso (CU) y la
calidad de movimiento (CM) del miembro parético
en las actividades de la vida diaria [26][27]. El
puntaje final es el promedio de la puntuacion (entre O
y 5) obtenida en cada una de las preguntas sobre el
total de preguntas respondidas por el paciente. Mayor
puntaje indica mejoria.

Los cambios en la calidad de vida de los pacientes
fueron evaluados mediante la sub-escala VAS
(Visual Analog Scale) de la escala EQol-5D (Euro
Quality of Life) [8][7]. Los puntajes se encuentran

101

entre 0 y 10. Un puntaje superior implica percepcién
de mejoria en su calidad de vida, por parte del
paciente.

Por ultimo, se registraron los datos de goniometria de
la méxima abduccién de hombro y de flexion de
codo, de mufieca y de los dedos de la mano.

3.3. PROCESAMIENTO ESTADISTICO

Se realiz6 una prueba estadistica de hipdtesis t
pareada para comparar las medias de los puntajes
obtenidos al aplicar las escalas de evaluacion
primaria y secundaria y asi valorar la significancia
estadistica de los cambios observados en el grupo de
pacientes antes y después del tratamiento. Se utilizé
el programa para procesamiento estadistico SPSS®
v.15, con p<0,05.

4. RESULTADOS

En la figura 1 puede observarse una fotografia
ejemplificativa del uso del Sistema BCI-FES por
parte de uno de los voluntarios. La terapista brinda
las consignas auditivas que instan al paciente a tomar
el vaso con su mano pléjica.

La prueba t mostr6 cambios estadisticamente
significativos para los indices FMm antes y después
del tratamiento (t=-3,30; p=0,013). Igual resultado
arrojo para los indices MAL CM (t=-8,04; p=0,01),
para el MAL CU (t=-12,14; p=0,02), para el indice
VAS (t=-3,97; p=0,04) y para la escala ASm para
abduccion de hombro (t=3.81; p=0.007), para

extension de mufieca (t=3,42; p=0.001), para codo
(t=4.9; p=0.002) y para flexion de dedos (t=3,74;
p=0.007).

Interfaz Arduino

Figural: Fotografia que ilustra el uso del Sistema
BCI-FES por parte de uno de los voluntarios
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Respecto de la goniometria, se observaron mejoras
estadisticamente significativas para la flexion de
codo (t=-2.68; p=0.03) y de mufieca (t=-2,68;
p=0,032). Para abduccién de hombro y flexién de
dedos, las mejoras observadas no fueron
estadisticamente significativas.

5. DISCUSION

Los resultados obtenidos en este trabajo, reflejados
en todas las escalas utilizadas, demuestran una clara
mejoria clinica del grupo de pacientes ingresados al
estudio, luego del tratamiento. Se remarca el hecho
que todos cursaban una etapa crénica de la
enfermedad, por lo cual dificilmente podrian
atribuirse las mejorias a la evolucion natural del
ictus. La activacion neuronal casi simultanea
provocada por la desincronizacién por la IM
detectada por la BCI y por las entradas sensoriales
provenientes de la realimentacién  kinésica,
propioceptiva y visual generada por el FES, podria
haber facilitado la recuperacién funcional quizas por
la participacion de los haces propioceptivos vy
visomotores asociada a la realizacion y a la
observacion del movimiento de la mano severamente
parética del paciente [4][6]. Esta realimentacion
sensorial reactiva la representacion cortical del
movimiento en la corteza motora, la cual es reforzada
a su vez en el nuevo préximo intento de IM.

Por otro lado, en estos estadios crénicos ya existen
modificaciones en las redes neuronales, con cierto
desbalance interhemisférico, por el cual el hemisferio
sano ha generado inhibiciones sobre areas
perilesionales, gestoras de una mejor recuperacion
funcional [24]. Tal vez este deshalance, medido en
numerosos trabajos como indice de lateralidad a
través de resonancia magnética funcional [15][6],
condiciona al menos en parte la remodelacion
pretendida con nuestra intervencion. Un estudio en
pacientes con ACV de corta evolucion podria
ayudarnos a responder este enigma; sin embargo, el
exigente disefio experimental (doble ciego, grupo
placebo, etc) y la mayor muestra necesaria para
obtener resultados confiables, lo convierten en una
dificil empresa.

6. CONCLUSIONES

En este estudio se pudo comprobar la capacidad de
desincronizacién de las neuronas de la corteza
motora dafiada de los 8 pacientes estudiados. A partir
de ello, hemos comprobado que una intervencion
terapéutica basada en BCI por IM y en FES puede
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considerarse como alternativa para la rehabilitacion
de pacientes con secuelas severas y cronicas de ACV.
Nuestros préximos pasos estaran relacionados a la
implementacion del estudio con nueva y mejor
tecnologia para BCI, optimizacién del protocolo,
disefio experimental doble ciego y con un grupo de
mayor cantidad de pacientes, etc., de manera de
responder a las numerosas preguntas que este estudio
preliminar ha planteado
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From Arm Supports to Exercise Devices
for People with Duchenne Muscular Dystrophy

Joan Lobo Prat
Biorobotics Lab, University of California, Irvine, USA, jlobopra@uci.edu

Abstract

People with Duchenne muscular dystrophy (DMD)
can benefit from assistive devices that augment their
residual functional abilities. While the function of the
legs can be effectively supported with the use of
wheelchairs, there are few effective solutions to
support the arm function. This extended abstract
gives an overview to the arm supports developed for
people with DMD in the Flextension A-Gear project.
Additionally, to tackle the issues of sendentarism in
non-ambulatory men with DMD, we present the
concept of the GOARM, a novel arm exercise device
for electric wheelchair users that will be capable of
modulating the exercise level.

Key Words: Duchenne, Assistive Devices, Exercise,
EMG control, Force Control, Control Interface

1 INTRODUCTION

Duchenne muscular dystrophy (DMD) is the most
common inherited muscle disorder, affecting 1 in
5000 live born males, and is characterized by
progressive muscle wasting and weakness [1].
Improvements in health care have extended the life
expectancy of boys with DMD into adulthood,
however they still become wheelchair-bound around
their early teens and completely loose their arm
function around their late teens [2]. As a result, there
is a considerable group of people with DMD living
until their 30’s with a strong dependency on care and
restrictions to participate in social activities [3].

