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PROLOGO

Los articulos publicados en este nimero de la revista Cognitive Area Networks
corresponden a los trabajos cientificos del 10° Simposio CEA de Bioingenieria,
organizado por la Universidad San Pablo CEU (Madrid) bajo la direcciéon del Dr. Rafael
Raya, el Dr. Ramoén Ceres y D. Eloy Urendes. Las temadticas entorno a las que giran la
edicion del 2018 de este Simposio son las Interfaces Cerebro-Maquina y las Tecnologias
para la Rehabilitacién y Asistenciales.

El propésito de este Simposio es el de proporcionar un espacio de encuentro entre
investigadores del ambito tecnolégico y clinico, alumnos, profesionales e incluso
usuarios, que realizan su actividad en el ambito de las tematicas indicadas
anteriormente, principalmente en Espafia e Iberoamérica.

Este Simposio es el principal evento organizado por el Grupo de Bioingenieria del
Comité Espafiol de Automatica (CEA) y se ha consolidado, desde sus inicios, como el foro
de admbito nacional mas relevante en torno a la tematica de las Interfaces Cerebro-
Maquina.

Este afio la celebracién del Simposio es especialmente relevante dado que cumple su
décima edicion. Desde estas lineas quiero agradecer el esfuerzo y trabajo desinteresado
llevado a cabo por todos los organizadores y sus equipos durante todos estos afios, que
ha permitido la celebracién de este evento durante ya una década. Asimismo, quiero dar
las gracias a la asociacién Nicolo por su relevante trabajo al frente de la revista Cognitive
Area Networks, encargandose de la edicion y publicacion de los trabajos del Simposio en
su revista desde el afio 2014.

José M. Azorin
Coordinador del Grupo Tematico del Comité Espafiol de Automatica
Junio de 2018.
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TEXT2EVENTS: A DESKTOP APPLICATION TO FACILITATE THE
DEVELOPMENT OF ALTERNATIVE INTERFACES

M. Ardura-Carnicero and A. Otero
Departamento de ingenieria de sistemas de la informacion, Escuela Politécnica Superior, Universidad San
Pablo CEU Carretera, Boadilla del Monte, Urbanizacion Monteprincipe, Madrid, Espafia,
{lolaardura99@gmail.com abraham.otero@gmail.com}

Abstract

The development of alternative human-computer
interfaces is a very active research field nowadays.
Every existing approach ends with the generation of
events in the operating system according to the
user’s intention that produces some interaction with
the computer. In order to facilitate the development
of these alternative interfaces, a desktop application,
Text2Events, has been developed to generate every
kind of mouse and keyboard events after parsing text
commands sent to the application through a network
connection. The application is open source and
multiplatform, allowing the generation of events in
Windows, Linux and Mac OS, and in any operating
system capable of running a Java virtual machine.

As proof of concept application, an interface based
on electromyography has been presented. This
software analyzes muscle contraction and sends
commands to Text2Events through a network
connection to generate events that are associated
with the contraction of a specific muscle.

Key words: human-computer interfaces, event
generation, toolkit for human-computer interfaces
development, multiplatform, open source.

1 INTRODUCTION

The development of computers has opened a wide
array of possibilities in professional and social
activities. However, the interaction with them highly
depends on the use of input devices that are not
always accessible to people with disabilities. The
creation of alternative ways of human-computer
interaction has become an important field of research
to provide disabled people with a way of using
computers and, therefore, enables them to access
entertainment, to communicate and opens new work
possibilities. Furthermore, computers can be used as
a control mechanism for home automation devices,

wheelchairs and virtually any mechanical device.
Therefore, allowing a citizen with disabilities to
control a computer also opens the door to enabling
him to control all these devices.

Many authors in the literature use physiological
signals including surface electromyography (SEMG),
EEG, eye gaze and voice commands [1-3] to decode
the user’s intention. Most of these interfaces follow a
similar pattern that starts with the acquisition of data
from the user through sensors, followed by its
processing by an algorithm to identify the intention
of the user, and that concludes with the generation of
the events in the operating system.

This paper presents a new open source application to
generate every kind of mouse and keyboard events in
the operating system where it is run. Its purpose is to
simplify the development of alternative human-
computer interfaces, enabling researches to focus
only in the first two steps of their development: the
acquisition of data through some sensors and the
algorithms to decode the intention of the user.

Text2Events is a Java multiplatform application that
can be run in every operating system that can run a
Java virtual machine, including Linux, Windows and
MacOS. It can establish communication with the
physiological signals interpretation algorithms (or
with any other application) through a network
connection. Text commands are send through this
connection to Text2Events where they will be parsed
to generate the corresponding input events.

This paper presents the architecture of Text2Events
and an example application that generates events
based on EMG signals of the user. First a general
overview of the structure of the program is presented
followed by a more detailed description of the main
blocks that make it up: the establishment of a
network connection and the protocol that controls the
parsing of text to transform it to operating system
events. Finally, an EMG-based interface that
communicates with Text2Events is presented as a
proof of concept application.
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Figura 1: Architecture of Text2Events

2 METHODS

The architecture of Text2Events comprises three
modules (See Figure 1): a reader that establishes the
network communication with the other application
and gets the text commands as Strings, a parser that
converts these text commands into software specific
commands, and an executor that generates the
corresponding operating system events.

The software is structured into three Java classes,
Reader, Parser and Executor, and an enumeration,
Command. The class Reader opens the network
connection and communicates with the signal
processing software extracting commands in text
format from the network connection. This class
extends the Java Thread class which permits having a
parallel line of execution without blocking the main
thread. This essential to allow Text2Events to
respond to external events from the operating system
(for example, an application shut down event) or
from the application itself.

The Parser class receives the text command as a
String from the Reader. It then analyzes the
command and compares it against the ones that are
specified in the Text2Events protocol, returning to
the Reader an enumeration of the type Command
together with all the information related to the
command. For example, a command to move the
mouse cursor has associated information about the
absolute coordinates, or relative coordinates, from
the current position, to which the mouse must move.
If the Parser is not able to identify the command, it is
associated with a value of the enumeration
corresponding with an invalid command.

Finally, if a valid command is received, the Reader
will pass it (represented by a value of the
enumeration) to the Executor which will generate the
corresponding event in the operating system.

21 NETWORK COMMUNICATION

The Reader is the module responsible for establishing
the network communication and managing the
communication with the biosignal analysis software.
To establish the connection, the Reader creates a
Server Socket and binds it to a port (by default 9000)

in the local host. Then it waits for a connection
request coming from the biosignals interpretation
algorithms. Once the connection is established, the
input and output streams of the user’s socket are used
to create a BufferedReader and a PrintWriter to
enable Text2Events to communicate with the other
software.

After establishing the connection, two text lines are
sent to the client software: “Connection established”,
“[Screen dimensions] Width: XXX Height: YYY”,
where XXX is the width of the screen in pixels and
YYY is the height in pixels. These two Strings are
used to notify the user that the connection was
accepted and to inform about the screen boundaries
where mouse events can be generated.

Thanks to the use of network communication the
application that processes the physiological signals
from the user can run either on the same computer as
Text2Event or on a different one. Furthermore, it
does not restrict the development of the alternative
interface to use the same programming language as
Text2Events: any programming language can be used
as long as it can read and write ASCII characters
from a network connection.

22 COMMAND PARSING AND EVENT
GENERATION

The Strings read by the initial module are passed to
the second one, the Parser. The Parser is responsible
for sanitizing the text command and comparing it
with the ones defined in the application protocol to
translate the text to specific software commands.

These software commands are represented as an
enumeration Java Object. This enumeration stores the
command type and information relative to the event
to generate such as the number of pixels if it is a
command for a mouse movement, the combination of
keys pressed if it is a command for a keyboard event
or the absolute position if it is a command for
positioning the mouse. The fact of parsing the text to
an enumeration type command facilitates the storage
and the further access to all the information needed
for generating the operating system events, and it
eases error management.

If the String matches one of the commands specified
in the protocol, the Parser returns to the Reader an
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Command enumeration with the information required
for the event it represents. On the other hand, if the
String received is a non-valid command a
Command.ERROR is returned to the Reader. This
class will use the socket to notify the error by
sending back the text: "ERROR. Command not
recognized\n” + "Command: "+ reading, where
reading is the text command that Text2Events was
not able to parse.

If the parsing succeeds, the software command is
passed to the event generator, the Executor class. To
generate the operating system events, this module
creates an instance of the Java.awt.Robot class and
calls its different methods for mouse movement or
keyboard actions according to the command
received. The event generator provides these methods
with the information stored in the command
necessary for the event generation, such as the
position of the mouse or the keycode for the key to
be pressed. Finally, the Robot class generates the
event in the system’s input queue taking over control
of the mouse and/or the keyboard.

To notify that the command was successfully
executed, the Reader sends back to the signal
processing software the following text: "Command
executed successfully\n” + "Command: "+reading.
The complete network protocol used to communicate
with Text2Events can be found in [7]; as an
illustrative example, in Code 1 the commands related
to mouse button events are shown. The command
"Stop" produces the termination of Text2Events.

“click center”: presses and releases the center mouse button.

“click left”: presses and releases the left mouse button.

“click right™: presses and releases the right mouse button.

“press center”: presses the center mouse button without releasing it.
“press left™: presses the left mouse button without releasing it.
“press right”™: presses the right mouse button without releasing it.
“release center”: releases the center mouse button.

“release left™: releases the left mouse button.

“release right™: releases the right mouse button.

Code 1: Mouse button events supported in
Text2Events

It is possible that a valid command is sent to
Text2Events, but it corresponds to an event that
cannot be executed in the operating system. An
example of this would be moving the mouse out of
the screen boundaries. In these situations, the client
software would receive the “executed successfully”
notification, but the operating system will respond in
the same way as if the computer was being controlled
with the standard input devices: it will ignore the
command. For example, when trying to move the

mouse out of the screen, the cursor will not move any
further after reaching the screen boundaries.

3 EXAMPLE APPLICATION

As an example of an application that interacts with
Text2Events, a simple alternative interface based on
surface EMG (SEMG) has been developed. This
interface sends to Text2Events different text
commands upon contraction of a specific muscle.

The application is divided into two main processes:
the acquisition of the EMG signal and the analysis of
the signal to detect contractions. These two steps
correspond to the first two processes of the general
pattern that most alternative interfaces for computer
control have.

This application has also been programmed in Java
and it is structured in two main classes:
RealTimeSignal and SignalAnalyzer. The first class
is responsible for acquiring the EMG signal and the
second one analyzes it to determine if the muscle
where the signal comes from has contracted.

To acquire the EMG signals, a BITalino [4] board is
used. The application that receives the signals
connects to it through Bluetooth. In order to establish
the connection, the MAC address of the board needs
to be specified, as well as the sampling rate and the
channels of the BlTalino to acquire from. It is
possible to specify a variable number of EMG
channels to be acquired.

Figura 2: EMG acquisition with a BlTalino board

All these fields (the MAC address, the sampling rate
and the acquisition channels) can be defined by the
user. However, since most of the power of an EMG
signal is between 10 and 400Hz [5] a sampling rate
of 1000Hz or higher is recommended (the BITalino
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board only supports sampling rates of 10, 100 and
1000Hz).

The RealTimeSignal class, which is the one that
connects with the BITalino board, acquires the signal
and connects with Text2Events. This class extends
the Java class Thread, which enables an external
control to start and stop the acquisition with a simple
GUI (See figure 3), while ensuring the application
will always respond to user events.

An EMG signal is generated by changes in the
membrane potential of the muscle fibers. When the
muscle is relaxed, a baseline with little noise is
observed due to the lack of changes in the muscle
fiber’s membrane potential. Then, when the muscle is
contracted, high amplitude spikes appear above and
below the baseline (See Figure 4) [6]. Because the
positive and the negative spikes cancel each other in
terms of amplitude, the energy (See Equation 1) of
the signal is used instead to determine contractions.

E =YL, [X|? ,n = number of samples (1)

To classify a set of samples as the ones
corresponding to a contraction, their energy must be
above a certain number of times the energy of the
baseline. This threshold can also be specified by the
user.

When the EMG-based alternative interface
application starts, the RealTimeSignal class reads
EMG samples from the BlITalino for 1 second.
During this period, the user should not move, since
the energy of the samples read in this second is used
to set the baseline energy of the EMG of the muscle.
From this baseline, a threshold for the energy of a
muscle contraction is calculated. After this initial
calibration process, the samples are read in intervals
of 20 milliseconds until the stop method of the
Real TimeSignal class is called.

The application will analyze the samples received
from each channel independently, since each channel
will be acquiring data from a different muscle, whose
EMG may also have a different resting baseline
energy. Therefore, there will be a SignalAnalyzer
object in the RealTimeSignal start acquisition
method per acquisition channel.

Once the signal from a channel has been classified as
a muscle contraction or relaxation, the class
responsible for the connection with Text2Events
(RealTimeSignal) will send through a network
connection a text command specified by the user to
Text2Events, which generates the event. The energy
of the sampled EMG signal is calculated for each of

the EMG channels being acquired and it is compared
with a threshold to identify muscle contraction.

BlTaline info
MAC Address: 20:17:09:18:49:21

Sampling rate: 1000

Start acquisition

Figura 3: Graphic User Interface of the example
application

Active Rest
Contraction Burst Period

Microvolts

time (ms)
Figura 4: Raw EMG signal of two contractions

3 DISCUSSION
CONCLUSIONS

AND

The generation of events in the operating system is
the last and most common building block of
alternative human-computer interfaces after the
acquisition of a physiological signal from the user
(body movement, encephalogram, electromyogram,
eye movement...) and its processing to identify the
user’s intention (the command to run on the
computer).

Text2Events is a Java application than can be run in
any operating system where a Java virtual machine
can run (including Linux, Windows and Mac OS)
and generate any mouse and keyboard event based on
a text command protocol. The communication with
Text2Events occurs through a network connection
and it is based on a simple text-based protocol.
Therefore, the algorithms that analyze physiological
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signals can run on a different computer from the one
in which the events are being generated. Moreover,
since this communication is based on a text protocol
and uses network connection, the development of
signal processing algorithms is not restricted to any
particular programming language.

Text2Events facilitates the development of
alternative interfaces to researchers, who only have
to focus on the acquisition and processing of the
physiological signals without needing any knowledge
about how to generate mouse and keyboard events in
different operating systems. Text2Events is an open
source application available in [7].

To illustrate the usage of Text2Events to generate
operating system events, a simple alternative
interface based on surface EMG has also been
developed. This interface analyzes the energy from a
set of samples of an EMG signal to determine if a
muscle is contracted. Upon this muscle contraction, it
sends through a network connection a text command
to Text2Events, which generates an input event is
generated in the operating system. This application is
also provided under an open source license in [8].

Future lines of work should take into account that
Text2Events does not use any kind of authentication,
authorization or validation of the commands. All text
commands coming from any application are
accepted. It would also be simple for a third party to
alter the content of the commands, given that they are
transmitted in plain text over the network, without
this alteration being detected Installing Text2Events
is installing a backdoor in the computer. Future
improvements of the tool should include supporting
authentication, authorization and encryption. Until
then, the use of Text2Events should be restricted to
an environment of trust, such as a research
environment.

Finally, as a practical note, we remind the potential
users of this tool that in order to send Text2Events
commands from a device different from the one it is
installed, the firewall of the computer where is
running should be properly configured to enable
connections to Text2Events
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Resumen

Se ha observado a través del “test de flexion
craneocervical” que pacientes con diversos cuadros
dolorosos de la region craneocervical presentan una
activacion muscular disminuida en los musculos
flexores profundos del cuello. Sin embargo, el uso
del test de flexion craneocervical por medio del
instrumento conocido como STABILIZER™ presenta
diversas limitaciones asociadas a un proceso
analégico de medicion que podrian subsanarse
mediante el empleo de nuevas tecnologias de captura
del movimiento. El objetivo del presente protocolo de
estudio es analizar el rango de movimiento que se
alcanza durante la realizacion del test de flexion
craneocervical por medio del uso de sensores de
captura del movimiento y control de computador
Werium Assistive Solutions (WERIUM). Para ello, se
desarrollara un proyecto de investigacion dividido
en las siguientes fases: (1) Andlisis del rango de
movilidad en flexién craneocervical mediante el
sistema WERIUM durante las diferentes etapas del
test de flexion craneocervical con el biofeedback de
presion STABILIZER™, (2) valoraciéon de la
fiabilidad intra-examinador e inter-examinador del
sistema WERIUM en su uso para medir el rango de
movilidad craneocervical y (3) estandarizacién de
los parametros de movimiento necesarios para la
realizacion del test de flexion craneocervical por
medio del uso del sistema de sensores WERIUM.

Palabras Clave: Rehabilitacion, dolor
craneocervical, control motor, sensores, disfunciones
del movimiento, tecnologia

1 INTRODUCCION

El dolor de cuello ha mostrado tener una prevalencia
en la poblacion general que oscila entre el 15% vy el
50% [1]. se ha observado que hasta el 71% de la
poblacion adulta presenta dolor de cuello en algin
momento de su vida y se considera como la cuarta
causa de discapacidad a nivel mundial. Todo ello

implica un importante problema de salud publica
asociado a elevados costes socioecondmicos
derivados del absentismo laboral y/o de los gastos
médicos [6].

Numerosos cuadros dolorosos de la region
craneocervical se asocian a alteraciones en el control
motor evidenciados por una disfuncién de los
musculos  estabilizadores profundos del cuello
observada a través del conocido test de flexion
craneocervical [5,7-9]. Este consiste en solicitar a los
pacientes la realizacion coordinada y progresiva del
movimiento de flexidon craneocervical, el cual
implica de forma especifica y exclusiva a la
musculatura flexora profunda, tal y como se ha
comprobado  electromiograficamente. Para la
ejecucion de este test se emplea un instrumento que
recibié el nombre de STABILIZER™, que consiste
en un biofeedback de presion compuesto por una
pequefia almohada hinchable y ajustable en tamafio,
que esta conectada a un manémetro analdgico. El test
requiere completar cinco etapas, en las que el
paciente debe ser capaz de realizar el movimiento de
flexion craneo-cervical aisladamente, aumentando el
rango de flexion y por tanto la presion del dispositivo
de feedback [4].

Estudios realizados apoyandose en la utilizacion del
STABILIZER™ c6émo sistema de evaluacion, han
mostrado una correlacion lineal entre las cinco etapas
del test de flexién craneocervical y los grados en el
movimiento cefalico que tienen lugar durante el
movimiento de flexidn craneo-cervical [3]. Para estas
mediciones, se utilizé un sistema video-imagen
digital capaz de medir el angulo de rotacion cefalica
anterior durante la flexion craneo-cervical, resultando
que ésta se incrementa proporcionalmente segin se
avanza en las etapas del test de flexion
craneocervical. Sin embargo, el uso de nuevas
tecnologias como los sensores de captura del
movimiento podria ayudar a obtener registros méas
precisos del movimiento craneocervical que tiene
lugar durante el test de flexion craneocervical y
sentar las bases para su posible uso como una
alternativa al biofeedback de presién
STABILIZER™.
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2 OBJETIVOS

Los objetivos del presente protocolo de estudio seran:
(1) analizar el rango de movimiento que tiene lugar
durante la realizacién de las diferentes etapas test de
flexién craneocervical por medio del uso de sensores
de captura del movimiento y control de computador
Werium Assistive Solutions (WERIUM), (2) calcular
la fiabilidad intra-examinador e inter-examinador de
las mediciones realizadas a través de los sensores de
captura del movimiento y (3) estandarizar los
pardmetros de movimiento necesarios para la
realizacién del test de flexion craneocervical por
medio del uso del sistema de sensores WERIUM
asociados a un biofeedback en la pantalla de un
computador.

3 MATERIAL Y METODOS

El disefio y la estructura metodoldgica del proceso
experimental del presente proyecto estard basado y
respetara los protocolos internacionales para estudios
de reproducibilidad y validez en procedimientos
diagndsticos en medicina manual 0
musculoesquelética, descritos por el comité cientifico
de la Federacion Internacional de Medicina
Manual/Musculoesquelética (FIMM, 2004)[2].

3.1 MUESTRA

La poblacién a estudio se compondra por sujetos
asintomaticos reclutados entre los alumnos de la
Facultad de Medicina Universidad CEU San Pablo,
seleccionados en base a los criterios detallados a
continuacion.

3.1.1 Criterios de inclusién
edades

- Sujetos de ambos sexos con
comprendidas entre 18 y 35 afios.

- Capacidad de completar todas las fases del test
de flexion craneocervical con el dispositivo
STABILIZER™.

3.1.1 Criterios de exclusiéon

- Presencia de sintomas dolorosos en la region
cervical, cintura escapular o regién craneofacial
en el momento de la valoracién o a lo largo de
los tres meses previos.

- Historia previa de dolor cronico o patologia
neuroldgica en la region cervical o craneofacial

- Diagnostico previo de disfunciones de la
articulacion temporomandibular.

- Cirugias previas en la region cervical o
craneofacial.

- Participacién en programas de ejercicio en la
region cervical en los Gltimos tres meses.

3.2 PROCEDIMIENTO

Dos investigadores independientes se encargaran de
realizar el test de flexion craneocervical con el
STABILIZER™ vy de la colocacién del sensor de
captura del movimiento del sistema WERIUM. De
esta manera, ambos sistemas se emplearan al mismo
tiempo durante la realizacién del test de flexién
craneocervical. Con el sujeto en posicién de decubito
supino, la almohada hinchable asociada al
biofeedback de presién STABILIZER™ se colocara
bajo la lordosis cervical, siguiendo los parametros
descritos para su uso, mientras que un unico sensor
de movimiento del WERIUM se ubicara en la frente
del paciente, por medio de una cinta elastica ajustable
(Figura 1). Después de establecer el punto de partida
del movimiento en posicion neutra segun lo descrito
para el test de flexion craneocervical, se calibrara el
sensor del WERIUM para que el movimiento
comience a registrarse desde esta posicién inicial.
Desde este punto de partida, se realizara el test de
flexion craneocervical basindose solo en el
biofeedback de presion STABILIZER™.

Figura 1. Colocacion del sensor de movimimiento y
el biofeedback de presion

Un tercer investigador independiente asignara de
forma aleatoria el orden en el que los investigadores
realizan el procedimiento. Durante la realizacion del
procedimiento, sera este investigador el Unico que
podra visualizar los valores de flexién craneocervical
obtenidos en el biofeedback de la pantalla del
computador del WERIUM, registrandolos vy
almacenandolos cuando los dos examinadores le
informen de que el paciente ha alcanzado cada una de
las etapas del test de flexion craneocervical por
medio del STABILIZER.
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Las mediciones seran realizadas en dos dias
consecutivos por parte de dos examinadores cada uno
de los dias. De esta manera se plantea analizar la
fiabilidad intra-examinador de las mediciones en dias
consecutivos por parte de un mismo examinador y la
fiabilidad intra-examinador =~ comparando  los
resultados de los dos examinadores en un mismo dia.
A su vez, se recogeran los valores descriptivos del
rango de movilidad cervical alcanzado con el sistema
WERIUM durante cada una de las etapas del test de
flexion craneocervical con el STABILIZER™.

En el protocolo experimental se asegurara de que
tanto los dos examinadores, como los pacientes no
intercambien informacién entre ellos en cuanto a los
resultados obtenidos en ninguna de las variables del
proceso experimental.

3.3 VARIABLES ANALIZADAS

Se recogeran las variables demograficas descriptivas
de la muestra, asi como las métricas cuantitativas
analizadas por medio del sistema WERIUM®:

- Valores de flexion craneocervical asociados a
cada una de las 5 etapas del Test de Flexion
Craneocervical.

- Rango de movilidad méaxima en flexién
craneocervical medido en tres ocasiones
consecutivas.

3.4 ANALISIS ESTADISTICO DE LOS
DATOS

Se empleard un test de Kolgomorov-Smirnov para
establecer la normalidad de su distribucion. Para la
descripcién de los valores de flexion craneocervical
medidos en grados en cada una de las etapas del test
de flexion craneocervical se realizara un analisis
descriptivo mostrando las medias y desviaciones
tipicas. En caso de tratarse de variables normales, el
analisis de fiabilidad se realizara a través del CCI con
la opcidn de dos factores de efectos mixtos o acuerdo
del tipo de consistencia. En caso de no tratarse de
variables normales, se realizard un test de Bland-
Altman. Estos analisis seran realizados empleando el
programa informatico “Paquete Estadistico para las
Ciencias Sociales” para Windows en su version
24.0.0.

En base al andlisis estadistico realizado se llevara a
cabo un estudio de los datos obtenidos en cuanto al
rango de flexion craneocervical alcanzado en cada
una de las etapas del test de flexidn craneocervical,
con el objetivo de establecer unos rangos de valores
angulares del movimiento de flexion craneocervical
que sean equivalentes a cada una de las cinco etapas
del test con el biofeedback de presién STABILIZER.

4 DISCUSION

El resultado derivado del desarrollo del presente
proyecto puede suponer la difusion de un método
innovador en el analisis del movimiento de la region
craneocervical, aplicado a su uso para la ejecucién
del test de flexion craneocervical, lo que refuerza la
explotacion de nuevos recursos tecnolégicos en la
practica clinica. EI potencial de las nuevas
tecnologias en el campo de la rehabilitacion es muy
alto, sin embargo, su transferencia a la practica
clinica no siempre es sencilla. En el caso de este
proyecto se plantea el uso de un sistema de analisis
del movimiento, que actualmente ya esta siendo
empleado principalmente en el campo de la
rehabilitacion neurologica, para su adaptacion al uso
en la exploracién de la columna cervical, por medio
de un disefio sencillo y cercano para el terapeuta v el
paciente.

Algunos estudios previos han valorado previamente
el rango de movimiento alcanzado en cada una de las
etapas del test de flexion craneocervical a través de
sistemas de video-imagen digital (Tabla 1) [3,4].

Estos valores seran comparados con los obtenidos
por de los sensores de movimiento que se emplearan
en este proyecto.

La descripcion del rango de movimiento que tiene
lugar en cada una de las etapas del test de flexion
craneocervical puede suponer el primer paso para
estandarizar los valores de movimiento que deberian
alcanzarse para la realizacion del test. De esta
manera, por medio del uso de los sensores de
movimiento vinculados al feedback de la pantalla de
un computador, podria plantearse una forma de
ejecucion alternativa del test.

Tabla 1. Rango de movimiento cervical observado en
estudios previos

Rango de Rango de
Etapa del test movimiento movimiento
de flexion (% del total) | (% del total)
craneocervical Falla et al Falla et al
(2003)[4] (2003)[3]
22 17.87% 24.9%
24 34.98% 41.9%
26 55.78% 55.8%
28 71.20% 66.5%
30 88.43% 76.6%
Rango total de o
- - 8.5
movimiento
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Resumen

El trabajo presentado en este articulo describe el
proceso de disefio, desarrollo y una serie de pruebas
de una primera version de una aplicacion movil
enfocada en asistir los procesos de rehabilitacion de
fracturas distales de radio. La aplicacion se realizo
basandose en algunas caracteristicas del Disefio
Centrado en el Usuario, por medio del disefio y
evaluacion de usabilidad con prototipos en papel, a
partir de los requisitos obtenidos a través de un
proceso de investigacion contextual. La aplicacion
fue desarrollada para el sistema operativo Android,
con la herramienta Android Studio. El articulo
describe tres tipos de pruebas, en la primera se
determina la precision de los sensores del
smartphone, en la segunda se determina la precisién
de la aplicacion movil versus un goniémetro
universal, y finalmente en la tercera se evaluan las
funcionalidades de la aplicacion movil.

de

Palabras Clave: Rehabilitacion Mufieca,

Goniémetro, Aplicacién Movil.

1 INTRODUCCION

En la actualidad existe una gran cantidad de celulares
en el mundo, los cuales han evolucionado al integrar
una gran variedad de sensores, como giroscopios y
acelerémetros. Se han desarrollado una gran variedad
de aplicaciones al utilizar dichos sensores, entre las
cuales se destacan las aplicaciones médicas y del
cuidado de la salud.

Segun la OIT al afio 317 millones de personas sufren
enfermedades relacionadas con el trabajo [1]. Dentro
de estas las enfermedades y lesiones relacionadas con
el sistema osteomuscular se encuentran en el sexto
lugar [2], las cuales pueden presentarse en miembros
superiores como las manos y codos.

Muchos de los traumas presentados en las manos
pueden generar una disminucion de la amplitud en el
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arco de movilidad articular (AMA), debido a su alta
complejidad. Para algunos traumas como la
tendinitis, fracturas o enfermedades similares al
sindrome del tunel carpiano (STC), existen algunos
tipos de tratamientos a nivel de farmacos,
inmovilizaciones temporales e intervenciones
quirdrgicas. Los procesos de rehabilitacion pueden
ser lentos dependiendo de la complejidad y tipo de
lesion, dificultando el seguimiento que tienen los
profesionales de la salud hacia sus pacientes [3].

En la actualidad existen pocas aplicaciones moéviles
utilizadas en la rehabilitacién de miembro superior.
Estas son de gran relevancia porque pueden ayudar a
pacientes con una gran variedad de lesiones y pueden
incidir positivamente en su recuperacion [4] [5].

El presente articulo muestra el disefio y desarrollo de
una aplicacion movil usada para asistir un proceso de
rehabilitacion de mufieca, y detalla una serie de
pruebas donde se determina el grado de precisién de
los sensores del smartphone usado como herramienta
de medicién del arco de movilidad articular.

2 CARACTERIZACION GENERAL

En esta seccion se describe el proceso de recoleccion
y analisis de datos relacionados con el uso de
herramientas TIC en el &rea de la salud y la
rehabilitacion, especificamente en el wuso de
dispositivos mdviles enfocados en la rehabilitacion
de mufieca. La recoleccidn de la informacion es muy
importante y su analisis ayuda a definir el contexto
en el cual se va a desarrollar [6]. Los métodos
descritos en el proceso de investigacion son tanto
cualitativos como cuantitativos, estos métodos
proporcionan una informacion de alto valor que
permite identificar los principales problemas que se
tiene al implantar herramientas TIC en la salud y
definir las caracteristicas que deben tener dichas
herramientas.
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21 REQUERIMIENTOS Y

CARACTERISTICAS

Con el objetivo de identificar los requerimientos y
caracteristicas que debe tener una aplicaciéon movil
usada en un proceso de rehabilitacion de mufieca,
determinar las lesiones traumas o enfermedades mas
relevantes que pueda tener esta parte del cuerpo y
definir algunas dificultades y necesidades que debe
tener una aplicacion movil usada en el proceso de
rehabilitacion, se realizaron una serie de encuestas y
entrevistas a fisioterapeutas y estudiantes de
fisioterapia de la Universidad del Cauca, en Popayan,
Colombia [7].

2.2 GRUPO DE ESTUDIO

El grupo representativo consta de 3 profesionales en
Fisioterapia y docentes de la Universidad del Cauca,
en Popayan, Colombia, entre los 40 y los 55 afios, y 8
estudiantes del programa de fisioterapia de cuarto
afio, entre los 20 y los 30 afios.

EJECUCION
ENTREVISTAS

2.3 DE ENCUESTAS Y

Primero se explicé al grupo de estudio de forma
general la importancia de esta etapa en el proceso de
investigacion, después se explicaron brevemente una
serie de conceptos como TIC, smartphone y sistemas
operativos y por ultimo se dio inicio a las preguntas.
Las encuestas y entrevistas no tuvieron una duracion
mayor a 30 minutos. Las entrevistas fueron
realizadas de forma que hubiera una comunicacion
abierta, donde se diera la mayor cantidad de
informacién posible. Estas entrevistas fueron
grabadas en formato de audio para poder ser
transcritas, analizadas y codificadas a través de la
herramienta denominada ATLAS.ti [8].

24  ANALISIS

La informacion obtenida permitié determinar algunas
caracteristicas generales, necesidades, requerimientos
y dificultades en los procesos de rehabilitacién de
mufieca, y definir las lesiones, traumas o
enfermedades mas relevantes que la afectan.
Adicionalmente se pueden abstraer datos relevantes
sobre la poblacién encuestada.

Las fracturas de mufieca son una de las lesiones que
tienen un proceso de rehabilitacion mas dificil,
ademas es una de las mas comunes y comprende un
conjunto de lesiones en las cuales el uso de
herramientas méviles puede llegar a tener un mayor
impacto positivo en su proceso de rehabilitacion. De
este tipo de fracturas se decide escoger
especificamente las fracturas distales de radio [9].
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En la mayoria de los casos los encuestados
manifestaron utilizar dispositivos inteligentes mas de
tres horas diarias, cuyo sistema operativo es Android.

Como resultado del anlisis de las entrevistas a través
de Atlas.ti, se obtienen unos conceptos que pueden
ayudar a comprender de una mejor manera los
beneficios de utilizar esta herramienta movil, entre
los que se encuentran: la motivacion del usuario,
movilidad, integracion del paciente en el proceso de
rehabilitacion, y monitorizacion por parte del
especialista. Adicionalmente se pueden ver con
mayor claridad las dificultades, entre las cuales estan
la falta de capacitacion, inadecuado o poco uso de las
TIC, falta de acceso a Internet y a las TIC. Por
Gltimo, también se abstraen las caracteristicas que
deben tener las TIC al ser involucradas en un proceso
de rehabilitacion tales como ser amigable, enfocado
en un grupo etario y poseer metas o logros definidos.

3 DISENO DE LA APLICACION

Esta seccion corresponde al disefio de la aplicacion
como parte esencial para garantizar un producto final
adaptado a los usuarios. Se realiza un disefio inicial
conforme a las caracteristicas definidas y con un
proceso iterativo se hace el disefio y la evaluacion de
usabilidad de las funcionalidades de la aplicacion,
con el fin de obtener un producto final amigable.
Adicionalmente se realiza el disefio de una aplicacion
bésica para la realizacién de pruebas de precision del
sensor.
3.1 DISENO DE USABILIDAD

El disefio de usabilidad de la aplicacion movil se
realiza con los requerimientos establecidos y se
enfoca en fracturas distales de radio por medio de
una guia préactica clinica [9]. El primer paso fue
realizar un disefio en papel con el cual se hace el
proceso de evaluacién de usabilidad con
profesionales de la salud y expertos en desarrollo
movil, esto con el objetivo de detectar de una forma
iterativa previa al desarrollo de la aplicacion, los
errores 0 cambios necesarios para tener un producto
final adecuado para los pacientes y disminuir el
proceso de desarrollo y validacion [10].

3.1.1 Prototipos en papel

Inicialmente se dibujan las interfaces necesarias en
papel segun los requisitos establecidos. Este proceso
tiene una gran ventaja frente a la utilizacion de
herramientas de prototipado, ya que permite obtener
una mayor critica de las funcionalidades de la
aplicacion y que las personas no se concentren en los
aspectos estéticos de la misma.
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3.1.2 Descripcion de los flujos

En el proceso de disefio de usabilidad se realiza una
representacion de las tareas principales o casos de
uso de la aplicacién en forma de flujos, para evaluar
de una mejor manera el comportamiento vy
funcionamiento del prototipo.

3.2 EVALUACION DE USABILIDAD

El proceso de evaluacion de usabilidad se realizd de
forma iterativa con un fisioterapeuta y un experto en
desarrollo mdvil de la Universidad del Cauca, en
Popayéan, Colombia. El prototipo presentado en la
evaluacion de usabilidad se realiz6 con interfaces
dibujadas en papel, con las cuales los evaluadores
interactuaban.

3.2.1 Problemas detectados en los flujos

En la evaluacion de usabilidad se detectaron algunas
falencias en las interfaces y funcionalidades del
prototipo. El proceso iterativo se realiz6 dos veces
con cada participante. Las sugerencias detectadas se
agregan a los flujos de cada una de las tareas o
funcionalidades, con el objetivo de documentar y
comprender de una mejor manera los puntos de
inflexion en el disefio de usabilidad presentado.

3.2.2 Cambiosy disefio final

A partir de las sugerencias realizadas en la
evaluacion de usabilidad se realizan unos cambios
para corregir los problemas detectados dentro de la
aplicacion.

4 DESARROLLO DE

APLICACION

LA

El prototipo se desarrolld6 a partir del disefio y
evaluacion de usabilidad usando la metodologia
Scrum [11]. Teniendo en cuenta la sencillez,
reutilizacion y mantenimiento de los sistemas se opta
por la utilizacién de un patron de disefio Modelo —
Vista — Controlador (MVC).

Con el objetivo de desarrollar una aplicacion movil
robusta para el sistema operativo Android, se decidio
escoger la herramienta Android Studio 2.3.3. El
sensor utilizado en el desarrollo es un sensor de Tipo
Vector de Rotacidn, que puede ser un sensor software
o hardware dependiendo del dispositivo. Este sensor
permite determinar la orientacion del dispositivo y
esta disponible en Android a partir de la API 9.
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5 EXPERIMENTACION
EVALUACION

Y

En esta seccién se muestran inicialmente una serie de
experimentos donde se determina la precision de los
sensores del celular. Posteriormente se determina
cudl es la correlacién entre los angulos tomados por
el celular wversus un gonidmetro universal, Yy
finalmente se realizan una serie de pruebas para
evaluar las funcionalidades de la aplicacién movil.
51 PRECISION DEL SENSOR

En este experimento se determina a través de una
serie de ejercicios, cull es la precision de los
sensores al medir &ngulos en objetos 3D con la
aplicacion desarrollada.