Assistive technology can play an important role in
increasing the quality of life for adults with DMD by
enabling them to independently perform activities of
daily living [4]. The function of legs can be
effectively supported with the use of wheelchairs, but
there are few effective solutions to support arm
function [5].

The first part of this extended abstract will give an
overview to the arm supports developed in the
Flextension A-Gear project, and the second part will
introduce the GOARM, a novel concept of an arm
exercise device for people with DMD.
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2 FLEXTENSION A-GEAR

Commercially available arm supports present three
major limitations: (I) they provide insufficient
support to the weakest users, (Il) their large
dimensions and unattractive looks often stigmatize
users, and (II) they use control interfaces (i.e.
buttons and joysticks) that require sacrificing the use
of one hand or other body part.

The aim of the Flextension A-Gear project was to
develop body-bound arm supports that could be worn
underneath clothing and be able to assist the
execution of essential activities of daily living
meeting the time-varying needs of individuals with
DMD. The development towards the ultimate arm
support was divided in two separate functional
prototypes: the Passive A-Gear and the Active A-
Gear, which are directly related to two levels of
assistance.

The Passive A-Gear (Figure 1 left) is intended for
individuals with DMD that are still able to perform
activities of daily living if the weight of the arms is
compensated [6]. The Passive A-Gear, in contrast to
the existing arm supports, has a mechanical structure
that closely follows the biomechanics of the arm and
trunk, uses a novel spring configuration to balance
the weight of the arm in every configuration, and has
a hip joint incorporated to allow flexion/extension
movements of the trunk. The mechanism has five
degrees-of-freedom (DOF): one at the hip joint, three
at the shoulder joint and one at the elbow. The
functional prototype of the passive A-Gear was
validated with three boys with DMD using 3D
motion analysis and electromyography (EMG)
analysis. The results indicated an increased
movement performance in terms of reachable range-
of-motion and task completion rate when the arms
where supported by the Passive A-Gear.

When the support provided by the Passive A-Gear
becomes insufficient, the Active A-Gear (Figure 1
middle) provides the extra assistance needed by
adults with DMD through motorized joints that react
to the intentions of the user [7]. The Active A-Gear is
built upon the passive A-Gear. Through the
combination of passive and active support, we
designed a low-weight (2.5 kg) and close-to-body
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Figure 1. Arm supports developed in the Flextension A-Gear Project.
Left) the Passive A-Gear. Middle) the Active A-Gear. Right) The A-Arm (active).

system (max. of 15 cm away from the body) able to
support the weight of the arm (3 kg) and apply high
endpoint forces (30-60 N). Preliminary performance
evaluations of the Active A-Gear with healthy
subjects revealed that with some modifications the
Active A-Gear would be a suitable platform to test
the functional performance and feasibility of a
wearable and active support for adults with DMD.

As a parallel strategy, we also developed the A-Arm
(Figure 1 Right) device, which is a non-wearable
two-DOF active arm support based on a serial two-
link mechanism that assists movement in the
horizontal plane [8]. The A-Arm becomes
inconspicuous by its simplicity and the way it is
integrated into the wheelchair. A preliminary pilot
evaluation with one adult with DMD (24 years-old)
indicated that the assistance provided by the A-Arm
enabled him to move the arm in the horizontal plane
and perform task like reaching (and using) his mobile
phone, laptop or wheelchair joystick — actions that he
could not do without the A-Arm. Being able to
perform this planar movements was perceived by the
subject as a significant increase of autonomy.

A critical component of active arm supports, such as
the Active A-Gear or the A-Arm, is the control
interface, as is it responsible for the human-machine
interaction. We developed force and EMG-based
control interfaces and found that both are feasible
solutions for the control of active arm support for
adults with DMD that have lost their arm function a
long time ago [9]. The comparative studies between
EMG and force-based control interfaces indicated
that, in general, EMG-based control interfaces are
better suited for adults with DMD than force-based
control interfaces, as they are experienced as less
fatiguing.  Nevertheless,  force-based  control

106

interfaces with active gravity and joint-stiffness
compensation can be a better alternative for those
cases in which voluntary forces would still be higher
than the intrinsic forces of the arms.

3 GoARM EXERCISE DEVICE

While wheelchairs are an essential technology to
support the mobility of boys with DMD, their
continuous use results in an increased level of
sedentarism, which leads to a secondary functional
deterioration ~ of  the  musculoskeletal and
cardiorespiratory systems, as well as to an
accelerated loss of arm function [10].

Recent studies show that dynamic physical training
can delay the secondary functional deterioration as a
result of disuse, and can help preserve the functional
abilities of boys with DMD for a longer period of
time [11]. Thus, physical training has important
implications for improving the quality of life of boys
and men with DMD.

Current international guidelines for boys with DMD
generally recommend regular submaximal activities
and avoid eccentric or exhausting high-resistance
exercises [12]. However, there is no consensus on the
specific exercise dose that should be given to boys
and men with DMD.

Inspired by the LARA wheelchair [13], we are
currently developing the GoARM, a wheelchair-
mounted device that will allow boys with DMD to
exercise their arms while driving their electric
wheelchairs or while playing videogames. This
device will be capable of modulating the level of
exercise/assistance depending on the user needs as
well as recording data related to its usage. If this
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device proves to be functional by people with DMD
we plan to use it in subsequent research studies to get
a better understanding on the effect of training to the
preservation of functional abilities in boys and men
with DMD.

4 DISCUSSION

The Passive and Active A-Gear and the A-Arm
tackle the limitations of current arm supports. They
can provide support to the weakest users, and have
small dimensions that reduce their stigmatizing
effect. Moreover, they have control interfaces that
use signals implicitly related to the movement
intention of the user, which does not require
sacrificing the use of any part of the body. All these
contributions represent a significant step towards
improving arm supports for adults with DMD.

Hopefully these novel concepts of arm supports will
be the basis for the development of commercially
available active arm supports for people with severe
muscular weakness. We think that the assistive
devices developed in the Flextension project may
also be applicable to other patient groups that present
muscular weakness.
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Resumen

Las interfaces BCI tienen ya un cierto grado de
desarrollo en el ambito del diagnéstico y de la
interaccion persona-computador, sin embargo su
aplicacion al control de dispositivos robéticos esta
todavia muy limitado debido a la dificultad de
interpretacién dinamica. Es por ello que actualmente
el control BCI queda muy limitado a Ordenes
elementales y para el control de robots la
informacion proporcionada por esta interfaz debe
complementarse con otros tipos de sensores vy
estrategias. Este articulo describe las diferentes
lineas de trabajo que se llevan a cabo en control
volitivo y cooperativo de robots asistenciales en el
grupo de investigacion de Robotica Inteligente y
Sistemas (GRINS) del Centro de investigacién en
Ingenieria Biomédica (CREB) de la UPC.

Palabras Clave: Neurorobética, robot asistencial,
robotica en rehabilitacion, interaccidn persona-robot.

1 INTRODUCCION

La utilizacién de robots en rehabilitacion motora y
cognitiva constituye una herramienta con un gran
potencial. Sin embargo, los estudios clinicos que
comparan su efectividad respecto al uso de terapias
convencionales no son todavia suficientemente
concluyentes en todo su campo de aplicacion.
Aunque la neuroplasticidad permite la recuperacion
de funciones perdidas cuando se practica la adecuada
rehabilitacion, también existe el riesgo de
degeneracion, como por ejemplo la alteracién del
movimiento, consecuencia de una actividad repetitiva
controlada robéticamente sin  una adaptacién
adecuada al usuario. La personalizacién de la terapia
robotizada, asi como su adaptacion dinamica al
estado y evolucion del paciente sera fundamental.

Las interfaces neurales, que constituyen la forma mas
natural de comunicacion con un robot asistente en
rehabilitacién, son todavia muy limitativas. Para
conseguir una mejor interpretacion de la intencién y
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del estado del usuario para el control de robots en
rehabilitacidn o asistencia, el grupo de investigacion
GRINS desarrolla varias lineas de trabajo: a) la
evaluaciéon del grado de eficiencia conseguido de
interfaces BCI persona-maquina a partir de la
captacion de parametros como atencidn, fatiga,
estado de excitacion/relajacion, frustracion o
frecuencia de parpadeo del usuario, b) estudio de la
semejanza entre patrones motores de los miembros
superiores, con el objetivo de mejorar la
rehabilitacion hemiparésica post-ictus tomando como
modelo el miembro sano, c¢) estudio de la relacién
entre fuerzas de interaccion miembro-exoesqueleto y
los patrones de activacién muscular, d) interpretacion
de la intencién volitiva de movimientos motores
basicos mediante sensores portables para el control
de protesis y ortesis, y e) estudio del efecto de la
asistencia robdtica para el estimulo en la
recuperacion motora.

En este articulo se describen los desarrollos en
control de robots para rehabilitacion, utilizando ya
sea un brazo robot externo, un rodador o un
exoesqueleto, y se analizan las necesidades de
sensorizacion para conseguir la adecuada interaccion
con el usuario. Asimismo se expondran los ensayos
realizados para la evaluacion mediante BCI del
rendimiento y eficacia, y la ergonomia, de
dispositivos de interfaz en el control de operaciones
tipo sefalizacién, trazado y arrastre, utilizando
modelos psicomotores, como el de la ley de Fitts.

2 REHABILITACION MEDIANTE
BRAZOS ROBOT

La rehabilitacion ya sea de miembro superior, con el
objetivo de asistir en la realizacion de actividades de
la vida diaria, o de miembro inferior, para potenciar
la movilidad, puede ser asistida por uno o mas brazos
robot externos. En esta rehabilitacion se actla sobre
una parte concreta de la extremidad, pufio o tobillo
para el movimiento de brazos o piernas, o sobre
antebrazo y pierna si lo que se pretende es realizar
ejercicios de flexion-extension. En esta seccion se
describen los trabajos realizados utilizando un solo
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brazo externo, un robot cooperativo, con un Unico
punto de contacto entre robot y usuario, dejando
libres una 0 mas articulaciones anatdmicas para una
actividad de miembro superior, y el control
coordinado de una cinta rodante y dos brazos
externos para asistencia a la marcha.

2.1 CONTROL DE UN BRAZO EXTERNO

La realizacion de los movimientos de forma guiada
por un robot externo puede realizarse operando como
lo hace un fisioterapeuta sujetando la extremidad del
paciente por un punto de contacto. Para ello se
programard la trayectoria del elemento terminal del
robot segin el movimiento deseado del punto de
fijacion con el paciente.

Los diferentes ejercicios de rehabilitacion se realizan
mediante la programacion de diversas trayectorias
del efector final del robot situado en el punto de
contacto con el paciente. A pesar de los buenos
resultados obtenidos en los procesos de rehabilitacion
con este tipo de dispositivos programados, diversos
estudios [2,11] han demostrado que es posible
mejorar su potencial gracias a la posibilidad de
modificar el ejercicio entre el robot y el paciente
mediante la adquisicion de informacion de la
interaccion entre ellos, como puede ser la relacion
entre fuerzas aplicadas del robot y el esfuerzo
muscular del paciente. Dicha informacion permite
que los ejercicios programados puedan adaptarse a
las necesidades reales del paciente. Este
comportamiento se ajusta al paradigma de control
cooperativo, un tipo de control de aplicacién
creciente en robdtica por su adaptabilidad al entorno
y la seguridad que proporciona.

Estos robots siguen actuando bajo este control de
trayectoria, pero fijando unas restricciones ligadas a
la interaccién fisica con el usuario, adaptandose al
grado de contribucion del movimiento que el
paciente pueda hacer. La medida de la fuerza de
interaccion serd un factor clave para ello, asi como el
analisis de la respuesta muscular para determinar el
nivel de actividad muscular, grado de cansancio, etc.

La fig. 1 muestra la plataforma de experimentacion
utilizada para el estudio de la interaccién persona-
robot en un proceso de rehabilitacion de movimientos
de flexo-extension de la articulacién del codo. Esta
informacion de interaccion se obtiene mediante la
observacion y procesado de la relacion entre las
fuerzas aplicadas en el efector final mediante un
sensor de fuerza y la actividad muscular del paciente
mediante sensores electromiograficos (EMG), [1].