Para la realizacion de las pruebas se utiliz6 un
dispositivo Nexus 4, con Sistema Operativo Android
5.0. Se disefid una piramide irregular en Autodesk
3ds Max y se imprimié en 3D con el proceso de
fabricacion de Modelado por Deposicién Fundida
(MDF), como se puede ver en la Figura 1, donde se
puede apreciar la distribucidn de sus vértices y caras.
Se utiliz6 una escuadra de 45° con el fin de tener un
elemento tridimensional de control, las medias
obtenidas para determinar la precision del sensor
fueron tomadas por un evaluador [12].

Las medidas especificas de la piramide se pueden
observar en la Tabla 1.

Figura 1: Caras y lados de la piramide irregular

Tabla 1: Medidas de la piramide irregular

Lado Medida (cm)
AB 12,6
BC 9,4
CD 11,2
AD 8,5
AE 13,6
BE 12,9
CE 11,9
DE 14,6
E’E (Altura) 10
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5.1.1 Procedimiento y realizacion de pruebas

Para la realizacion de las pruebas se tomaron 21
medidas de todos los angulos tanto de la piramide
como de la escuadra, simulando los movimientos de
la mufieca, para un total de 441 muestras. Estos
movimientos se dividieron en 3, el primero:

“desviacion ulnar”, se realizd en el sentido de las
manecillas del reloj, como se puede observar en la
Figura 2. El segundo: “desviacion radial” se realiz6
en el sentido contrario a las manecillas del reloj, y el
tercero: “flexion y extension” se realiz6 con el movil
sobre una superficie horizontal, moviéndolo hacia
arriba, como se puede ver en la Figura 3.

Figura 2: Desviacion ulnar con pirdmide irregular

L

Figura 3: Flexion y extension con pirdmide irregular
5.1.2 Resultados

Se puede observar en la Tabla 2 el promedio de cada
uno de los &ngulos medidos. En la ecuacion (1) se ve
como se realiza la diferencia entre el promedio de las
medidas tomadas de los angulos y el angulo real que
forman los lados de la piramide. Todos los angulos
de error se tomaron positivos y se muestran en la
Figura 4.

Error = |Promedio — Real|

@)
El dngulo de error promedio fue de 0.439°, mostrado
en color naranja en la Figura 4. Las medias tomadas
por el Nexus 4 se consideran entonces correctas.

52  APLICACION VS GONIOMETRO

En el experimento se determina cudl es el grado de
error promedio entre las medidas tomadas por la

aplicacion mdvil disefiada versus un goniémetro
universal.
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Tabla 2: Angulos medidos en la piramide —
Desviacién ulnar

PIRAMIDE IRREGULAR

“Desviacion Ulnar”

Angulo BAD CBA DCB ADC
Numero ) ) ) )]
1 108,07 87,13 47,2 121,67
2 108,54 86,72 46,94 121,83
3 108,85 87,17 46,7 121,43
4 107,93 87,22 46,91 121,76
5 109,73 87,54 47,04 121,17
6 108,73 86,92 47,35 121,28
7 106,16 87,03 47,11 121,36
8 109,35 86,88 46,92 122,12
9 110 86,77 47,05 120,55
10 108,56 87,17 46,8 121,5
11 108,59 86,89 46,91 121,68
12 109,31 86,83 46,92 121,1
13 108,22 87,14 47,54 120,62
14 108,3 87,81 46,87 121,32
15 109,07 86,7 47,05 121,57
16 108,65 87,35 48,61 121,63
17 108,45 87,67 47,22 121,87
18 108,38 87,6 46,92 120,83
19 108,4 87,32 47,16 121,05
20 108,27 87,54 47,38 120,67
21 108,33 86,98 46,97 120,78
Promedio(°) | 108,5661905 | 87,16095238 | 47,12238095 | 121,3233333
Real(°) 108 87 47 121
Error(°) 0,566190476 | 0,160952381 | 0,122380952 | 0,323333333
N° Muestra 1 2 3 4
o L]
. . .
L]
0,6 .
L]
05 .
s L] $
04 - !
03 * .
L ]
0,2 . .
01 ° +

Figura 4: Angulos de error (°) vs N° muestra

Para la realizacion de las pruebas se utilizd un
goniémetro universal con una escala de 2°, un Nexus
4 con Sistema Operativo Android 5.0, y un adaptador
hecho a mano, como se puede ver en la Figura 5. El
adaptador se hizo con bandas elasticas para que se
pueda adaptar a la forma de la mano, permitiendo el
libre movimiento en la realizacion de la prueba
(Figura 6). Para determinar el angulo de error
promedio entre la aplicacion movil versus el
goniémetro universal, se utilizaron 6 evaluadores: 2
fisioterapeutas, 2 estudiantes de medicina, y 2
estudiantes de ingenieria, todos entre los 18 y los 45
afios de edad.




Cognitive Area Networks, vol. 5, n® 1, Junio 2018, © Asociacion Nicolo, ISSN: 2341-4243

Figura 5: Smartphone con adaptador

5.2.1 Procedimiento y realizacion de pruebas

Para la realizacion de las pruebas cada uno de los 6
evaluadores tomo 10 muestras para cada uno de los 4
movimientos de la mufieca (desviacién ulnar,
desviacién radial, extensién, flexién). En la
realizaciéon de la prueba se utiliz6 simultaneamente
un goniémetro universal y el smartphone con su
adaptador, como se puede ver en la Figura 6.

Inicialmente se coloca el smartphone en la cara
palmar de la mufieca, con la palma de la mano
extendida y paralela al suelo, simultineamente se
coloca el goniémetro universal en el centro articular
de la mufieca dependiendo del movimiento realizado,
sobre el dispositivo movil como se pude observar en
la Figura 6.

Se tomo el &ngulo inicial del mévil con la aplicacion,
para posteriormente realizar el movimiento (flexién,
extension, desviacion ulnar o radial). Al finalizar se
captura el &ngulo final y luego se toma el dato con el
gonidémetro universal.

Figura 6: Aplicacion versus goniometro universal
(movimiento de desviacién ulnar y radial)

5.2.2 Resultados

Como se puede ver en la Tabla 3 se tomaron 10
muestras para los 4 movimientos de la mufieca, tanto
con la aplicacion mévil, como con el goniémetro. Se
determiné el promedio de error segun la ecuacion (2)
(todas las medidas se tomaron positivas).

Error = [Mévil (°) = GU ()| @)
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Tabla 3: Medidas tomadas por el evaluador 1

EVALUADOR 1

FLEXION EXTENSION
MOVIL [ G.U. | Error MOVIL | G.U. | Error
Numero ) () | () |Ndmero () 01 ©
1 39,29 30 | 9,29 1 29,77 34 | 423
2 46,93 32 14,93 2 33,06 36 2,94
3 37,83 32 | 583 3 34,27 34 | 027
4 50,14 42 8,14 4 44,29 38 6,29
5 48,09 41 | 7,09 5 51,02 48 | 3,02
6 40,09 36 4,09 6 39,15 36 3,15
7 49,11 44 | 511 7 32,1 29 31
8 32,01 28 4,01 8 31,75 29 2,75
9 37,69 33 | 4,69 9 40,33 36 | 433
10 29,7 23 6,7 10 32,25 28 4,25
1 Promedio (°) 6,988 2 Promedio (°) 3,433
DESVIACION ULNAR DESVIACION RADIAL
MOVIL [ G.U. | Error MOVIL | G.U. | Error
Numero (@) () | () |Ndmero ) Q1 ©

1 24,46 22 | 2,46 1 16,36 12 | 4,36
2 24,39 23 1,39 2 14,33 13 1,33
3 43,95 38 | 595 3 17,01 14 | 3,01
4 44,23 39 5,23 4 15,37 13 2,37
5 2311 23 | 011 5 15,62 14 | 1,62
6 24,93 23 1,93 6 17,39 15 2,39
7 43,07 41 | 2,07 7 12,81 10 | 2,81
8 36,98 34 2,98 8 16,07 15 1,07
9 30,41 26 | 441 9 14,42 12 | 242
10 35,71 35 0,71 10 16,91 13 3,91
3 Promedio (°) 2,724 4 Promedio (°) 2,529

En la Figura 7 se puede apreciar la totalidad de los
promedios de error de todas las medidas realizadas
por los 6 evaluadores. Se hall6 que el error promedio
es de 3,700833°.

Figura 7: Promedios de error (°) vs N° muestra

53 FUNCIONALDADES

APLICACION

DE LA

Para evaluar las funcionalidades de la aplicacion, se
realiz6 una evaluacion a través de Casos de Prueba
basados en casos de uso [13]. Para la realizacion de
las pruebas se utilizd un grupo de estudio integrado
por 2 fisioterapeutas, 2 estudiantes de medicina y dos
ingenieros, entre un rango de edades de 18 a 45 afios
de edad.

5.3.1 Procedimiento y realizacion de las pruebas

Para la realizacién de la prueba, cada uno de los 6
evaluadores realizd una evaluacion por cada uno de
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los 8 casos de pruebas definidos (Iniciar sesién, Ver
progreso, Ver perfil, Ver video ejercicio, Ver
informacién, Ingresar a evaluacion, Realizar
evaluacion, Realizar ejercicio)

Cada uno de los evaluadores iniciaba la prueba en un
punto especifico de la aplicacidn segin el caso de
uso, y se le daban los requerimientos y proposito
final de la prueba, con lo cual cada evaluador
realizaba la evaluacion y se determinaba si se realizé
de manera exitosa o fallida.

5.3.2 Resultados

Al realizar un analisis de los resultados de los 8 casos
de prueba de cada uno de los 6 evaluadores, se
determiné que las funcionalidades de la aplicacion
fueron todas exitosas en un entorno controlado.

6 CONCLUSIONES

El presente articulo mostré6 una aplicacién movil
disefiada a partir de conceptos de disefio centrado en
el usuario para pacientes con lesiones de mufieca.

Adicionalmente se muestra que un smartphone puede
ser usado para medir el arco de movilidad articular y
que las aplicaciones moviles pueden ayudar vy
facilitar los procesos de rehabilitacién de mufieca.

Futuros trabajos desarrollaran aplicaciones que
puedan facilitar los procesos de rehabilitacion de
lesiones de codo, hombro, rodilla y cuello.
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Resumen

La deteccidn de caidas y/o desvanecimientos es un
grave problema para las personas mayores (PM).
Sobre todo, cuando estan a cargo de terceros. Las
soluciones existentes en la literatura estan basadas o
bien en sefiales de video o bien en dispositivos
wearable con sensores (WD) [1, 2]. El gran
inconveniente de las basadas en video es su
dependencia del contexto por lo que las soluciones
basadas en WD son mucho més versétiles. Aun asi,
los WD presentan dos importantes problemas: i) la
falta de adecuacion de los WD comerciales al uso
cientifico, y ii) los inconvenientes derivados de las
comunicaciones en dispositivos con una autonomia
pequefia. Por ello en este trabajo se propone una
plataforma basada en tres componentes: un WD
comercial personalizado, una app para el WD
diseflada con propositos cientificos, un servidor
dedicado para la recogida de datos y finalmente una
aplicacion Web para la explotacion de los datos. La
app desarrollada para el WD mejora claramente la
solucién nativa del fabricante tanto en bateria como
en frecuencia de muestro de los datos obtenidos.
Finalmente podemos remarcar como punto a favor la
usabilidad del WD aqui presentado.

Palabras Clave: Reconocimiento de Actividad
Humana, Dispositivos Wearable, Deteccion de
caidas, Ambient Assisted Living.

1. MOTIVACION

La deteccion de caidas y/o desvanecimientos es un
grave problema para las personas mayores,
independientemente del grado de autonomia. En el
caso de residencias para personas mayores (RPM),
este problema es mayor al estar las personas bajo la
responsabilidad de terceros. Las soluciones
publicadas relacionadas con la deteccion de caidas y
desvanecimientos utilizan o bien el anélisis de
sefiales de video, o bien dispositivos wearable con
sensores (WD) [1, 2]. Respecto al anélisis de sefiales
de video [3], la mayor dificultad reside en la
escalabilidad y la segmentacion de un nimero alto de
personas en la escena. Asi mismo otro problema
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importante es la dependencia del contexto, es decir,
la escena siempre debe estar equipada con cdmaras,
obviamente. Los WD solventan estos problemas ya
gue no dependemos del contexto, pero también
presentan otros nuevos tales como la inadecuada
personalizacion del software nativo, la autonomia o
las comunicaciones. Debe aclararse que en el uso que
se propone en este trabajo, deteccion de caidas, es
necesario disponer de una autonomia para todo el
periodo diurno (algo mas de 12 horas, de 8am a
8pm).

Respecto a estas limitaciones de los WD podemos
decir que: i) El software nativo para la
monitorizacion de actividad de los WD comerciales
presentan una gran limitacion en la frecuencia de
muestreo de los sensores (no mas de 1/60 Hz). Esto
hecho es motivado principalmente porque dicho
software no esta pensado para un uso cientifico,
presentando las limitaciones de un producto de
consumo para uso ludico. Por ello se hace necesario
el desarrollo de un software personalizado que nos
permita trabajar con una frecuencia de muestreo alta
(por encima de 1Hz). ii) Por otro lado, si lo que
realmente queremos es monitorizar la actividad con
disponibilidad remota en tiempo cuasi real seria
deseable disponer de un WD con capacidad de
acceso a la red LTE/4G. El inconveniente de esto es
gue hoy por hoy la autonomia de un WD con un uso
intensivo de datos 4G se limita un maximo de 4-5
horas [4], sin un registro continuo de los sensores. Y
lo mismo ocurre con las alternativas para Android.

2. OBJETIVO

Con esta motivacién se propone una plataforma
consistente en un WD comercial, una app propia
desarrollada para dicho WD, un servidor actuando de
repositorio de datos y una aplicacion Web para
explotacion de datos de actividad fisica en la vida
diaria. Concretamente, la App WD nos debera
permitir la toma de datos con una frecuencia alta (por
encima de 1Hz) en los sensores mas habituales: ritmo
cardiaco (HR), acelerémetro (ACC3D) y giroscopio
por lo menos. En esta primera fase de desarrollo de la
plataforma se ha planteado tanto la recogida de los
datos como su explotacion, pero aun resta por
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integrar los modelos de aprendizaje de caidas que ya
estan publicados [5] .

3. ESTADO DEL ARTE

3.1. SOBRE PLATAFORMAS

En nuestro trabajo anterior [6] se presentd una
plataforma  especifica para la monitorizacién vy
deteccion de epilepsia, y en él se analizaron las
plataformas para dicho proposito existentes en la
literatura [7], tanto aquellas que emplean WD como
las que emplean redes de sensores corporales [8, 9].
Tradicionalmente los WD se emplean para la
recogida de datos correspondientes a variables
biomédicas o bien para obtener retroalimentacién de
los pacientes, ya sea haciendo célculo en los propios
WD [10, 11] o bien a través de un servicio en la nube
[12, 13].

SOBRE SENSORES Y DETECCION DE
CAIDAS

3.2.

Las soluciones para la deteccién de caidas pueden
combinar diferentes tipos de sensores tales como un
barometro y un inercial [14], 3DACC y giroscopio
[15], 3DACC y baldosas inteligentes [16] o 3DACC
y bardmetro en el cuello [17]. Sin embargo, el
3DACC es la solucion mas difundida en la literatura
[18, 19, 20, 21, 22]. Se han propuesto diferentes
soluciones para la deteccién de caidas [21, 22, 23],
pero todos ellos tienen la caracteristica comun de que
el dispositivo se ha colocado en la cadera o en el
pecho. Hecho debido a que es mas facil la deteccion
en esta ubicacion [24].

La ubicacion cadera es valida para pacientes con
incapacidad severa, pero obligar el uso de un
cinturén en conjunto con vestidos (en el caso de
mujeres), puede no ser valido para pacientes sanos.

Ademas, con este tipo de carencias de usabilidad es
facil que los participantes se olviden los dispositivos
en la mesita de noche [1, 25].

3.3. SOBRE DATASETS PUBLICOS

Uno de los principales retos en el campo de la
deteccion de actividad humana (HAR - Human
Activity Recognition), consiste en la disposicién de
datasets contrastados para la validacion de los nuevos
algoritmos de deteccion. Entre los datasets publicos
mas conocidos podemos sefialar los siguientes: UMA
Fall [26] (caidas simuladas con sensor ubicado en la
mufieca), UNIOVI-Epilepsy [27] (ataques epilépticos
y otras actividades con sensor ubicado en la mufieca),
DalL.iac [28] (multiples actividades desde correr hasta
andar en bici, con sensores ubicados en diferentes
lugares) y FARSEEING dataset [29] (caidas
simuladas con sensor ubicado en el muslo).
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El presente trabajo pretende crear un dataset publico
con datos de caidas genuinas procedentes de personas
mayores.

4. PROPUESTA

Esta plataforma se empleara en dos fases:

e Por un lado, como medio para toma de datos de
calibracion y ensayo para obtener modelos
basados en técnicas de inteligencia artificial para
la identificacion de eventos en la actividad diaria
de los participantes.

e Por otro lado, en el despliegue de dichos
modelos en los WD y la generacién de alarmas
en tiempo real.

Debe quedar claro que este proyecto s6lo aborda la
primera fase.

La propuesta de plataforma desarrollada consta de
tres elementos principales (ver Fig. 1):

a) Un WD multisensor para la recogida de datos
biométricos situado en la mufieca del
participante.

Una App desarrollada para el WD para la
recogida y envio de datos en el propio
dispositivo (App WD).

Un Servidor ad-hoc que hara de repositorio para
los datos recibidos de los WD, asi como la
explotacion y el modelado de los mismos.

Aplicacion WD

b)

Servicio en
segundo plano

s

Update Info
D13 D12%
R632700

Lanzador
(Administracion)

“Esfera” del WD
(Vista del cliente)

Fig. 1: Arquitectura de la plataforma

41. WD

Partimos de un WD comercial de la marca Samsung
dotado con sensores de pulso éptico, acelerometro y
giroscopio ademas de conectividad Bluetooth y WiFi.
La configuracion de este WD ha sido personalizada
para reducir al minimo el consumo de la bateria,
prescindiendo de las prestaciones que no iban
enfocadas a esta plataforma (ver Fig. 2).
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Fig. 2: Samsung Gear Fit 2 - WD elegido para este trabajo

42. APPWD

La App encargada del registro continuo de datos
seguird una arquitectura basada en el patrén MVC
(Modelo Vista Controlador), [30]. Esta App ha sido
desarrollada bajo el SO Tizen 2.3.1 y consta de las
siguientes capas:

e Vista: La vista estd compuesta por dos
aplicaciones independientes con interfaz visual
para el usuario (Ver lanzador y “esfera” en Fig.
1). i) por un lado tenemos lo que en terminologia
Tizen se denomina un Lanzador, que sera la
aplicacion encargada de gestionar (lanzar, parar,
pausar, etc) el servicio de registro de datos. Esta
aplicacion sélo estd disponible bajo contrasefia
para el usuario administrador. ii) por otro lado
disponemos de una aplicaciéon Esfera en
terminologia Tizen que es la encargada de
mostrar los datos informativos para el usuario
(ID de participante, % de Bateria, etc) asi como
garantizar que el servicio de recogida de datos
esta operativo.

e Controlador: El controlador va en una parte del
servicio (Servicio en segundo plano (SRV) en
Fig. 1) y se encarga de dirigir las peticiones que
llegan desde las vistas anteriormente citadas al
servicio.

e Modelo: son las funcionalidades del SRV que se
encargan basicamente de: i) recoger los datos de
los sensores y almacenarlos en una base de datos
local con la frecuencia configurada. ii) Envio de
datos al servicio Web REST alojado en el
servidor repositorio.

En la Fig. 3 se incluye un diagrama de estados con el
detalle del funcionamiento de nuestra propuesta. Los
datos de los sensores son registrados de forma
continua mientras esta encendido y desconectado del
cargador (Estado 1). Asi mismo, envia las muestras
recogidas al servidor ad-hoc via servicios web REST
mediante conexién WiFi cuando se detecta que el
WD se ha colocado en la base de carga (Estado 2).
Una vez se han descargado todos los datos al servidor
la App WD pasa a estado ocioso (Estado 4) hasta que
se retira del cargador a la mafiana siguiente para ser
colocado en los participantes (Estado 1). Todo esto es
capaz de hacerlo de forma auténoma, inclusive dejar

19

de registrar datos de los sensores al llegar a un nivel
de bateria menor del 15% (Estado 3).

' : Enviando datos :

: ., al servidor H

ssperand ~ ] ) |
{bmeri; HF:T;dSI'I.::; @ : ; @ Esperando (ocioso) |

Dispositivo fuera de la
base de carga

Registrando
datos

Conectado a la base de carga
Fig. 3: Diagrama de estados general de la App WD

Gracias a este funcionamiento los Asistentes de la
residencia de personas mayores (RPM) sdlo se tienen
que preocupar de recoger al inicio del dia los WD de
los cargadores y colocarselos a los participantes, y al
final del dia quitarselos para volver a dejarlos en los
cargadores sin operar para nada con las opciones de
la pulsera. Esto permite un funcionamiento bastante
automatizado.

43. SERVIDOR Y EXPLOTACION WEB

Para visualizar de una manera rapida el mas de medio
millén de muestras que recoge cada WD al dia, se ha
desarrollado una aplicacion web que permite la
generacion de graficos y otra serie de informacion
resumida al momento a partir de los datos registrados
por los WD de cada participante (Ver Fig. 6). Esta
aplicacion web también permite a los asistentes
realizar labores de calibracion con una serie de
actividades especificas a realizar por el participante
mientras se estan registrando datos por medio del
WD, que serviran de ayuda para los modelos
disefiados a partir de estos datos (Fig. 5). Asi mismo
podemos realizar un sondeo del estado de encendido
de cada WD mediante el panel de la Fig. 4.
Finalmente, en el panel de descargas podemos
disponer de los datos de las pulseras filtrando por
rangos de fechas (ver Fig. 7).

Calibration

loTEA App =

Devices

00:05 o546

Participant

i

. 4: Panel de visualizacién Fig. 5: Panel de calibracion
de estado de los WD

N e w s w N g
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WTEA App = 16TEA App

Data visualization Data download

Battery
4 All data

Pt 68

Prapae dewnioad
T

Crrdcd dats.

Fig. 6: Panel de visualizacion Fig. 7: Panel de descarga

4.4. USABILIDAD

Una cuestidn que se ha cuidado en esta propuesta es
que la usabilidad de los dispositivos sea lo mejor
posible tanto para los participantes como para los
asistentes. En concreto los puntos mas relevantes
son:

e La vista “Esfera” de usuario s6lo mostrara datos
de lectura, sin permisos activos para interactuar
con la pulsera. Para gestionar el SRV o cambiar
el ID de participante vinculado a la pulsera se
debe disponer la clave para ejecutar el Lanzador
(ver Fig. 1).

e La “Esfera” ademés sondea el servicio cada vez
que se apaga/enciende la pantalla del WD con el
fin de comprobar si esta “vivo” el servicio.

e Por otro lado, el funcionamiento de la App WD
no requiere de la intervencion del usuario
respecto al volcado de datos y carga de la bateria
de la pulsera. Es decir, el usuario solo tiene que
colocarse el WD al principio del dia y dejarlo en
el cargador al final. Los datos seran volcados de
forma transparente al usuario via WiFi.

45. COPIA DE SEGURIDAD LOCAL Y

CAPACIDAD

Las muestras tomadas por cada dispositivo, antes de
ser enviadas al servidor, serdn almacenadas en una
base de datos local del WD, donde es capaz de
mantener hasta 20 dias de datos sin necesidad de
descargarlos en el servidor. Una vez enviados, el WD
tiene un sistema de copias de seguridad por el cual,
aungue los datos ya hayan sido enviados, va a seqguir
almacenandolos de forma local para evitar cualquier
posible pérdida de informacién.

5.  RESULTADOS NUMERICOS

Con el fin de comprobar la validez de la plataforma
propuesta se han realizado dos tipos de pruebas: i)
por un lado se han comparado las frecuencias de
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muestreo de la App nativa de actividad del
dispositivo (Samsung Exercise) con la App propuesta
en este trabajo, ii) por otro se ha analizado la
duracién de bateria con nuestra App.

5.1. MATERIALES Y METODOS

Las pruebas que se recogen en este apartado se han
realizado empleando:

e 10 pulseras Samsung Gear Fit 2 (4 GB
almacenamiento/512 MB RAM).

e Version de Firmware: R360XXU1ERC7

e Version de Tizen 0S: 2.3.1

e Configuracion de las pulseras:
Deshabilitados todos los servicios de
registro y deteccion de actividad nativos,
asi como brillo de pantalla al minimo.

e Sensores muestreados: Pulso cardiaco,
3DACC, giroscopio, gravedad y
aceleracion lineal.

e Frecuencia de muestro: App Nativa de
Samsung (1/60 Hz para Pulso Cardiaco).

e Pruebas realizadas: Se han realizado dos
tipos de pruebas:

0 Se ha comparado la curva de
muestreo de la App nativa para
una actividad cotidiana respecto a
los mismos datos registrados con
nuestra App.

0 Las 10 pulseras se han dejado
registrando los datos de todos los
sensores en el cargador conectado
a un programador eléctrico con un
perfil diario de funcionamiento de
16 horas activado / 8 horas
desactivado.

5.2. COMPARATIVA
MUESTREO

DE TASA DE

A la vista de la figura Fig. 8 podemos observar la
pérdida de precision de la APP de Samsung a la hora
de registrar datos de pulso cardiaco (frecuencia de
muestreo maxima de 1/60 Hz cuando con nuestra
App podemos llegar hasta 10Hz). Lo mismo nos va a
ocurrir para la medida de aceleracion. Esta falta de
precision con la aplicacién nativa de Samsung nos
llevaria a falsos negativos en el caso de la deteccion
de caidas ya que la duracién de una caida puede estar
por debajo de 1 segundo.
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Medida del ritmo cardiaco con diferentes APPs
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Fig. 8: Comparativa de tasa de muestreo entre la App
nativa de Samsung (Samsung Exercise APP) y la APP
desarrollada

5.3. DURACION DE BATERIA

En la figura Fig. 9 se recogen las curvas de descarga
de 9 de las 10 pulseras probadas durante dos dias.
Podemos observar que la bateria dura mas de 18
horas en todos los casos, lo cual es mas que
suficiente para un uso diurno. En la Tabla 1 podemos
ver que, aunque la duracién obtenida con nuestra
App es inferior a la de la App nativa, hemos
multiplicado la frecuencia de muestro por 600 a costa
de utilizar un 30% mas de bateria. Ademas, la App
nativa es desactivada de forma automatica cuando se
presentan periodos largos de reposo (y esta
caracteristica no es configurable).

Descarga de bateria

% Batera
40 50
L L

20

0820 1353 1926 01:00 0633 1206 1740 313

Hora local (HH.mm)

Fig. 9: Duracion de la bateria con la APP desarrollada
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Tabla 1: Tabla con resultados de autonomia

Dispositivo
Apple Watch 3
LTE

Actividad Samsung

Gear Fit 2

Registro continuo
con WIFI con
nuestra App WD
(Muestreo: 10Hz)
Registro continuo
con WIFI con
nuestra App WD
(Muestreo:
1/60Hz)

Sin registro de
sensores y con
envio de datos via
4G

6. CONCLUSIONES Y TRABAJO
FUTURO

18 horas -

25 horas -

- 5 horas

Se ha logrado disefiar una plataforma basada en un
WD comercial, una app para dicho WD, y un
SERVIDOR de explotacion de los datos que nos
permite recolectar dichos datos de PM en tiempo real
en un entorno no controlado.

La App WD desarrollada permite un uso del WD
totalmente transparente para el usuario lo cual le
confiere al mismo una libertad absoluta.

Se ha conseguido una toma de datos continua de los
sensores de acelerometria, giroscopia, gravedad y
aceleracion lineal a 10 Hz y del sensor de ritmo
cardiaco a 1 Hz, con una duracion de bateria de un
minimo de 18 horas seguidas sin necesidad de
cargarse.

Por otro lado, existen en el mercado dispositivos
portatiles para registro de Electroencefalogramas
(EEG) con diferentes grados de usabilidad vy
precision. En el caso de PM, hasta ahora no era
posible realizar multitud de medidas en situaciones
de vida cotidiana sin perturbar de forma notoria la
maniobrabilidad y movilidad de los usuarios. Se
propone el desarrollo de una plataforma en la red en
la que se fusionen los datos de EEG portatil y WD
comerciales, de manera que permitan una mejor
segmentacion de éstos y conduzcan a modelos de
aprendizaje mas precisos.
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DISENO DE UN SISTEMA INALAMBRICO DE BAJO COSTE PARA
LA REHABILITACION DE LA MANO EN PACIENTES CON ICTUS
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Universidad CEU San Pablo. Urbanizacion Monteprincipe - Boadilla del Monte, Madrid.
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Resumen

A dia de hoy, el ictus es la mayor causa de
dependencia y discapacidad grave que se da en la
edad adulta. Por este motivo, el disefio de sistemas
orientados a la rehabilitaciéon tras un infarto
cerebral se manifiesta como una necesidad tanto de
la sociedad actual como de la futura, debido al
progresivo envejecimiento poblacional en nuestro
pais. Este articulo presenta el disefio de una interfaz
paciente-ordenador que emplea componentes
comerciales de bajo coste con el fin de ofrecer una
solucién asequible y sencilla, apta tanto para
entornos clinicos como domiciliarios, capaz de ser
implementada por cualquier persona sin necesidad
de un gran conocimiento en la materia. A través de
un sencillo videojuego desarrollado, se busca
motivar de manera ludica al paciente a realizar
movimientos de la mano, a la vez que se regula la
dificultad de los ejercicios, favoreciendo asi su
participacion en el proceso de rehabilitacién.

Palabras Clave: Arduino, ictus, rehabilitacion, bajo
coste, FSR, bluetooth, galga, videojuego

1 INTRODUCCION

Actualmente, cada seis minutos se da un caso de
ictus en Espafia [7]. A causa de una rotura o
taponamiento de un vaso sanguineo se reduce el
aporte de oxigeno al cerebro, provocando dafios
cerebrales graves y alterando las capacidades de la
persona en funcion de la zona y area afectada por la
falta de oxigeno. Su incidencia es mayor a partir de
los 55 afios. Asi, segun datos de la Organizacion
Mundial de la Salud (OMS), debido al constante
envejecimiento de la poblacién, en el afio 2050
entorno al 23% de la misma estard en riesgo de
padecer un ictus [7]. El coste sanitario que supone el
tratamiento de esta enfermedad llega a representar
entorno al 3-4% del presupuesto anual destinado a
sanidad [5], por lo que, durante los proximos afios, se
prevé una subida considerable del coste sanitario. En
el 85% de los casos aparecen dificultades en el
movimiento del miembro superior [8]. Esto puede ser
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debido a la tendencia del ictus a darse en la zona
carotidea y a la mayor complejidad estructural
cerebral que requiere el uso del miembro superior
(movimientos precisos con la mano, coordinar la
marcha) en comparacion con otras partes del cuerpo
afectadas tras la enfermedad.

Debido a esto, cada vez es mayor la necesidad de
métodos de rehabilitacion que permitan la
recuperacion de la funcionalidad del miembro
superior. Para esta tarea, el uso de sistemas que
combinan robots o herramientas mecénicas (que
conducen la actividad fisica y aseguran la
repetibilidad del ejercicio) con una interfaz que
involucre al paciente y le plantee objetivos (a fin de
aumentar su motivacién y ofrecer un medio sencillo
para regular la complejidad de los ejercicios) son una
opcion cada vez mas tenida en cuenta. El estudio de
Colomer et al. [2] muestra la mejoria vy
mantenimiento en el tiempo de ésta en 23 pacientes
con ictus tras 36 sesiones usando el sistema
Armeo®Spring. De manera similar, Shin et al. [9]
expone los avances en la recuperacion de enfermos
de ictus tras el uso del sistema RAPAEL Smart
Glove [6].

El objetivo de este trabajo es el desarrollo de un
sistema de bajo coste que ayude a la recuperacion
funcional de la mano de personas con ictus. Dicho
sistema consiste en un dispositivo, acoplado a un
guante, mediante el que se registran los movimientos
(flexion de los dedos, rotacion de la mufieca y del
brazo) y por un videojuego, a través del cual se
proporciona feedback al paciente y un método para
regular la dificultad de los ejercicios. Se ha disefiado
este dispositivo de modo que los movimientos de la
mano se traducen en desplazamientos de raton y los
contactos de dedos en los clics, controlando asi el
videojuego.

El articulo se estructura de la siguiente manera: en la
seccion 2 se describe el hardware del dispositivo
desarrollado, en la seccion 3 se detalla la
implementacion, en la secciébn 4 se discute la
propuesta clinica y, finalmente, en la seccién 5 se
presentan las principales conclusiones.
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2 HARDWARE

21 ELECTRONICA

La parte electronica del hardware estd compuesta por
un microprocesador Arduino Micro, dos sensores
FSR y un sensor inercial modelo Pololu AltIMU-10
v5 (Figura 1).

El Arduino Micro fue escogido debido a sus
reducidos tamafio y peso en comparacion al de otros
microprocesadores. Estos eran aspectos a considerar
debido a la necesidad de proporcionar la mayor
comodidad al paciente a la hora de utilizar el
dispositivo.

Figura 1: Esquema de los componentes electrénicos:
A-Arduino Micro, B-Pololu AltIMU-10 v5, C-
sensores FSR, D-resistencias de 100kQ y 330kQ.

Los sensores FSR funcionan disminuyendo la
resistencia que ofrecen al paso de corriente conforme
se aplica presion sobre ellos. De cara a los
movimientos que se quieren fomentar (agarre de
pinza, agarre de empufiadura), se prefirio el uso de
sensores circulares frente a un modelo rectangular
debido a que estos proporcionan una mayor precision
a la hora de aplicar fuerza sobre un punto concreto.

El sensor inercial Pololu AltIMU-10 v5 est4
compuesto por un acelerémetro, un girdscopo y un
magnetometro, permitiendo asi calcular con precision
el angulo de giro de la mano.

Opcionalmente, un mddulo de bluetooth puede ser
empleado para sustituir la conexiéon serie (RS-232) de
manera que el paciente no esté conectado por cable al
ordenador. Debido a la necesidad de simular clics y
movimientos de ratén, el modulo de bluetooth
empleado debe ser capaz de operar en modo Human
Interface Device (HID).

El modelo usado para probar esta opcion ha sido el
RN-42. Este mddulo ofrece varios modos de
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conexiéon HID, tales como teclado, raton o joystick
[1]. Para este dispositivo interesa operar en modo
combo, que permite emplear el mddulo como teclado
y ratén simultaneamente. Cuando el usuario realiza
una accién, como puede ser superar el umbral de
fuerza al presionar el sensor FSR, el Arduino envia
un comando codificado en hexadecimal a través de la
conexion bluetooth, que es interpretado por el
ordenador. De manera similar, la posicién angular de
la mano se transmite de manera periodica. Si bien
transmitir los datos de este modo es mas lento que
hacerlo mediante un USB, la comunicacion sigue
siendo lo suficientemente rapida como para que el
uso de la interfaz no se vea afectado.

El uso de bluetooth, teniendo en cuenta la
configuracion actual del dispositivo, no reporta
ninguna ventaja significativa; los ejercicios a realizar
apenas varian por la presencia o ausencia del cable
USB. Sin embargo, es una opcion interesante a tener
en cuenta en posibles interfaces similares en las que
la conexién por cable si resulte un impedimento
(tobillo, rodilla, etc.).

2.2 INTERFAZFISICA

La parte fisica de la interfaz esta compuesta por un
guante al que va acoplado mediante una correa (en el
dorso de la mano, entre los nudillos y el pulgar) una
caja que contiene los componentes electrénicos
descritos anteriormente. De un lateral de la caja
parten dos sensores de fuerza resistivos (FSR),
colocados en la parte central de la palma de la mano
y sobre la yema del pulgar respectivamente.
Cubriendo ambos sensores hay dos botones flexibles.
Por el lado opuesto al anterior se introduce un cable
USB que proporciona la comunicacién con el
ordenador y la alimentacion del dispositivo (Figura
2).

Figura 2: Vista general de la interfaz: A-conexidon
con el ordenador, B-Arduino, C-giroscopio, D-cajay
correa, E-botdn sobre un sensor FSR.

La caja, la correa y los botones fueron disefiados con
el software FreeCad e impresos mediante una
impresora 3D Witbox (Figura 3). Dicho software fue
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elegido debido a que su uso es gratuito y esta
fuertemente orientado a la impresion en ftres
dimensiones. La caja estd fabricada a partir de
plastico PLA rigido mientras que para la impresion
de la correa y los botones se empleé Filaflex, debido
a la necesidad de que fuesen flexibles. El disefio del
modelo final, alcanzado a través de un proceso
iterativo de prueba-error, permite un ajustar las
posiciones de la caja y cada sensor de forma
individual, adaptandose facilmente a la mano de los
distintos usuarios.

Figura 3: Modelado de caja, correa y botones en
FreeCad.