Asimismo, existen otros tipos de interaccion en
procesos de rehabilitacion que permiten realizar
terapias en estadios iniciales a pacientes con
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disfuncion de movilidad severa. Esto es gracias a la
adquisicion de sefiales que no dependen del control
neuromuscular pero que interviene en él, como son
las sefiales electroencefalograficas (EEG). Dichas
técnicas suponen un gran avance en el campo clinico
de la rehabilitacion, permitiendo ayudar a potenciar
la neuroplasticidad.

Gracias a mejores dispositivos de adquisicion EEG,
nuevas técnicas de procesado de sefiales como los
patrones espaciales comunes (CSP) y técnicas de
aprendizaje, como maquinas de soporte vectorial
(SVM), es posible extraer caracteristicas temporales
de las sefiales EEG asociadas a eventos del cerebro,
como pueden ser movimientos imaginarios de una
extremidad. La fig. 2 muestra una plataforma de
experimentacion donde se implementa un modelo de
actuacion controlado por la intenciéon de movimiento
del paciente.

Figura 1: Plataforma de estudio de las fuerzas de
interaccion persona-robot y su relacion con la
respuesta muscular mediante sefiales mioeléctricas.

Figura 2: Ejecucion de una accion programada a
partir de la interpretacion de la intencion.

Para un mejor control robdtico debe conocerse al
maximo la estructura de control de los patrones
motores sanos. La dificultad de interpretar la
capacidad de actividad muscular ha sido estudiada
para el caso de hemiparesia, resultado de un ictus.
Para ello, se ha analizado la similitud de
comportamiento entre los dos brazos de una misma
persona, en contraposicion a la similitud entre dos
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brazos de personas distintas [12]. El estudio se basa
en el analisis de las sefiales EMG de las que se
extraen las sinergias musculares, los vectores sinergia
y los coeficientes de activacion muscular. El estudio
da indicios de que el brazo sano puede tomarse como
patrén para la rehabilitacion del brazo hemiparésico.

2.2 ASISTENCIA A LA MARCHA CON CINTA
RODANTE Y BRAZOS ROBOT

Para estudiar la conveniencia o0 no de poder
simplificar la complejidad en mecénica y control de
un exoesqueleto, se ha desarrollado una plataforma
robotica formada por una cinta rodante y dos brazos
roboticos, disefiados especificamente para esta
investigacion, que generan el movimiento basado en
el patron de la marcha definido previamente, Fig. 3.
Se ha realizado un primer estudio de la respuesta en
pacientes, nifios del Hospital de Sant Joan de Déu,
con sindrome polimalformativo con retraso
cognitivo, atrofia muscular espinal tipo I,
cromosomopatia, paralisis cerebral con hidrocefalia y
mielomengocele, mostrando una respuesta muy
diversa en todos ellos, tanto en lo que se refiere a su
capacidad de cooperar como en el interés en caminar.

Con esta plataforma desarrollada, se prevé analizar
las formas de reacciébn a la interaccion que
favorezcan la empatia con la ayuda robotica y en
consecuencia la mayor capacidad de rehabilitacion.

Figura 3: Rehabilitacion de la marcha mediante la
asistencia de dos brazos roboticos sobre una cinta
rodante.

3 ASISTENCIA A LA MARCHA

CON UN RODADOR

El control compartido ofrecido por un rodador
robotizado desarrollado en el grupo es una estrategia
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también usada en la recuperacion de la marcha de
personas que han sufrido algin tipo de accidente
vascular, o de otro tipo, que les afecta la movilidad,
y/o a mantener el equilibrio sin ayuda de alglin otro
dispositivo de apoyo.

El rodador robotizado desarrollado dispone de
sensores inerciales, IMU, sensores de fuerzas en las
manetas para captar las fuerzas ejercidas por los
usuarios y de esta forma inferir la intencion y estado.
El rodador también dispone de dos motores BLDCM
que aplican un par directo a las ruedas traseras
pudiéndose compensar la falta de fuerza por alguna
extremidad del usuario, asi como ser utilizado como
medio de guia durante la navegacion al realizar un
ejercicio.

Asi, el control compartido del rodador combina
ordenes del usuario y del robot para conseguir un
objetivo definido en ejercicios sencillos: 1I0MWT o
6MWT. EI control colaborativo que es aplicado es
un caso especial del control compartido en el que lo
comandos de control de usuario y el robot son
mezclados en un Unico flujo de control de forma
continua. Los comandos del robot estan focalizados a
mejorar la eficiencia y la seguridad, aunque los
usuarios deberan poder rechazar esta asistencia
cuando su percepcion los considere demasiado
alterados. Para mejorar la aceptacion con el usuario
los algoritmos de navegacion del robot mimetizan el
comportamiento humano cuando es posible, evitando
provocar estrés y frustracién, lo que afectaria a la
eficiencia en la realizacion del ejercicio.

Figura 4: Asistencia a la marcha con rodador

La figura 4a muestra a un voluntario sano con el
rodador sobre una cinta, en los talones tiene
marcadores Opticos que permitiran inferir el avance
de los pies y su elevacion, test realizado en Vrije
Universiteit Amsterdam (VUA); v la figura 4b un
usuario utilizando el rodador robotizado efectuando
un ejercicio de rehabilitacién de la marcha en el
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Hospital Regional Universitario de Malaga (HRU).
En ambos casos el uso del rodador ha demostrado su
asistencia a la marcha y al equilibrio, y su eficacia
como equipo con una gran capacidad de monitorizar
los datos de la marcha. La informacion extraida
contribuye al analisis y diagnostico del progreso del
usuario con potencial al estudio tanto de la evolucién
fisica como de comportamientos posturales que
pueden ser debidos a causas mentales o cognitivas.

INCORPORACION Y MARCHA
MEDIANTE EXOESQUELETO

4

La rehabilitacion de las extremidades inferiores es
fundamental para potenciar la movilidad. Los retos
son proporcionar la asistencia adecuada y gestionar la
tarea de mantener el equilibrio de la forma menos
forzada. La mayoria de los dispositivos roboticos de
rehabilitacion se centran  principalmente en
proporcionar ayuda durante la marcha. Sin embargo,
hay algunos movimientos previos o capacidades
imprescindibles para dar seguridad al usuario antes
de progresar hacia la marcha, como la estabilidad del
equilibrio en parado (balance) o la incorporacién
desde la posicidon de sentado (sit-to-stand). Ambas
estan relacionadas con el control del centro de masas
(COM) mientras se realiza una tarea dinamica [8].

La incorporacién es uno de los movimientos basicos
y parte esencial de las actividades cotidianas. Este
movimiento también necesita de un alto rendimiento
del usuario, al levantar todo el peso corporal y
simultineamente mantener el equilibrio del cuerpo.
La fuerza muscular en la articulacion de la rodilla
juega un papel clave en este movimiento. La ayuda
externa puede ser proporcionada por medio de una
ortosis mecanica 0 mediante estimulacion muscular.
Ambos sistemas han demostrado ser Utiles por
separado, sin embargo, la actuacién simultanea de un
sistema motor acoplado con la estimulacién muscular
se ha mostrado muy eficiente en la prestacion de la
asistencia adecuada en el caso de los pacientes
parapléjicos [3].

En este trabajo, se presenta y se evalla un
exoesqueleto como herramienta valida para la
rehabilitacion, con un modelo de control de
impedancia variable para la incorporacion. Este
modelo permite la actuacion simultdnea del
exoesqueleto y la estimulacion muscular sin riesgos
para el paciente. La adaptacion del modelo de control
se realiza en tiempo real con una consideracion
especifica a las diferentes etapas de esta tarea.

Aungue la incorporacién se considera un ejercicio
trivial en la aplicacién de la robdtica en
rehabilitacidn, es lo suficientemente compleja como
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para ser planificada mediante un procedimiento
Unico. Aunque las posiciones inicial y final en esta
tarea pueden estar bien establecidas, no puede ser
tratada desde una perspectiva de generacion de
trayectorias con control de posicidn. Esta solucién
implicaria un movimiento forzado del paciente. El
usuario debe controlar el inicio de la accion,
activandolo a voluntad, ya que todo el movimiento
requiere del control del equilibrio, involucrando la
dinamica de la parte superior del cuerpo.

En este trabajo, se usa una estrategia para asistir
como y cuando se necesita (assist-as-needed), que
varia dinamicamente las variables de amortiguacion
y rigidez de la ortosis en tiempo real, adaptandose a
cada usuario y a cada ejecucion. El sistema debe
ayudar a los usuarios del exoesqueleto a ponerse en
pie, sin ningln conocimiento previo sobre su peso o
altura. También se considera la capacidad de abordar
la activacion paralela de la estimulacion eléctrica
funcional (FES). El sistema es autoportable, no
usando ningun sistema de monitorizacion externa.
Los Unicos sensores usados para sincronizar la
asistencia son: la posicion y velocidad de las
articulaciones, las seflales EMG de superficie que
monitorizan las sinergias musculares, las fuerzas de
interaccion con la ortosis o los propios pares
generados por ésta.

Se han vinculado tres etapas con diferentes
estrategias de control asociadas para proporcionar el
comportamiento deseado del sistema, figuras 5y 6:

Etapa 1: Iniciacion del usuario - Aqui la estrategia es
el control de la admitancia, lo que facilita la
iniciacién del usuario, escogiendo la posicion mas
cémoda de salida y dando cierta libertad en el
movimiento. El movimiento asistido de Ila
articulaciéon se iniciard cuando el paciente intente
pasar de la fase de reposo a una posicién diferente,
indicando la intencién del movimiento. Cuando el
controlador observa el cambio en las posiciones de la
articulacion y simultaneamente observa un cambio en
el comportamiento neuro-motor, dispara la segunda
etapa.

Etapa 2: Transicion - Se aplica una estrategia de
control de amortiguaciéon basada en el error en la
velocidad a partir de la cual se generan las fuerzas
asistenciales (o resistivas segin el caso) requeridas
para alcanzar la posicion de equilibrio. La velocidad
de referencia se programa especificamente para cada
paciente. Cuando el movimiento alcanza la referencia
de velocidad constante, el FES puede activarse
aplicando un par adicional a la articulacién. La
accion del FES se trata como una perturbacion desde
el punto de vista del control [9], pero de hecho,
reduce el error en la velocidad y relaja la asistencia
proporcionada por el motor de la articulacién.
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Etapa 3: Equilibrio - En esta etapa, el usuario debe
ser guiado a la posicién de reposo o final mientras
mantiene la estabilidad postural. Desde la posicion de
llegada de la articulacién, ya a baja velocidad, se
aplica un control de posicién con rigidez variable. La
rigidez es inicialmente baja para asegurar una buena
transicion desde el modo de control previo, pero se
incrementa a lo largo del tiempo rapidamente hasta
su valor méximo para mantener el sujeto en posicion
vertical [10].

INCORPORACION

4 p

AMORTIGUAGION 4

ADMITANCIA - POSICION

EES +
AMORTIGUACION

\_ %

Figura 5. Estrategias de control asociadas a cada
etapa usadas en la transicion de sentado a erguido
(sit-to-stand).

AT pEEEC!

Figure 6. Incorporacion efectuada por un sujeto sano
con el exoesqueleto

5 EVALUACION MEDIANTE BCI
DE UNA INTERFAZ PERSONA
MAQUINA

Uno de los aspectos clave en el proceso de
integracion de dispositivos  robotizados  tanto
corporales, como los exoesqueletos, o aquellos que
trabajan de forma colaborativa o teleoperada, es la
interfaz que acta como nexo de unién entre persona
y maquina y a través de la cual se realiza la
interaccion.

Cuando se introduce un nuevo dispositivo interfaz o
un nuevo metodo de interaccion persona maquina se
hace necesaria su evaluacion y el impacto que causa
en el rendimiento y eficacia de la persona en la tarea
de interaccion. Algunos aspectos del rendimiento de
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la interaccién son objetivamente medibles como la
velocidad de ejecucion, los tiempos de reaccién y los
errores 0 desviaciones. Sin embargo, existen otros
parametros que impactan fuertemente en la eficacia
de la interaccion asi como en la ergonomia de la
misma, cuyas medidas no pueden obtenerse
directamente de los ensayos, como son la atencién
requerida, la fatiga o la frustracion entre otros [7].