3 SOFTWARE

El software del dispositivo se divide en un programa
de Arduino y un videojuego. Desde el programa de
Arduino, a través del monitor serial (Figura 4), se
monitoriza y registra el movimiento de la mano
(angulos yaw, pitch y roll), la presion realizada sobre
los sensores FSR y se configura el umbral de
activacion de estos, pudiéndose regular asi la fuerza
que tiene que ejercer el paciente y la rapidez de sus
movimientos para controlar el videojuego.

@ COM4 (Arduino/Genuine Micro) — a x

il Enviar

'ANG:3.53,6.12,57.62

Threshold updated: 400 - 300

Sensor 1 =0
Sensor 2 = 203

IANG:3.52,6.09,57.64
Sensor 1 = 0
Sensor 2 = 203

IANG:3.52,6.09,57.64
Sensor 1 = 0

Sensor 2 = 203
v

Autoscrol

Figura 4: Ejemplo de output del Monitor Serie de
Arduino.

Sin ajuste de linea « | 9600 baudio v Clear output

El videojuego ha sido desarrollado con Stencyl,
software gratuito que emplea programacion por
blogues, lo que facilita el desarrollo de aplicaciones.
Asi mismo, soporta la programacion orientada a
Windows, Mac, Android, Linux y Flash (habiéndose

escogido esta opcion), lo que asegura la
compatibilidad del juego sin importar el sistema
operativo del que se disponga.

El videojuego de rehabilitacion es el medio de poner
al paciente tareas de distinto grado de complejidad
segln sus capacidades residuales motoras. Se ha
desarrollado un juego similar al clasico arcade
“Space Invaders”, en el que el usuario controla una
nave espacial y tiene que disparar a varios enemigos
para superar cada nivel (ver Figura 5). Mediante el
angulo de la mufieca, el usuario controla la posicion
de la nave: movimientos de flexion y extension se
traducen en un desplazamiento en el eje vertical y
movimientos de pronacion y supinacion (rotaciones a
derecha e izquierda), en un desplazamiento en el eje
horizontal. La presion sobre un botén permite
efectuar disparos hacia delante y la presion sobre el
otro, hacia atras. Los niveles van incrementando en
dificultad progresivamente, aumentandose el nimero
y tipo de enemigos, lo que, unido a la regulacion del
umbral de fuerza a superar para realizar un disparo,
permite ajustar la dificultad del ejercicio.

Figura 5: Pantalla de uno de los niveles del
videojuego de rehabilitacion.

4 PROPUESTA CLINICA

El prototipo de la interfaz fue llevado al hospital
Beata Maria Ana, donde se presentd a un neurélogo y
un terapeuta ocupacional. Se consideré interesante la
opcion de emplear el dispositivo en el domicilio y la
posibilidad de controlar el videojuego con clics,
realizando asi movimientos tipicos de rehabilitacion
habituales en su préactica clinica, asi como medir la
frecuencia de pulsacion. Por otra parte, propusieron
la posibilidad de medir la fuerza de agarre que
pudiera ejercer el paciente como medio de evaluacion
del paciente. Asi, que se propone un mobdulo
compatible con la version desarrollada anteriormente.

La caracterizacion de la fuerza puede lograrse
mediante el uso de una célula de carga. En este caso,
se ha empleado el modelo SEN-13329 de Sparkfun



Cognitive Area Networks, vol. 5, n° 1, Junio 2018, © Asociacion Nicolo, ISSN: 2341-4243

Electronics, basada en galgas extensiométricas y que
permite medir fuerzas de hasta 200 N. Un
amplificador HX711 se emplea como sistema de
acondicionamiento para las galgas extensiométricas,
a la vez que proporciona un valor digital
correspondiente a la fuerza aplicada sobre la célula.
Un esquema de la electronica puede observarse en la
Figura 6.

& 0I0:0°0:9:9:0:0:

Figura 6: Conexion entre la célula de carga, el
amplificador HX711 y un Arduino Micro.

Se ha caracterizado la linealidad, histéresis vy
repetibilidad del sensor como valoracion previa a su
uso con usuarios. Para ello, se han registrado los
datos correspondientes a pesos fijos de hasta 10.620
kg, cuyos resultados se muestran a continuacion.

Para comprobar la linealidad del sensor y su
variacion con la temperatura, se han realizado
mediciones a temperatura ambiente y a 41.6°C. En la
Figura 7, puede observarse que las medidas presentan
una buena linealidad, sin apenas verse afectadas por
una alta diferencia de temperaturas.

Masa (gramos)

2000 4000

Figura 7: Medic'ihdh'és de 110 a 10620 gramos, a
temperatura ambiente (azul) y a 41.6°C (nharanja).

El valor de histéresis, medida segun la ecuacion (1),
es de 0.37. La repetibilidad se ha medido, segun el
método empleado en [3], como la desviacion
estandar relativa (DSR), siendo ésta el promedio, de
1 a n (n=6 en este caso), del cociente entre la
desviacion estandar y la media de las seis mediciones
de una masa;. La ecuacion empleada es (2) y los
datos recogidos pueden observarse en la Tabla 1.
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x100 (1)

o Ymn—Y,
Histéresis (%) = |%
max~—fmin

Ymax: maxima Y com(n

Ymin: minima Y comdn

Ymn: valor de Y de la recta superior para la mediana
de las X

Y mp: valor de Y de la recta inferior para la mediana
de las X

n

1 < des. estindar(masa;)
DSR = —2 -
n& media(masa;)
i=
(2
Tabla 1: Seis medidas de seis cantidades de masa
diferentes.
Masa 1 2 3 4 5 6
2100|2103 |2100 | 2097 | 2097 |2102 | 2099
4200 |4204 | 4202 |4199 | 4201 |4203 |4202
5260 5265|5263 | 5261|5261 | 5264 |5263
6320 |6323 |6321 | 6318|6318 |6323 | 6320
7380 | 7383 | 7380 | 7377 | 7377 | 7381 | 7379
8440 | 8438 | 8439 | 8433 | 8433 | 8439 [8432

Los resultados obtenidos concuerdan con lo esperado
y reflejan un buen comportamiento del sensor en
escenarios similares al de su uso en la interfaz. El
empleo de la célula de carga permite, por tanto,
caracterizar de manera precisa la fuerza ejercida
sobre ella, en comparacién con un FSR, al terapeuta a
la hora de evaluar la actividad del paciente.

5 CONCLUSIONES

El sistema desarrollado permite la realizacion y
regulacion de ejercicios de miembro superior
centrados en los movimientos de mano y dedos. Se
ha desarrollado una interfaz usuario-ordenador que
permite al paciente controlar un videojuego a través
del movimiento de su miembro superior para que, de
manera lGdica, el paciente realice ejercicios de
rehabilitacién, fomentando su participacion. La
interfaz puede emplearse conectada mediante USB o
bluetooth al ordenador, segin se requiera. Ademas,
se puede emplear una célula de carga en sustitucién
de los sensores FSR dependiendo de la decisién del
terapeuta.

El coste final del dispositivo es algo inferior a 100€
(incluyendo tanto los FSR como la célula de carga).
Frente a otros sistemas similares en el mercado,
como por ejemplo el RAPAEL Smart Glove y el
Handtutor o sistemas de ortesis mas complejos y
voluminosos, como el Armeo®Spring o el Gloreha
Workstation. El prototipo desarrollado se presenta
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como una herramienta de rehabilitacion abierta a que
cualquier profesional pueda implementarla vy
utilizarla por un bajo coste.

Tanto el cddigo para el microprocesador, como los
modelos para impresion 3D, el videojuego de
rehabilitacion y el diagrama de los componentes
electrénicos se hallan subidos a un repositorio en
GitHub, permitiendo asi su acceso y uso a quien lo
desee [4].

Como futuro trabajo, se espera probar el dispositivo
en pacientes con ictus en el hospital Beata Maria
Ana, (de momento s6lo ha sido probado en usuarios
sanos) para asi recoger feedback orientado a
perfeccionar el dispositivo y adaptarlo a aquellos
ejercicios y mediciones que tengan un mayor interés
médico. Por otra parte, se espera estudiar la
usabilidad el dispositivo, asi como comparar su
funcionamiento con el sistema universalmente
aceptado Handtutor, a fin de ofrecer una alternativa
al sistema o proporcionar una  funcién
complementaria.
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RELOJES INTELIGENTES PARA LA MONITORIZACION
DOMICILIARIA DE ENFERMEDADES NEUROLOGICAS: NETMD

Miguel A. Velasco, Roberto Lopez-Blanco, J. Ignacio Serrano, M. Dolores del Castillo, Juan P. Romero,
Julian Benito-Ledn y Eduardo Rocon
Centro de Automatica y Robdtica (CAR) CSIC-UPM, Madrid, e.rocon@csic.es

Resumen

Nuevos desarrollos en mHealth para el seguimiento
ambulatorio del movimiento podrian ayudar en el
diagndstico 'y seguimiento de enfermedades
neuroldgicas. En este articulo, se presenta una
solucion mHealth para la monitorizacidn ecoldgica de
patrones del movimiento y la marcha en pacientes con
dos de las enfermedades neuroldgicas mas comunes
que producen temblor: la enfermedad de Parkinson
(EP) y el temblor esencial (TE). La plataforma
NetMD se basa en el uso de dos relojes inteligentes
(SW) para recolectar informacién clinicamente (til
para el neurélogo. Se presentan ademas tres estudios:
analisis del temblor, evaluacion de patrones de
marcha, y analisis de la bradicinesia a través de
movimientos alternantes de miembro superior. Estas
experiencias ilustran cémo los datos registrados por
estos dispositivos y algoritmos de procesado del
movimiento pueden ser aplicados en la clinica
habitual y en el desarrollo de sistemas para el
seguimiento ambulatorios de pacientes.

Palabras Clave: mHealth, enfermedad de Parkinson,

temblor esencial, temblor, bradicinesia, marcha.

1 INTRODUCCION

El auge del internet de las cosas y la miniaturizacién
de los dispositivos vestibles ha producido la aparicién
de términos como mHealth. Este concepto engloba
sistemas que buscan aplicar la tecnologia mévil para
mejorar la asistencia sanitaria y acercar la idea de “un
médico en tu bolsillo” a la realidad de los pacientes.
En el caso de las enfermedades neuroldgicas, realizar
una monitorizacién ambulatoria de la actividad fisica
0 patrones de movimiento podria permitir a los
neurdlogos evaluar el estado de sus pacientes y ajustar
sus tratamientos en tiempo real. La implantacion de
un sistema de este tipo podria ademas facilitar la
identificacion de biomarcadores para diagnostico
temprano. Hasta la fecha, los intentos por registrar y
analizar grandes sets de datos de este tipo han tenido
un éxito discreto. Su rendimiento ha sido lastrado por:
(1) la ecologia de los dispositivos, p.e. demasiado
intrusivos por lo que los pacientes optaron por
abandonar el estudio; (2) la validez de los datos, p.e.
la informacion proporcionada carecia de un contexto o

Red segura basada en
soluciones Cloud

Backend. mineria y almacén de
datos, modelos de prediccion,
sistemas de ayuda a la decision

Interfaz smartphone del paciente

* Modelo biomecanico basado en los datos
registrados de los wearables para la evaluacion
de signos motores y comportamiento

» Algoritmos de reconocimiento de voz

* Visualizacion de los datos del paciente

» Comunicaciones seguras entre
la comumidad y cada actor

B5)
/

» Herramientas de andlisis
\ visual para el seguimiento

R\ / /] entre la comunidad y cada
Paciente — R actor

\p Interfaz del cuidador
l \ » Implementacion de la interfaz de
usuario
Cuidadores ® Comunicaciones seguras entre
la comunidad y cada actor

Interfaz del médico

de pacientes
» Comunicaciones seguras

Interaccion basada en una comunidad

ES

Médico

s Implementacion y mantenimiento de la
comunidad online

» Evaluacion de la experiencia de usuario
» Feedback y mejora continuada del sistema

Figura 1: Disefio conceptual de la plataforma NetMD.
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no tenia suficiente detalle como para ser interpretada
clinicamente por los médicos; y (3) el tipo de sensor
utilizado, p.e. la plataforma era cerrada y estaba
basada en dispositivos disefiados ad hoc [1], [2].

2 PLATAFORMA NETMD

El objetivo de este trabajo es disefiar una plataforma
mHealth que proporcione al neur6logo informacion
clinicamente Gtil minimizando el ndmero de sensores
que el paciente debe vestir. Ademas, se buscara que la
plataforma esté basada en tecnologias ya disponibles
en el mercado de manera que el desarrollo que se lleve
a cabo sea principalmente de mineria de datos a nivel
software. La plataforma se centraréa en la enfermedad
de Parkinson (EP) y el temblor esencial (TE), los dos
trastornos del movimiento méas comunes en ancianos
en Espafia.

2.1 DISENO CONCEPTUAL

La Figura 1 muestra el disefio conceptual de la
plataforma propuesta. NetMD consta de 5 elementos
principales: el sistema de sensores, las interfaces de
médico, cuidador y paciente, y una red de
computacion y almacenaje en la nube. La plataforma
es escalable a nivel de hardware y software. Combina
el uso de magnetdmetros, acelerémetros y giroscopios
integrados en relojes inteligentes (0 SW segun su
acrénimo en inglés) Smartwatch 3 SWR50 (Sony
Mobile Communications Inc., Japan) que capturan los
movimientos del paciente. Ademas, un micréfono
registra la voz para el posterior andlisis del estado
cognitivo. La arquitectura de NetMD utiliza mddulos
ClowdFlows, que integran de manera amigable
diferentes  implementaciones de  algoritmos,
herramientas y servicios web en un flujo de trabajo
que puede ser ejecutado en una aplicacién en la nube.
La plataforma permite compartir sistemas interactivos
de mineria de datos, lo que potencia su repetitividad y
usabilidad. Por ultimo, los sistemas de visualizacion
de los interfaces de médicos y cuidadores incluyen el
acceso a fuentes de datos de tipo Excel, Access,
Oracle, MySQL, SPSS, R, o ficheros de texto.

2.2 PROTOTIPO NETMD

En su estado actual, que se muestra en la Figura 2, la
plataforma consta de dos SW que registran el
movimiento del paciente y estan sincronizados con un
teléfono Android [3]. La Figura 3 muestra la
localizacion de los SW vy el sistema de referencia de
las sefiales registradas por los acelerometros y
giroscopios tridimensionales. El teléfono almacena de
manera automatica los datos sin procesar en la nube.
También hay un almacenamiento local para que esos
datos puedan ser utilizados para el disefio de modelos
predictivos de patrones de movimiento.
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Dichos modelos pueden entonces ser implementados
en la solucidn de tipo Cloud de modo que los datos sin
procesar pueden ser integrados y transformados en

informacién clinicamente  (til que puede ser
visualizada en una interfaz de usuario.
/'_‘_'_._.___'
O
BACKEND ¢ aﬂ ::____ _‘/j
atos: —
integracion y 0 M::_Tj
transformacion -
,\|In;|:‘mn_'ltml\
APL RES l']
<JSON= <JSON=
<PYTHON= e
<MATLAB>

<WEKA>

Registro de datos

Entrenamiento de

modelos predictivos

Visualizaciin de datos

Figura 2: Mddulos del prototipo NetMD.

3 ALGORITMOS DE ANALISIS
DEL MOVIMIENTO

La plataforma NetMD contara con algoritmos para el
analisis del movimiento y la actividad fisica
agrupados en seis tipos: (1) identificacion vy
caracterizacion del temblor, (2) identificacion y
caracterizacién de la marcha, (3) identificacion de
actividades funcionales de la vida diaria, (4) andlisis
de los signos motores, (5) andlisis de la movilidad y
(6) prediccion de la eficacia del tratamiento y
progreso de la enfermedad.

[a,

A:\ L
RS
Ja
|
- AK

Figura 3: Localizacion de los SW vy sistema de
referencia del acelerémetro y giroscopio.

Hasta la fecha, se han realizado tres experiencias
aplicando los desarrollos de NetMD a pacientes con
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EP y TE reclutados en colaboracion con el Hospital
*12 de Octubre™.

3.1 CUANTIFICACION DEL TEMBLOR
Treinta y cuatro pacientes con TE fueron reclutados
para entrenar un sistema automatico de cuantificacion
de la severidad del temblor. Los participantes
completaron un protocolo clinico estandarizado
consistente en cuatro tareas de evaluacion del temblor
de reposo (tarea A) y del temblor de accion de accion
(tareas B-D), pertenecientes a la escala FTM [4] de
puntuacion del temblor (ver Tabla 1).

Tabla 1: Puntuaciones de la escala FTM de temblor.

FTM-TRS-A: items 5/ 6

0: Ninguno

1: Moderado, intermitente

2: Moderado continuo (< 2 cm)
3. Amplitud marcada (2-4 cm)
4. Amplitud severa (> 4 cm)

Tarea A,B,C:
temblor de reposo y
accion (postural y
cinético)

FTM-TRS-B: Item 15

Tarea D: Temblor
(cinético) durante

0: Normal
1: Lento pero sin derramar agua

el transvase de
agua entre vasos

2: Derrama el 10% del agua
3. Derrama ~50% del agua
4. Incapaz de terminar la tarea

Dos modelos de regresion basados en random forests
se entrenaron en funcién de los ocho parametros
mostrados en la Tabla 2 [5]. El primer modelo se
entrend con los registros de los items 5/6 para
clasificar la severidad del temblor en las tareas A, B y
C. Por otra parte, un segundo modelo se entrend con
los registros del item 15 para la clasificacion de la
severidad del temblor en la tarea D.

Tabla 2: Parametros de la severidad del temblor.

Parametro ID Sensor
Frecuencia dominante fl Giroscopio
Energia de la frecuencia dominante 2 Giroscopio
Energia en altas frecuencias f3 Giroscopio
Energia en bajas frecuencias f4 Giroscopio
Entropia espectral 5 Giroscopio
Energia mecéanica f6  Acelerémetro
Ratio energia altas/bajas frecuencias 7 Giroscopio
f1*f2 8 Giroscopio

La figura 5 ilustra la capacidad de los modelos de
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Figura 4. Velocidades angulares medidas por el giroscopio del SW en el eje x durante episodios de temblor
cuando pacientes con TE ejecutaban las tareas clinicas A-D.
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Figura 5: Distribucién de las puntuaciones estimadas por los modelos de regresion NetMD y las puntuaciones
segun la escala clinica FTM.

regresion para identificar severidad de temblor. En los
ejes x se muestra la severidad de temblor estimada por
dos neurélogos expertos en trastornos del movimiento
siguiendo la escala FTM; en el eje y, la puntuacién
estimada por los algoritmos NetMD. A pesar de que la
escala FTM toma los valores 0, 1, 2, 3y 4, la
puntuacién mostrada incluye valores intermedios (p.e.
1.5). Esto se debe a que se tomd la severidad del
temblor como el promedio entre las puntuaciones
asignadas por los dos neur6logos. Los valores de
correlacion obtenidos (R?) fueron 0.982, 0.989, 0.982
y 0.985 para las tareas A, B, C y D, respectivamente.
3.2  ANALISIS DE LA MARCHA

La plataforma NetMD incorpora dos algoritmos para
la deteccion y caracterizacién de eventos de la marcha
y la evaluacion de la movilidad de miembros
superiores e inferiores durante la marcha. El sistema
fue testado utilizando registros de marcha de 21
pacientes con EP y 23 pacientes con TE, los cuales
vestian dos SW en la mufieca y tobillo de su
hemicuerpo més afecto. Los tests consistieron en
caminar en linea recta durante 20 metros, girar 180
grados y volver a caminar 20 metros de marcha. La
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prueba se realiz6 a paso “normal” y paso “ligero” a la
eleccién de cada paciente.

Los eventos de marcha se principales sobre los que se
ciment6 el analisis se muestran en la Figura 6. Fueron
calculados con el algoritmo presentado por Fraccaro
et al. [6]. Eran el pico de zancada (MS), contacto
inicial del pie (IC), contacto total del pie (FC) y
contacto final del pie (TC). Ademaés, se utiliz6 la
movilidad en manos y pies, presentada por Salarian et
al., como parametros de caracterizacion de la
bradicinesia [7]
Tabla 3: Parametros de la severidad del temblor.

Pardmetro ID
Velocidad angular pico en zancada MS
Vel. ang. en el contacto inicial IC
Vel. ang. en el contacto completo FC
Vel. ang. en el contacto final TC
Tiempo de MS tMS
Tiempo de IC tiIC
Tiempo de FC tFC
Movilidad de la mano HM
Movilidad del pie FM
Tiempo de paso tStride
Tiempo de zancada tSwing
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Figura 6. A laizquierda, velocidad angular captada en el eje x con el reloj del tobillo durante 10 segundos de
marcha. A la derecha, eventos principales detectados en un ciclo de marcha: MS, IC, FC y TF).

Tiempo de apoyo tStance
Variabilidad del tiempo de paso QDC Stride
Variabilidad del tiempo de zancada QDC Swing
Variabilidad del tiempo de apoyo QDC Stance

La Figura 7 ilustra las diferencias que se pueden
observar entre los patrones del ciclo de marcha de
pacientes con EP y pacientes con TE. En general, los
pasos de pacientes con EP eran ligeramente mas
cortos y de menor velocidad pico. Ademas, se detect6
una menor movilidad de pies y manos en pacientes
con EP. Por Ultimo, la variabilidad de los pasos era
mayor en EP, lo cual es coherente con una mayor
irregularidad en la marcha.

Eventos de la marcha
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Figura 7. Distribuciones de los principales eventos de
la marcha en pacientes con EP (morado) y TE
(naranja) durante tandas de marcha “rapida”.

En definitiva, el método utilizado fue capaz de
encontrar  diferencias significativas en varios
pardmetros de caracterizacion de los patrones de
marcha y movilidad en pacientes con EP y TE.
Ademaés, con so6lo dos sensores fue capaz de encontrar
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dichas diferencias para dos velocidades de marcha y
en pacientes cuya afectacién era leve o moderada.

3.3 MEDIDA DE LA BRADICINESIA

El altimo estudio presentado tiene como objetivo la
identificacion de patrones de bradicinesia (lentitud de
movimiento) a partir de un analisis cinemético de
movimientos rapidos alternantes. Para ello, se
reclutaron diecisiete pacientes con EP que realizaron
movimientos rapidos de prono-supinacion con ambos
antebrazos mientras vestian dos relojes SW. En la
Figura 8 se puede observar la velocidad angular (eje
x) medida por un SW localizado en la mufieca de un
paciente durante el test clinico. A partir de la
velocidad angular de una sesién completa (izquierda)
pero también del analisis de movimientos alternantes
individualizados (derecha), se han calculado una serie
de parametros cinéticos para identificar la presencia
de bradicinesia. Ver Tabla 4.

Tabla 4: Parametros cinéticos de movimientos
alternantes de prono-supinacion.

Parametro ID
Movilidad de la mano HM
Ndmero de movimientos PS en 10 s Rigs
Desv. estandar del intervalo entre dos PS SDRR
RMS del tiempo entre dos PS RMSSD
Duracién promedio del PS MT™®
Velocidad angular méxima del PS Omax >
RMS de la velocidad angular de PS RMS, ™
Asimetria de los PS AF™S
Desviacion de los PS respecto del coseno es

Los parametros de bradicinesia fueron estimados para
los brazos izquierdo y derecho de los participantes. A
continuacion, se calculé un modelo de regresion que
permite predecir los valores clinicos de asimetria que
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Figura 8. Izquierda, velocidad angular en el eje x registrada en la mufieca de pacientes con EP durante una tanda
de movimientos alternantes de prono-supinacion. Derecha, movimientos individualizados y normalizados a la
duracién promedio de la sesion.

los pacientes presentan en sus miembros superiores,
ver Figura 9.

4 CONCLUSION

En este articulo se han presentado una plataforma
mHealth para la monitorizacion ambulatoria de
pacientes con enfermedades neuroldgicas. Ademas, se
han ilustrado tres experiencias de uso que demuestran
enorme su potencial para la mejora del diagndstico y
seguimiento del tratamiento de estas enfermedades.

- Regresion

Valor Clinico

6

Asimetria (UPDRS lzqa/Dcha)

(]
T

Paciente

Figura 9. Valores de asimetria en pacientes con EP
predichos por el modelo de regresion.
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Resumen

El trabajo presentado en este articulo muestra un
primer acercamiento a una aplicacién movil de
realidad aumentada para cirugia laparoscopica,
usando la libreria Vuforia para Unity. Dicha libreria
permite desarrollar aplicaciones de realidad
aumentada para Android o0 iOS, y que junto al motor
de juego multiplataforma Unity ha permitido la
construccion de una APK (aplicacion empaquetada
de Android) basada en el posicionamiento de objetos
tridimensionales con markerless. Una de las
caracteristicas claves es que al realizar un toque en
la pantalla sobre un sitio especifico de la escena se
establece un marco de referencia fijo que se
mantiene incluso si se hacen movimientos rapidos de
la cAmara u oclusion de la misma.

La tarea principal de la aplicacion propuesta en este
articulo es usar como despliegue un dispositivo movil
con sistema operativo Android que sea escalable a
gafas de realidad aumentada, basandose en un
esquema de posicionamiento con marcadores
naturales e incluyendo interacciones de usuario con
los objetos aumentados, tales como deformacion de
las texturas, giros y botones virtuales. Para la
generacion de las imagenes tridimensionales se
utilizaron  esquemas de tomografias reales
permitiendo aumentar el rango de informacion
mostrada al cirujano. El objetivo final es que el
especialista médico pueda tener al momento de la
cirugia informacién adicional basada en la
tomografia previa del paciente, o en el caso de
presentarse una obstruccién de la visién durante el
procedimiento, que la realidad aumentada pueda
guiar al cirujano mientras se restablece la vision
natural.

Palabras Clave: Cirugia Minimamente Invasiva,
Realidad Aumentada.

1 INTRODUCCION

La laparoscopia es un procedimiento quirdrgico que
busca minimizar el traumatismo de las intervenciones
quirargicas en el abdomen, usando instrumental
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miniaturizado introducido a través de pequefias
incisiones sobre la piel del paciente, ubicadas de
forma estratégica cerca al punto de intervencion. El
cirujano efectla el procedimiento manipulando
dichos instrumentos, guidndose visualmente por una
imagen en video captada por una cdmara endoscépica
que ha sido introducida junto con los otros
instrumentos  quirdrgicos  [11]. La cirugia
minimamente invasiva sin duda trae muchos y muy
importantes beneficios para el paciente, pero a su vez
involucra un mayor reto para los cirujanos debido a
gue la miniaturizacién de las inserciones limita la
percepcion visual y tactil del cirujano [15].

La cirugia laparoscdpica requiere alto nivel de
experiencia en el manejo de los instrumentos y
buenas capacidades de interpretacion visual en
cuanto a la profundidad de campo se refiere, lo cual
exige un nivel de abstraccion superior en la ubicacion
del instrumental y capacidades para recrear en su
cerebro la sensacion tridimensional a través de una
limitada percepcidon 2D del entorno [7].

En la dltima década las aplicaciones médicas de
realidad aumentada han tenido una rapida expansion
[6], [15], originada principalmente por avances en el
hardware (interfaces hapticas y despliegues). Al
mismo tiempo los teléfonos inteligentes y las tabletas
se han constituido en herramientas cada vez mas
populares para aplicaciones en medicina, industria y
educacién [2], y dado que este tipo de tecnologia
tiene como objetivo ampliar la sensacién visual
mezclando iméagenes reales e imagenes generadas por
ordenador, esta técnica se perfila como una posible
herramienta para mejorar el campo visual de los
cirujanos en intervenciones minimamente invasivas.

2 CIRUGIA MINIMAMENTE

INVASIVA

Desde hace algunos afios se ha implementado con
éxito un conjunto de métodos y procedimientos
quirdrgicos que en conjunto se conocen como cirugia
minimamente invasiva, la cual parte de la
minimizacién de los orificios de intervencion y por
ende la miniaturizacion del instrumental usado. Esto
tiene como objetivo la disminucién de los cuidados
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postoperatorios y de hospitalizacion [17], asi como la
reduccion en los riesgos de complicaciones
quirdrgicas para el paciente [9].

21 MIS APOYADAS CON TECNOLOGIA

2.1.1 Cirugia guiada

La cirugia guiada o de navegacion quirdrgica se basa
en un sistema de operaciones computacionales
realizadas sobre un ordenador que facilita el proceso
de seguir una ruta en un espacio de tres dimensiones,
a partir de imagenes preoperatorias (Rx, CT-Scan,
MRI). En este caso se utilizan iméagenes con sistemas
de contraste, usando etiquetas o0 marcadores
fluorescentes que permiten la navegacion entre
organos y nervios, mientras se despliegan las
imagenes en una pantalla en tiempo real [14].

2.1.2 Cirugia asistida

La cirugia robética o cirugia asistida por computador
(también llamada de tele presencia), se basa en un
sistema interactivo computarizado y segun su
participacion en la intervencion quirdrgica, estos
sistemas pueden dividirse en pasivos y activos. Se
consideran pasivos aquellos que asisten al cirujano en
alguna tarea de la operacion, y los activos aquellos
que efectGan las acciones operatorias de manera
directa, pero son comandados por cirujanos humanos.

2.1.3 Cirugia simulada

Al tener imagenes simuladas por ordenador de
organos e instrumentos con  determinadas
propiedades fisicas y visuales, se habla de cirugia
simulada. El objetivo de este tipo de simulacion es
planear en el preoperatorio (antes de realizar la
operacion) los procedimientos quirirgicos que seran
realizados en la realidad antes de que se efectlen,
con el fin de entrenar asi al cirujano para que
adquiera mayor habilidad quirGrgica al tiempo que le
sea posible identificar en determinadas cirugias los
posibles riesgos intraoperatorios en pacientes reales.
Algunos estudios han abordado la tematica de los
beneficios del entrenamiento simulado para
laparoscopia y procedimientos endovasculares,
mostrando su efectividad en comparacién con
métodos de entrenamiento convencionales [1].

2.2 REALIDAD AUMENTADA EN
OPERACIONES INTRAOPERATORIAS

La realidad aumentada tiene dos funciones: aumentar
la percepcion de la realidad (muestra la realidad, pero
elige qué se puede ver y qué no), y crea un ambiente
artificial (muestra lo que no es real permitiendo ver
lo imaginario), con una percepcion aumentada de
informacion til que ayuda a la toma de decisiones y
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acciones. Los sistemas de AR (Augmented Reality) se
caracterizan porque tienen elementos reales vy
virtuales en un entorno real con alto grado de
interactividad, y donde se tiene la opcidn de registrar
y posicionar la informacién virtual teniendo en
cuenta la tridimensionalidad del mundo real.

3 ESQUEMA DE SOLUCION

La Realidad Aumentada (AR) es una tecnologia que
permite la modificacion de la sensacion visual del
mundo real a través de la superposicion de imagenes
virtuales generadas computacionalmente utilizando
un dispositivo de captura y dando la sensacion de que
los objetos virtuales y los reales coexisten en el
mismo espacio que el mundo real. La generacion de
estos objetos virtuales se puede hacer a través de
patrones de deteccion y superposicion los cuales
pueden ser muy estructurados como los fiducial
markers o marcadores cuadrados o0 basados en
caracteristicas  naturales ~ usando  algoritmos
matematicos a partir de machine learning o manejo
muy especializado de la extraccion de caracteristicas
como es el caso de SLAM (Simultaneus Localization
and Mapping).

3.1 HERRAMIENTAS SOFTWARE

3.1.1 Unity

Unity es un motor de creacion de video juegos que ha
sido usado para crear una gran cantidad de ambientes
interactivos 2D y 3D [5]. Unity incluye un ambiente
de creacion de juegos, un ambiente interactivo de
desarrollo (IDE) y un framework de scripts orientado
a objetos en tres lenguajes de programacion: Boo (un
lenguaje tipico para Unity basado en Python),
JavaScript y C#. Unity es uno de los motores de
juegos mas populares porque soporta desarrollo en
maltiples plataformas, permitiendo crear aplicaciones
web, juegos para consolas como Xbox, Wii y PS3,
dispositivos méviles como iPhone, iPad, dispositivos
Android y otros sistemas operativos como Windows,
Mac OS y Linux [12]. Unity es ampliamente usado
en aplicaciones de ingenieria y medicina y no solo
para entretenimiento [2], [4], [8], [13], [16], [18].

3.1.2 Vuforia

Vuforia (antes llamado Qcar) es una libreria que
permite crear aplicaciones de realidad aumentada
haciendo uso de tecnologia de vision por computador
para reconocer Yy seguir marcadores visuales,
arrojando la posicion y orientacion de la imagen
seguida en tiempo real, lo cual hace que la
perspectiva visual del observador coincida con la
perspectiva de la imagen o marcador. También
permite  desarrollar aplicaciones de realidad
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aumentada para Android e i0OS, siendo
multiplataforma, cubriendo una amplia gama de
celulares y tabletas, ademas de ser una de las librerias
mas populares [10].

Vuforia se centra principalmente en métodos de
seguimiento de imagenes y patrones con una gran
variedad de tipos de marcadores, y usa métodos de
seguimiento 3D utilizando imagenes como cubos o
cilindros y captura de texturas. Otro punto a favor es
el uso de botones virtuales que permiten crear zonas
de toque tanto en el mundo real como en el virtual
(realizar acciones cuando se toca un objeto
determinado en el mundo real, o un punto en la
pantalla del dispositivo). Vuforia SDK es libre y solo
tiene costo para los servicios en la nube, lo cual es
una gran ventaja para estudios independientes.

3.1.3 OpenCV

Es una libreria de vision por ordenador open source,
escrita en C y C++. Esta libreria estad pensada para
tener una alta eficiencia, enfocada principalmente
para aplicaciones en tiempo real, permitiendo realizar
aplicaciones de alta complejidad en poco tiempo ya
que tiene una biblioteca con mas de 2500 algoritmos
optimizados, que incluyen un conjunto completo de
algoritmos de vision artificial y aprendizaje
automatico tanto clasicos como avanzados [3].

32 ARQUITECTURA DE LA SOLUCION

3.2.1 Aplicativo movil

En aflos anteriores la tecnologia de realidad
aumentada estuvo enfocada en el desarrollo de
aplicaciones para PC, pero en la actualidad la
tendencia es hacia el uso e implementacion de
aplicativos para dispositivos moviles. Esto se debe a
gue son mas portables y cuentan con sensores de gran
utilidad como GPS y acelerémetros, los cuales
permiten obtener datos de posicién y orientacién del
dispositivo con relativa facilidad, fusionandose con
una creciente capacidad de cémputo y de
almacenamiento.

Siguiendo la tendencia anteriormente nombrada, el
papel principal del sistema propuesto es usar un
despliegue movil (tableta, mévil) con una aplicacion
de AR (MAR: Mobile Augmented Reality) con el fin
de apoyar a los cirujanos en la visualizacion de la
informacién  adicional  durante la  cirugia
minimamente invasiva. De esta manera aportan con
la ampliacién del conocimiento sobre la anatomia del
paciente a partir de imagenes del preoperatorio, las
cuales facilitan una construccion tridimensional de la
morfologia de los érganos de interés.
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Con ese propdsito se cred una primera aplicacion
moévil a modo de prueba usando como software
Unity y Vuforia, y como hardware un terminal mévil,
en este caso una tableta Android, tal como se ilustra
en lafigura 1.

. Reality :

| Augmented object

Abdominal wal Monitor
Surgncdl mslrurr‘-Enl

MAR

/' Tablet

Figura 1: Esquema de la solucion
3.2.2 Esquema de realidad aumentada

Para el trabajo en este sistema se han usado las
librerias de vision por computador OpenCV, para la
realidad aumentada Vuforia y el software de
manipulacion 3D, y para la mezcla con la realidad se
hizo uso del game engine de Unity.

I e Identificacién
de la escena
e X
S CV/AR library -

Generacion del
objeto 3D

Camera

.
s

World . . |
Generacion del
abjeto 3D

3D Manipulation
Figura 2: Esquema sistema con realidad aumentada

Las imagenes tridimensionales puestas en el esquema
de realidad aumentada son generadas por computador

y sobrepuestas a las imdagenes capturadas del
endoscopio.
3.2.2 ldentificacion basada en marcadores

El fiducial marker es un objeto colocado en el campo
de vision del sistema de captura y sirve como punto
de referencia o medida. Puede ser una marca o un
conjunto de marcas. Un buen ejemplo de esto son los
marcadores cuadrados los cuales tienen un borde
negro de tamafio visible. En el proceso de
identificacion el sistema realiza una blsqueda de un
rectangulo negro y se examina el interior de la
frontera para determinar el marcador real.
Dependiendo de las caracteristicas del marcador se
puede determinar la posicion, escala y orientacion
con respecto a la cdmara. En este caso la libreria de
realidad aumentada Vuforia identifica el marcador a
partir de las caracteristicas previas que se le han
proporcionado. Se realiza una extraccion de
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caracteristicas en tiempo real con el marcador que
aparece en las imagenes en tiempo real, y se compara
con la base de datos existente. A partir de esta
identificacion se estima la posicion relativa de la
camara. Al desarrollar la aplicacién mévil y fijar la
camara en el marcador se obtiene el despliegue en
pantalla del objeto 3D relacionado a ese marcador. El
objeto tridimensional es hijo del “image target”. La
captura de pantalla de la figura 3 muestra un
elemento tridimensional renderizado sobre un
marcador cuadrado.

Una vesicula virtual fue relacionada a un marcador
sobre un higado sintético en el mundo real. Se realiz6
el ejecutable de la aplicacion movil (apk) y se instalé
en una tableta Samsumg, la cual fue ubicada en un
robot y la cAmara alineada con la vista del higado
sintético. Dicho montaje se realizé en el laboratorio
del grupo nBIO (Grupo de Investigacion en
Neuroingenieria Biomédica) de la Universidad

Miguel Hernandez, Espafia, sobre un robot de
asistencia quirurgica en una caja de entrenamiento
laparoscopica como se puede ver en la figura 3.

Figura 3: Manejo de marcadores cuadrados
3.2.3 Markerless

En el caso de la realidad aumentada con NFT
(Natural Feature Tracking Marker), se usan las
caracteristicas naturales de la imagen, lo cual permite
que el marcador pueda ser cualquier porcion de la
imagen. En este caso se uso la herramienta web de
Vuforia “Target Manager” para crear una base de
datos de las caracteristicas del marcador. De esta
manera se realiza un pre procesamiento anterior a
partir de una extraccién de caracteristicas con “Fast
corner detector” para calcular rapidamente los
“feature points” en la imagen de la camara. La
herramienta de VVuforia permite categorizar la imagen
dependiendo de la facilidad de seguimiento de la
misma a partir de la densidad de caracteristicas
encontradas en la imagen. Este tipo de aplicacion
funciona bien en el proceso de extraccion de
caracteristicas naturales con una imagen que se
conoce con anticipacion, tal como se puede ver en la
figura 4, en la que se muestra la aplicacion corriendo
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en tiempo real en un dispositivo mévil con sistema
operativo Android.

Escene
ihaded

PR
- Maximize on Hiay | Mute audio

Figura 4: Proyecto en Unity 3D y Vuforia

En pruebas anteriores a la descrita en este trabajo se
usaron  marcadores y  reconocimiento  de
caracteristicas naturales con OpenCV y Vuforia.

La técnica “Markerless” o sin marcadores se enfoca
en colocar el objeto virtual en una vista particular en
la cual este parece estar bloqueado en un lugar
particular en el espacio, Esta técnica se combina con
algoritmos tipo SLAM (Simultaneous Localization
and Mapping) que a partir del uso de los datos de los
sensores permite construir un mapa de un entorno
desconocido, al mismo tiempo que se utiliza para
identificar la  ubicacion  espacial  usando
caracteristicas desde atras y alrededor del objeto para
ajustar la posicion del mismo. De manera que colocar
objetos sobre un terreno con muchas caracteristicas
funciona mejor que colocarlo en un trozo de papel
blanco. En esta segunda parte se hizo uso de la
captura de texturas.

En la figura 5 se muestra la captura de la textura y la
generacion del elemento tridimensional. El
funcionamiento principal se centra en colocar el dedo
sobre la pantalla de lo cual se hace una captura de la
textura lo cual sirve de referencia al sistema con el
fin de posicionar objeto tridimensional en la posicién
propuesta.

Para la adquisicion de la textura se hizo uso de la
funcién UserDefinedTargetBuildingBehavior del API
de Vuforia, el cual pertenece al prefab
UserDefinedTargetBuilder, y permite el uso de
métodos para iniciar y detener el escaneo de nuevas
texturas y construir nuevos marcadores.

Se emplean targets definidas por el usuario, es decir
imagenes creadas mientras la aplicacion esta en
ejecucion. Se pueden configurar las opciones: (a)
“Start scanning automatically”, lo cual inicia la
construccion  del  marcador  autométicamente
iniciando el escaneo de la imagen de la camara a
partir de la extraccion de caracteristicas de puntos;
(b) “*Stop tracker while scanning” finaliza
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automaticamente el seguimiento de la imagen; y (c)
““Stop scanning after creating a target” después de
realizado el escaneo y creado un nuevo marcador se
cambia de la funcién de escaneo a la de seguimiento.
Al deshabilitar las dos Ultimas opciones es posible
acceder al modo de capturas multiples y crear varios
marcadores a ser seguidos. Una vez el usuario decide
hacer un nuevo target este es creado a partir de una
captura del frame actual.

Figura 5: Markerless en dispositivo movil

Esta técnica tiene una desventaja debido a que
funciona bajo marcadores de caracteristicas
naturales, provenientes de capturas realizadas por el
usuario, por lo cual si la escena cambia drasticamente
el marcador puede perderse. Pero si la textura
predominante es rica en caracteristicas naturales
(natural features) el area puede ser encontrada
rapidamente como se pudo verificar en las pruebas.

4 CONCLUSIONES

En este trabajo se hizo uso de la realidad aumentada
como tecnologia que puede ser usada como
herramienta para facilitar el posicionamiento visual
de cirujanos dentro de espacios de intervencién de
cirugias minimamente invasivas, permitiendo sumar
informacion creada por computador dentro del
campo visual del cirujano para obtener una
representacion mas intuitiva. En este trabajo se
realizO una prueba estdndar con marcadores
cuadrados también llamados “fiducial” o “Border
Markers” y marcadores naturales o “Natural Feature
Marker” usando librerias comerciales de realidad
aumentada y vision por computador. Para la
manipulacion 3D y la mezcla de la vista real y
aumentada tuvo como base el entorno integrado de
desarrollo (IDE) Unity. El paso siguiente se enfocé al
uso del asset OpenCV para Unity. Este asset al estar
integrado a Unity permitid6 compilar aplicaciones
multiplataforma de muy buen funcionamiento en
tiempo real. En el caso de Markerless se trabajo con
Kudan y posteriormente con la libreria Vuforia la
cual se encuentra integrada con la Gltima versién de
Unity. La libreria de complemento Vuforia hace uso
del algoritmo SLAM.
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El trabajo actual esta centrado en el uso de
algoritmos mas robustos que SLAM, o algoritmos
mixtos que vayan mas alla, como SURF con KLT,
reajustando la metodologia de reconocimiento de los
marcadores naturales, teniendo en cuenta obstéaculos
presentes en las cirugias laparoscopicas tales como
oclusién y problemas de iluminacion.
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Resumen

Este articulo presenta un dispositivo inalambrico, de
bajo coste y de facil manejo que tiene como objetivo
la medida de la fuerza en el ambito clinico.
Especificamente, el dispositivo cumple una serie de
requisitos para permitir la medida de la fuerza en 3
movimientos de pinza diferentes de pacientes de méas
de 65 afios. Ademas, permite recopilar la
informacion de cada una de las sesiones para su
posterior anélisis. Todos estos requisitos fueron
completados correctamente y de acuerdo a los
requisitos establecidos previamente por un equipo de
fisioterapeutas del centro universitario IRF La Salle.

Palabras Clave: Medida de fuerza, FSR,

inalambrico.

1 INTRODUCCION

En los centros de fisioterapia es muy importante
tener un conocimiento detallado del avance de los
pacientes. Hoy en dia se trabaja con dispositivos que
son capaces de mostrar al fisioterapeuta el
movimiento que esta realizando el paciente para
saber si se realiza de manera correcta o no (desde los
sensores inerciales hasta la fotogrametria). Sin
embargo, es importante saber con qué fuerza se
realiza dicho movimiento. Esto se debe a que
estudios han relacionado la pérdida o decadencia de
la fuerza muscular con el aumento de la mortalidad,
[1]. Ademas, segun el INE (Instituto Nacional de
Estadistica), la tasa de mortalidad aumenta sobre
todo a partir de los 65 afios. Por lo tanto, a partir de
dicha edad es muy importante el estudio de la fuerza
con el fin de descender la tasa de mortalidad.

Por lo tanto, la medida de la fuerza en pacientes es
muy Util tanto para ver el progreso de un paciente
tras sufrir una lesion como para evitar enfermedades
(Como por ejemplo la sarcopenia, que ademas afecta
sobre todo a las personas mayores), [2]. La
sarcopenia es la pérdida de masa y potencia muscular
en personas de avanzada edad. Es una enfermedad
gue, en un estado avanzado, produce alta
dependencia al paciente que lo sufre puesto que
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dificulta la realizacion de las actividades cotidianas y
diarias como por ejemplo caminar y coger objetos
[3]. Hoy en dia, existen sistemas que son capaces de
medir la fuerza de una persona, pero su coste es muy
elevado ademas de una falta de versatilidad que
puede ser resuelta con la tecnologia actual.

Por lo tanto, con el fin de solucionar los problemas
mencionados, surge la necesidad de buscar el sensor
de fuerza idoneo para la realizacién de pruebas en un
ambito clinico y ademas la creacion de un dispositivo
que sea capaz de leer la informacion que el sensor
envia, de una manera facil e intuitiva para el usuario.

Dentro del panorama descrito con anterioridad, se
debia crear un dispositivo de tamafio reducido, de
bajo coste, de facil manejo por el usuario y versatil
para medir la fuerza en los distintos escenarios
previstos. Estos requisitos fueron establecidos por un
grupo de fisioterapeutas del centro IRF (Instituto de
Rehabilitacion Fisica) La Salle. El dispositivo
deberia disponer de al menos cuatro canales con
cuatro sensores de fuerza resistivos de cualquier
marca que se encuentre en mercado y, a través de una
sencilla aplicacién, poder obtener, visualizar vy
registrar los datos para su posterior analisis.
Finalmente, los datos debian poder transformarse a
gramos (no tension).

Una vez disefiado el dispositivo, se comenzara la
validacion en el IRF de la Salle, concretamente en el
ejercicio de pinza y en una poblacion compuesta por
personas mayores de 65 afios.

En el centro se evaluaran tres estilos de pinza:

1. Pinza de punta: la punta del dedo pulgar
debe unirse con la punta del dedo indice.

2. Pinza de llave: la yema del dedo pulgar debe
unirse con la cara lateral de la falange media
del dedo indice.

3. Pinza palmar: la yema del dedo pulgar debe
unirse con las yemas de los dedos indice y
corazon.

Por lo tanto, los pacientes objetivo y los estilos de
pinza a estudiar definiran la eleccion del sensor
utilizado en este caso.
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2 SISTEMAS PARA LA MEDICION
DE FUERZA

Normalmente para medir fuerza en el ambito
industrial y de investigacion se utiliza un medidor de
tension de resistencia eléctrica (“strain gauge o strain
gages™) o incluso células de carga. Esto es debido a
gue son muy precisos con un maximo de un 1% de
linealidad e  histéresis y con un 0.05% de
repetitividad [4]. Una célula de carga muy empleada
es la: XFL212R Miniature Load Cell, [5], cuyas
dimensiones son de 3.5 mm de ancho y 12 mm de
didmetro. Ademas, el material utilizado es el
aluminio lo que afiade peso al producto. Para trabajar
en el &mbito clinico estas dimensiones son demasiado
grandes.

Existen unos sensores llamados Force-Sensing
resistor (FSR) que suelen ser 0.208 mm de ancho y
9.53 mm de area sensible, [6], y que han llegado a ser
muy populares. Como valores caracteristicos, tienen
un méaximo de un 3% de linealidad y un 4.5% de
histéresis y con un 2.5% de repetitividad. Es decir,
que estos sensores tienen menos precision, pero son
muy flexibles y de dimensiones reducidas. La
flexibilidad y ligereza son dos atributos muy
importantes en el &mbito clinico puesto que
proporciona la posibilidad de colocar el sensor en
cualquier lugar y posicion para que la medida no se
distorsione. Esto fue una caracteristica destacada por
el equipo de fisioterapeutas durante la fase de
especificaciones del dispositivo. Los sensores FSR
estan compuestos de material conductor y de un
polimero resistivo impregnado de polvo de carbono o
granulos conductivos similares. Existen dos tipos de
FSR segln la manera en la que se construyen (segln
la marca Sensitronics), [7]:

e ShuntMode: La capa superior del FSR
consiste en un area sélida de un elemento
FSR semiconductor depositado en un
sustrato flexible. La capa inferior se
comprende de elementos conductivos
colocados en un sustrato flexible,
organizados en dos conjuntos que tienen una
estructura en peine. Los sensores de la
marca Interlink son de este tipo.

ShuntMode

Circuit layer Spacer layer FSR Element

layer
(@ () /
/ \, F. 77

/

Figura 1: Construccion sensor ShuntMode.
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e ThruMode: un elemento FSR semiconductor
es depositado encima de un é&rea sélida
conductiva (en vez de la estructura en
peine), cubriendo el conductor en su
totalidad. Este proceso se realiza de manera
idéntica en la capa superior y en la inferior,
las cuales son posteriormente pegados uno
frente al otro. Los sensores de la marca
Tekscan son de este tipo.

ThruMode

FSR Printed
Over Conductor Pad

‘
\ v/

Spacer layer

Figura 2: Construccion sensor ThruMdde.

Es importante resaltar que, para el correcto
funcionamiento de este tipo de sensores, éstos se han
de conectar a un dispositivo de lectura de estos datos.
En el mercado existen actualmente este tipo de
dispositivos, pero su coste es elevado. La marca
Tekscan proporciona dos dispositivos: Flexiforce
ELF System [8] (el cual necesita estar conectado via
cable al ordenador y su precio es de 599.63€) y
Flexiforce WELF 2 System [9] (inalambrico y su
precio es de 942.78€).

Por dltimo, se puede encontrar materiales sensibles a
la presiobn como Velostat, Lingstat o XactFSR. Con
estos materiales y siguiendo alguno de los dos
modelos de construccion  mencionados con
anterioridad se puede confeccionar sensores de
fuerza de bajo coste y adaptados a las necesidades de
la aplicacion en cuestion.

3 MATERIALES Y METODOS

3.1 SISTEMA DE ADQUISICION

El sistema de adquisicion  consiste  en
microcontrolador Atmega, con conexion bluetooth o
con cable y bateria Lipo recargable. Todo ello ha
sido disefiado en una placa PCB empleando el
programa EAGLE®. El esquematico se puede
observar en la figura 3. El dispositivo mide 40.94
mm de ancho y 31.5 mm de largo. Tiene posibilidad
de conectar hasta 4 sensores de tipo FSR. Se
compone de un led bicolor que indica el encendido y
apagado y dos leds que indican el estado de la
bateria. El funcionamiento del sistema se indica en el
diagrama de bloques de la figura 4.
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Figura 4: Diagrama de bloques del hardware.

3.2 SOFTWARE

Se realiz6 una aplicacion standalone en Matlab
(compatible con cualquier sistema operativo, aunque
no tenga instalado Matlab). En la aplicacion, a la cual
se le dio el nombre de “ForceApp”, se siguen los
pasos que se pueden observar en el diagrama de
blogues. Ademas, como aclaracién, los parametros de
la gréfica son el titulo, el color de la gréfica y el
tiempo de ejecucion. Cuando el tiempo de ejecucion
finaliza, la captura en tiempo real se detiene y se
muestran automaticamente los valores maximos de la
medida, una métrica que ha sido definida por el
equipo de fisioterapeutas como relevante. Asimismo,
los datos de la grafica se exportan automaticamente a
un archivo .xlIsx (excel) y la grafica proporcionada a
tiempo real también se puede guardar para su
posterior observacion.

3.3 SENSOR DE FUERZA

Las galgas fueron descartadas por ser demasiado
grandes, pesadas y rigidas. Los materiales sensibles a
la presion (como Velostat) fueron eliminados por su
imprecision 'y complejidad de construccién. Los
sensores ShuntMode aunque cumplian la mayoria de
requisitos no fueron seleccionados ya que el maximo
de fuerza que pueden detectar es de 2Ibs lo cual no es
suficiente para ver los resultados del paciente
objetivo (era necesario que llegara hasta los 31lbs o
14.06kg [10]).
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El sensor escogido fue un sensor de la marca Tekscan
de 445N, ya que cumplia con las caracteristicas de
tamafio, flexibilidad y, la mas importante, puede
medir hasta 445N que son aproximadamente 100lbs o
45.35kg, necesarios para la aplicacion en cuestion.

Bluetooth
»

Elijo entre todos los
dispositivos bluetooth

Figura 5: Diagrama de bloques que muestra el
funcionamiento del software ForceApp.

3.4 PROTOCOLO

El protocolo a seguir por el equipo de fisioterapeutas
del centro universitario IRF La Salle para la medida
de la fuerza ha sido:

e El sujeto debe estar
sedestacion.

e Los hombros deben estar en aduccién y en
posicion neutral.

e El codo debe estar flexionado 90 grados.

e El antebrazo y la mufieca deben estar en una
posicion neutral.

e El grado de tolerancia es de £2%.

en posicion de

4 RESULTADOS

En primer lugar, se comprobé el correcto
funcionamiento tanto del software como del
hardware para que realizaran lo expuesto en los
diagramas de flujo de las figuras 4 y 5.

Para comprobar que los datos obtenidos con el sensor
de fuerza disefiado eran conforme a lo esperado, se
compararon los resultados de medida con un circuito
externo compuesto de un  microcontrolador
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ATMEGA2560 (Arduino Mega) y de una electronica
que sigue las recomendaciones del fabricante del
sensor Tekscan. Esta electronica consiste en un
divisor de tensién que consta de dos resistencias
siendo una de ellas el sensor FSR (que funcionaria
como una resistencia variable). Finalmente, se
obtuvo el mismo resultado ya que la electrdnica de la
parte de lectura de datos del dispositivo fue
construida en base a las especificaciones del
fabricante. En la figura 6 se puede observar el
dispositivo final.

or Werium

Figura 6: dispositivo final

Ademas, para verificar que el sensor seleccionado
servirfa para la futura realizacién de pruebas para las
que fue escogido, se realizé una calibracién para que
el resultado final fuera en la unidad fisica necesaria.
Es decir, una conversién de tension a gramos. Esta
calibracion se realizd con un sistema de evaluacion
de fuerza Lafayette (Nicholas MMT) [11] con el
cabezal pequefio. Para realizar esta calibracion se
utilizéd un actuador (siguiendo las recomendaciones
del fabricante) que se colocaria en la zona activa del
sensor a la hora de realizar las pruebas. Por lo tanto,
el actuador se encontraba entre el sensor y el sistema
de evaluacién de fuerza. La incorporacion del
actuador era necesaria para asegurar que solamente
se presionaba en el area activa. Para ello, se
selecciond, como material del actuador, carton pluma
y como tamafio un 20% mas pequefio que el area
activa del sensor. Como se puede observar en la
grafica que se encuentra en la figura 7 hay una
coherencia lineal entre voltaje y gramos. Como dato
relevante se observa que no hay saturacién y el
sensor es capaz de medir datos de mas de 14.06kg
que era el maximo de fuerza en una persona de mas
de 65 afios en los movimientos de pinza que se
querrén estudiar. Por lo tanto, cumple los objetivos
del proyecto.
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Figura 7: Gréfica gramos vs voltios de sensor
Flexiforce de 445N.

5 CONCLUSIONES 'Y TRABAJO
FUTURO

En este articulo se ha descrito la creacion de un
dispositivo de facil manejo y que proporciona
informacion visual al usuario del estado del
dispositivo a través de los leds. Ademas, se podria
introducir un maximo de 4 sensores de fuerza (FSR)
en el mismo. En este caso particular se encontr6 un
sensor de fuerza que se adaptaba perfectamente a los
requisitos expuestos por el usuario final. Por lo tanto,
todos requerimientos del proyecto se cumplieron
satisfactoriamente.

Como ya se expuso al comienzo de este articulo, un
trabajo futuro es la utilizacién de este sensor en el
centro universitario IRF La Salle para el control de la
fuerza en personas de mas de 65 afios en el
movimiento de pinza. Ademds, siguen quedando
lineas de exploracion con este dispositivo tanto el
software como el hardware. En el ambito del
software el sistema evolucionard hacia un sistema
que incluya los patrones de normalidad de fuerza que
apoye el diagndstico. A nivel técnico, se creard un
software para terminales mdviles. Con todo ello, se
busca acercar el uso de tecnologia sencilla y de bajo
coste para la medida de fuerza en la préactica clinica.
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Resumen

En aplicaciones de rehabilitacién, donde el
dispositivo robdtico interactda directamente con el
paciente, dar respuesta a las necesidades de los
usuarios es tan importante como cumplir con los
requisitos funcionales. De lo contrario, el paciente
rechazara el dispositivo robdtico. Ante esta
situacion, en este trabajo se presenta la validacién
preclinica de la plataforma robética UHP para la
rehabilitacion de los miembros superiores. 25 sujetos
de diferentes caracteristicas fisicas han participado
en la validacién del dispositivo robotico, evaluando
no solo el correcto comportamiento del dispositivo,
sino también su seguridad y adaptabilidad. Los
resultados muestran que la plataforma robdtica de
rehabilitacion, ademés de cumplir los requisitos
funcionales, transmite una sensacion de tranquilidad
y seguridad a los usuarios.

Palabras Clave: Dispositivos robotico de
rehabilitacion, Rehabilitacion de los miembros
superiores, Validacion preclinica.

1 INTRODUCCION

En los Gltimos afios, con el fin de mejorar la calidad
de vida de pacientes con déficit motor, se han
propuesto diversos dispositivos roboticos para la
rehabilitacidn de los miembros superiores [8], [9]. No
obstante, s6lo unos pocos, como ARMin [3], MIME
[4] o MITManus [5] han sido ampliamente
implementados en el campo clinico.

En gran parte, esta ausencia clinica se debe a que la
mayoria de los dispositivos robdticos de
rehabilitacion no se adaptan adecuadamente a los
requisitos de los pacientes y los terapeutas. En
aplicaciones de rehabilitacién, no es suficiente con
cumplir los requisitos de terapia funcional, el robot
también debe ser amigable para el paciente, facil de
usar y cumplir con las condiciones de seguridad [11].
De lo contrario, el paciente y el terapeuta rechazaran
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el dispositivo robdtico. Es evidente que estas
necesidades son diferentes a las que normalmente se
retnen en aplicaciones industriales convencionales,
lo que implica diferencias en el disefio y control del
dispositivo robético [10].

Con la intencion de analizar y dar respuesta a estas
necesidades, antes de utilizar cualquier dispositivo
robético en el campo clinico con pacientes con
movilidad reducida, es preciso una validacion
preclinica del robot con usuarios sanos [2]. Esta
validacién permite analizar la seguridad y la robustez
del dispositivo robético con un grupo de personas de
diferentes caracteristicas y verificar que cumpla con
las necesidades de los usuarios.

Observando esta necesidad, en este trabajo, se valida
la plataforma robdtica de rehabilitacion UHP
(Universal Haptic Pantograph). EI UHP es un robot
reconfigurable que permite ejecutar diferentes
gjercicios de rehabilitacion de los miembros
superiores [7].  Este dispositivo robético lleva
integrado un algoritmo avanzado de control de
fuerza/posicion que permite realizar una amplia gama
de tareas de rehabilitacién activas o pasivas [6]. Con
el fin de realizar la validacion de la plataforma
robética UHP, se han disefiado y ejecutado un
conjunto de pruebas con un grupo de 25 personas
sanas. Con la intencion de mejorar la comunicacion
entre la plataforma robética de rehabilitacion UHP y
los usuarios, se ha implementado un nuevo software
de rehabilitacion. Ademas, para simular pacientes
con movilidad reducida, las pruebas se han realizado
con limitadores de movimiento que reducen el rango
de movimiento de los usuarios.

El resto del articulo esta estructurado de la siguiente
manera. En la Seccion Il, se describe la plataforma de
rehabilitacion basada en el robot reconfigurable
UHP. En la seccion I, se detalla el disefio de los
ensayos de validacion. La Seccion IV analiza el
comportamiento de la plataforma de rehabilitacion
cuando interactla con usuarios sanos de diferentes
caracteristicas. Finalmente, se resumen las ideas mas
importantes en las conclusiones.
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2 PLATAFORMA ROBOTICA DE
REHABILITACION UHP

2.1 ROBOT RECONFIGURABLE UHP

El UHP (Universal Haptic Pantograph) es un robot
reconfigurable que permite realizar ejercicios de
rehabilitacidn de los miembros superiores (Figura 1)
[7]. Su estructura reconfigurable proporciona

diferentes modos de operacion, siendo el modo ARM
uno de los mas implementados. En este modo [6], el
robot UHP realiza movimientos de flexidn/extension
del brazo rehabilitando las articulaciones del hombro
y del codo.

Figura 1: Plataforma robdtica de rehabilitacion UHP.

2.2 SOFTWARE DE REHABILITACION

La plataforma de rehabilitacion posee un nuevo
software de rehabilitacion que permite mejorar la
interaccion con los usuarios. De esta forma, el
terapeuta puede adaptar los pardmetros del ejercicio
de entrenamiento a las necesidades del paciente. El
ejercicio se basa en un juego de alcance, cuyo
escenario utiliza el area de trabajo del robot, y lo
divide en 5 regiones (Figura 2).
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Figura 2: Juego del Software de Rehabilitacion.

En el juego, con la ayuda del robot, el paciente debe
mover un puntero desde el punto inicial (P,y;) hasta el
final de la region deseada (resaltada con rojo) y
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volver a la posicion inicial. El puntero indica la
posicién de contacto robot/paciente (Pc,). De esta
forma, se proporciona una retroalimentacion visual
de la posicidn real y deseada.

La ejecucion del ejercicio por parte del robot se lleva
a cabo a través de un controlador de fuerza/posicién.
Este controlador calcula el par que deben ejecutar los
motores, basado en el modo de entrenamiento
seleccionado en el software de rehabilitacion (pasivo
[9] o activo [1]) y las mediciones de fuerza (Fc,) v
movimiento  (Pc,) del punto de contacto
robot/paciente.

3  DISENO DE LOS ENSAYOS DE
VALIDACION

3.1 SELECCION DE LOS PARTICIPANTES
Con el fin de obtener resultados relevantes, se han
seleccionado 25 sujetos sanos que no tenian
conocimientos previos ni del robot reconfigurable
UHP, ni del software de rehabilitacién. Las
caracteristicas mas relevantes de los sujetos
seleccionados se resumen en la tabla 1.

Tabla 1: Datos mas relevantes de los participantes.

N° de usuarios 25

Género Hombres: 18 | Mujeres: 7
Edad Min.: 20 afios |Max.: 50 afios
Altura Min.: 1,63m | Méx.: 1,88m
Longitud brazo |Min.: 0,31m |Méx.: 0,42m

SIMULACION DE PACIENTES CON
MOBILIDAD REDUCIDA

3.2

Tal como se ha definido en la introduccién, antes de
usar el robot en el campo clinico, es necesario
validarlo con usuarios sanos que puedan soportar
movimientos o fuerzas no deseadas ejecutadas por el
robot. Sin embargo, con el propésito de generar un
entorno mas realista, se ha tratado de simular a
pacientes con movilidad reducida.

Con este objetivo, se ha restringido la movilidad de
las dos articulaciones que se rehabilitan en el modo
ARM, es decir, se ha limitado el movimiento del
hombro y del codo. Para reducir el movimiento del
hombro se ha incorporado una cinta, la cual ha
rodeado el cuerpo del participante sujetando los dos
hombros contra el tronco. Por otro lado, el
movimiento del codo se ha restringido mediante una
codera que consta de una serie de sujeciones que
limitan la extensién del codo (Figura 3).
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Figura 3: Restricciones fisicas del movimiento del
codo y del hombro.

3.3 DISENO DE LOS ENSAYOS

Con el fin de analizar si la plataforma de

rehabilitacion UHP cumple con las necesidades de

los usuarios (correcto funcionamiento, dispositivo

seguro y adaptable), se han propuesto cinco ensayos
de validacion:

e Ensayo I: Eleccion del area de movimiento.
Para priorizar la seguridad del participante, se
ha adaptado el area de trabajo del UHP al rango
de movimiento del usuario. Con este propoésito,
con la ayuda de un fisioterapeuta, el participante
realiza movimientos de prolongacién y apertura
del brazo hasta llegar al alcance maximo. El
algoritmo de control memoriza estos valores
maximos y adecua el rango de movimiento.

e Ensayo Il: Aprendizaje del juego. El objetivo
de este ensayo es que el participante conozca el
funcionamiento del juego de rehabilitacion y del
robot reconfigurable UHP. Para ello, el usuario
tiene que dejarse guiar por el robot que realizara
los movimientos en modo pasivo con un
periodo de 3 segundos. Esto permitira al
participante dirigir su atencion a las trayectorias
ejecutadas, ya que después debera reproducirlas.

Una vez comprobado que el participante conoce los
movimientos que debe de ejecutar, en los siguientes
ensayos (sin restricciones, con restriccion del codo y
con restriccion del hombro) seré él el responsable de
realizar las trayectorias deseadas. No obstante, para
facilitar la ejecucion del ejercicio, el UHP compensa
la fuerza de gravedad y las inercias del robot.

e Ensayo Ill: Sin Restricciones. El objetivo de
este ensayo es analizar el comportamiento de la
plataforma robdtica de rehabilitacion al
interactuar con un usuario sano, por lo que el
participante ejecuta los movimientos sin
ninguna restriccion.

e Ensayo IV: Con restriccion del codo. En este
ensayo, con el fin de observar el
funcionamiento de la plataforma robética
cuando el usuario tiene déficit de movimiento
en el codo, el participante realiza los ejercicios
con el limitador de codo propuesto (Figura 3).
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e Ensayo V: Con restricciéon del hombro. En el
Gltimo ensayo, gracias al limitador de
movimiento del hombro (Figura 3), se observa
el comportamiento de la plataforma robética al
interactuar con un paciente con movilidad
reducida en el hombro.

34 PROTOCOLO DE EJECUCION

Antes de proceder a la ejecucion de los ensayos de
validacion con personas, de acuerdo con la normativa
de ética del Real Decreto 1716/2011, se ha generado
un protocolo de actuacion.

Dentro de este protocolo, se establece que en la
ejecucion de los ensayos de validacion, estaran
presentes un técnico que supervise el dispositivo
robético y un fisioterapeuta que se ocupe de
comprobar que el participante realice los ejercicios
de forma adecuada. De esta forma, se garantiza la
correcta ejecucion de los ensayos de validacion,
ademas de asegurar una respuesta rapida y segura
ante cualquier adversidad.

Por otro lado, antes de iniciar los ensayos, a la
persona participante se le facilita un documento que
describe las pruebas a realizar y define el objetivo de
su ejecucién.  Adicionalmente, las personas
responsables, aclaran cualquier duda que le pueda
surgir al participante sobre las pruebas de validacion.

Durante la ejecucion de los ensayos, se sigue un
protocolo definido de antemano, donde se detallan
cada una de las acciones que deben de realizar el
técnico vy el fisioterapeuta. Asimismo, para todos los
participantes se utilizan las mismas indicaciones, las
cuales deben ser claras y precisas.

Al finalizar las pruebas, con el objetivo de detectar
aspectos de mejora y conocer el grado de acuerdo de
los usuarios respecto a los ensayos experimentados,
se pasa un breve cuestionario. Al mismo tiempo, los
responsables de la prueba deben rellenar otro
cuestionario donde evallan la correcta ejecucion de
los ensayos, y en el caso de ser necesario, sefialan las
irregularidades o problemas surgidos.

4  ANALISIS Y DISCUSION DE LOS
RESULTADOS

Con la intencidn de validar la plataforma roboética de
rehabilitacion al interactuar con diferentes usuarios,
se han realizado los ensayos definidos anteriormente

con los 25 participantes seleccionados. A
continuaciéon, se resumen los resultados mas
relevantes.
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4.1 APRENDIZAJE DEL JUEGO

Una vez definido el area de movimiento de cada
participante en el Ensayo I, se ha ejecutado el ensayo
aprendizaje del juego con el fin de que el usuario
aprenda el funcionamiento de la plataforma robética
UHP vy el juego de rehabilitacion. Para que este
aprendizaje sea posible, los movimientos los ha
ejecutado el dispositivo robdtico UHP de forma
auténoma, es decir, en el modo pasivo.

En la Figura 4 se detallan los resultados del
Participante A, que posee un area de movimiento
medio con un alcance de 0,160m en la prolongacion
y de 0,155m en la apertura. En azul se observa la
posicion deseada (Pcnpes), Y en verde la real (Pc,) del
punto de contacto en el plano xy.

—PCn
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0.15 7 PCn
g 0.1 ,
5 N
> \
0.05 N 7/
N\
\\ /
0 \\I
-0.15 -0.1 -0.05 0 005 0.1 0.15

an(m)
Figura 4: Resultados del ensayo aprendizaje del
juego con el Participante A.

En la Figura 4 se muestra que el nuevo juego
disefiado se ha adaptado correctamente al rango de
movimiento de cada participante generando
referencias de posicion (Pcnpes) que dependen del
alcance maximo de cada uno. Por ejemplo, en la
region 3 (linea vertical), el robot UHP se ha movido
desde el origen hasta el alcance maximo del
movimiento de prolongacion frontal de cada usuario
(0,160m para el Participante A).

Por otro lado, tanto en el ensayo de validacion que se
muestra en la Figura 4, como en el resto de los
ensayos ejecutados con los 25 participantes, se ha
observado que el UHP no ha generado ningln
movimiento brusco e inapropiado que puede llevar a
lesionar al wusuario, sino que ha realizado
movimientos de una forma suave y segura. Ademas,
aunque los sujetos han intentado impedir el
movimiento de la plataforma robética, el UHP ha
finalizado las trayectorias en el periodo seleccionado
con un error medio inferior a 0,0312m. Por lo que se
concluye que en el modo pasivo, la plataforma de
rehabilitacion UHP funciona correctamente con
perturbaciones externas introducidas por usuarios con
diferentes caracteristicas fisicas.
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ENSAYOS DE VALIDACION CON Y SIN
RESTRICCIONES

4.2

Una vez validado el correcto funcionamiento de la
plataforma robdtica de rehabilitacion UHP cuando es
el robot el encargado de ejecutar los movimientos, se
procede a ejecutar los ensayos en los que el
participante debe ejecutar los movimientos.

Con este fin se han ejecutado tres tipos de ensayos en
modo  activo  descritos  anteriormente  (sin
restricciones, con restricciéon del codo y con
restriccion del hombro). En el primer ensayo, el
participante ha realizado el ejercicio sin ninguna
restriccion, en el segundo, se le ha limitado el
movimiento del codo, y en el ultimo, se le ha
restringido el movimiento del hombro. En los tres
ensayos, para verificar que el robot se comporta de
una forma segura, se ha analizado la fuerza (Fc,) y la
posicion (Pc,) del punto de contacto.

Anadlisis de la fuerza del punto de contacto

La Figura 5 detalla la fuerza del punto de contacto
(Fcn) del Participante B en los tres ensayos
ejecutados. En la primera gréfica se observan los
resultados del ensayo sin restricciones, en la segunda
se muestran los resultados del ensayo con restriccion
del codo, y en la Gltima los del ensayo con restriccion
del hombro. En todas ellas, la azul se corresponde
con la fuerza del punto del contacto en el eje x
(FXcn), mientras que la verde es la del eje y (Fycn).
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Figura 5: La fuerza del punto de contacto con y sin
restricciones con el Participante B.
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Tanto en las pruebas que se muestran en las Figura 5,
como en el resto de los ensayos realizados con los 25
participantes, se ha observado que la plataforma
robotica de rehabilitacion ha sido capaz de
compensar la fuerza de gravedad y las inercias del
robot y seguir a la referencia de fuerza cero con error
medio inferior a 1N. Ademds, el robot de
rehabilitacion UHP en ninglin momento ha ejecutado
fuerzas elevadas que puedan lesionar al participante;
en el peor caso, la fuerza de contacto méxima ha sido
inferior a 5N.
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Asimismo, se detalla que el comportamiento de la
plataforma robética ha sido muy parecido en los
ensayos ejecutados sin y con restricciones. Es decir,
el dispositivo robdtico se ha comportado de forma
apropiada y segura al interactuar con personas sanas
y con participantes que han simulado déficit de
movimiento del codo y del hombro.

Andlisis de la posicion del punto de contacto

Una vez analizada la fuerza del punto del contacto en
los ensayos ejecutados, con el fin de corroborar la
seguridad de los usuarios, se procede a continuacién
a estudiar los movimientos realizados.

Las Figura 6 detalla el movimiento del punto de
contacto (Pcn = [Xcn Yen]' ) del Participante B en los
tres ensayos ejecutados. La primera grafica muestra
los resultados del ensayo sin restricciones, en la
segunda se presentan los del ensayo con restriccion
del codo, y en la Gltima los del ensayo con restriccion
del hombro. En azul se observa la posicion deseada
(Pcnpes) Y en verde la real (P¢,) del punto de contacto
en el plano xy.
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Figura 6: Posicion del punto de contacto con y sin
restricciones con el Participante B.

En las pruebas que se muestran en la Figura 6 y en el
resto de los ensayos ejecutados sin y con
restricciones, se ha observado que el UHP no ha
impedido el movimiento ejecutado por el usuario,
permitiendo que este realizara el ejercicio de una
forma suave y segura. Por lo que se concluye que la
plataforma robdtica de rehabilitacion UHP también
funciona de forma correcta y segura cuando es el
usuario el encargado de ejecutar la trayectoria.