Algunos ensayos, como los propuestos en la norma
ISO 9241-9 [6], establecen recomendaciones para
evaluar los dispositivos de interfaz en tareas como las
de sefializacién y trazado o arrastre. Estos ensayos
son caracterizados utilizando modelos psicomotores
como el de la Ley de Fitts, en donde la dificultad de
la tarea es cuantificada segin la amplitud de los
desplazamientos y la precision de la tarea. El
estandar también ofrece recomendaciones para
evaluar aspectos subjetivos, en donde se mide como
la persona percibe la ejecucion de la tarea en
términos de esfuerzo, precisién, fatiga, confort, etc.
Estas medidas se evaltan utilizando un test, con lo
gue queda supeditado al criterio de cada persona y de
como esta interpreta cada uno de los parametros.

Para lograr uniformidad en los criterios y basar la
evaluacién en medidas obtenidas directamente de la
persona, se utilizaran interfaces BCI (Emotiv EPOC)
durante el desarrollo de los ensayos que evallan las
interfaces o los métodos de interaccion persona-
maquina. Algunos de estos dispositivos BCI
comerciales proporcionan prestaciones suficientes
para obtener algunas de estas medidas (atencidn,
frustracién, fatiga, excitacidn/relajacién o frecuencia
de parpadeo entre otras) con la ventaja de ser mas
accesibles y tener menor coste en comparacién de sus
homélogos utilizados en el campo médico, asi como
de ser menos invasivos para el usuario y de
proporcionar un uso mas inmediato sin requerir de
una aparatosa instalacion o equipamiento. Los
ensayos deberan realizarse de forma que se pueda
poner en correspondencia la dificultad de la tarea con
los parametros obtenidos del BCI. De esta manera se
pueden continuar realizado evaluaciones siguiendo
las recomendaciones de los estandares de ergonomia,
sustituyendo o complementando los test de
evaluacién subjetiva por las medidas obtenidas por
los BCI.

En el ensayo que se ha preparado se somete a cada
participante a la ejecucion de una prueba con una
interfaz de ordenador con ratén en donde la persona
tratara de realizar un conjunto de tareas de diferente
grado de dificultad, ver Figura 7. Se trata de pruebas
que se determinan en la norma ISO antes
mencionada. Por un lado se debe hacer clic con el
ratén sobre un objeto de tamafio y distancia que ira
cambiando aleatoriamente (experimento de Fitts [5]).
Por otro lado deberd seguir el trazado de un camino
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cuya longitud y anchura también ird cambiando. De
esta forma se tendra un amplio rango de valores de la
dificultad de la tarea perfectamente cuantificables.

En cada prueba se ird captando los valores que
devuelve el dispositivo BCI utilizando un entorno
abierto de tratamiento de sefiales EEG (OpenVIBE).
La hipotesis de partida es que la medida de la
atencién estd correlacionada con la dificultad de la
tarea. El objetivo es determinar esta relacion y
observar el comportamiento con las otras sefiales BCI
adquiridas.

ENSAYO
SELECCCION

ENSAYO
ARRASTRE

Figura 7. Esquema experimento.

5 DISCUSION

Las limitaciones que presentan las interfaces BCI
para el control de sistemas roboticos exigen disponer
de sensores multimodales para percibir tanto la
intencién, como la voluntad vy el estado del
usuario. La informacion multisensorial — permite,
mediante la  informacién complementaria vy
redundante que proporcionan, desencadenar las
estrategias de control que se adapten tanto a las
necesidades individuales de cada usuario como a su
dindmica.

La efectividad de los sistemas robdticos de asistencia
en rehabilitacion depende en gran medida de la
capacidad de interpretacion de la voluntad, estado y
capacidades del usuario, asi como del desarrollo de
las estrategias de control que se adapten mejor a cada
situacion.
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Resumen

La enfermedad de Parkinson (EP) se encuentra entre
las enfermedades neurol6gicas mas comunes en la
tercera edad. EIl trabajo que aqui se plantea tiene
como objetivo el estudio del efecto de la medicacion
sobre los ritmos del cerebro en enfermos de
Parkinson con el fin de generar posteriormente
intervenciones terapéuticas de neuromodulacion
enddgena basada en Realidad Virtual que
reproduzcan dichos efectos.

Palabras Clave: Neuromodulacion, realidad virtual,
Enfermedad de Parkinson

1 INTRODUCCION

La enfermedad de Parkinson (EP) se encuentra entre
las enfermedades neuroldgicas mas comunes en la
tercera edad que contribuye significativamente a la
morbilidad y mortalidad en este segmento de la
poblacion [1]. Se trata de un trastorno crénico
degenerativo del cerebro caracterizado por la atrofia
de las neuronas dopaminérgicas en la sustancia nigra
lo que produce unos sintomas caracteristicos como
temblor, rigidez, bradicinesia e inestabilidad postural.

El tratamiento mas efectivo es el farmacoldgico
(levodopa) pero el carécter crénico y progresivo de la
enfermedad aminora su eficacia a largo plazo [5].
Esta enfermedad suele ir acompafiada de trastornos
cognitivos que afectan a la atencion, la memoria de
trabajo, la funcion ejecutiva y la fluidez verbal
algunos de ellos acrecentado por la medicacion [7].

El trabajo que aqui se plantea tiene como objetivo el
desarrollar intervenciones terapéuticas de
rehabilitacidn basadas en neuromodulacion con el fin
de reproducir los efectos neurofisiologicos de la
medicacion en relacion con las mejoras funcionales
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que ésta produce sobre bradicinesia y la rigidez. Para
ello, se propone un estudio de los cambios a que da
lugar la  medicacion sobre la  actividad
electroencefalogréafica en enfermos de Parkinson.