Sin embargo, se ha observado que el alcance de los
movimientos ejecutados ha variado en funcién del
limitador utilizado y la region activada. Sin
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restricciones de movimiento, los participantes han
sido capaces de llegar al punto final deseado,
verificando que el rango de movimiento se ha
calculado adecuadamente. No obstante, al introducir
una restriccion, el alcance méaximo ha variado
considerablemente de una region a otra.

De este andlisis se extrae que, aungque en personas
sanas es suficiente con medir el alcance maximo de
los movimientos de prolongacion y apertura, en
pacientes con movilidad reducida, es necesario medir
el alcance de cada trayectoria. Por lo que, en terapias
de rehabilitacion, con el fin de poseer un érea de
trabajo éptimo, se tiene que medir el alcance maximo
del paciente en cada una de las regiones del juego.

EVALUACION DE LOS
PARTICIPANTES

4.3

Durante el analisis de los ensayos, se ha verificado el
funcionamiento correcto y seguro de la plataforma
robética de rehabilitacién al interactuar con usuarios
con diferentes caracteristicas fisicas. No obstante, en
aplicaciones de rehabilitacion, ademas de ello, es
imprescindible evaluar la opinién de las personas
participantes, ya que un usuario que se sienta
inseguro al interactuar con el robot, rechazara su uso.

Con el fin de analizar la opinién de los usuarios y
detectar aspectos de mejora, se estudian los
cuestionarios rellenados por los participantes al
finalizar los ensayos. En estos cuestionarios, las
personas participantes han tenido que valorar los
ensayos vividos, evaluando cuatro afirmaciones en
funcion de su grado de acuerdo: 1) En desacuerdo; 2)
Parcialmente de acuerdo; 3) Totalmente de acuerdo.

En la tabla 2 se observa el nimero de participantes
que ha dado cada puntuacion.

Tabla 2: Evaluacidn de los 25 participantes.

Pregunta 1 2 3
He sabido qué debia hacer 0 0 25
He sido capaz de seguir las 22
indicaciones

Me he sentido tranquilo 0 4 21
Me he sentido seguro 23

La tabla 2 muestra que todos los participantes han
sabido lo que debian hacer en cada momento, y que
la mayoria de ellos ha sido capaz de seguir a las
indicaciones. Por lo que se concluye que los
participantes han entendido el funcionamiento del
juego y del robot de rehabilitacion con las
indicaciones dadas por el técnico responsable del
ensayo Yy el fisioterapeuta.
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Asimismo, se observa que la mayoria de las personas
participantes se han sentido tranquilos al interactuar
con el robot de rehabilitacién. Solo 4 de ellos han
indicado que estan parcialmente de acuerdo con esta
afirmacion, mientras que los 21 restantes han
apuntado que estan totalmente de acuerdo.
Igualmente, casi todos los usuarios se han sentidos
seguros al ejecutar los ensayos de validacién. Este
hecho confirma que la plataforma robdtica de
rehabilitacion, ademas de cumplir los requisitos
funcionales, transmite una sensacion de tranquilidad
y seguridad al usuario.

5 CONCLUSIONES

Con el fin de validar la seguridad y robustez de la
plataforma robética y verificar que cumpla con las
necesidades de los usuarios, es necesario realizar una
validacion preclinica con personas sanas.

En este trabajo, se detalla la validacion de la
plataforma robotica UHP para la rehabilitacion de los
miembros superiores. Con este propo6sito, se han
disefiado e implementado un conjunto de ensayos de
validacion con un grupo de 25 participantes. Ademas,
para limitar el rango de movimiento de los usuarios y
simular pacientes con movilidad reducida, se han
disefiado restricciones de movimientos.

A partir del analisis de los ensayos ejecutados con 25
usuarios sanos de diferentes caracteristicas fisicas, se
ha observado que el UHP ha sido capaz de generar
movimientos suaves y seguros. En ningin momento
ha generado movimientos repentinos ni fuerzas
elevadas que pudieran dafiar al usuario. Ademads,
estas conclusiones han sido ratificadas gracias a la
opinion de los participantes, que han afirmado
sentirse tranquilos y seguros al interactuar con la
plataforma de rehabilitacion.
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Resumen

En este trabajo, se presenta el estudio de la marcha
inducida por un sistema de rehabilitacion, basado en
un exoesqueleto bilateral de miembro inferior y una
plataforma externa de descarga parcial de peso.
Para ello, por una parte, se analiza las trayectorias
articulares desarrolladas por el exoesqueleto y, por
otro, el movimiento articular de los miembros
inferiores del usuario cuando estad empleando el
sistema de rehabilitacion, registrado mediante
fotogrametria (VICON). De este analisis, se
comprueba que no existen discrepancias entre la
marcha programada en el exoesqueleto y la inducida
sobre los miembros inferiores. Sin embargo, si que se
encuentran diferencias notorias en el movimiento
real de dichas extremidades de hasta 7 grados en el
rango de movimiento de la articulacion.

Palabras Clave: lesion medular, exoesqueleto,
rehabilitacién, descarga parcial de peso, marcha,
cinematica, fotogrametria.

1 INTRODUCCION

La movilidad humana es una de las principales
facultades del ser humano no solo porque afecta a las
capacidades motores y sensoriales de la persona sino
porque tiene un gran impacto en las funciones
fisologicas, en la autoestima asi como en otros
aspectos psicolégicos.

Una de las principales patologias que provocan una
pérdida parcial o total de movilidad es la lesion
medular de etiologia variable. En Espafia, se estima
aproximadamente 1000 casos nuevos de lesion
medular, es decir, una tasa de incidencia de 26-27
lesionados por millon de habitantes [1].

Durante la dltima década con la introducion de la
robética en el &mbito de la salud, han aparecido las
ortesis roboticas para la rehabilitacion de la marcha
como el sistema comercial Lokomat [2], WalkTrainer
[3] o el NaTUre-Gaits [4]. Estos sistemas permiten
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inducir un movimiento ciclico predefinido de marcha
sobre los miembros inferiores del paciente vy
proporcionar una descarga parcial de peso del usuario
con la finalidad de compensar la debilidad muscular
que presentan y mejorar la estabilidad durante la
marcha.

El objetivo principal de estos dispositivos es
movilizar al paciente ya sea con la finalidad de
rehabilitacidn o simplemente para evitar o demorar lo
méaximo posible en el tiempo la aparicién o
empeoramiento de las funciones fisiologicas de la
persona como los problemas digestivos, la pérdida
6sea, los problemas renales, aparicion de escaras
principalmente toda ellas debido a largos periodos de
sedestacion.

Para elllo, estos sistemas implementan distintas
estrategias de control dependiendo de la poblacion
objetivo asi como de su condicion y del programa de
rehabilitacion para el que se disefie [5,6]. En
cualquier caso, uno de los retos de esta clase de
dispositivos debe ser lograr una buena adapatacién
entre usuario y exoesqueleto y, por tanto, asegurar
que independientemtne de la estrategia implementada
se realice una induccion de movimiento real sobre las
piernas del usuario.

En este contexto, se ha desarrollado el sistema
HYBRID [7], como dispositivo para la rehabilitacion
de la marcha para personas con lesion medular que
presentan un alto déficit motor, cuyo objetivo es
inducir una marcha natural y efectiva sobre los
miembros inferiores del paciente, permitiendo
ambular por el entorno.

En estre trabajo, se quiere analizar las diferencias
entre la marcha programada en el sistema HYBRID,
la marcha inducida sobre los miembros inferiores del
usuario generada por el exoesqueleto y la marcha real
que realiza el mismo, es decir, el patron de marcha
que desarrolla el usuario. Se presenta asi un estudio
para evaluar la marcha inducida por este sistema
sobre las piernas del usuario y, por tanto, el
acoplamiento y adaptacion entre el usuario y el
sistemas de rehabilitacion.
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2 MATERIAL Y METODOS

2.1  Sistema de caracterizacion

En este trabajo, se ha utilizado el sistema HYBRID
(figura 1), basado en la integracion de un exoequeleto
bilateral activo de miembros inferiores de 3 grados
de libertad (cadera, rodilla y tobillo), denominado
exoesqueleto H1, y una plataforma externa de
descarga parcial de peso, denominada REMOVI, que
permite regular el peso que se desea liberar. Esta
plataforma estd dotada de motores tractores que
permite al usuario, vestido con el exoesqueleto,
ambular por el entorno.

Descarga
parcial de peso

Asistencia

Figura 1. Sistema HYBRID basada en la integracion
del exoesqueleto H1 y la plataforma externa de
suspension parcial de peso REMOVI.

Se ha implementado un PID clésico para el control de
cada uno de los actuadores de las articulaciones y se
han implementado las trayectorias cinematicas que el
exoesqueleto debe desarrollar. Dichas trayectorias
han sido proporcionadas por el Departamento de
Salud y Rendimiento Humano de INEF, encargado
del registro y andlisis de la marcha de 29 mujeres y
33 hombres sanos con el sistema de fotogrametria
VICON (figura 2).
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Figura 2. Trayectoria de la cadera, rodilla y tobillo
para un ciclo de marcha

Se implementa asi en el exoesqueleto una cinematica
extraida del analisis de la marcha real de usuarios
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sanos a una velocidad lenta (0,25m/s) con el objetivo
de imponer en un paciente patrones de marcha
naturales.

Para el registro de la marcha desarrollada por el
exoesqueleto se han empleado los sesnsores
angulares ubicados en cada una de las articulaciones.
Estos angulos son adquiridos y almacenados por el
sistema de control para su posterior procesamiento.

Para el registro marcha real del usuario, se ha
utilizado el sistema de fotogrametria VICON,
compuesto por seis camaras a una frecuencia de
muestro de 120 Hz, suficiente para el movimiento
lento que se queria registrar. Se ha empleado el
modelo de marcadores propuesto por Gimenez M.[8],
en el que se ubican 36 marcadores sobre el cuerpo
del usuario para el modelo estatico y 28 para el
modelo dinamico (22 sobre el cuerpo y 6 en el eje
motor de cada una de las articulaciones del
exoesqueleto).

Finalmente, el sistema HYBRID genera un trigger
para la sincronizacon con el sitema VICON,
utilizando los canales de entrada anal6gicos
disponibles. De este modo, se logra sincronizar los
datos de ambos sistemas para su posterior
procesamiento.

La configuraicon propuesta, permite asi definir tres
tipos de marcha que se van a caracterizar a través de
sus parametros espacio-temporales y cinematicos:

- Marcha tedrica: Son las trayectorias
predefinidas e implementadas en el
controlador del exoesqueleto (figura 2).

- Marcha inducida: Son las trayectorias
realizadas por las articulaciones medias con
los sensores angulares.

- Marcha real: Se corresponde a la marcha
realizada por los miembros inferiores del
usario y medida por un sistema de
fotogrametria VICON.

2.2 Sujetos

Para la caracterizacion de los parametros espacio-
temporales y cinematica de la marcha inducida, se
procede a realizar un estudio con diez sujetos sanos
(29,30 + 6,86 afos, 169,76 + 7,73 cm, 62,16 + 8,40
kg). Este sujeto no habia tenido contacto previo con
el sistemas de rehabilitacion HYBRID y hasta ese
instante desconocia su funcionamiento y uso. El
sujeto firma hoja de consentimiento para realizar las
pruebas después de explicarle el objetivo y desarrollo
del estudio.
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2.3 Metodologia

La realizacién del estudio se realiz6 en dos dias no
consecutivos. En el primer dia, se explicd al usuario
la prueba y se tomaron las medidas antropométricas
necesarias para el ajuste del exoesqueleto y de la
plataforma de descarga: altura, peso, longitud de
miembros inferiores, distancia entre cadera-rodilla,
distancia entre rodilla-tobillo y distancia tobillo-
suelo. Asi como el resto de pardmetros para la
configuracion del sistema de fotogrametria.

A continuacion, se realiz6 al wusuario una
demostracién del funcionamiento del sistema. Una
vez comprendia la dinamica del sistema, y tras
ajustar el sistema a sus medidas, se le entren6 durante
10 minutos, con el objetivo de que adquiriera la
suficiente habilidad y destreza para lograr una
marcha confortable y continua. En este periodo de
entrenamiento se hizo énfasis en la necesidad de que
realizara un movimiento de transferencia lateral
(balanceo), natural en la marcha humana y exagerado
en pacientes con déficit motor que lo emplean como
estrategia para ambular en sus procesos de
rehabilitacién.

Una vez que el usuario alcanzé una marcha comoda,
se procedié a citarle otro dia para que realizara el
registro de la marcha con ambos sistemas.

En el segundo dia, se pidié al usuario que vistiera con
ropa deportiva ajustada, que se tenia preparada, con
la finalidad de evitar que los marcados, ubicados
sobre la piel y ropa del usuario, se movieran asi como
evitar ocultamientos. Una vez comprobada la
correcta ubicacion de los marcadores, se procedié a
la adquisicion estatica de los mismos con el sistema
de fotogrametria VICON. Una vez finalizada dicha
adquisién, se procedi6 a colocar el exoesqueleto al
usuario e imponer el nivel de descarga seleccionado.
Finalmente, se recolocaron el resto de marcadores,
afiadiendo los marcadores ubicados en el centro de la
articulcién motor, para la adquisién dinamica.

Una vez que el usuario estaba preparado, se le
solicit6 que activara el sistema, y por tanto la marcha,
a través de un pulsador manual con el ademas se
generaba el trigger de sincronizacion.

Finalmente, se pidi6 al usario que caminara con el
sistema en linea recta hasta alcanzar una distancia
total de 7 metros sin ayuda personal externa. Se
impuso un nivel de descarga del 30%, de su peso
corporal y se realizaron tres pruebas por usuario.
Ademas, se pidié al usuario que no realizara el
balanceo lateral de la marcha en la primera mitad de
la prueba y que si lo hiciera en la segunda mitad de
cada prueba para estudiar la influencia de dicho
balanceo en la marcha inducida.
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3 RESULTADOS

3.1 Influencia de la transferencia lateral

Los resultados obtenidos como consecuencia de la
ausencia de transferencia lateral de peso durante la
marcha muestran un gran impacto en el rango de
movimiento (ROM) de las articulaciones en el plano
sagital, ademas de que no se logra dar un paso
correctamente. Las articulaciones mas afectadas son
la rodilla (figura 3) y el tobillo (figura 4). Se produce
una disminucion angular importante en la flexion de
rodilla de hasta 15 grados y de 7 grados para la
extension de tobillo.
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Figura 3. Trayectoria de la rodilla para 7 ciclos de
marcha
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Figura 4. Trayectoria del tobillo para 7 ciclos de

marcha

Esta descarga lateral de peso se confirma como
mecanismo  esencial para  facilitar  cierto
levantamiento alterno de cada miembro inferior y asi
posibilitar la oscilacion del exoesqueleto para inducir
correctamente la macha.

3.2  Parametros espacio-temporales

Se presenta un analisis de los principales parametros
espacio-temporales. Para la marcha inducida, la
cadencia se ha obtenido de contabilizar el nimero de
pasos generados con el exoesqueleto en un minuto.
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La longitud de paso se ha obtenido al medir la
distancia recorrida con el sistema HYBRID vy
dividirla por el nimero de pasos realizados. La
velocidad de marcha se ha obtenido directamente
midiendo el encoder de velocidad de la plataforma
REMOVI. Finalmente, la fase de apoyo y fase de
oscilacidn se han obtenido a partir de los sensores de
presidn ubicados en la plantilla del exoesqueleto H1.
En el caso de la marcha real, el sistema de
fotogrametria proporciona estos valores directamente
en base al modelo de marcadores seleccionado. En la
tabla 1, se presentan los resultados obtenidos.

Tabla 1: Media y desviacién estandar de los
parametros espacio-temporales de los tres tipos de
marcha (tedrica, inducida y real).

HYBRID VICON
Cadencia 29,98+0,03 | 29,88+0,35
(pasos/min)
Longitud de 0,33 + 0,01 0,33+0,11
paso (m)
Velocidad 0,17+ 0,01 0,16 + 0,05
(m/s)
Fase de 7367+532 | 7343+5,03
apoyo (%)
Fase de. 26334532 | 26,57+5,03
oscilacion (%)

Se puede observar en la tabla anterior que no se ha
encontrado discrepancias en estos parametros,
logrdndose desarrollar una correcta marcha desde el
punto de vista de los parametros espacio-temporales.

3.2  Cinemética

El andlisis cinematico ha consistido en comparar las
curvas articulares programadas en el exoesqueleto
(patrén)  desarrolladas por el  exoesqueleto
(HYBRID), medidas con los sensores angulares, con
los datos registrados del sistema VICON. Para
facilitar esta comparacion e interpretacion, se emplea
una simplificacién de la metodologia presentada en
[9], en la que se caracteriza cada trayectoria articular
por un conjunto de puntos claves. Este analisis se
realiza para los angulos de las articulaciones de
cadera, rodilla y tobillo en el plano sagital.

Los puntos clave para la articulacion de cadera han
sido: flexion en el contacto inicial (C1), extension
maxima en la fase de apoyo (C2), maxima flexion en
la fase de oscilacion (C3) y rango de movimiento
(C4).

Los puntos clave para la articulacion de rodilla han
sido: maxima flexién en el contacto de talén (R1),
maxima flexién en la respuesta a la carga (R2),
minima flexién en la fase de apoyo (R3), maxima
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flexién en la fase de oscilacién (R4) y rango de
movimiento (R5).

Los puntos clave para el tobillo han sido: maxima en
el contacto de talon (T1), maxima extensién en la
respuesta a la carga (T2), méxima flexion en la fase
de apoyo (T3), méxima extensién en la fase de
oscilacién (T4) y rango de movimiento (T5).

Se realiza la comparacion para lo puntos claves
descritos para la articulacién de cadera (tabla 2),
rodilla (tabla 3) y tobillo (tabla 4). En primer lugar,
se puede observar que no existen practicamente
diferencias entre los puntos caracteristicas de la
trayectoria programada (patrén) y la trayectoria

inducida por el exoesqueleto (HYBRID),
confirmando asi la correcta programacién vy
generacion del movimiento por parte del

exoesqueleto.

Si se comparan la marcha inducida (HYBRID) con la
marcha real (VICON) para los puntos caracteristicos
de la cadera, se puede observar que la flexion de
cadera en el instante de contacto de talon (C1), la
maxima extensién (C2) y en menor medida la
maxima flexion de cadera (C3) presentan valores
inferiores para la marcha real que para la inducida.

Al comparar los puntos caracteristicos de la rodilla
de la marcha inducida con la marcha real del usuario,
se pueden observar valores mas notorios,
especialmente para las flexiones méaximas
correspondientes a los puntos R1, R3 y R4,
alcanzando una diferencia de hasta 18 grados.

Finalmente, para el caso del tobillo, existen también
diferencias como en el caso de la rodilla, aunque la
diferencia no alcanza los 5 grados.

Tabla 2: Comparacién de los puntos clave para la
articulacion de cadera

PATRON HYBRID VICON
Cl |3330+2,21 | 33,38+0,66 | 26,50 + 3,85
Cc2 4,12+122 545+0,81 | -1,75+3,01
C3 | 36,72+516 | 3556+1,13 | 30,63+242
C4 | 3260+383 | 30,11+1,10 | 32,38 +£4,32

Tabla 3: Comparacién de los puntos clave para la

articulacion de rodilla

PATRON HYBRID VICON
R1 | 1416+£199 | 1396+1,72 | 31,26 +4,87
R2 | 18,36+193 | 18,11+0,58 | 32,724,111
R3 | 12,35+£3,67 | 1235+0,58 | 17,35+ 2,50
R4 | 57,83+£361 | 57,91+0,61 | 69,75+4,00
R5 | 45,48+261 | 4556+0,87 | 52,40+ 3,35
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Tabla 4: Comparacién de los puntos clave para la
articulacion de tobillo

PATRON HYBRID VICON
T1 5,85+2,15 5,46 + 0,36 9,23+2,82
T2 249+117 2,63+0,51 6,48 + 2,31
T3 | 1685+1,78 | 14,37+0,74 | 18,50 + 2,52
T4 | 9,34+489 | -689+048 | -322+245
TS [26,19+5,69 | 21,26+115 | 21,72+27

4 DISCUSION Y CONCLUSION

La marcha con el sistema HYBRID requiere una
transferencia lateral de peso ya que este sistema no es
completamente rigido y no se actla a nivel de pelvis,
responsable de realizar esta descarga lateral de peso
de una pierna hacia la otra, como sucederia en la
marcha humana.

El sistema no estd concebido para movimientos
transversales, por lo que no es posible realizarla por
si mismo, ni tampoco para levantar todo el peso del
cuerpo sin contribuciéon del usuario. Por ello, el
usuario tiene que ser capaz de realizar este
movimiento de lateralidad y favorecer asi el
movimiento del exoesqueleto. Para facilitar este
proceso, se ha redisefiado el prototipo en el que han
incluido brazos de apoyo de extremidad superiores,
telescOpicos y ajustables en altura. Este mecanismo
de apoyo permitird al usuario realizar el balanceo
necesario durante la macha como sistema de apoyo
externo. En cualquier caso, se establece por estos
motivos de disefio que, dentro de los criterios de
inclusién de los pacientes con discapacidad motora,
deben tener un buen control motor en miembros
superiores.

No se han encontrado diferencias entre la marcha
programada en el exosqueleto y la marcha inducida,
confirmando asi la correcta generacion del
movimiento por parte del exoesqueleto. No obstante,
aunque desde el punto de visa de los parametros
espacio-temporales no se han encontrado diferencias
entre la marcha inducida y la marcha real del usuario,
si que se han encontrado diferencias notorias en sus
trayectorias articulares, habiendo por tanto cuestiones
de acoplamiento a valorar.

Se han encontrado diferencias mas considerables en
la rodilla y el tobillo, y menores en la cadera. No
obstante, en ningln caso la limitacion del rango de
movimiento es superior a 7 grados. Las causas
principales de esta limitacién pueden ser debida a la
propia colocacién del exoesqueleto y de los ajustes
necesarios para adaptar el sistema al usuario, por lo
que se establecera un protocolo para disminuir estas
diferencias, asi como se seguird mejorando la
adaptacion y colocacién del exoesqueleto. Aunque
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desde el punto de vista de movimiento ciclico para la
rehabilitaciéon, no supondria un handicap para su
utilizacién en pacientes.
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Resumen

Este trabajo estudia la carga mental de 5 sujetos a
partir de sus sefiales EEG. Para ello se ha registrado
su actividad cerebral mientras realizaban
operaciones matematicas de dificultad progresiva. Se
han analizado 4 configuraciones de electrodos, asi
como 2 bandas de frecuencias (theta y alpha)
comparando los 3 niveles de dificultad con el reposo
y entre si. Los resultados muestran mayores
porcentajes de acierto entre los diferentes niveles de
dificultad cuando se evalta la zona centro parietal y
la suma de las bandas de frecuencia 4 a8y 9 a 13
Hz.

Palabras Clave: carga mental, EEG, procesamiento.

1 INTRODUCCION

Ultimamente el campo de la investigacion, desarrollo
e innovacion (I1+D+i) se ha ampliado, hasta el punto
en que la salud humana tiene su cabida, centrando
algunas de las nuevas investigaciones del campo
médico en la mejora de la calidad de vida de las
personas en determinadas circunstancias que lo
requieran, como puede ser en aquellas personas que
sufran de algun tipo de discapacidad, bien sea innata
0 a raiz de un accidente [1].

Una de estas tecnologias es la conocida como
Interfaz Cerebro-Maquina (BMI, del inglés Brain-
Machine Interface); donde se procesan las ondas
generadas por la actividad eléctrica cerebral, que son
medidas por unos electrodos especiales situados
sobre el cuero cabelludo de la persona [2]. Estas
interfaces proporcionan al usuario una forma de
comunicacion que no dependa de las conexiones
neuronales con las terminaciones nerviosas o los
musculos, pues cuando estos Ultimos fallan es cuando
se abre un nuevo camino de investigacion a las BMI.

Es un campo donde ya se han realizado numerosos
estudios con resultados satisfactorios, donde las
personas se comunican mediante la interfaz para
conseguir realizar acciones como puede ser: manejar
una silla de ruedas mediante impulsos [3]; agilizar el
proceso de recuperacion de movimiento en los
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miembros superiores después de un accidente,
promoviendo la neuroplasticidad [4]; controlar
mediante un ordenador un brazo robético para
manipular objetos; o mostrar a otra persona
emociones Yy necesidades [5]. También se han
utilizado las ondas electroencefalograficas (EEG)
para el diagnéstico de enfermedades como su
relacion con la epilepsia [6] o el alzheimer [7].

En este trabajo se analiza la carga mental a partir de
sefiales EEG. Los usuarios realizardn tareas
matematicas de diferentes dificultades comparando
sus sefiales registradas frente a un estado de reposo y
entre ellos. Se analizardn varias configuraciones de
electrodos, asi como diferentes caracteristicas para
determinar cual perite diferenciar mejor la carga
mental.

2 MATERIAL Y METODOS

A continuacion, se describe la arquitectura del
sistema utilizado para el registro de las sefiales EEG.
Ademas, se describe el protocolo experimental, asi
como el tratamiento y clasificacion de las sefiales
EEG.

2.1 ARQUITECTURA DE REGISTRO

El equipo amplificador utilizado es el g.USBAMP
(de la compafiia g.tec), que es el encargado tanto de
la adquisicion como de un filtrado inicial de las
sefiales. Dispone de 16 canales registrados con una
frecuencia de muestro de 1200 Hz. En nuestro caso
se han utilizado dos de ellos, trabajando a su vez
como maestro y esclavo. Estos se conectan a unos
pre-amplificadores denominados g.GAMMADboX, que
va directamente conectado a los electrodos. Esto ha
permitido registrar simultineamente 32 electrodos.
La figura 1 muestra el equipo utilizado.

Los amplificadores a su vez se conectan a los pre-
amplificadores: el maestro tendré los electrodos 1-16
y el esclavo los electrodos 17-32. Estos se conectan
por el puerto USB al ordenador. Matlab ha sido
utilizado como software tanto de adquisicion como
de procesamiento.

Se han utilizado electrodos de anillo activo,
denominados ¢g.LADYbird. Para mejorar la
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Figura 1: Entorno experimental durante la
realizacién de una prueba.

conductividad de estos electrodos con el cuero
cabelludo se aplica un gel conductor disminuyendo el
ruido en las sefiales.

El posicionamiento de los electrodos se ha realizado
segun el sistema internacional 10/20; con el electrodo
de referencia conectado al I6bulo de la oreja derecha
y una pulsera de tierra en la mufieca. Se han situado
32 electrodos repartidos uniformemente por todo el
cuero cabelludo, para luego estudiar qué zona tenia
més influencia en la carga mental. Los electrodos
utilizados fueron: FPZ, F3, F1, Fz, F2, F4, FC3, FC1,
FCZ, FC2, FC4, C3, C1, CZ, C2, C4, CP3, CP1,
CPZ, CP2, CP4, P3, P1, PZ, P2, P4, PO7, PO3, POZ,
PO4, PO8, OZ.

2.2 PROTOCOLO EXPERIMENTAL
Después de colocar los 32 electrodos y haber
aplicado el gel conductor en cada uno de ellos, se
ajusta la pulsera de tierra a la mufieca de la persona y
se coloca también el electrodo de referencia. Se
comprueban conexiones y se corrigen aquellas en las
que el ruido sea excesivo.

En las pruebas experimentales se ha utilizado una
interfaz  que  permite  realizar  operaciones
matematicas que apareceran de forma aleatoria y en
el que se pueden elegir el nivel de dificultad (Figura
2). En este caso se han seleccionado los 3 primeros
niveles de dificultad. La prueba consistird en la
realizacion de 3 niveles de operaciones matematicas
aleatorias de dificultad progresiva entre niveles con
periodos de reposo entre niveles. Este procedimiento
se repetira dos veces, por lo que se tendran dos
registros por cada nivel y cada persona. En el
procedimiento se incluye el reposo entre tareas,
donde el sujeto tiene la pantalla del ordenador en
blanco.
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Figura é?lnterfaz de la prueba.

La secuencia empleada es la siguiente:

60 segundos de reposo.

45 segundos realizando el nivel 1.

60 segundos de reposo.

45 segundos realizando el nivel 2.
60s reposo.

45 segundos realizando el nivel 3.
Descanso de 3 minutos.

Repetir todo el proceso (pasos 1 al 6).

En la figura 1 se muestra el entorno experimental
mientras el usuario realiza las  pruebas
experimentales.

2.3 PROCESAMIENTO DE SENALES

El procesado de las sefiales se hace mediante Matlab,
con un cddigo desarrollado y adaptado por el grupo

de investigacion Brain-Machine Interface Systems
Lab de la Universidad Miguel Hernandez de Elche.

En primer lugar, se han aplicado ciertos pasos a las
sefiales registradas para mejorar su calidad, y
posteriormente extraer sus caracteristicas mas
importantes en el dominio de la frecuencia:

1) Seleccidn de canales de entrada: 32 electrodos.
2) Filtro Notch a 50 Hz para eliminar las
perturbaciones de la red eléctrica.

Filtro de paso alto de 0.05Hz para eliminar
ondas de tan bajas frecuencias, como también la
corriente continua.

Filtro de paso bajo a 70Hz, permitiendo el paso
de las frecuencias situadas por debajo de esta.
Las sefiales son divididas en ventanas de 1
segundo de duracion sin solape.

3)

4)

5)
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6) Aplicacion de la Transformada Répida de
Fourier (FFT) para extraer sus caracteristicas
mas importantes en el dominio de la frecuencia.

Como se observa en la figura 3., en la entrada
tenemos una fila de datos para cada electrodo, con
una frecuencia de muestreo de 1200 Hz. Cada fichero
tiene un estado de reposo y un nivel de dificultad
especifico, asi como el codigo de tarea asociado.

En la salida, tenemos los datos separados por
ventanas de 1s sin solape entre ellas, por lo que
obtendremos 104 filas (60s reposo y 45s nivel), y
aquella ventana donde existan datos con ambas
etiquetas es eliminada. Se obtienen las caracteristicas
entre 1 y 50 Hz, con resolucioén de 1 Hz, de los 32
electrodos.

Posteriormente se seleccionaran subconjuntos tanto
de electrodos como de bandas de frecuencia para
realizar el estudio.

2.4  CLASIFICACION

Para la clasificacion de las sefiales se ha utilizado un
SVM (Support Vector Machine, o maquina de
vectores de soporte), que utilizan una serie de
algoritmos de aprendizaje supervisado para la
clasificacion de los datos. Todas las comparaciones
se han realizado por pares de tareas.

Todas las sefiales registradas llevan un indice de
tarea asociado. En el entrenamiento de nuestro
clasificador se ha utilizado la validacién cruzada. El
clasificador recibe un 75% del total de muestras de
forma aleatoria, junto con la tarea a la que pertenecen
para crear el modelo. Después, el 25% de los datos
restantes se utiliza para obtener una prediccién del
clasificador.

Posteriormente, se comparan la prediccion del
clasificador con la tarea de los datos originales y se
calcula el porcentaje de acierto. Cuanto mayor sea el

diferenciacion existe entre las dos tareas utilizadas y
por ende habia mas facilidad a la hora de clasificar
los datos en un grupo.

25 SELECCION DE ELECTRODOS Y
CARACTERISTICAS

Se han utilizado 4 configuraciones de electrodos
diferentes y 3 configuraciones de -caracteristicas
(tabla 1).

Para la primera configuracion se han elegido 15
electrodos de la zona centro-parietal, y se ha
analizado como caracteristicas las sumas de las
componentes frencuenciales theta (4-8Hz) y alpha (9-
13Hz), teniendo asi 2 caracteristicas por electrodo.

En la configuracion 2 se han analizado 10 electrodos
de la zona parietal, eliminando los 5 de la zona
central utilizados en la configuracion 1. Como
caracteristicas se han utilizado, por separado, las
componentes de las bandas frecuenciales theta (5, 6,
7 y 8Hz) y alpha (10, 11, 12 y 13Hz), con 4
caracteristicas por electrodo.

En la configuracion 3 se ha estudiado la zona frontal,
con el fin de ver si la actividad en diferentes zonas
del cerebro variaba mucho respecto a la parietal,
eligiendo un total de 5 electrodos de la zona. Las
caracteristicas a estudiar han sido las mismas que en
la configuracion 2, siendo estas las componentes
individuales de las bandas frecuenciales theta y
alpha, con 4 caracteristicas por electrodo.

Para la configuracion 4 se han elegido 5 electrodos
de la zona occipital con la misma finalidad que en la
configuracion 3, comprobar si la actividad variaba
mucho con respecto a la zona centro-parietal. Como
caracteristicas se han utilizado también las
componentes individuales de las bandas frecuenciales
theta y alpha.

En la tabla 1, se muestra un resumen de todas las

porcentaje de acierto, significa que mas configuraciones  utilizadas  junto  con las
Tabla 1: Resumen de las pruebas realizadas.

Prueba Crggif(',)%u Electrodos Zona Caracteristicas Comparacion
L €3, C1,CZ, €2, C4, CP3, Centro- Suma bandas frecs Reposo/Nivel
8 1 CP1, CPZ, CP2, CP4, P3, P1, parietal 4-8'y 9-13Hz ' Nivel/Nivel
9 PZ,P2,P4 Reposo/Estrés
2 2 CP3,CPL,CPZ,CP2, CP4,P3, | o .. 56,7 8Hz Reposo/Nivel
3 P1, PZ, P2, P4 arieta 10,11, 12, 13Hz | Reposo/Nivel
4 5,6, 7, 8Hz Reposo/Nivel
5 3 FC3, FC1, FCZ, FC2, FC4 Frontal 10, 11, 12, 13Hz Reposo/Nivel
6 . 5,6, 7, 8Hz Reposo/Nivel
7 4 PO7, PO3, POZ, PO4, PO8 Occipital 10, 11, 12, 13Hz Reposo/Nivel
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caracteristicas evaluadas para cada una de ellas.

3 RESULTADOS

Para el estudio se han analizado las sefiales de 5
usuarios, todos varones y diestros, con un rango de
edades comprendido entre los 22 y 27 afios. Cabe
resaltar que los usuarios no tenian ningin tipo de
entrenamiento previo con el software de operaciones
matematicas empleado (figura 2), por lo que se
enfrentaban a algo nuevo en la realizacion del primer
nivel.

Los resultados de las primeras pruebas
experimentales pueden verse en las tablas 2 a 8. Se
han analizado 7 combinaciones diferentes
comparando el estado de reposo con cada uno de los
niveles de dificultad que generaban diferente nivel de
carga mental en el usuario. La tabla 1 indica a que
configuracion de electrodos y caracteristicas
corresponde cada prueba.

En todas las tablas se indica el porcentaje de acierto
tras realizar la validacion cruzada con el clasificador
SVM asi como la desviacién estdndar. También se
indica en la dltima fila la media global de todos los
usuarios para cada caso concreto. N1, N2, N3y R
son los 3 niveles y el reposo.

En la prueba 1 se ha analizado la zona centro-parietal
(tabla 2) donde podemos ver como la mejor
clasificacion se ha obtenido en la comparacién
durante la realizacion del nivel 3 con el estado de
reposo. Lo que indica mayor diferenciacion de las
caracteristicas elegidas en estos dos estados.

En las pruebas 2 y 3 se ha analizado la zona parietal.
Cuando analizamos la banda theta (tabla 3) podemos
apreciar que la mayor diferenciacion se sigue
consiguiendo en la comparacién de la realizacion del
nivel 3 y el estado de reposo, aunque en los dos
primeros niveles se obtiene un menor porcentaje con
respecto a la prueba 1 (tabla 2). Al analizar la banda
alpha (tabla 4) obtenemos mejores resultados que
para las ondas theta, aunque se ha obtenido una
mejor diferenciacion en el nivel intermedio.

Las tablas 5 y 6 reflejan los resultados de la
configuracion 3, donde se estudiaba la zona frontal.
Para las ondas theta obtenemos un muy bajo
porcentaje de acierto, siendo el minimo en el nivel 3.
Al analizar las ondas alpha, aunque el nivel 3 es el
més alto, es un bajo porcentaje de acierto y muy
similar a los otros dos niveles. Estos dos resultados
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nos llevan a la conclusién de que en la zona frontal
las bandas frecuenciales alpha y theta no se ven tan
afectadas por la actividad cerebral en este caso como
la zona centro/parietal.

Si analizamos ahora a la zona occipital (tablas 7 y 8).
Para las ondas theta, obtenemos el mismo patron de
aciertos, donde la diferenciacion es mayor en el nivel
1 que en el nivel 2, pero el mayor de todos sigue
siendo respecto al nivel 3. Lo que podria indicar baja
variacion de las ondas theta en esta zona del cerebro.
Para las ondas alpha es resultado es diferente,
obteniendo un alto porcentaje de acierto, bastante
similar a los obtenidos en la primera prueba. Por lo
que podriamos decir que, en la zona occipital, las
ondas alpha se ven afectadas por esta actividad
cerebral en mayor medida que las ondas theta.

En base a estos resultados puede comprobrarse como
los mejores resultados se han obtenido al analizar la
configuracion 1 con la suma de las bandas de
frecuencia theta y alpha (Tabla 2).

Por ello se ha ampliado el estudio analizando para
esta configuracién tanto como se diferencian los
diferentes niveles entre si en comparaciones dos a
dos, como si analizamos todos los niveles en
conjunto frente al reposo.