2 NEUROMODULACION

Dado que en los pacientes de EP el dafio se halla en
el Sistema Nervioso Central, las nuevas tendencias
de rehabilitacién se centran en modificarlo, en base a
la plasticidad neuronal, para producir mejoras en el
Sistema Periférico [2]. Esta modificacion se realiza
mediante potenciacidon o inhibicién de la actividad
neuronal, generalmente en la corteza, que a medio
plazo podra inducir cambios estructurales [3]. La
actividad neuronal puede ser modulada de manera
voluntaria por el sujeto, mediante mecanismos
internos  de  pensamiento, generando  una
neuromodulacion endogena, o por estimulos
externos, mediante neuromodulacion exdgena, como
pulsos magnéticos o estimulos auditivos [11].

La EP se manifiesta mediante la presencia de una
actividad excesivamente sincronizada en la banda de
frecuencia beta (13Hz-30Hz) en los ganglios basales
asi como en la conexién funcional entre ellos y con el
tdlamo y corteza. Por tanto, las oscilaciones en la
banda beta pueden representar un biomarcador
electrofisiolégico del desorden motor en PD, en
concreto, de la bradiquinesia y la rigidez. La
medicacion dopaminérgica y la estimulacién cerebral
profunda reducen la actividad anémala en las
estructuras de este bucle funcional [6].

La manipulacion de esos patrones de activacion
anomalos por otros medios puede ofrecer una via
alternativa para tratar este desorden motor
incapacitante. Una estrategia es la neuromodulacion
(NFB, NeuroFeedBack en inglés), que permite que el
paciente aprenda de manera endégena a manejar
determinados pardmetros de su actividad neuronal.
En [4] se presenta una revision que evalua la eficacia
terapéutica de la neuromodulacion y se analiza la
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regulacion de diferentes ritmos cerebrales en
enfermos de Parkinson capturados en posiciones
especificas de la corteza motora.

La neuromodulacion que se busca aplicar en este
trabajo estara basada en los cambios que produce la
medicacion en la actividad electroencefalografica
(EEG). Estara basada en escenarios de realidad
virtual que seran proyectados a través de unas gafas
para proporcionar al paciente una experiencia realista
y de mayor inmersion.

3 ANALISIS DE LOS EFECTOS
ELECTROFISIOLOGICOS DE LA
MEDICACION

3.1. MATERIALES Y METODOS

El estudio llevado a cabo ha implicado a 4 pacientes
(2 mujeres, 2 hombres, edad media = 65,75 = 6,39
afios) con diagnostico de enfermedad de Parkinson
idiopatica y prescripcion farmacoldgica de levodopa.
La tabla 1 recoge los datos demograficos y clinicos
basicos relevantes a este estudio de cada paciente. El
protocolo de medida ha constado de dos partes, una
antes de tomar la medicacion y otra, una hora
después de su ingesta. En ambos casos se ha
registrado la actividad EEG de los pacientes en dos
tareas: 1) un minuto de reposo y 2) durante 30
segundos juntando y separando sucesivamente los
dedos pulgar e indice de cada mano. Esta segunda
tarea es utilizada por los clinicos como una métrica
de evaluacion de la bradicinesia y rigidez motora.

Se han empleado 64 canales (segun el sistema
internacional 10-20) usando electrodos activos
Ag/AgCl  (Acticap, Brain Products GmbH,
Germany). La sefial se amplificd (actiChamp, Brain
Products GmbH, Germany) y se muestred a 512 Hz.
Se eliminaron artefactos de la sefial EEG continua
empleando el método ASR (Artifact Subspace
Reconstruction) [8]. A continuacion, la sefial se filtro
en la banda de 4Hz-30Hz con un filtro FIR. Se
realiz6 un analisis de fuentes utilizando el algoritmo
SLORETA [10] para ambas tareas, y se analizaron
estadisticamente las diferencias pre y post
medicacion de las fuentes con tests no paramétricos
[9] en diferentes bandas de frecuencia.

Tabla 1: Datos demograficos y clinicos de los

3.2. RESULTADOS

El alcance de este trabajo es el estudio de los
cambios que produce la medicacién en el estado de
reposo del paciente. Se han analizado los resultados
obtenidos mediante sLoreta en las bandas de
frecuencia de [4Hz-7Hz], [7Hz-10HZz], [10Hz-13Hz],
[13Hz-17HZz], [17Hz-13Hz] y [23Hz-30HZz],

Se han identificado los cambios significativos
espaciales en promedio para los cuatro pacientes de
la actividad neurofisioldgica tras la medicacién en
diversas bandas de frecuencia. Las figuras 1 hasta 6
presentan esos cambios. Las zonas marcadas en azul
presentan una actividad electrofisioldgica
significativamente menor después de tomar la
medicacion.
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Figura 1. Cambios en la actividad cerebral Theta (4Hz-7Hz) pre y
post medicacion (post<pre) durante el minuto de reposo en el area
de Brodmann 9, giro frontal inferior y I6bulo frontal izquierdo.
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Figura 2. Cambios en la actividad cerebral Low Alpha (7Hz-10Hz)
pre y post medicacién (post<pre) durante el minuto de reposo en el
area de Brodmann 19, prectiineo y I6bulo parietal izquierdo.

P 2P 5 ] | | ET) A

P |-

A0em 5 o Seom [X)

5 0 S [¥) v} & 0 &

Figura 3. Cambios en la actividad cerebral High Alpha (10Hz-
13Hz) pre y post medicacion (post<pre) durante el minuto de
reposo en el area de Brodmann 9, giro precentral y I6bulo parietal
izquierdo.
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51 59 D!eStra |zquierdo Figura 4. Cambios en la actividad cerebral Low Beta (13Hz-17Hz)
S2 63 Diestro Derecho pre y post medicacion (post<pre) durante el minuto de reposo en el
S3 67 Diestro Izquierdo area de Brodmann 19, ctneo y Iobulo occipital izquierdo.
S4 74 Diestra Izquierdo
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Figura 5. Cambios en la actividad cerebral Mid Beta (17Hz-23Hz)
pre y post medicacién (post<pre) durante el minuto de reposo en el
area de Brodmann 6, giro medio frontaly l6bulo frontal izquierdo.

Figura 6. Cambios en la actividad cerebral High Beta (23Hz-30Hz)
pre y post medicacion (post<pre) durante el minuto de reposo en el
area de Brodmann 40, giro postcentral y I6bulo parietal derecho.