La tabla 9 muestra los resultados cuando se
comparan los diferentes niveles entre si. Podemos ver
que el mayor porcentaje de acierto se ha dado entre el
nivel 1 y 3, pero con una clara diferencia a los
resultados obtenidos en la tabla 1, disminuyendo en
un 9%, lo que indica que hay una mayor
diferenciacion cuando se compara con el reposo que
cuando se hace entre niveles.

Finalmente, en la tabla 10 se muestran los resultados
al agrupar todos los niveles y diferenciarlos frente al
reposo. En este caso se observa una clara
diferenciacion con respecto al reposo llegando para
algunos usuarios a mas del 80%.

3.1 COMPARACION DE RESULTADOS

En este apartado se han resumido en la tabla 11 las
medias obtenidas en todas las pruebas, de forma que
puedan observarse de una forma global. Las pruebas
8 y 9 se han separado del orden numérico, puesto que
los estados que se comparaban en ellas son diferentes
a las demas.

En las pruebas desde la 1 a la 3 asi como la 8 y 9,
donde se estudiaba la zona centro/parietal del
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Tabla 2: Resultados de la prueba 1. Se analiza la
zona centro-parietal y la suma de las bandas de
frecuencia theta y alpha.

Usuario N1/R N2/R N3/R
1 50,6%3,2 | 46,0+2,7 | 54,9+2,6
2 78,4465 | 72,0+£7,9 | 90,7+3,4
3 64,1462 | 77,9+4,2 | 71,7+4,0
4 77,9+4,0 | 73,1+4,7 | 69,2+7,3
5 60,8+5,2 | 63,0+2,9 | 55,1+7,2
MediatDE | 64,6+2,2 | 64,1+2,1 | 66,0+3,8

Tabla 3: Resultados de la prueba 2. Se analiza la
zona parietal y la banda theta.

Usuario N1/R N2/R N3/R
1 46,0+3,3 | 48,7+2,9 | 59,2+5,6
2 62,745,7 | 58,0+6,0 | 75,2+3,7
3 63,5+9,3 | 65,4+1,4 | 67,216,1
4 66,9+1,6 | 56,845,8 | 54,6+4,4
5 62,8+13,5 | 58,5+4,6 | 62,4+5,2
Media+DE | 59,3%1,5 | 57,0+2,4 | 63,0+2,0

Tabla 4: Resultados de la prueba 3. Se analiza la
zona parietal y la banda alpha.

Usuario N1/R N2/R N3/R
1 47,942,7 | 54,844,0 | 52,2+5,2
2 76,1+6,1 | 69,9+29 | 85,6+4,6
3 57,9+43,2 | 66,0+3,7 | 64,5+6,6
4 73,1455 | 72,8+3,2 | 69,7+3,0
5 58,0+1,6 | 60,0+5,4 | 55,6+3,8
MediazDE | 60,9+1,8 | 64,0+1,8 | 63,6+3,2

Tabla 5: Resultados de la prueba 4. Se analiza la
zona frontal y la banda theta.

Usuario N1/R N2/R N3/R
1 48,045,2 | 56,1+8,1 | 38,4+8,1
2 66,2+5,2 | 60,8+5,0 | 64,745,0
3 60,7+2,2 | 61,7+7,0 | 59,546,0
4 60,8+5,0 | 52,6+6,8 | 47,946,6
5 56,0+8,1 | 57,9+3,6 | 54,2+7,4
Media+DE | 57,7+1,0 | 57,6%£3,7 | 51,2+4,6

Tabla 6: Resultados de la prueba 5. Se analiza la
zona frontal y la banda alpha.

Usuario N1/R N2/R N3/R
1 47,2455 | 48,5+6,4 | 45,8%4,3
2 58,6+8,6 | 57,0+4,4 | 69,1+3,0
3 59,6+8,4 | 57,6+6,3 | 61,9+10,0
4 57,646,0 | 47,5+4,5 | 49,2+3,8
5 56,4+3,2 | 51,1+6,9 | 56,4+6,6
Media+DE | 55,5+2,2 | 52,0+1,8 | 55,2+3,9
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Tabla 7: Resultados de la prueba 6. Se analiza la
zona occipital y la banda theta.

Usuario N1/R N2/R N3/R
1 45,346,8 | 45,3+5,0 | 48,8+5,2
2 70,3+2,9 | 55,8+4,8 | 71,945,7
3 69,6+1,6 | 65,8+5,2 | 68,1+6,0
4 50,546,2 | 56,7+6,4 | 53,7+4,9
5 51,646,6 | 54,6+5,0 | 54,9455
Media+DE | 55,7+4,0 | 54,9+2,0 | 58,2+1,5

Tabla 8: Resultados de la prueba 7. Se analiza la
zona occipital y la banda alpha.

Usuario N1/R N2/R N3/R
1 53,8+9,2 | 54,0+6,5 | 53,7+8,0
2 70,145,2 | 71,7+4,6 | 88,2+4,9
3 49,5+5,6 | 58,445,7 | 63,6+4,6
4 80,945,3 | 77,8+7,8 | 72,0+4,2
5 59,0+6,8 | 54,246,6 | 54,4+6,2
Media+DE | 60,745,7 | 61,8+1,7 | 64,2+2,7

Tabla 9: Resultados de la prueba 8 Se analiza la
configuracion 1 comparando los niveles entre si.

Usuario N1/2 N2/3 N1/3
1 53,8+3,0 | 47,4456 | 56,745,8
2 60,1+5,7 | 59,3+7,1 | 69,0+10,3
3 63,4+8,3 | 47,8458 | 58,245,0
4 50,9+1,2 | 54,048,1 | 53,446,9
5 49,548,6 | 48,2+10,6 | 51,0+3,7
MediaxDE | 55,0£3,0 | 50,9+43,1 | 57,1+2,0

Tabla 10: Resultados de la prueba 9. Se comparan
todos los niveles con el reposo (confl).

Usuario | Niveles/Reposo
1 53,8+3,1
2 81,4+3,6
3 74,1429
4 75,5+2,8
5 49,5+4,0
MediatDE 64,2+2,0

Tabla 11: Tabla resumen de todos los resultados.

Prueba | NI/R | N2/R | N3/R
1 64,6 64,1 66,0
2 59,3 57,0 63,0
3 60,9 64,0 63,6
4 57,7 57,6 51,2
5 55,5 52,0 55,2
6 55,7 54,9 58,2
7 60,7 61,8 64,2

N1/N2 | N2/N3 | N1/N3
8 55,0 50,9 57,1
Niveles/Reposo
9 64,2
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En las pruebas de la 4 a la 5, donde se estudiaban
zonas del cerebro distintas a la centro-parietal,
podemos ver como, generalmente, se obtienen
porcentajes de acierto por debajo del 60%. Esto nos
indica que las variaciones de las bandas frecuenciales
alpha y theta se producen generalmente en la zona
centro-parietal del cerebro, y en las zonas occipitales
y frontal no se ven tan afectadas.

En cuanto a la regioén occipital, cuyos resultados se
reflejan en las pruebas 6 y 7, podemos ver que las
ondas theta tienen una baja diferenciacion entre el
estado y el reposo, a diferencia de las ondas alpha,
cuya clasificacion es similar a la obtenida en la
prueba 1y superior a la media.

En la prueba 9, donde se han unificado todos los
niveles bajo un mismo indice, podemos ver que se ha
obtenido uno de los mejores porcentajes de acierto
por parte del clasificador, lo que quiere decir que
para el andlisis de la suma de bandas frecuenciales
alpha y theta, la diferenciacion en la zona
centro/parietal del cerebro es relativamente alta, que
se traduce en alteracion de las ondas en esa zona.

4 CONCLUSIONES

Se puede concluir de este estudio que la zona centro-
parietal es la que mejores resultados ofrece al
diferenciar cada nivel de dificultad frente al reposo.
En general, el nivel 3, con operaciones matematicas
mas complejas es el que presenta una mayor
diferenciacion, al ser probablemente, el que genere
una mayor carga mental al usuario. Otras zonas
evaluadas como la frontal tanto en la banda theta
como alpha y la zona occipital en la banta theta
ofrecen resultados muy reducidos lo que puede
indicar que la actividad cerebral en esta zona no se ve
afectada durante las pruebas.

Al comparar los niveles entre si, vemos que los
mayores resultados se dan entre el nivel 1y 3 aunque
con una reduccion del 9% cuando se comparaban
respeto al reposo. Ademas, la diferencia entre los
niveles altos es practicamente inexistente.
Finalmente se ha comprobado como comparando de
forma general todos los niveles frente al reposo se
obtienen resultados aceptables.

Para el futuro cabe la posibilidad de desarrollarse un
algoritmo que, con mediciones a tiempo real,
devuelva un indice de carga mental para cada
situacién. También seria beneficioso para el estudio
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descartar ciertos electrodos que se verifique que no
son de utilidad, para agilizar futuros algoritmos de
procesamiento.
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Abstract

The system proposed is oriented to evaluate the pain
perceived by the user under a high controlled virtual
reality environment (VR). A VR system is an
implementation of a virtual world that the user
perceives as the real one. The sensation of immersion
affects the stimulus (visual, acoustic and haptic)
perceived by the user and it is able to promote
change in the brainwaves power and produce an
activation of Autonomic Nervous System (ANS).

The Electro-Dermal Activity (EDA) allow to measure
the electrical properties of the skin by the sweat
activity. This work proposes a VR environment
combined with binaural beats and visual stimulus to
evaluate the perception that the user has and
comparing their perception with real physiological
data (EDA, Heart Rate, Body Temperature, etc.).

It is believed that the use of different binaural beats
in a long period of time can help patients to induce a
relaxation state (mood) and consequently the
perception to pain. The results of this work can be
helpful for developing a pain or mood management
system with several configurable situations (VR
scene, Colour & Sound combination, ANS
parameters for biofeedback, etc.).

In this study we apply 8 types of acoustic stimulus (4
binaural and 4 monaural) in a standard simple VR
scenario and we propose the end users to select the
experimented feeling they felt in any case, in parallel
using the Empatica wristband (EDA, HR, Temp) we
contrast the subjective users answers with
physiological values given by the devices.

Palabras Clave: Electro Dermal Activity (EDA),
Autonomic Nervous System (ANS), Virtual Reality,
brainwaves, binaural beats, visual and sound
stimulus, Unity, Oculus Rift.
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1 INTRODUCTION

In the past few years the Virtual Reality (VR) has
become a popular tool for entertainment. In fact, its
popularity is already growing up due to the benefits it
is showing, not only in videogames, but in medicine,
psychology or rehabilitation tools [1], [2], [3].
Thanks to the power of high immersion that the VR
has, one of the potential abilities is to be used for
mood or pain management [4]. Previous works has
been done in order to explore the benefits of VR
systems for pain or emotional state, control and
distraction [12], [13], [15], [16], [17], [18], [19], [20]
[21], [22], [23] and also using fMRI to visualize the
physiological effects [28] [29]. Up to our knowledge
only few works [5], [6], [7], [14], [18] considered
binaural sounds as alternative new brain training
technique. We don’t know any previous work that
combine VR systems and binaural beats in order to
modulate the mood states (relax vs active) and apply
these benefits to chronic pain control. It is on this
field where this work is classified. The purpose of
this work is to create an interactive VR system which
combines the power of VR with other multimedia
technologies such as sounds (binaural), music or
colors, to study how they can affect to mood state
and also to the brainwaves and how they are sensed
by the users. Also, a new evaluation method is
considered. The Electrodermal Activity (EDA) will
be controlled in all the process of VR multimodal
stimulation. With the EDA biosignal we can compare
subjective  user perception against physical
parameters variations. Finally, the results of this
system can lead to a VR application for pain
management or others similar pathologies.

This work has the next structure. In section 2,
brainwaves, electrodermal activity and binaural beats
will be explained. In section 3, the experiment and its
methodology will be presented. In section 4, the
results of the experiment will be shown and
interpreted. Finally, in section 5, the conclusion and
the introduction for future work will end this
document.
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2 THEORY

In this study there are two key components that stand
out among all the technology and concepts used.
These are the brainwaves tuning by the binaural beats
stimulus and electrodermal activity monitoring as
evaluation tool of mood and/or pain perception. Both
techniques implemented using a VR commercial
system.

2.1  BRAIN WAVES AND ELECTRODEMAL
ACTIVITY

The concept of brainwaves refers to all the electrical
activity that takes place in the brain generated mostly
for the brain cells (neurons) that can be measured
with an electroencephalogram (EEG) [6], [22].
Active pyramidal neurons produce local current
flows that travels through dendrites. EEG is capable
to record the current flows due to the scalp
electrodes, which amplify the electrical signals that
penetrates the skin and skull. Finally, those signals
are saved and displayed on a paper or screen in a
wave form. Brainwaves commonly have a sinusoidal
pattern with an amplitude range of 0.5 to 100 pV
[22]. Depending on their frequency, brainwaves are
classified into five basic groups: Delta (0.5-3hz),
Theta (3-8hz), Alpha (8-12hz), Beta(12-40hz) and
Gamma (40-100hz).

The brainwaves change depending on the human and
psychology state and behavior. Delta brainwaves
appear when the person is in deep dreamless sleep.
Theta brainwaves show up while someone is
dreaming in a very relaxed state or in people with
Attention Deficit Hyperactive Disorder (ADHD).
Alpha brainwaves are find out when a person is free
of tension, pain and nervousness. Beta brainwaves
appear when a person is anxious or thinks logically.
At last, gamma brainwaves turn up with ecstatic
experiences and oneness feelings.

The Electrodermal Activity (EDA) or also Skin
Conductance (SC) is a reliable physiological signal
for monitoring the sympathetic nervous system.
Several studies have demonstrated that EDA can be a
source of effective markers for the assessment of
emotional states in humans [26]. The EDA is simply
the electrical properties of the skin as determined by
sweat gland activity. The EDA or GSR activity is
typically measured in “micro-Siemens (uS)” or

“micro-Mho (UM)”. Sweat secretion and the
associated changes in skin conductance are
unconscious processes that are solely under

sympathetic control and reflect changes in arousal. In
emotional situations, bodily processes are triggered
automatically: The heart beats faster, the pulse rises,
hands become sweaty.
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There are two main components to the overall
complex referred to as EDA. One component is the
general tonic-level EDA which relates to the slower
acting components and background characteristics of
the signal. The most common measure of this
component is the Skin Conductance Level (SCL) and
changes in the SCL are thought to reflect general
changes in autonomic arousal. The other component
is the phasic component and this refers to the faster
changing elements of the signal - the Skin
Conductance Response (SCR). Crucially, it is
important to be aware that the phasic SCR, which
often receives the most interest, only makes up a
small proportion of the overall EDA complex [30].
We are interesting in Event-related SCR (ER-SCR)
that can be attributed to a specific eliciting stimuli.

In our proposed VR system, we can measure these
parameters in real time with the Empatica wristband
device [25]. We assume that if you expose, to by
example a fear-inducing stimulus, your increase the
sweat secretion and hear rate and your arousal is
changing. Using a specific set of stimuli (acoustic
and/or visual) we can measure the skin conductance
and give a biofeedback to user in order to modulate
their mood state.

2.2 BINAURAL BEATS

There are many ways that the brainwaves can be
changed by using external stimuli in order to induce
to the states mentioned above such as colors, sounds,
music or human contact. One of the newest technique
to do that is by making use of binaural beats [5], [7],
[22].

When two sinusoidal waves (tones) at a different
frequency enters through the right and left ear
respectively, the brain perceives a third illusory tone
with a frequency that equals the difference of the
other two in absolute value, called binaural beat [19].
For example, if we play a 70 Hz tone at the left ear
and a 72 Hz tone at the right ear, the brain will
perceive a binaural beat with a frequency of 2 Hz.

While listening to binaural beats, the brain will try to
adjust its own brainwave to the frequency of the
external stimuli [19]. So, it is relatively easy to be
induced to a desired state. If we want to be induced
to a relaxed state, we simply need a binaural tone
with a frequency that matches the alpha brainwaves
(8- 12 Hz) or delta (0,5-3hz).

It is pertinent to mention that, for a better perception
of the binaural beat, the two tones listened in each ear
should have a difference frequency of less than 35 Hz
[23]. In [19] we can see the main differences between
monaural and binaural beats. So binaural recording is
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a very special implementation of stereo sounds where
we can guaranty that only one different frequency
beat is presented in every ear. Conventional stereo or
360 sounds can’t guaranty this condition with several
loudspeakers.

Also, in [19] the authors give a brief view overview
of research of auditory steady-state responses. In this
work show the main differences between monaural
and binaural sounds. A very important conclusion is
that the neurophysiological processing of binaural
sounds differs slightly from monaural. In binaural
beat the central interactions occurs in the superior
olivary nuclei. Thus, the binaural beat percept is
caused by the major neural mechanism which enable
sound localization. For our purposes in the VR
system developed we are interested to mood/pain
modulation but from [19] also suggest that a
cognitive effect of binaural sounds can be extended
to memory, creativity and attention.

In short, an individual can get a better state of
relaxation, creativity or focus by using the
appropriate binaural beat [18], [20]. For previous
work about the effectivity of binaural beats to induce
a frequency following response (FFR) in brain wave
activity please check [27]. For more detailed studies
about EEG and  Serious Games and
Neurorehabilitation methods please check these
references [10], [11]. For EEG Signal processing
concepts please refers to [22].

This work is a second experiment (please check [25]
for first VR system) that use EDA measures in order
to compare with subjective user perception, but of
course we plan to use wireless EEG recording tools
for validate with objectively data if binaural sound
can modulate brainwaves and improve also the brain
connectivity [23].

3 METHODOLOGY

In this work a whole VR application, made with the
videogame development platform Unity [8] is
presented, in which a simple experiment has been
done. It involves the listening and the classification
of different binaural beats while watching a ball
changing its color and its size in middle of scenario.
The choices as well as the success rates made by
each end-user are saved in a file in execution time.
The HMD used is Oculus Rift combined with Oculus
Touch [9] for getting a proper interaction. In Figure
1, 2, and 3 we can view the whole scenario, menus
and setting options.
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Figure 2. A full main menu (all settings).

Figure 3. RV Feedback of Bio Signal Values.

The purpose of the experiment is to verify if in this
technology combination mentioned before, the
binaural beats have a relaxation or meditation effect,
comparing the influence of binaural beats and non-
binaural beats with a simple test. In this experiment
the VR environment remain the same all the time that
the user is hearing the binaural sounds. We use a
relaxing scenario similar to others previous works
[14], [15], [16], [17]. Our work initial hypothesis is
based on the idea that relaxing binaural sounds
combined with VR environments can reduce the beta
power values and increase the alpha and theta power
values in the brainwaves. With this tuning of the
alpha, theta and beta brainwaves we expect to reduce
the user’s pain perception. Also, as the VR system is
planned to be use in children with chronic pain, we
apply pediatric pain scales before and after
experiment.
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3.1 PARTICIPANTS

After rigorous psychometric screening for bio—
psycho-social health, N 10 young university
students (4 females) entered in a within—subject
randomized. The age range of 18-23 years old and
an age average of 21 years. All 10 students
participate separately in two sessions hearing real
binaural sounds (verum) and placebo monaural beats.
We have a previous pilot study [24] with the same
environment but without the use of biological signals
in order to compare if subjective impressions of the
user have correlation with EDA and heart rate values.
So, this new data is very important in order to
guarantee the effectivity of the binaural sounds for
mood modulation. The temperature value is
discarded (device specifications don’t guaranty the
correct body temperature acquisition).

From previous works we have several choices about
the time needed for binaural beats. Some works [18],
[19], [20] use a minimum time of 25 minutes. Others
consider 5 minutes enough to achieve the effects of
brain synchronization [23]. In our experiment we use
5 minutes per binaural beat and 2 minutes without
non-visual (black wall) and auditory stimulus
between beat modes. Also, we don’t add any sound
additional to binaural beat (pink noise, melody, etc.)
We record EDA parameters from 1 minute before
starting stimulation and 1 minute after finish the
experiment. That means that the whole session lasts
28 minutes of stimulus and rest states plus 15
minutes for initial procedure experiment explanation.
3.2 PROCEDURE

The present investigation has been done in a highly
controlled laboratory study with no interference from
others users and stimulus. The experiment has two
sessions, each one differenced in the binaural beats
the user must listen and classify. Half of the
participants do session 1 (verum BB) and the other
half do session 2 (Placebo). So, in each session, the
end-user starts the session, listen and classify four
binaural beats and finish the session. In the start of a
session, a little menu with a button appears asking
the user to start the test. When the user pushes the
button, a binaural beat (or placebo) starts to play. The
end-user has to listen it for 5 minutes.

Once the time has finish, the user must classify the
sound with an interactive menu, selecting one of the
default binaural beat modes (feelings) that he or she
felt thanks to the binaural beat and the VR
environment.

The available feelings the user can choose are:
Healing (H), Sleep (S), Meditation (M) and Relax
(R) for the relaxation category; and Creative (Cr),

Concentration (Co), Work (W) and Inspiration (1) for
the concentration category. Once it is classified, the
user must wait for the next binaural beat to be played
for 2 minutes to avoid the carry-over effect. This
process is repeated four times and the session ends
with a thanks message. During all this time, the EDA
and heart rate is recorded every 10 seconds.

As mentioned before, two sessions are required.
Session 1 allows to classify four binaural beats
modes for relaxation and meditation. Session 2 plays
four beats but without any difference frequency. That
fact helps to determine if playing real binaural beats
causes any different feeling than playing normal
beats.

Those modes are shown in table 1. In the meanwhile,
the user’s avatar will be standing or sitting in a
virtual platform located in outer space. The results of
one session are saved. In this file, the name of the
user, the choices he or she had made (with a
timestamp) and the success rate (for session 1 or
session 2) are stored and also the Empatica wrist
band values (one value every 10 seconds).

Table 1: Binaural beats modes used in the
experiment. session 1 plays green binaural beats.
session 2 plays blue placebo beats.

72

Binaural Left Right Difference | Affects
mode frequency | frequency | frequency
(Hz) (Hz) (Hz)

Healing 88.00 80.00 8.00 Alpha
Sleep 73.00 75.00 2.00 Delta
Meditation | 89.75 85.25 4.50 Theta
Relax 85.50 75.50 10.00 Alpha
Beat 1 82.00 82.00 0 None
Beat 2 91.20 91.20 0 None
Beat 3 87.55 87.55 0 None
Beat 4 89.00 89.00 0 None

4 RESULTS

From previous study [24] the most of the choices
were done in the right category. Just 9 of the 40
choices (approx. 20%) were concentration modes,
while 31 of the 40 choices (approx. 80%) were
relaxing modes. It indicates that the end-users felt
that they were relaxed or in a meditation state (the
purpose of those binaural beats), but they could not
hit the market with the right binaural beat mode. See
[24] for more accurate details. In this second
experiment we have the following results by
subjective user selection (table 2).
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Table 2: Choices from session 1. In red considered
wrong selection category.

Subject R S M H Success
(session Exact/Category
1)
Subject 1 S S S R 25%=100%

Subject 2 R 0%=25%
Subject 3 R 0%=100%
Subject 4 25%=50%

M R
R S
Subject 5 R S R S 50%=100%
Success 40% | 40% 0% 0%

From session 1, real binaural stimulation, the end
users select the R and S mood with a 40% of
successfully. Only a 25% of selections are outside of
relaxing binaural tones. The 75% of selections done
are related to relaxing tones (R, S, M, H).

Table 3: Choices from session 2. In red considered
in concentration category.

Subject Beat 1 | Beat2 | Beat3 | Beat4
(session 1)

Subject 3
Subject 4

From session 2 (table 3), non-binaural sound, the end
users select more active tones (Cr, Co, W, I). Near
50% selections are from active tones. The placebo
sound stimulus doesn’t induce relaxing states in the
60% of users. If we consider the EDA values and HR
for every period, we can see the results in the table 4.

Table 4: Comparative EDA evolutions values for
placebo user versus binaural user.

user 1 (placebo) [edat0 |placebol|2" (black) |placebo2 (2" (black) |placebo3  |2" (black) |placebod |eda last

GSR (siemens) 02 [ 019 | 069 | 048 | 02 [} 082 | 058 | 136

mood selected concentrate work concentrate work

user6 (Binaural)  |edat0 |RELAX  [2" (black) |SLEEP (2" (black) [MEDITATION|2" (black) |HEALING |eda last

‘GSR (ssiemens) A5 13 | 046 |03 | 009 005 A1

—

‘mood selected relax concentrate sleep work

From table 4, we can observe that placebo sounds
don’t induce EDA reduction. The user starts with an
EDA=0,2 uSiemens and the final state is EDA=1,36
uSiemens. That means that the user is in a more
activate state, which confirms the user subjective
selection.

In the case of user 6, who has 2 wrong mood state
selections, the EDA values confirm a decreasing
tendency. The Starting EDA is equal 1,45 uSiemens
and the final EDA value is 0,54 upSiemens. That
means that the user moved to a relaxing mood state.

In some binaural sounds the user also has very low
EDA values (0,04).

For the rest of users, the values and conclusions are
very similar. For the heart rate values, we can’t
conclude any significant variations because all users
are inside the range (55-75 ppm), which are normal
values for low cardiac activity range.

Of course, we need to extend the users data base and
more test must be done to confirm that EDA
parameter is significant to classify the mood state of
the person.

5 CONCLUSIONS AND FUTURE
WORK

The work introduced allows to analyze in a simply
way how the binaural beats combined with the VR
technology can influence the emotional state or mood
and consequently to pain perception. A rigorous
psychometric screening for bio—psycho—social health
of young university students is selected. The end-
users had listened to some binaural and non-binaural
beats while they were in a VR environment. They
classified them depending on their psychological
state and the emotion they felt. The biosignals
recorded (EDA, Heart rate) allow us to obtain some
more objective conclusions.  With the results
obtained we can conclude that binaural beats work
better than non-binaural beats if we talk about
relaxation and meditation. The subjective perception
is confirmed with biosignal values for relaxing mood
states. The number of users is not enough to
conclude valid affirmations. In this study the users
hear only binaural beats or placebo but not both
sounds, so we need to extend the evaluation to all
combinations in order to increase the reliability.
Also, we think that we need to evaluate the time
exposure to binaural beats more carefully using more
cases and different time exposure and other binaural
sounds sets.

For future work, it would be interesting to test all the
possible  stimuli  combinations in  different
experiments (sounds, colors & objects motions,
haptics, etc..). The next VR environment will include
a EEG wireless 8 channel system in order to evaluate
objectively the power wave variations and brain
connectivity variations.

Finally, our idea is to develop VR videogame
environment, which will include sessions for
relaxation, concentration, meditation..., each one
with its own binaural beat mode, range of colors,
background music and even environment (space,
beach, mountain...). It will also implement a free
mode, in which the user may explore and customize
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all the technology mentioned to find his or her
favorite combination for self-training (biofeedback).
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Resumen

En este trabajo presentamos el videojuego K-Attack,
una aplicacién ludica para el entrenamiento de la
atencion visual. En este videojuego, se estimula al
usuario mediante la inversion de patron de un
damero, a una frecuencia de 15 inversiones por
segundo. La atencion visual es detectada mediante
los potenciales evocados de estado estable o SSVEP
(del inglés, Steady-State Visual Evoked Potential)
generados por la estimulacion, los cuales son
recogidos a través del electroencefalograma (EEG)
con el sistema RABio w8. La potencia de los SSVEP,
junto con la potencia en la banda Alpha (8-13 Hz), se
utiliza para determinar si el usuario esta prestando
atencion o no. Todo esto se realiza en un contexto de
videojuego, en donde el usuario conseguira derrotar
a la maquina si consigue un nivel de atencién visual
suficiente. El procesado de la sefial EEG se realiza
en un servidor remoto, el cual se encarga también de
mandar la estimulacion al dispositivo
correspondiente. Este videojuego puede ser (til para
el entrenamiento de la capacidad de atencién en
personas con desordenes atencionales.

Palabras Clave: K-Attack, EEG, SSVEP, BCI,
videojuego, inclusivo, RABIo0.

1 INTRODUCCION

Los avances tecnolégicos del siglo XX han
propiciado la aparicién de sistemas inalambricos de
bajo coste para la adquisicion de sefiales de
electroencefalograma (EEG) [1]. Un ejemplo es el
RABio w8, desarrollado por la Universidad de
Granada y presentado en ediciones anteriores del
Simposio CEA de Bioingenieria [2-5]. Este
desarrollo ha provocado una evolucién de los
sistemas BCI (del inglés, Brain-Computer Interface),
dando asi lugar a nuevas aplicaciones tales como
acceso a tele-servicios [6], robots tele-operados [7],
medidas de estrés a partir de ritmos cerebrales [8,9] y
juegos [10].
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Entre las respuestas electrofisiologicas mas utilizadas
en este tipo de aplicaciones BCI, se encuentran los
potenciales evocados visuales (PEV). Los estimulos
visuales provocan este tipo de respuestas en forma de
diferencias de potencial en la zona de la corteza
visual del cerebro (area occipital). Estas respuestas
pueden ser registradas mediante el
electroencefalograma (EEG), situando uno o varios
electrodos en las posiciones correspondientes al area
occipital. Los PEV dependen de la integridad
funcional de las distintas etapas del tracto visual
primario, incluyendo el ojo, la retina, el nervio
Optico, las radiaciones Opticas y la corteza visual. En
la clinica, los PEV se utilizan para evaluar el estado
funcional del sistema visual y diagnosticar patologias
como, por ejemplo, lesién quiasmatica [11],
enfermedad de Parkinson [12], esclerosis mdltiple
[13], catarata [14], retinopatia [15], glaucoma [16],
neuropatia Optica [17] e infarto cerebral [18]. Cuando
la estimulacion consiste en un tren de estimulos
visuales periddicos, las respuestas medidas en el
EEG son también periddicas. Estas respuestas son los
llamados potenciales evocados visuales de estado
estable o SSVEP (del inglés, Steady-State Visual
Evoked Potential). Estos han sido ampliamente
utilizados en los BCI debido a que concentran la
mayor parte de la potencia en la frecuencia
correspondiente a la estimulacién, siendo asi poco
susceptibles a artefactos.

En este trabajo presentamos K-Attack, una aplicacion
lidica para el entrenamiento de la atencidn visual. En
nuestro sistema, los SSVEP son utilizados para medir
la atencion visual. Dicho sistema también hace uso
de la potencia en bandas de frecuencia relacionadas
con la atencion visual tales como Alpha, la cual
aumenta en periodos de relajacion y desatencion
visual [19]. Todo esto se lleva a cabo en un contexto
de videojuego. Nuestro sistema tiene una gran
utilidad en el entrenamiento de la atencidn, asi como
en el diagnéstico y seguimiento de trastornos
atencionales.
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2 DESCRIPCION DEL SISTEMA

K-Attack es un videojuego en dos dimensiones
programado en Matlab (The  MathWorks,
Massachusetts, EEUU). El sistema completo consta
de cuatro mddulos funcionales: un dispositivo para la
captacion del EEG (el RABio w8), un cliente para la
monitorizacion de la sefial, otro para presentar las
estimulaciones a través del juego y un servidor para
coordinar todo el sistema (ver Figura 1).

Servidor -

TCP/IP

EEG
Deteccion de atencion

Cliente
monitorizacion

TCP/P
EEG

TCP/IP
Comandos

Cliente
estimulacion

L
I/é;i‘\\.
RABio w8
Bluetooth |
EEG o | | .I-‘

Figura 1: Esquema del sistema completo.

Para producir la estimulacion luminosa deseada que
permita detectar la atencién del sujeto, el damero
invierte sus colores a una frecuencia de 15 Hz. Para
captar el EEG resultado de la estimulacion luminosa
que produce la inversion del damero, se coloca un
electrodo de copa en la region occipital de la cabeza
del sujeto, en la posicion Oz y uno de pinza en el
I6bulo de su oreja y cortocircuitado a tierra, para
actuar como nivel de referencia (ver Figura 2).
Ambos electrodos se conectan al dispositivo
inalambrico RABio w8, que permite la transmision
de las sefiales EEG muestreadas a un ordenador a
través de una conexién Bluetooth. Las muestras del
EEG son recibidas por una interfaz grafica de usuario
0 GUI (del inglés Graphical User Interface)
programada en Matlab, que permite su
almacenamiento y su visualizacion en tiempo real.
Dicha interfaz, envia periédicamente las muestras del
EEG a un servidor a través de internet utilizando un
socket TCP/IP. El servidor procesa la sefial y lleva a
cabo un procedimiento de deteccion de la atencion.
Para ello se evalian dos medidas; por una parte, la
razén entre la potencia del SSVEP, situado en la
frecuencia de estimulacion (i.e., 15 Hz, ver Figura 3),
y la potencia de la banda Alpha y, por otra parte, la
razon entre la potencia del SSVEP y la potencia de la
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banda entorno a este. La primera medida permite
determinar si el sujeto estd realmente atento y la
segunda si el nivel percepcion de la estimulacion es
suficiente. Si las medidas superan los umbrales
establecidos por el servidor, este envia al cliente
donde se esta jugando un comando para que conceda
el punto al jugador. Esta comunicacion se realiza,
como ocurre con la GUI donde se monitoriza el EEG,
a través de un socket TCP/IP. El protocolo que
permite la comunicacion entre el servidor y los dos
clientes tiene un formato de mensaje que incluye el
cédigo de comando, el tamafio del envio, los datos
enviados Yy, adicionalmente, un campo para indicar si
es necesario un mensaje de ACK.

@’

=y

-

Figura 2: Pantallazo de la estimulacion (izquierda) y
posicién del electrodo Oz de registro (derecha).

Potencial evocado
visuala 15 Hz

Amplitud

5 10
Figura 3: SSVEP a 15 Hz.

15

El juego se desarrolla a lo largo de un méaximo de
cinco niveles. En cada nivel, aparecen,
secuencialmente y en posiciones aleatorias de la
pantalla, diversos avatares. Cada avatar lanza un
damero de forma circular, que va aumentando su
tamafio y aproximandose al centro de la pantalla. El
objetivo del jugador es concentrarse en el centro del
damero conforme este avanza hacia el centro. Si su
nivel de atencién visual es el adecuado, el jugador
sumard un punto a su marcador y el damero
desaparecera de la pantalla. En caso contrario, el
damero alcanzara el centro y el punto sera para la
maquina. El nivel termina cuando el sujeto o la
maquina alcanzan los cinco puntos. Si la maquina
resulta ganadora, el nivel se repite, si el ganador es el
sujeto, se pasa al siguiente nivel. Cada nivel tiene una
dificultad mayor que el anterior, debido a la cercania
a la que aparecen los avatares y la velocidad a la que
se desplaza el damero. Ademaés, cada nivel presenta
un escenario de fondo diferente. Con estas
caracteristicas se pretende que el videojuego suponga
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un reto para la persona que lo experimenta, de forma
que el entorno ludico en el que se desarrolla le
permita mejorar su capacidad de atencion.

3 ESCENARIO EXPERIMENTAL

Estas capacidades a las que se hace mencion, fueron
mostradas publicamente por primera vez en la ULP
(UGR LAN Party) de 2018 [20]. Se trata del mayor
evento de ocio digital de la Universidad de Granada.
Fue organizado por los alumnos de la asignatura
Laboratorio de Telematica del Grado de Ingenieria de
Telecomunicaciones y en él, los amantes de las

nuevas tecnologias disfrutan de las distintas
modalidades de participacion que se ofrecen: torneos
de videojuegos, desarrollo de aplicaciones,

conferencias, etc. En 2018 los organizadores de la
ULP se pusieron como objetivo fomentar el uso de
las nuevas tecnologias en distintos colectivos. Dentro
de esta iniciativa orientada a la inclusion, se
demostrd con éxito el funcionamiento del sistema
descrito en este trabajo (ver Figura 4).

Figura 4: Escenario experimental de aplicacion.

4 CONCLUSIONES

En este trabajo se ha desarrollado una aplicacion
inclusiva enfocada al entrenamiento de la atencion.
Para ello, se han utilizado los potenciales evocados
de estado estable. Los resultados demuestran que el
sistema permite la deteccion de la atencion por medio
de la potencia de la sefial EEG a la frecuencia de
estimulacién, en la banda del entorno de la frecuencia
de estimulacion y en la banda Alpha. Gracias a su
planteamiento a modo de videojuego, la aplicacion
resulta atil como herramienta para el entrenamiento
de la atencidn en personas (especialmente nifios) con
trastornos atencionales, facilitando asi su inclusion
social.
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Resumen

Este trabajo muestra una vision general y los
principios béasicos de los exoesqueletos, las
interfaces cerebro-méaquina y los pasos a seguir para
que una BMI pueda comunicarse con un
exoesqueleto de miembro inferior, en particular el
H2, para dar soporte a personas que hayan sufrido
un accidente cerebro-vascular o lesion medular con
afeccion en el miembro inferior.

Palabras Clave: exoesqueleto, interfaz cerebro-
maquina, comunicacién, principios basicos.