Al pie de cada figura se alude a las areas de
Brodmann a las que pertenecen las regiones en las
que se detectan diferencias pre y post medicacién, en
concreto, las areas 6, 9, 19 y 40. El area 40 esta
implicada en el agarre guiado visualmente y en el
control ejecutivo del comportamiento, entre otras
funciones. El area 6 representa las funciones del area
premotora. El area 19 tiene entre sus funciones la de
discriminacion de las posturas de los dedos y el 9
estd involucrado en funciones fundamentalmente
cognitivas.

4 CONCLUSION

En este trabajo se ha presentado un estudio para
determinar ~ cdmo afecta la medicacion
antiparkinsoniana a la actividad electrofisioldgica de
cada paciente. Se han mostrado en promedio los
cambios de esta actividad, que corroboran y amplian
hallazgos de estudios previos. El objetivo final de
este trabajo es el de proponer intervenciones de
neuromodulacion enddégena basadas en realidad
virtual que regulen los ritmos capturados en las
localizaciones corticales identificados en el estudio
previo. Como se desprende de los resultados
obtenidos, los ritmos cerebrales estudiados, que se
ven afectados por la ingesta de la medicacion (desde
Theta hasta High Beta), y las zonas corticales
implicadas apuntan a unos objetivos susceptibles de
neuromodulacién mas amplios que los tipicamente
propuestos en otras revisiones sobre
neuromodulacion en pacientes de Parkinson [4].

Agradecimientos

Este trabajo ha sido financiado parcialmente por los
proyectos NEUROMOD (DPI12015-68664-C4-1-R) y
MD (PIE-201650E055).

Referencias (10 ptos, negrita)

[1]

(2]

(3]

[4]

[5]

6]

[7]

[8]

[9]

[10]

[11]

Bach, J.-P., Ziegler, U., Deuschl, G., Dodel, R.
& Doblhammer-Reiter, G., (2011). “Projected
numbers of people with movement disorders in
the years 2030 and 2050”, Mov. Disord. 26, pp.
2286-90.

Belda-Lois, J.-M. et al., (2011) “Rehabilitation
of gait after stroke: a review towards a top-
down approach”, J. Neuroeng. Rehabil., pp.8-
66.

Daly, 1., Wolpaw, J.R.,, (2008). “Brain-
computer interfaces in neurological
rehabilitation”, Lancet Neurol. 7, pp.1032-1043.

Esmail S., Lindem, D., (2014). “Neural
Networks and Neurofeedback in Parkinson’s
Disease”, Neuroregulation 1(3-4), pp. 240-272.

Fahn, S., (2006). “A new look at levodopa
based on the ELLDOPA study”, J. Neural
Transm. Suppl., pp. 419-26.

Gulberti, A., et al., (2015). “Predictive timing
functions of cortical beta oscillations are
impaired in Parkinson’s disease and influenced
by L-DOPA and deep brain stimulation of the
subthalamic nucleus”, Neurolmage:Clinical 9,
436-449.

Litvan, I., et al., (2012). “Diagnostic criteria for
mild cognitive impairment in Parkinson’s
disease: Movement Disorder Society Task
Force guidelines”, Mov. Disord. 27(3), pp. 349-
56.

Mullen, T., Kothe, C., Chi, Y.M., Ojeda, A.,
Kerth, T., Makeig, S., Cauwenberghs, G., Jung,
T.P., (2013). “Real-time modeling and 3D
visualization of source dynamics and
connectivity using wearable EEG”, Procs. of
IEEE EMBS, pp. 2184-2187.

Nichols T.E., Holmes A.P., (2002).
“Nonparametric permutation tests for functional
neuroimaging: a primer with examples”, Human
Brain Mapping 15, pp. 1-25.

Pascual-Marqui R.D., (2002). “Standardized
low resolution brain electromagnetic
tomography (SLORETA): technical details”,
Methods & Findings in Experimental &
Clinical Pharmacology 24, 5-12.

Siebner, H. R. et al. (2009), “Consensus paper:
combining transcranial  stimulation  with
neuroimaging”, Brain Stimul. 2, 58-80.



	00-1cogan_portada_v001
	00-2contraportada
	00-3prologo_v001
	00-4indice_v001
	01_CEA_2017_CARTIF_v8
	02_CEA_Bioingenieria_2017 Dinarès-Ferran_Cho_Sebastián_Otal_Solé-Casals_Guger
	03_Evaluación preliminar de la influencia de tDCS en procesos cognitivos
	04_manuscript
	05_Manuscrito_AnaDeLosReyes
	06_paper BCI CEA Barna
	07_Paper_Font-Llagunes_et_al
	08_Physiotherapy treatments and techniques for the improvement of children with cerebral palsy
	09_sistema_bci_multiusuario
	10_TrabajoCompletoFINAL
	11_versio_final
	12_WalkingStabilityExos
	13_9CEA_VMartinezCagigal
	14_Guttmann_mB_BO-revised2
	15_PaperAutismoDEFPeralesUIB
	Entrenamiento sin espejo
	[1]  E. V. C. Friedrich, N. Suttie, A. Sivanathan, T. Lim, S. Louchart and J. A. Pineda, “Brain–computer interface game applications for combined neurofeedback and biofeedback treatment for children on the autism spectrum”, Interaction of BCI with the...
	doi: 10.3389/fneng.2014.00021
	[2]   D. Sturm, E. Peppe and B. Ploog, "eMot-iCan: Design of an assessment game for emotion recognition in players with Autism," 2016 IEEE International Conference on Serious Games and Applications for Health (SeGAH), Orlando, FL, 2016, pp. 1-7.
	doi: 10.1109/SeGAH.2016.7586228
	[3]   C. Abt, “Serious Games”, 1970, New York: The Viking Press.
	[17]  Unity - Game Engine: https://unity3d.com/es/


	16_articulo Tabernig y col_Desempeño BCI
	17_articulo_Tabernig_BCI_FES_estudio_clinico
	18_lobo_prat_et_al_resum_guttman_BioEng2017_2
	19_Control de robots en neuroreab Robotizada
	20_PAPER_delCastillo_CEA_2017