1 INTRODUCCION

De acuerdo a la Organizacién Mundial de la Salud
(OMS), existen dos causas principales por las que se
produce  disfunciobn  motora: el  accidente
cerebrovascular (ACV) y la lesion medular (LM) [9].
El ACV se produce por falta de riego sanguineo a
una parte del cerebro por mas de 24 horas causado
por la obstruccién de un vaso sanguineo (ACV
isquémico) o la rotura de éste (ACV hemorrégico)
[1]. Afecta principalmente a personas de avanzada
edad, aungue sin embargo, en los Gltimos afios se ha
incrementado el ndmero de incidencias entre la
poblacién adulta joven (menores de 45 afos) [5,8].
Por otro lado, la LM puede ser de tipo traumatico o
no traumatico. La LM traumatica es provocada por
un golpe abrupto en la columna vertebral,
produciendo dafio en una 0 mas vértebras o incluso la
rotura de la médula espinal. Las principales causas
gue originan este tipo de lesién son los accidentes de
transito, caidas, actos de violencia, deportes y cirugia
médica. La LM no traumatica es el resultado de dafio
interno en la regidon de la médula espinal y sus
principales causas son: degeneracion de la columna
vertebral, infecciones, cancer, inflamacién o
problemas médicos congénitos [9].
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Sufrir cualquiera de estos dos sucesos, puede suponer
la pérdida de la autonomia, y en el caso de la
poblacion adulta joven, puede generar impotencia
por verse incapaces de realizar tareas cotidianas a tan
temprana edad. Por ello, se estan investigando nuevas
tecnologias para crear vias de comunicacion entre el
sistema nervioso central y la periferia, tanto para
mejorar la plasticidad en el entorno de la lesién
neuronal en el caso de rehabilitacion, como para
proporcionar control sobre tecnologias de asistencia
al movimiento.

Uno de los dispositivos asistenciales que esta
atrayendo mas atencion en los dltimos afios para la
rehabilitacién o compensacién motora de personas
que han sufrido un ACV o LM es el exoesqueleto
robotico. Se trata de una estructura rigida dotada de
articulaciones actuadas mediante motores que
envuelve la extremidad dafiada (superior o inferior)
para darle soporte y movimiento [2].

Otra tecnologia relativamente nueva que se esta
utilizando para ayudar a personas con patologias
neurolégicas, son las interfaces cerebro-maquina
(brain-machine interface, en inglés, BMI). Estas se
basan en decodificar las sefiales cerebrales,
(comdnmente conocidas como sefales
electroencefalograficas, EEG) en comandos para
controlar un dispositivo externo [7]. De esta manera,
si se conecta la BMI a un exoesqueleto, la persona
podra controlar el exoesqueleto mediante la
modulacion de los impulsos eléctricos de la corteza
cerebral, volviendo a recuperar parte de su
independencia.

Ademas, la comunidad cientifica ha propuesto este
tipo de aproximacion (BMI + exoesqueleto) como
una alternativa para mejorar la atencién e
involucracion del paciente en la terapia [4,6].

El objetivo de este trabajo es proporcionar una vision
general y los principios basicos de los exoesqueletos,
las interfaces cerebro-maquina y los pasos a seguir
para que una BMI pueda comunicarse con un
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exoesqueleto de miembro inferior, en particular el
H2, para dar soporte a personas que hayan sufrido un
ACV o0 LM con afeccion en el miembro inferior

2 EXOESQUELETO Exo-H2

El exoesqueleto Exo-H2 (Technaid, Arganda del
Rey, Espafia) fue disefiado para personas entre 1,5y
1,95m de altura con peso maximo de 100 kg. Esta
compuesto por un total de seis actuadores en el plano
sagital, en las articulaciones de cadera, rodilla y
tobillo. Dichos actuadores estdn formados por
motores de corriente continua y transmisiones
armonicas (Harmonic Drive) (70W y 160: 1
respectivamente).

El Exo-H2 estd disefiado por una estructura de
aluminio que conecta cada actuador con placas
extensibles para el ajuste de la altura. Ademas, tiene
un cinturén anatémico para la cadera que contiene la
bateria y la electrénica.

La posicion angular articular y la interaccién
humano-exoesqueleto se miden mediante
potenciometros rotacionales y galgas
extensiométricas colocados en cada articulacion,
respectivamente. Los sensores de presion para el
contacto entre la base y el pie estan embebidos dentro
de las plantillas. EI Exo-H2 se comunica con
dispositivos externos a través de bus CAN, Bluetooth
o WiFi [2].

2.1. COLOCACION DEL EXOESQUELETO
Exo-H2

Como puede verse en la Figura 1, en la colocacién
del exoesqueleto debe asegurarse la alineacion de los
ejes de los conjuntos motor-reductor con los centros
articulares del usuario: trocénter con actuador de
cadera, punto medio de la interlinea con actuador de
rodilla, y malelolo externo con actuador de tobillo. A
tal efecto, Exo-H2 permite la variacion de la
distancia entre actuadores mediante las placas
extensibles que unen las articulaciones.

Trocanter

Interlinea

trocanter, interlinea y maléolo tibial de la persona.

Figura 1. Colocacion del Exo-H2. Los puntos marcados en el exoesqueleto hay que hacerlos coincidir con el

Maleolo
tibial

82



Cognitive Area Networks, vol. 5, n® 1, Junio 2018, © Asociacion Nicolo, ISSN: 2341-4243

3 INTERFACES

MAQUINA (BMI)

CEREBRO-

Como se ha mencionado anteriormente, una de las
aplicaciones de las BMI es descodificar las sefiales
EEG para comandar un dispositivo externo. En esta
seccién, primero se van a explicar las partes que

conforman una BMI 'y posteriormente su
funcionamiento.

3.1. COMPONENTES DE UNA BMI

Los componentes que conforman una interfaz

cerebro-méaquina basada en sefiales EEG son gorro y
electrodos. Los electrodos estan posicionados en el
gorro segln el Sistema Internacional 10-10 6 10-20.
Estos pueden ser secos o de gel. Si son de gel, es
necesario que los electrodos sean humedecidos con
una sustancia electrolitica para que conduzcan las
sefiales EEG. Para ambos, se ha de comprobar que la
impedancia entre el electrodo y el cuero cabelludo
sea menor a 5kQ 0 que tenga un buen nivel de
calidad de sefial [3]. Existen diferentes compafiias
que trabajan con estos dispositivos. En este trabajo,
se ha utilizado el sistema StarStim R32 de
Neuroelectrics.

|

P

e e e

La Figura 1 muestra el proceso de colocacion del
gorro. Primero, es necesario colocar el electrodo Cz
en el punto medio entre inion y nasion y también
entre el nacimiento superior de las orejas.
Posteriormente, como los electrodos son de gel, se
rellena el hueco con la sustancia requerida, retirando
el cabello del usuario para asegurar que el gel toca
directamente el cuero cabelludo y el electrodo. A
continuacion, se conectan los electrodos al equipo y
se afiade la referencia. Dicha referencia puede ir
colocada mediante una pinza en el lébulo de la oreja
(la cual deberia tener también gel) o puede ser
mediante electrodos de silicona colocados en el
mastion. Luego, se conecta el equipo al ordenador y
se comprueba la calidad de la sefial. El equipo
utilizado muestra la calidad de la sefial con el
siguiente codigo de colores: verde si es buena,
naranja si es media o rojo si es mala.

Para poder mejorar la calidad de la sefial, una de las
opciones es apartar mas el cabello donde se
encuentra el electrodo para que haya mejor contacto
entre el cuero cabelludo y el sensor y afiadir mas gel
pero sin excederse. Otra opcion seria colocar mejor la
referencia: quitar el gel, limpiar la oreja con un gel

Figura 2. Proceso de colocacion gorro StarStim R32 de Neuroelectrics para experimento de BMI con
exoesqueleto. A) Medicion de la cabeza para colocacion del gorro. B) Administracion de gel debido al uso de
electrodos de gel. C) Colocacion de los electrodos. D) Incorporacion dellos cables. E) Sistema StarStim
completo. F) Software Neuroelectrics indicando calidad de la sefial de los electrodos
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micro abrasivo y volver a afiadir gel. Una vez se
tenga una calidad de sefial buena-media ya se puede
comenzar el experimento.

3.2.  FUNCIONAMIENTO DE UNA BMI
Existen dos etapas en una BMI: entrenamiento y
testeo de un clasificador. El clasificador, como su
palabra indica, clasifica unas caracteristicas dadas de
la sefial. Por ello, para que haga una correcta
clasificacion, es necesario entrenarle, indicandole qué
caracteristica corresponde a qué proceso mental; por
ejemplo, una bajada de potencia en la sefial del EEG,
le indicas que corresponde a cuando la persona esta
imaginando que esta andando, y una subida de dicha
potencia, le indicas que corresponde a cuando ha
parado de imaginar.

Una vez explicado el concepto principal de una BMI,
vamos a proceder a explicar su proceso de
funcionamiento que consta de: preprocesamiento,
obtencién de caracteristicas, clasificacion 'y
generacion del comando para controlar el dispositivo
externo. Tanto para el entrenamiento como para el
testeo, el preprocesamiento y obtencion de
caracteristicas es el mismo. Durante el
preprocesamiento se mejora la relacion sefial-ruido
utilizando una serie de filtros como, por ejemplo, la
aplicacion de un filtro Notch para eliminar la

4. COMUNICACION DE LA BMI
CON EL EXOESQUELETO

La comunicacion entre la BMI y el exoesqueleto se
realiza mediante tecnologia Bluetooth. Dicha
comunicacion se ha realizado con Matlab. Para ello,
primero se da nombre al puerto Bluetooth y
posteriormente se abre dicho puerto con la
instruccion fopen de Matlab. De esta manera, el
exoesqueleto estd escuchando si la BMI envia algun
comando.

Para que el exoesqueleto se mueva, se ha de mandar
un comando mediante la instruccidon fwrite de
Matlab.
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influencia de la corriente eléctrica, filtro paso alto
para suprimir la corriente continua o filtro Laplaciano
para evitar la influencia de los electrodos.
Posteriormente, se disefia un algoritmo para extraer
las caracteristicas que mejor definan los estados que
se quieran detectar (i.e. relajacion vs imaginacion de
movimiento). Una vez obtenidas las caracteristicas,
se procede a entrenar el clasificador indicandole a
qué estado  cognitivo  pertenecen  dichas
caracteristicas. Una vez entrenado el clasificador,
éste ya podra clasificar nuevos estados cognitivos,
siendo esta fase el testeo de funcionamiento de la
BMI.

Para controlar un exoesqueleto, una vez se conoce el
estado cognitivo al que pertenecen las caracteristicas,
ha de establecerse una comunicacién con éste. Los
estados clasificados se transforman en comandos
para el exoesqueleto. Para que el clasificador no
envie comandos instantdneos, que  pueden ser
puntualmente erréneos, se realiza una moda. Esta
moda suaviza la salida del clasificador, asegurando
gue s6lo un nimero determinado de detecciones
seguidas pueda generar realmente un comando de
movimiento al exoesqueleto; por ejemplo, si en 5
detecciones hay 3 0 més que indican movimiento,
entonces se mandard el comando al exoesqueleto
para que se mueva, Si no, no.

Ademas, se agradece al Fondo de Investigaciones
Sanitarias del Instituto Carlos 111 (ref. Pl 15/01437)
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Resumen

En este estudio se presenta MEDUSA, una nueva
plataforma para la implementacion de sistemas
Brain-Computer Interface (BCI), utilizando como
sefial de control los potenciales evocados P300
generados mediante el paradigma odd-ball visual.
Las principales caracteristicas de MEDUSA son: i)
disefio modular, conectando las distintas partes de la
aplicacion  mediante estructuras simples; i)
arquitectura especialmente disefiada para entornos
de investigacion, que permite implementar nuevos
paradigmas de estimulacién, métodos de pre-
procesado de sefial, o algoritmos de extraccion,
seleccion y clasificacion de caracteristicas de
manera sencilla e integrarlos rapidamente en el flujo
de ejecucion; iii) desarrollo en Python: un lenguaje
multiplataforma muy utilizado en investigacion por
su simplicidad y versatilidad, disponiendo ademés de
gran cantidad de librerias que disminuyen el tiempo
de desarrollo; iv) amplia documentacion, con
ejemplos de aplicacion y codigo detalladamente
comentado; v) interfaz grafica atractiva y moderna,
qgue permite modificar de manera sencilla gran
cantidad de parametros de la plataforma.

Palabras Clave: Brain-Computer Interface (BCI),
Electroencefalografia (EEG), potenciales evocados
P300.

1 INTRODUCCION

Los sistemas Brain-Computer Interface (BCI)
permiten la comunicacién en tiempo real entre una
persona y un dispositivo electrénico midiendo la
actividad neuronal, sin la necesidad de que
intervengan musculos o nervios periféricos [1].
Aunque existen multitud de métodos para registrar la
actividad cerebral, en la practica normalmente se
emplea el electroencefalograma (EEG) debido a que
se adquiere con un equipo portable, no invasivo y de
bajo coste en comparacion con otras técnicas
disponibles [1].
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En la actualidad, la principal motivacion de los
sistemas BCI es el aumento de la calidad de vida y la
independencia de personas con discapacidad fisica
severa, dotandolas de wun nuevo canal de
comunicacion con el entorno [1]. Especialmente
importantes en este campo son las aplicaciones que
utilizan como sefial de control los potenciales
evocados P300, generados mediante el paradigma
odd-ball visual [1]. Este paradigma permite
discriminar las intenciones del usuario entre un gran
nimero de comandos posibles, permitiendo que
personas con grave discapacidad fisica puedan
utilizar prétesis, sillas de ruedas, sistemas dométicos,
ordenadores, etc.

La arquitectura tipica de un sistema BCI
generalmente consta de tres elementos: i) hardware
para el registro y la transmision del EEG; ii)
plataforma software encargada de estimular al
usuario, procesar, y analizar la sefial de EEG para
identificar sus intenciones y convertirlas en un
comando de la aplicacion; y iii) aplicacion a
controlar, que debe recibir el comando de salida de la
plataforma y ejecutarlo. La calidad de estos tres
elementos basicos, asi como la habilidad personal del
usuario, determinard el rendimiento del sistema BCI
implementado y su utilidad en la vida real [2].

Una de las mayores limitaciones a la hora de realizar
estudios de investigacion en BCI es la plataforma
utilizada, que debe cumplir unos requisitos exigentes:
visualizar la seflal EEG recibida; implementar
métodos de extraccion, seleccion y clasificacion de
caracteristicas en tiempo real; y estimular
visualmente y realimentar al usuario de forma
sincronizada con los procesos anteriores.  Estos
requisitos hacen que el desarrollo de la plataforma
suponga una gran inversion de horas de trabajo y sea
de gran complejidad técnica. Ademas, los métodos de
procesado de sefial son una de las principales lineas
de investigacion en BCI, por lo que es esencial
disponer de la posibilidad de realizar pruebas de
distintos métodos rapidamente, sin tener que alterar
otras partes de la aplicacion. Por esta razon se revela
fundamental seguir los principios de simplicidad y
modularidad, es decir, que la plataforma se
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componga de elementos autbnomos conectados por
estructuras coherentes y simples que permitan
actualizar distintas partes de la aplicacién, dejando
las otras inalteradas [3].

Con el objetivo de resolver estas limitaciones, el
Grupo de Ingenieria Biomédica (GIB) de la
Universidad de Valladolid estd desarrollando
MEDUSA: una plataforma software, desarrollada en
Python, para la implementacion de aplicaciones BCI
que utilizan como sefial de control los potenciales
P300, generados mediante un paradigma odd-ball
visual. El disefio de MEDUSA es simple y modular,
lo que minimiza el acoplamiento entre las distintas
partes de la aplicacion. Esto permite introducir
nuevos modulos y realizar cambios en el cédigo de la
manera mas sencilla posible, lo que hace de
MEDUSA una herramienta versatil y escalable, algo
especialmente valioso en entornos de investigacion.

2 PLATAFORMAS BCI

Actualmente, existen plataformas disponibles para la
implementacidn de sistemas BCI. En concreto, se han
identificado ocho proyectos de este tipo: BCI12000,
OpenViBE, TOBI Common Implementation
Platform (CIP), BCILAB, BCIl++, xBCl, BF++ y las
librerias Mushu, Wyrm y Pyff [4], [5].

BCI2000 es una plataforma de propdésito general para
el disefio de experimentos BCI [2]. Este software no
es libre, pero su codigo fuente y sus ejecutables
compilados estan exentos de pago para aplicaciones
con propo6sitos educacionales y de investigacion.
Contiene todas las funciones para el disefio de un
sistema BCI completo, y se compone de cuatro
moédulos: i) Source Module, que se encarga de
obtener la sefial de EEG; ii) Signal Processing
Module, que abarca el pre-procesado, la extraccion y
la clasificacion de caracteristicas; iii) User
Application Module, que permite la interaccion del
usuario con la aplicacién; y iv) Operator Module,
que facilita la visualizacion de datos y la
configuracion del sistema. Ha sido desarrollada en
C++.

OpenViBE también contiene todos los elementos
necesarios para implementar un sistema BCI
completo [6]. Ademaés, dispone de una interfaz
grafica que permite el disefio de un sistema BCI de
manera visual, donde las distintas etapas del
procesado de sefial se representan como cajas que se
pueden conectar unas con otras. Al igual que
BCI12000, ha sido desarrollada en C++.

BCI2000 y OpenViBE son las plataformas mas
utilizadas actualmente por contar con mas funciones
que el resto, extensa documentacion y una amplia
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comunidad que da soporte a las aplicaciones. Por su
parte, BCl++, xBCl y BF++ también permiten la
implementacion de un sistema BCI completo, aunque
con menos opciones que las dos anteriores y una
documentacion mas reducida, por lo que cuentan con
una comunidad mucho méas pequefia.

TOBI y BCILAB son plataformas més especificas y
se utilizan como complemento a otros softwares.
TOBI es una interfaz que facilita la conexion de las
distintas partes de un sistema BCI distribuido a través
de la red, disminuyendo el tiempo de desarrollo y
estandarizando los tipos de datos [4]. BCILAB es un
conjunto de herramientas basadas en MATLAB que
permiten desarrollar y probar nuevos métodos de
procesado 0 extraccion y clasificacion de
caracteristicas rapidamente. Sin embargo, no incluye
mdédulos de adquisicion de la sefial o paradigmas de
estimulacién, por lo que debe complementarse con
otras plataformas compatibles para crear un sistema
BCI funcional [7].

Por dltimo, también existe un conjunto de tres
librerias escritas en Python, que tienen el objetivo de
facilitar la implementacion de un sistema BCI: i)
Mushu, que contiene las funciones necesarias para la
adquisicion de la sefial de EEG con varios
amplificadores [8]; ii) Wyrm, que contiene los
mddulos necesarios para procesar la sefial [5]; v iii)
Pyff, que permite la estimulacién del usuario y la
realimentacion necesaria para completar las
funciones de un sistema BCI [9]. Estas librerias
forman, conjuntamente, una plataforma BCI
completa. No obstante, estan escritas en Python 2.7,
una versién no compatible con la actual (Python 3.6),
y su Ultima actualizacién se produjo hace varios afios,
por lo que es proyecto sin soporte actual.

3 ARQUITECTURA DE MEDUSA

3.1 CARACTERISTICAS PRINCIPALES
MEDUSA es una plataforma BCI que tiene como
propoésito proporcionar una alternativa para el
desarrollo de aplicaciones BCI. Las principales
caracteristicas de esta plataforma se detallan a
continuacion.

3.1.1  Estructura genérica

MEDUSA implementa las principales etapas de una
plataforma BCI: adquisicion y pre-procesado de la
sefial, extraccion, seleccion y clasificacién de
caracteristicas, y paradigma de estimulacién. Las
funcionalidades especificas implementadas en cada
uno de estos modulos se explican en el apartado 3.2.
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3.1.2 Modularidad

Una de las principales caracteristicas de MEDUSA es
que ha sido disefiada siguiendo una arquitectura
modular, compuesta de elementos autdbnomos
conectados por estructuras simples, que permitan
realizar cambios e implementar nuevos métodos sin
alterar el resto de la aplicacion.

3.1.3 Disefio especifico para investigacion
MEDUSA esta especificamente disefiada para
facilitar la labor investigadora. Su arquitectura
permite probar nuevos métodos online de pre-
procesado, extraccion de  caracteristicas vy
clasificacion de manera rapida gracias al bajo grado
de acoplamiento entre las distintas partes de la
aplicacion. Ademas, se ha puesto especial énfasis en
comentar detalladamente el cédigo y en generar una
documentacion extensa, con ejemplos que ilustran el
funcionamiento de la plataforma.

3.1.4  Desarrollada en Python

MEDUSA es una plataforma complemente
desarrollada en Python 3, caracteristica que hace que
sea portable a cualquier sistema operativo o
plataforma hardware compatible. Actualmente, este
lenguaje interpretado de alto nivel es uno de los mas
usados en investigacion, debido su simplicidad y su
filosofia open-source. Ademas, cuenta con una
amplia comunidad que desarrolla un gran nimero de
herramientas y librerias especificas que facilitan el
analisis y el procesado de la sefial, como SciPy o
Numpy. También permite crear interfaces graficas
mediante PyQt5.

3.2 ESTRUCTURA

En esta seccion se describen los modulos que
componen MEDUSA y los métodos y funciones
implementados en cada uno de ellos.

3.2.1  Méddulo de adquisicién de la sefial

El moédulo de adquisicidon de sefial implementa las
funciones necesarias para recibir la sefial de EEG
desde el amplificador y retransmitirla al resto de la
plataforma. MEDUSA es compatible con cualquier
amplificador utilizando Lab Streaming Layer (LSL),
un protocolo open-source para la adquisicion de
datos en tiempo real. Este software, desarrollado por
el Swartz Center for Computational Neuroscience de
la Universidad de California San Diego (UCSD),
afiade una capa de abstraccion sobre el protocolo de
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comunicacion especifico de cada amplificador,
permitiendo homogeneizar la comunicacién con la
aplicacion. Actualmente, el repositorio de LSL
cuenta con una amplia biblioteca de aplicaciones que
crean esta capa de abstraccion para multitud de
dispositivos (por ej. g.USBamp, Emotiv, Enobio,
Biosemi, etc.), haciendo que MEDUSA sea
compatible con todos ellos, a cualquier frecuencia de
muestreo, y con cualquier configuracién de canales.
Sin embargo, por el momento, s6lo se ha
comprobado su funcionamiento con el amplificador
g.USBamp de la empresa g.Tec (Guger
Technologies, Austria).

3.2.2  Mobdulo de pre-procesado

El moédulo de pre-procesado implementa métodos
para: i) mejorar la calidad de la sefial de EEG,
eliminando ruido, artefactos y componentes de
continua de <cada canal; y i) seleccionar
determinadas bandas en frecuencia o épocas de sefial
que sean de especial interés. Actualmente, se
incluyen dos clases de métodos: i) filtros espaciales,
en concreto se implementa el filtro Common Average
Reference (CAR); y ii) filtros frecuenciales paso
banda tipo Butterworth, y un filtro notch para
rechazar ciertas bandas estrechas (por ej. 50 Hz).
3.2.3  Mddulo de extraccidn de caracteristicas
El modulo de extraccion de caracteristicas contiene
métodos que extraen informacion de la sefial. En
concreto, se ha implementado un método de sub-
muestreo. Una configuracion tipica seria usar un sub-
muestreo a 20 Hz, épocas de 1 segundo registradas
con una frecuencia de muestreo de 256 Hz, y una
configuracion de 8 canales. Con esta configuracion,
se extraerian 160 caracteristicas por cada época de
sefial.
3.2.4  Mdbdulo de seleccidn de caracteristicas

El moddulo de seleccion contiene algoritmos que
seleccionan las caracteristicas mas significativas de
las extraidas anteriormente como entrada al
clasificador. Actualmente cuenta con tres métodos
tipo wrapper: i) Forward-Selection (FS), que incluye
las caracteristicas si cumplen un determinado criterio
de entrada; ii) Backward-elimination (BE), que
elimina las caracteristicas si cumplen un determinado
criterio de salida; y iii) Stepwise-Forward-Selection-
Backward-Elimination  (Stepwise FS-BE), que
combina los dos métodos anteriores, incluyendo en
cada iteracion una caracteristica con FS para
posteriormente evaluar el conjunto seleccionado con
BE [10].
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Figura 1: Mddulos utilizados por cada proceso de MEDUSA, resumiendo sus funciones.

3.25  Moddulo de clasificacién

En el moédulo de clasificacién se encuentran los
algoritmos que se utilizan para determinar si en una
determinada época de sefial existe un P300 o no, en
base a las caracteristicas seleccionadas por el mddulo
de seleccion de caracteristicas. Por el momento, el
Unico clasificador implementado es el Regularized
Linear Discriminant Analysis (RLDA). Este
clasificador lineal calcula una proyeccion sobre un
espacio vectorial que: i) reduce la dimensionalidad de
los datos; ii) maximiza la covarianza entre clases; y
iii) minimiza la covarianza dentro de la clase [11].

3.2.6  Mddulo de paradigmas

Este  modulo contiene los paradigmas odd-ball
utilizados para estimular al usuario y generar los
potenciales evocados P300. Por el momento, se ha
implementado el paradigma Row Column Paradigm
(RCP) [12], que ilumina de manera aleatoria las filas
y columnas de una matriz de comandos. Ademas, el
paradigma debe determinar los tiempos en los que
comienza cada estimulo, asi como la fila o columna
en la que ocurre.

3.3 DETALLES DE IMPLEMENTACION

La actividad de MEDUSA se desarrolla en tres
procesos sincronizados que realizan todas las
operaciones necesarias para el funcionamiento de la
plataforma. En la Figura 1 se ilustran las funciones
de estos tres procesos. En el proceso principal se
ejecuta la interfaz de usuario, desarrollada con
PyQT5. Esta interfaz ofrece la posibilidad al usuario
de interactuar con la aplicacién y configurar sus
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parametros. También se encarga de la visualizacién
en tiempo real de la sefial de EEG, y de informar al
usuario del estado de MEDUSA en cada momento.
Las caracteristicas y posibilidades de esta interfaz se
detallan en el apartado 4. En un segundo proceso,
implementado en una clase llamada Manager, se
recibe la sefial de EEG y los datos de estimulacion
del paradigma RCP para posteriormente aplicar los
métodos de pre-procesado, extraccion, seleccion y
clasificacion de caracteristicas que permiten
identificar las intenciones del usuario en cada trial.
Por Gltimo, en el tercer proceso se ejecuta la interfaz
gréafica del paradigma, y se guardan los tiempos en
los que se ha iluminado cada fila o columna para su
posterior envio al proceso Manager. La
sincronizacion entre los tres procesos se realiza
mediante tres variables de estado, compartidas por
todos los procesos: i) variable de estado del
amplificador; ii) variable de estado del paradigma; y
iii) variable de estado de la ejecucion. El usuario
puede cambiar el valor de estas variables para
manejar el flujo de trabajo de la plataforma desde la
interfaz gréfica.

4 RESULTADOS Y DISCUSION

El resultado del desarrollo de MEDUSA se muestra
en las Figuras 2 y 3. En la Figura 2 se muestra el
panel principal de MEDUSA. Los botones de accion
permiten al usuario interactuar con la aplicacién,
conectar y desconectar el amplificador, iniciar el
paradigma, 0 empezar, pausar y parar una ejecucion.
La ventana de parametros principales permite
configurar la siguiente ejecucion. El panel de
informacion (Log window) indica el estado de la
aplicacion al usuario, mostrando la informacion
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O 3l |
MAIN PARAMETERS

COPY MODE
PRUEBA

RLDA

Browse...

LOG WINDOW

>> Connecting with amplifier...

>> Looking for g.USBamp

>> Found server g.USBamp-1 (type: EEG, host: DESKTOP-KM170)
>> LSL Protocol version :1.10

>> Sampling rate: 256 Hz

>> Number of channels :8

>> Channel list: [Fz, Cz, CPz, P3, P4, PO7, POS, Oz]

>> Amplifier connected.

REAL TIME EEG

Figura 2: Panel principal de MEDUSA. (a) Botones de accién. (b) Panel de configuracién principal. (c) Panel de
informacion. (d) Representacion del EEG en tiempo real.

Targst PRUEBA (U)

Figura 3: Interfaz grafica del paradigma RCP
implementado en MEDUSA.

mas relevante en cada momento.  Por dltimo, se
muestra la gréfica que representa el EEG en tiempo
real, que incluye opciones como la posibilidad de
auto-escalado, eleccion los canales mostrados, etc.
En la Figura 3 se muestra la interfaz grafica del
paradigma. Se trata de un RCP clasico, que puede
funcionar en modo entrenamiento, o copy-mode,
donde el usuario debe seleccionar una secuencia pre-
establecida de comandos y permite optimizar el
clasificador, o modo online, donde las selecciones
son elegidas libremente por el usuario. Se incluye
también la posibilidad de hacer registros basales.

En la tabla 1 se muestra una comparacion entre las
principales plataformas BCI analizadas en el punto 2
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y MEDUSA. Entre las opciones disponibles destacan
BCI2000 y OpenVIiBE por implementar todas las
etapas de un sistema BCI y tener soporte actual.
Ademas, son plataformas muy completas, que
permiten utilizar varias sefiales de control e
implementar aplicaciones muy diferentes entre si. Sin
embargo, esta caracteristica también hace que sean
plataformas complejas, y durante su utilizacién en
proyectos de investigacion se han identificado
algunas limitaciones que han motivado el desarrollo
de MEDUSA. En concreto: i) codigo muy extenso,
poco ordenado y no detalladamente comentado; ii)
alto acoplamiento entre funciones de un mismo
moédulo, impidiendo realizar cambios y pruebas de
manera sencilla; iii) desarrolladas en C++, un
lenguaje muy eficiente, pero de bajo nivel y con una
sintaxis compleja que aumenta el tiempo de
desarrollo. MEDUSA resuelve estas limitaciones por:
i) ser una plataforma mas especifica y simple; ii)
implementar mas mddulos, con menos funciones y
méas concretas; y iii) haber sido desarrollada en
Python: un lenguaje multiplataforma con una sintaxis
sencilla, y gran cantidad de librerias que disminuyen
el tiempo de desarrollo.

5 CONCLUSIONES

En esta comunicacion se ha presentado MEDUSA:
una nueva plataforma para la implementacion de
sistemas BCI que utilizan como sefial de control los
potenciales evocados P300, generados mediante el
paradigma odd-ball visual. El disefio de MEDUSA es
modular, conectando las distintas partes de la
aplicacion mediante estructuras coherentes y simples.
Una de sus principales caracteristicas es que esta
especialmente  diseflada  para  equipos de
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Tabla 1: Comparacién entre las principales plataformas BCI.

Plataforma Sistema Operativo Requisitos Funciones Lenguaje Soporte
BCI12000 Windows - Completas C++ Si
OpenViBE Windows, Linux - Completas C++ Si
TOBI Windows, Linux - C;mﬁ;ﬁi;g%n C++ No
BCILAB Multiplataforma MATLAB® Procsfggo de MATLAB® si
Mushu Multiplataforma Python 2 Adqu;s;](;iilcin de Python No
Wyrm Multiplataforma Python 2 Proieesr?;o de Python No
Pyff Multiplataforma Python 2 Paradigma Python No
MEDUSA Multiplataforma Python 3 C(Z%polg';as Python En desarrollo

investigaciéon, ya que su arquitectura permite
implementar nuevos paradigmas de estimulacion,
métodos de pre-procesado de sefial, y algoritmos de
extraccion,  seleccion y  clasificacion  de
caracteristicas de manera sencilla, e integrarlos
rapidamente en el flujo de ejecucion. También
permite la configuracion de gran cantidad de
pardmetros mediante una interfaz gréfica atractiva y
moderna. MEDUSA es un proyecto a largo plazo,
que se encuentra actualmente bajo desarrollo. En el
futuro se plantea su distribucion bajo licencia open-
source, la implementacion de nuevos métodos de
procesado de sefial, y la posibilidad de utilizar otras
sefiales de control diferentes de los potenciales
evocados P300, como los ritmos sensoriomotores mu
y beta.
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Resumen

En este trabajo se presenta una nueva herramienta
orientada al restablecimiento de la comunicacion en
pacientes con severas limitaciones motoras.
Tomando como base uno de los sistemas BCI
multipropésito mas extendido (BCI2000) se ha
disefiado un software que actlia como envoltorio de
éste y que particulariza su uso como speller,
simplificando su instalacion, configuracién y uso. El
objetivo es disponer de una herramienta que pueda
ser usada por los pacientes o cuidadores sin que se
necesiten conocimientos técnicos para ello.

Palabras Clave: BClI,
configurable, usuario final.

BCI2000,  speller,

1 INTRODUCCION

Existen diferentes sistemas BCI basados en varias
sefiales EEG, como por ejemplo, los Steady-State
Visual Evoked Potentials (SSVEP), Sensorimotor
Rhythms (SMR) o Slow Cortical Potentials (SCP).
En este estudio nos centraremos en el potencial
evocado P300. Esta sefial es una reaccion bien
conocida localizada en el l6bulo parietal debido a
estimulos esperados pero infrecuentes [6]. Por lo
general, estos estimulos raros son presentados al
usuario a través de un paradigma oddball con
multiples opciones disponibles de las que el usuario
tiene que prestar atencién a una de ellas. Estas
opciones parpadean de forma pseudoaleatoria, de
modo que cuando la opcién a la que el usuario presta
atencion parpadea, se produce un potencial eléctrico
en el cerebro y se detecta mediante el sistema BClI,
de modo que el sistema determina qué opcién es la
que el usuario queria seleccionar.

El uso méas comun de este paradigma es para escribir
texto a través de deletreadores o spellers [3], aunque
también se ha aplicado para la seleccién genérica de
elementos de una matriz, ya sea para el control de un
sistema domético [1] o el movimiento de una silla de
ruedas [5].
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1.1 PLATAFORMAS BCI. BCI12000

Debido a la gran atencion que la tecnologia BCI ha
recibido de los grupos de investigacion en las Ultimas
décadas, han surgido varias  plataformas
multipropésito para el analisis y desarrollo de
sistemas BCIl disponibles para la comunidad
investigadora. Entre ellas, BCI2000, OpenViBE,
TOBI Common Implementation Platform (CIP),
BCILAB, BCl++, xBCl y BF++. [2].

La méas extendida de éstas es BCI2000 [7], una
plataforma software con licencia GPL. Esta
plataforma permite implementar un sistema mediante
tres médulos que se pueden configurar de forma
independiente para ajustarlos al sistema deseado: i) el
médulo Source permite establecer el hardware de
adquisicion de datos; ii) el médulo de Processing
permite procesar las sefiales EEG mas comunes
(P300, SSVEP, SMR, etc.) con algoritmos ya
predefinidos o personalizados; iii) el mddulo de
Application contiene varias aplicaciones graficas
basicas que utilizan los datos procedentes del
procesamiento de sefiales como entrada.

BCI2000
Source Processing Application
(configurable) (configurable) (configurable)

—:-I Parameters file (.prm) |

Figura 1: Esquema general de BC12000

La Figura 1 muestra un esquema general de
configuracion BCI2000: el usuario puede modificar
una gran cantidad de parametros (mas de 150) para
configurar los tres médulos. Todos estos parametros
se pueden modificar y guardar a traveés de una
interfaz basada en pestafias proporcionada junto con
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BCI2000 y se almacenan en un archivo de
parametros con la extension "*.prm".

Entre las aplicaciones predefinidas existe un speller
basado en la sefial P300 en el que una matriz de letras
es iluminada en grupos de filas y columnas,
siguiendo el paradigma originalmente propuesto por
[3], ver Figura 2.

Figura 2: P300 Speller de BC12000

2 DESCRIPCION DE LA
HERRAMIENTA UMA-BCI
SPELLER

El objetivo de este trabajo es presentar la

herramienta UMA-BCI Speller que actGa como un
envoltorio o wrapper de BCI2000, de modo que se
ajusta la mayor parte de los parametros para
implementar un speller basado en el paradigma
clasico. La principal ventaja de esta herramienta es
que hace uso de los algoritmos y facilidades de
BCI2000, pero oculta su uso de modo que el usuario
solo interactia con UMA-BCI Speller, sin necesidad
de tener conocimientos de BC12000.

UMA-BCI Speller
BCI2000

Source
{configurable)

Application
(configurable)

Processing
[fixed)

I-"dmrnclel:; f;J-E.' .
"licam.prm” {fixed)

Configuration file (lem)

A

Figura 3: Esquema de UMA-BCI Speller como
wrapper de BCI12000

La Figura 3 muestra un esquema de la relacion entre
UMA-BCI Speller y BC12000. En ella se ve como la
funcionalidad de BCI2000 se mantiene, aunque en
este caso el usuario no modifica directamente los
parametros de BCI2000 (menciondbamos antes que
esa era la parte compleja de su uso), sino que
modifica el archivo de configuracién "*.lcm", con la
ventaja de que la modificacion de estos nuevos
parametros se hace de manera intuitiva y grafica
mediante un GUI.
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La simplificacion de la configuracion de los
pardmetros se basa en que mucha de la funcionalidad
de BCI2000 se ha limitado, fijando muchos de los
parametros para configurar un speller. Para ello,
internamente se ha fijado el mddulo Source para
aceptar diferentes amplificadores como entrada, pero
se configuran los canales de entrada con las 8
posiciones mas comunes para el analisis del P300.
Respecto al mddulo Processing, se ha fijado para el
analisis "P3SignalProcessing”. En el caso del médulo
Application, la mayoria de los pardmetros también
estan fijos aunque como veremos en los siguientes
apartados, el usuario puede  modificarlos
indirectamente. Todos estos parametros que se han
fijado estdn determinados por los valores que se
cargan por defecto con UMA-BCI Speller desde el
archivo "licom.prm". Este es un archivo de
configuracion comin de BCI2000 que puede ser
modificado si el usuario tiene conocimiento de
BCI12000.

2.1 CONFIGURACION BASICA

La Figura 4 muestra una vista parcial de la pantalla
principal de la aplicacion. Los tres primeros botones
de la barra de herramientas permiten abrir, salvar y
configurar un teclado. Los cinco siguientes botones
sirven para conectar la aplicacion con BCI2000,
iniciar la prueba, parar la prueba, desconectarse de
BCI12000 y cambiar a pantalla completa. El siguiente
botén, con la letra A, permite cambiar entre los
modos de calibracion (offline) y el de escritura libre
(online). El ultimo botdn, con la letra C, activa el
proceso por el que se obtiene automaticamente el
clasificador tras la fase de calibracidn. Finalmente, la
barra de herramientas presenta tres campos de texto:
en el primero de ellos el experimentador escribe la
palabra con la que se va a calibrar, en el segundo el
identificador del sujeto y en el Gltimo el numero de
sesion.

Un campo que ocupa todo el ancho de la pantalla
muestra el texto a deletrear en la calibracién, o el
texto que el sujeto escribe en el modo de escritura
libre.

@ Licom _

Figura 4: Pantalla principal de UMA-BCI Speller. En
la captura el usuario esta en fase de calibracion, debe
atender a las letras de la palabra "bacon™ y en ese
momento ya han pasado las dos primeras letras
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2.3 CONFIGURACION DEL GUI
Anteriormente hemos mencionado que el usuario
puede modificar el tipo de teclado. Esto se hace
desde el men( de configuracién, que abre la ventana
que se muestra en la Figura 5. A través de esta
ventana se puede determinar el nimero de filas y
columnas, asi como la distribucion de los caracteres
en la pantalla (tamafio, espaciado, colores de fondo,
etc.).

|| 0T [ |'
Widdth Height Hor. space Ver. space

a7 - + 140 - + &0 - + a0 i +

T ] -+ a0 -+
Cotar Highlight Font
:
|-
. T R

Figura 5: Configuracion general del teclado

Una de las principales ventajas, junto a su facil
configuracion, es la posibilidad de particularizar la
apariencia y la funcién de cada elemento de la
matriz, que llamaremos celda. De este modo, se
pueden conseguir teclados muy diversos, lo que abre
nuevas posibilidades de investigacion en el campo de
los spellers BCI.

Para configurar cada celda por separado se usa un
submen( que se abre al hacer doble click sobre la
celda deseada, la Figura 6 muestra dicho submenu.
Entre las posibilidades de configuracion se ofrecen
dos estados, Normal y Resalte, que corresponden a la
apariencia de la celda cuando no estd siendo
destacada y cuando si esta siendo destacada como
estimulo. Asi, se puede elegir para el estado de
reposo que la celda muestre un caracter para ser
escrito o una imagen, se puede fijar un color para el
texto y para el fondo. Para el estado de resalte puede
cambiarse el carcter que aparece, se pueden cambiar
los colores de texto y fondo o se puede destacar la
celda con una nueva imagen.

Un campo determina si lo que se escribe es un solo
caracter o si se escribe una cadena de texto mayor.
Esto permite que mediante el uso de pictogramas se
pueda escribir un texto mas largo mediante una sola
seleccion (p.ej. "Llamar por teléfono") sin tener que
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hacerlo letra a letra. También se ha afiadido una
opcidn para que una celda active la accién de leer el
texto escrito hasta ese momento (con voz sintetizada)
0 para borrar el dltimo caracter escrito.

.

===
Normal Highlight
| v

Image: v CiEmotional stimulillmac

Delete

Cell background:

Cell text:

Read

oK Cancel

Figura 6: Configuracién particular de una celda

24 EJEMPLOS DE CONFIGURACION

En este apartado se veran algunos ejemplos que
muestran la versatilidad de la herramienta UMA-BCI
Speller. En todos los casos mostrados en la Figura 7
la columna mé&s a la derecha es la que esta siendo
destacada.

Figura 7: Ejemplos de configuracion de teclados

En la primera fila se muestran tres variantes
obtenidas mediante el mend de Configuracion
general (Figura 5); de este modo, se pueden cambiar
elementos en bloque, siendo todas las celdas iguales
en su configuracion.

En la segunda fila se ven otras tres variantes en las
que se observa que cada letra se ha destacado de un
modo diferente (cambiando tanto el color de la letra
como el de fondo de manera individual). Para este
tipo de personalizacién es necesario usar el submen
de celda (Figura 6).
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Finalmente, la tercera fila muestra otros tres ejemplos
en los que se usan imagenes. En el primer caso se ha
usado una misma imagen para destacar toda la
columna, mientras que en el del centro se ha usado
una imagen diferente para cada celda. El Gltimo caso
muestra un ejemplo en el que no se han usado
caracteres sino pictogramas (imagenes blancas en la
figura). Para destacar los elementos se ha usado una
misma imagen.

AUTOMATICA

25 LLAMADA

CLASIFICADOR

AL

Otra de las ventajas de UMA-BCI Speller es la
simplificacion del proceso de obtenciéon de los
parametros del clasificador para el modo de escritura
libre.

En BCI12000, tras haber realizado varias sesiones de
calibracion, es necesario llamar a la herramienta
P300 Classifier (suministrada junto a BCI2000) para
analizar la sefial EEG. El archivo de parametros
generado es preciso cargarlo en BCI2000 y modificar
algunos parametros para personalizar su uso (por
ejemplo, el nimero de repeticiones).

Con UMA-BCI Speller este proceso se agiliza ya que
con un click en su correspondiente botén (botén C en
la Figura 4) se abre una ventana que permite elegir
los archivos con las trazas de calibracién a usar y la
ruta donde guardar el archivo de parametros
generado. Al mismo tiempo, si la calibracién ha sido
exitosa, una pregunta al operador permite cargar
directamente el archivo generado y fijar el nimero de
secuencias a aplicar en el modo de escritura libre.

2.6 CARGA DE PARAMETROS
ADICIONALES DE BCI2000

Aunqgue a lo largo de este trabajo se ha defendido la
simplificacion que ofrece UMA-BCI Speller frente a
BCI2000, en caso de que el usuario tenga
conocimiento de BCI2000 puede modificar
parametros de bajo nivel mediante la carga de un
archivo extra de parametros. La Figura 8 muestra el
menu que permite afiadir dicho archivo adicional.

BCI2000

Connect autornatically at startup

Quit at exit I

Source: | actiCHamp -

Additional param. file:

4 Increment session number automatically

Figura 8: Menu para elegir la fuente de sefial y cargar
parametros de BCI2000
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Al igual que ocurre con BCI2000, con la carga de
archivos de parametros se sobrescriben los
parametros duplicados, quedandose intactos el resto.
De este modo, el usuario puede modificar pardmetros
de BCI2000 mas alla de lo que permite la
configuracion de la herramienta UMA-BCI Speller.
Otro modo de modificar el comportamiento de la
herramienta a bajo nivel es modificar directamente el
archivo de parametros basicos "licom.prm", que es el
gue determina la mayoria de la parte no modificable
por la aplicacion (ver Figura 3). La modificacion de
estos parametros (al igual que los del archivo de
parametros adicional) puede hacerse directamente
con un editor de texto o de manera mas segura
abriendo BCI2000 para cargar y modificar estos
archivos.

En esta ventana también se ha afiadido un men
desplegable que permite elegir la fuente de sefial.

3 CONCLUSIONES

La herramienta UMA-BCI Speller esta siendo usada
con éxito (su rendimiento iguala, al menos, a
BCI2000) en los experimentos llevados a cabo por el
grupo UMA-BCI. Los resultados de algunas de estas
pruebas han sido aceptados para su publicacién en un
congreso [4].

La herramienta UMA-BCI  Speller estara
proximamente disponible en codigo abierto para su
descarga en la web del proyecto LiCOM
(www.licom.uma.es).
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Resumen

En este trabajo exploramos un algoritmo de
complecién de tensores (Tensor Completion, TC)
aplicado a datos de EEG organizados en forma de
tensor para mejorar el rendimiento de clasificacion
en un sistema de interfaz cerebro-computador
(Brain-Computer Interface, BCI) de imagineria
cerebral cuando parte de los datos son corruptos.
Las mediciones ruidosas se consideran como
desconocidas (muestras faltantes) que se infieren a
partir de un modelo de TC. Evaluamos el
rendimiento de un algoritmo clasico de TC y lo
comparamos con una estrategia de interpolacién
simple basada en el promedio de datos de tramas
disponibles. Los resultados experimentales muestran
que, para el caso de muestras perdidas de forma
aleatoria, el algoritmo de TC es capaz de recuperar
las muestras perdidas aumentando el rendimiento de
la clasificacién en comparacién con un enfoque de
interpolacion simple; mientras que para el caso de
canales perdidos, el algoritmo de TC ayuda a
reconstruirlos mejorando significativamente la
precision en la clasificacion de las imagenes
motoras. Esto nos permite afirmar que los algoritmos
de TC pueden ser Utiles en aplicaciones BCI reales.
La estrategia propuesta podria permitir el uso de
sistemas de BCI cuando los datos del EEG se vean
afectados por ruido o artefactos, evitando la
necesidad de nuevas adquisiciones y reduciendo el
tiempo empleado la etapa de calibracion

Palabras Clave: Interfaz cerebro-computador,
electroencefalografia, complecion de tensores,
sefiales ruidosas, calibracion

1 INTRODUCCION

Las Interfaces Cerebro-Computador (ICC) o Brain-
Computer Interfaces (BCI) son sistemas capaces de
controlar dispositivos externos usando medidas
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directas de las sefiales cerebrales [11, 7]. Un BCI
tiene tres partes principales:

e Sistema de adquisicion de sefiales cerebrales
e Sistema de procesamiento de estas sefiales
o Dispositivo/control de retroalimentacion

Las sefiales del EEG son diferencias de potencial
eléctrico de diferentes éareas del cuero cabelludo
causadas por la activacién de diferentes neuronas, a
menudo en respuesta a un estimulo externo. La
actividad sincronizada resultante a través de grandes
grupos de neuronas conduce a cambios eléctricos en
diferentes regiones del cerebro que pueden ser
registrados y enviados al sistema de procesamiento.
Los sistemas de BCI, especialmente los BCls
basados en imagineria motora (Motor Imagery, M),
requieren normalmente una calibracion para cada
usuario, dado que (i) los clasificadores necesitan
tiempo para aprender las caracteristicas Unicas de la
actividad del EEG de cada nuevo usuario, VY (ii) que
estas caracteristicas pueden cambiar dentro (0 a lo
largo) de las sesiones debido a la fatiga, la
medicacion, la motivacion, la colocacion del sistema
en la cabeza u otros factores. La calibracion al inicio
de una sesion, por lo tanto, requiere de un tiempo
adicional. Dado que los BCI basados en IM suelen
requerir mas tiempo de calibracion que otros BCls, y
que los pacientes con accidente cerebrovascular
pueden tener el tiempo disponible y la motivacion
limitados, se necesitan nuevos enfoques para reducir
el tiempo de calibracion de estos sistemas.

1.1 FUENTES DE RUIDO EN UN SISTEMA
BCI

Cuando se graban sefiales de EEG, los datos dafiados
pueden provenir de un valor de impedancia alto entre
los electrodos y el cuero cabelludo o, lo que es peor,
de que se desprenda un electrodo durante la sesién de
grabacién. Ademas, algunos movimientos corporales
del sujeto pueden causar artefactos de gran amplitud
en la sefial de EEG [6, 3]. Este es el caso de los
parpadeos oculares o los movimientos de la
mandibula, que contaminan las sefiales de EEG de
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todos los electrodos [10, 9]. Otros problemas menos
comunes pueden ser generados por conexiones
eléctricas inadecuadas entre los electrodos y el
amplificador, mal funcionamiento del amplificador o
del convertidor A/D, ruido ambiental, etc.
Cuando registramos sefiales de EEG, normalmente
uno puede decidir eliminar los canales corruptos, o
toda la prueba (también llamada ensayo o trial). Sin
embargo, los datos del EEG son valiosos y, en
algunos casos, no es posible descartarlos. Por
ejemplo, si se trata de un sistema BCI basado en
ritmos sensomotores, descartar una prueba cuando se
estd usando el sistema implica no disponer ni de
retroalimentacion ni salida de comandos, lo que
podria confundir al usuario y generar frustracién.
Dado que los BCIls de MI normalmente requieren
mas tiempo de calibracion que otros BCls,
proponemos investigar el uso de un algoritmo de
complecién de tensores como posible estrategia para
evitar el registro de nuevas tareas cuando estan
contaminador por artefactos y/o ruido.
1.2 DESCOMPOSICION DE TENSORES
Los tensores generalizan vectores (arrays 1D, y € RY)
y matrices (arrays 2D, Y € R*2) a matrices de
dimensiones superiores (ND arrays, Y € RixzxxIn),
donde N = 3. Estas matrices pueden ser utilizadas
para realizar analisis factoriales multidimensionales y
de descomposicién y son de interés para muchas
disciplinas cientificas, incluyendo el procesamiento
de sefiales y el aprendizaje automatico [2]. El éxito
de los modelos de descomposicion tensorial se basa
en su capacidad para capturar un ndmero reducido de
estructuras latentes que explican conjuntos de datos
multidimensionales.
Las entradas (i,j,k) de un tensor Y e RI*/*Kse
denominan Y(i,j, k) 0 y;%. Dada una matriz A €
R/>R, los vectores a; € R y a/ € R'se obtienen
extrayendo la fila i y la columna j de la matriz A. El
modelo de descomposicion de tensores utilizado en
este trabajo es el clasico PARAFAC, en el cual un
tensor de datos Y € R//*K se aproxima por una suma
de tensores de rango 1, donde el rango R es dado por
el nimero de términos, como se muestra en la
ecuacion (1):

y(i'j' k) = 25:1 Air bjrckr (1)
En concreto, hemos utilizado el algoritmo CP-WOPT
[1] que utiliza la optimizacién de primer orden para
resolver simultaneamente la funcién de objetivo de
minimos cuadrados ponderados sobre todas las
matrices de factores. Como se detalla en [1], el
método utiliza una versién ponderada de la funcién
de error para ignorar los datos faltantes y modelar
solo las entradas conocidas. En ese caso, la
optimizacion no lineal puede ser usada para resolver
directamente el problema de los minimos cuadrados
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ponderados para el modelo CP. La version ponderada
de la funcion de error a minimizar es:

fw(4,B,C) = %qu Zle SR {wiie i —
25:1 Ajr bjrckr)}z(z)

donde Y es un tensor de tres dimensiones de tamafio
IxJxKyrango R. A, By C de tamafios I xR, /xR Y
K x R, respectivamente, son las matrices factores en
el modelo CP de tal manera que

yijk zzleairbjrckr, Vi= 1, ...,1, ] = 1,...,], k =
1. K ®3)

y donde el tensor W, de las mismas dimensiones que
Y, viene definido como:

(1 si y;ji es conocido 1 g iz
Wijke = {0 si y;jx es desconocido b= b b )=
1), k=1,..K. (4)

A fin de comparar la capacidad del algoritmo CP-
WOPT, todos los experimentos de datos perdidos se
reconstruiran también mediante la interpolacion
promedio a través de las diferentes pruebas. Este
algoritmo, al que llamaremos IMaP (Interpolacién
Media a través de las Pruebas), lo consideraremos la
referencia en nuestros experimentos. Se trata de
(posiblemente) la forma mas sencilla de recuperar las
entradas aleatorias perdidas y los canales aleatorios
perdidos. En este algoritmo las entradas aleatorias
faltantes se calcularon promediando las entradas
entre las pruebas para el mismo canal y la misma
posicion de tiempo, mientras que los canales
aleatorios faltantes se calcularon promediando los
canales correspondientes entre los ensayos restantes.

2 EXPERIMENTOS

2.1 DATOSY PARADIGMA UTILIZADOS

El conjunto de datos del EEG utilizado en este
trabajo fue proporcionado por el Laboratorio de
Procesamiento Avanzado de Sefiales Cerebrales,
BSI-RIKEN, Japén, en colaboracién con la
Universidad Jiao Tong de Shanghai, China. Los datos
estan disponibles publicamente en nuestro blog:
http://mon.uvic.cat/data-signal-processing/en/descarreques/.
En este conjunto de datos, se utilizé un equipo g.tec
(9.USBamp) para registrar las sefiales del EEG. Las
sefiales del EEG se filtraron mediante un filtro
pasobanda entre 2Hz y 30Hz con una frecuencia de
muestreo de 256Hz y se aplico luego otro filtro de
Notch a 50Hz. El nimero de electrodos se fijé en 6
en todos los experimentos para desarrollar un sistema
de BCI con un numero de electrodos lo méas pequefio
posible. Los electrodos seleccionados son C3, Cz,
C4, CP3, CPz y CP4, segun disposicion del sistema
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internacional 10-20. El conjunto de datos fue
registrado para 5 sujetos sanos. El paradigma BCI
consistia en dos tareas de imagenes motoras: la
imaginacion del movimiento de la mano izquierda
(DER) y la mano derecha (1ZQ). La Tabla 1 resume
los datos utilizados en los experimentos. Los
experimentos realizados en dias diferentes para el
mismo sujeto se denominan sesiones. Cada fichero
contiene una sesion, que consta de varias pruebas
separadas por breves pausas. El sujeto C tiene varias
sesiones realizadas en dias diferentes, mientras que
para el resto solamente tenemos datos de una sesién.
Los datos del EEG almacenados en cada conjunto de
datos se organizan en segmentos; cada segmento
representa una Unica prueba con una etiqueta de clase
especifica. Los datos de EEG se organizan en una
matriz 3D  (tensor) con un tamafio de
[Neanat * Ntiempo X Nprueva], Que denotan el nimero
de electrodos, el nimero de muestras de tiempo en
cada tarea de imaginacion y el nimero de pruebas de
imagenes motoras realizadas en esta sesion,
respectivamente. Para la realizacion del experimento,
los sujetos estaban sentados en un comodo sillon
frente a la pantalla de un ordenador. Al comienzo de
una prueba la pantalla estd en blanco. A los dos
segundos (t = 2s), aparece una sefial en forma de
flecha apuntando hacia la izquierda o hacia la
derecha (correspondiente a dos clases de DER/IZQ) y
permanece en la pantalla durante un tiempo
especifico (3 —4s). Esto indica a los sujetos que
realicen la tarea de imaginar el movimiento sefialado.
A los sujetos se les pidié que realizaran la tarea de
imagenes motorizadas hasta que desapareciera la
flecha de la pantalla e intentaran evitar el parpadeo
de los ojos 0 los movimientos de los ojos durante la
imaginacion. Después de la desaparicion de la flecha,
sigue  un descanso de dos segundos. Este
procedimiento se repite 80-170 veces para cada
sesion con una secuencia aleatoria para el sentido de
la flecha.

Tabla 1: Datos de los experimentos.

Dataset Sujeto | Longitud Namero

pruebas
SubA sl A 3s 130
SubC_s1 C 3s 170
SubC_s2 C 3s 158
SubC_s3 C 3s 120
SubC_s4 C 3s 90
SubF_sl F 4s 80
SubG_s1 G 4s 120
SubH_s1 H 3s 150

Para cada sujeto, la primera ejecucion es un
procedimiento de inicializacién, que s6lo presenta las
flechas sin ningln tipo de retroalimentacion. A partir

101

de los datos de esta primera ejecucién se entrena un
clasificador para permitir que el sistema puede dar
una retroalimentacion en linea mostrando varias
barras rojas que representan la salida de clasificacion
para los comandos de la mano izquierda y derecha.
Mientras tanto, se registran los datos del EEG con
etiquetas de clase.

2.2 SIMULACION DE DATOS CORRUPTOS
El objetivo de este trabajo es evaluar el algoritmo
CP-WOPT aplicado a datos de EEG como una
estrategia para tratar con muestras perdidas o
corruptas en un experimento de BCI. Por lo tanto,
utilizaremos una mascara para generar artificialmente
los datos que faltan en nuestros datos de EEG. Esta
mascara tendra dos estructuras diferentes. En primer
lugar, compararemos el rendimiento del algoritmo
utilizando una mascara de entradas aleatorias sin
estructura predefinida. Este escenario es poco
realista pero nos sirve para ver la capacidad que
pueda tener el algoritmo para recuperar datos
perdidos. Para evaluar un escenario mas realista en
una aplicacion de BCI, también generaremos una
méascara forzando que tenga canales faltantes en
ensayos aleatorios. Esta Gltima situacion puede
ocurrir, por ejemplo, cuando un electrodo tiene un
valor de impedancia inadecuado o, por cualquier
razén, se despega completamente durante el
experimento.

2.2  CLASIFICADOR

Dado que el objetivo es completar datos perdidos en
un sistema de BCI, implementamos un clasificador
SVM [4] para inferir la accién imaginada por el
sujeto a partir de vectores de 4 caracteristicas (2
primeros y 2 ultimos filtros) extraidos mediante el
clésico filtrado CSP. Los filtros CSP estan disefiados
para encontrar filtros espaciales de manera que la
varianza de la sefial filtrada sea mé&xima para una
clase y minima para la otra [8]. Debido a que la
varianza de una sefial filtrada en banda de paso en
una banda especifica es en realidad la potencia de
esta sefial en esta banda, el CSP encuentra filtros
espaciales que conducen a caracteristicas de potencia
de banda oOptimamente discriminantes, ya que sus
valores serian el maximo de diferentes entre clases
[8, 5]. Para asegurar resultados estadisticamente
correctos se utilizo la validacion cruzada en formato
10-fold. Para ello, se dividieron aleatoriamente los
ensayos disponibles en K = 10 grupos para cada
sesion 'y cada sujeto. Luego entrenamos el
clasificador SVM usando 9 grupos y lo probamos en
el grupo restante. Este procedimiento se repitio
N = 100 veces para diferentes particiones aleatorias
de datos y se calculé la media y la desviacion
estandar de los ensayos de clasificacién correcta.
Estos clasificadores se utilizaron sobre los datos
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originales, los datos reconstruidos mediante el
algoritmo CP-WOPT y los datos reconstruidos
mediante el algoritmo de referencia IMaP.

3 RESULTADOS Y DISCUSION

Para testear la posible utilidad del algoritmo de
complecion de tensores realizamos experimentos con
conjuntos de datos tensores de EEG reales a los
cudles les eliminamos artificialmente datos de dos
formas diferentes: (i) entradas perdidas aleatorias, y
(i) canales perdidos aleatorios, como se ha
mencionado anteriormente. En los dos casos,
realizamos los experimentos utilizando diferentes
cantidades de muestras faltantes: 1%, 5%, 10%, 15%
y 20% de las muestras faltantes en todo el tensor.
Para evaluar la bondad del algoritmo CP-WOPT
utilizamos dos medidas. Por un lado, calculamos el
error cuadratico medio normalizado de la

L _ [(&=0%»
reconstruccion como nrmse = o donde (-)

representa el operador esperanza, x es el vector de
valores correctos (originales) y X es el vector de
valores reconstruidos por el algoritmo. Por otro lado,
evaluamos el resultado de clasificacion (CR) de los
datos en el escenario de imagineria de movimientos
(DER/1ZQ) presentado en la Seccién 2.1. Las mismas
medidas se calcularon también para el algoritmo de
interpolacion IMaP, para tener una referencia basal
con la que comparar resultados.

3.1 ENTRADAS ALEATORIAS PERDIDAS
Cuando los datos se pierden de forma totalmente
aleatoria, el algoritmo CP-WOPT es muy eficaz y
consigue recuperar muy bien los valores perdidos. En
la figura 1 se muestra la evolucion del nrmse en
funcién del porcentaje de muestras perdidas en todo
el tensor. Observamos que el algoritmo IMaP (en
negro) no consigue recuperar los datos tan bien como
el algoritmo CP-WOPT (en amarillo).

7 All tensor
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Figura 1: Evolucion del nrmse en funcion del
porcentaje de datos perdidos aleatoriamente (del 1%
al 20%). En negro, reconstruyendo a partir de la
interpolacion simple. En amarillo, mediante el
algoritmo de complecién de tensores CP-WOPT.
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Los resultados de la clasificacion para estos datos se
presentan en la figura 2. La linea verde es el
resultado de clasificacién usando los datos originales
(sin datos perdidos), mientras que la amarilla es la
obtenida por el algoritmo de complecién de tensores
CP-WOPT y la negra es la que se obtuvo mediante el
algoritmo de interpolacion simple (IMaP). Vemos
que aumentando el porcentaje de datos perdidos se
degrada ligeramente el éxito de clasificacion pero nos
mantenemos muy cerca de los valores 6ptimos para
el algoritmo CP-WOPT, no asi en el algoritmo IMaP
que llega a perder mas de un 10% de CR.
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Figura 2: Evolucion del nrmse en funcion del
porcentaje de datos perdidos aleatoriamente (del 1%
al 20%). En negro, reconstruyendo a partir de la
interpolacion simple. En amarillo, mediante el
algoritmo de complecién de tensores CP-WOPT.

3.2 CANALES ALEATORIOS PERDIDOS
Las cosas cambian bastante cuando los datos
perdidos se corresponden a datos de un mismo canal,
bien sea perdiendo todo el canal o parte de él. La
figura 3 presenta el resultado de nrmse cuando
perdemos canales que representan entre el 1% y el
20% de los datos. Podemos ver como el algoritmo
IMaP se comporta de forma parecida al caso anterior
y el algoritmo CP-WOPT, aun siendo mejor que el
IMaP, empeora su comportamiento.
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Figura 3: Evolucion del nrmse en funcion del
porcentaje de canales perdidos (del 1% al 20%). En
negro, reconstruyendo a partir de la interpolacion
simple. En amarillo, mediante el algoritmo de
complecion de tensores CP-WOPT.
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Figura 4: Evolucidn del CR en funcién del porcentaje
de canales perdidos aleatoriamente (del 1% al 20%).
En negro, reconstruyendo a partir de la interpolacion
simple; en amarillo, mediante el algoritmo de
complecion de tensores CP-WOPT; en verde con los
datos originales (sin datos perdidos)

Esto afecta a los resultados de clasificacion como
podemos observar en la figura 4. Ahora los
resultados se degradan de forma mas aguda,
especialmente para el algoritmo IMaP de
interpolacion simple, que a partir de un 10% de datos
perdidos en forma de canales ve disminuida su [CR
en méas de un 10%, llegando a perder alrededor de un
20% para un 20% de datos perdidos. Es importante
destacar que el algoritmo de complecion de tensores
CP-WOPT se comporta mucho mejor que el anterior.
En este caso el CR también disminuye al incrementar
el porcentaje de datos perdidos pero lo hace de
manera suave y gradual. Por ejemplo, para el 5% de
datos perdidos se degrada un 3% aproximadamente,
mientras que para un 10% de datos perdidos se
degrada alrededor de un 5%.

Para ver el efecto que produce perder datos de
canales, en la figura 5 se presenta la evolucion del
CR para el algoritmo CP-WOPT para el caso
particular del 10% de datos perdidos pero en funcion
de la proporcion de muestras perdidas dentro de los
canales. Es decir, para los casos de perder el 25% de
datos de un canal, el 50%, el 75% o todo el canal
(100%). Para mantener el 10% de los datos faltantes
en el tensor, el caso del 25% tiene mas canales
afectados (4 veces mas) que el caso del 100% (y
proporcionalmente para el resto de los casos). Como
era previsible, dado que este caso seria un ejemplo a
medio camino entre perder muestras totalmente
aleatorias y perder canales enteros, a medida que
aumenta el porcentaje de muestras faltantes de un
mismo canal, disminuye el rendimiento. Por lo tanto,
la estructura impuesta de perder canales se revela
como exigente a la hora de poder recuperar datos,
pero es una de las formas realistas que nos podemos
encontrar en la préactica en contraposicion a la
pérdida totalmente aleatoria de datos sin estructura.
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Figura 5: Evoluciéon del CR cuando el nimero de
muestras faltantes en el canal varia entre el 25% vy el
50%, el 75% y el 100% (canal entero). En amarillo,
mediante el algoritmo de complecién de tensores CP-
WOPT; en verde con los datos originales (sin datos
perdidos).

4 CONCLUSIONES

En este trabajo hemos explorado el uso de un
algoritmo de complecién de tensores para recuperar
datos perdidos de EEG y hemos comparado los
resultados con un algoritmo simple de interpolacién.
Los experimentos realizados en un escenario de BCI
demuestran que es posible recuperar datos perdidos
de forma aleatoria de forma muy ajustada, pero este
no es un escenario realista en una aplicacion. Si
imponemos que los datos perdidos lo sean en forma
de canales (es decir, muestras contiguas perdidas) el
algoritmo de interpolacion no obtiene buenos
resultados mientras que el algoritmo de complecion
de tensores CP-WOPT lo hace mucho mejor. Por lo
tanto, hemos demostrado experimentalmente que
estos algoritmos pueden ser de utilidad en esta
aplicacion, de forma que en lugar de descartar los
datos ruidosos, podemos “completarlos” y evitar
grabaciones adicionales de datos de EEG, con el
consiguiente ahorro temporal que pueda representar
en la fase de calibracion de los sistemas de BCI.
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DESDE MUSCULO TRAPECIO A BICEPS SOBRE LA
ESTABILIDAD DEL HOMBRO MEDIANTE OPENSIM
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Berrio, Angel Gil-Agudo y Antonio J. del-Ama
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Resumen

El modelado de sistemas musculoesqueléticos esta
constituyéndose como un nuevo campo de
investigacion, donde el comportamiento
neuromuscular de los modelos esta siendo abordado
con gran interés. OpenSim aparece como una
plataforma de acceso libre en la que es posible
reproducir todo tipo de movimientos simulando la
respuesta neuromuscular generada por un modelo
musculoesquelético. Este trabajo aborda el uso de
OpenSim para adaptar un modelo genérico al estado
patolégico de una lesion medular cervical y simular
una cirugia de transferencia nerviosa de una rama
del nervio accesorio XI que inerva el trapecio, hacia
el biceps. El objetivo del trabajo es analizar el
comportamiento del sistema muscular frente a esta
cirugia y evaluar si es suficiente para que el modelo
sea capaz de realizar un movimiento de flexion de
codo.

Palabras Clave: OpenSim, simulacién, cirugia,
transferencia, electromiografia, lesion medular.

1 INTRODUCCION

La lesion medular (LM) es una de las situaciones mas
tragicas que puede sufrir una persona, debido a sus
consecuencias fisicas y psicologicas. Existen
diferentes niveles de dafio en una LM, que deben ser
reconocidos para disefiar terapias de rehabilitacion
especificas. Una de los niveles criticos en la LM es el
que corresponde al nivel cervical, ya que conlleva
una pérdida de independencia considerable de la
persona. Por ello, uno de los mayores potenciales de
rehabilitacion en LM reside en la rehabilitacion y
restablecimiento de la funcion del miembro superior
(MS) [10].

Los procedimientos quirdrgicos surgen como via
para facilitar la recuperacion tras una LM. En la
literatura se han descrito tanto transposiciones
tendinosas como transferencias nerviosas desde hace
afios. Sin embargo, existe una falta de descripcion de
cirugias para lesiones medulares de nivel alto (por
encima de C5). Este nivel de lesion cervical es
crucial, ya que determina que la persona sea capaz de

105

respirar de forma independiente o con respirador, o
que sea capaza de mover un brazo o no.
Este trabajo surge para evaluar el impacto de una
cirugia de transposicion nerviosa para un nivel de
lesion cervical completa C4, ya que en la literatura
son practicamente escasos los estudios llevados a
cabo sobre estas practicas. Esta falta de informacion
radica en la naturaleza tan compleja del sistema
neuromuscular, ya que es extremadamente dificil
prever si estas cirugias van a tener un impacto
positivo en la evolucion del paciente debido a la
necesidad de largas temporadas de recuperacién y
terapia tras la cirugia. En este contexto aparece la
herramienta OpenSim [4] para responder estas
preguntas y tratar de simular este tipo de
procedimientos quirirgicos. En esencia, este trabajo
trata de responder dos preguntas: ¢cual es el
mecanismo muscular que mantiene la estabilidad del
hombro? ¢cual sera el impacto en dicha estabilidad
de la reinervacion desde una rama nerviosa del
trapecio al biceps?
Para resolver estas preguntas, este trabajo abordara
diversas lineas de investigacion: (1) analisis de la
respuesta muscular del trapecio en una lesion
medular cervical completa nivel C4, (2) evaluacion
del funcionamiento de OpenSim y las herramientas
que contiene, (3) seleccion de un modelo validado
del MS que sea compatible con procesos de
simulacion cinemdtica, y (4) adaptacion de las
condiciones patolégicas de un LM a un modelo
genérico en OpenSim para llevar a cabo simulaciones
que representes la cirugia de transposicion nerviosa.
Las hipotesis desde las que el estudio parte son las
siguientes:
(i) La activacion muscular relacionada con la
estabilidad del hombro debe ser reducida, debido
a la predominancia de mecanismos pasivos:
fuerzas pasivas de los propios musculos vy
articulaciones.
(if) El estado muscular durante una flexién de
codo comprende un grupo de patrones complejos
que permiten activaciones musculares multiples
y simultaneas de los muasculos flexores primarios
del codo (biceps y brachialis), y musculos
accesorios (extensor carpi radialis longus y
brachiradialis), que proporcionan momentos de
flexion adicionales que contribuyen al
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movimiento general. Por tanto, la Unica
reinervacion de una rama del biceps puede que
no sea suficiente para que el modelo pueda
flexionar el codo.

2 MATERIALES Y METODOS

Este trabajo abarca varias etapas de investigacion:
estudio del funcionamiento de OpenSim, desarrollo
de los procedimientos experimentales para la
recogida de datos cinematicos y electromiogréficos,
realizacion de simulaciones en OpenSim, y
finalmente el analisis de los datos electromiograficos
recogidos durante los ensayos y los datos generados a
partir de las simulaciones.

2.1  Sujetos

Para la recogida de datos cinematicos y
electromiograficos se procedié a realizar un estudio
en un sujeto sano (hombre, 22 afios, 1.62 m).
Ademas, se realizaron mediciones sincronizadas de
electromiografia de superficie para analizar la
actividad muscular correspondiente al movimiento
Ilevado a cabo. A continuacion, se procedi a realizar
otro grupo de mediciones cineméticas y de EMG en
un paciente del HNP con lesidn medular cervical
nivel C5 grado A (hombre, 40 afios, 1.70 m),
clasificado de acuerdo a la American Spinal Cord
Injury Association (ASIA) [7]. Este paciente
mostraba equivalencia en estado muscular del
hombro con un paciente tipico nivel C4 ASIA A,
segln determind una evaluacién muscular llevada a
cabo por los terapeutas del hospital. Se obtuvo un
consentimiento informado de ambos participantes en
el estudio.

2.2 Herramientas utilizadas

Durante este trabajo, los datos cinematicos
correspondientes a los movimientos a simular por la
herramienta OpenSim han sido recogidos por un
sistema de fotogrametria activa Codamotion
(Charnwood Dynamics, Ltd., UK) localizado en la
Unidad de Biomecénica y Ayudas Técnicas del
Hospital Nacional de Parapléjicos de Toledo. El
mecanismo de funcionamiento de este sistema es el
siguiente: cada marcador activo emite luz infrarroja
que dos unidades de escaner detectan, localizando la
posicion de referencia en los tres ejes. El sistema
Codamotion trabaja con una frecuencia de muestreo
de 800 Hz y una resolucion espacial de 0.1 mm.
Durante todos los experimentos, existe una actividad
sincronizada entre el sistema Codamotion y un
sistema electromiografico Noraxon (Scottdale,
Arizona, USA) de 16 canales. En este trabajo se han
usado un maximo de 9 canales a una frecuencia de
muestreo de 1500 Hz. Este sistema de EMG viene
completado con una serie de electrodos de superficie
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de tipo bipolar, adhesivos y desechables de Ag/AgCI.
Finalmente, se ha utilizado la plataforma de acceso
libre OpenSim, ademé&s de Matlab 2018 (Mathworks,
Natick, MA, USA) para procesar los datos recogidos.
2.3 OpenSim

OpenSim se introduce como software de acceso libre
para abarcar varias areas de estudio a través de las
diversas funcionalidades que ofrece. Se trata de una
plataforma que permite el desarrollo y visualizacién
de modelos musculoesqueléticos a partir de los que
se pueden realizar estudios sobre la coordinacion
neuromuscular que rige un movimiento determinado.
A lo largo de los afios, se han ido desarrollando
nuevos algoritmos de dinamica de activacion-
contraccion muscular que tratan de resolver las
ecuaciones que rigen la excitacién nerviosa de un
muasculo y el consecuente desarrollo de fuerza
generada a partir de dicha excitaciéon. A su vez, se
han desarrollado multitud de modelos complejos del
sistema musculoesquelético, tanto del miembro
superior como inferior incorporando algoritmos que
reproducen el comportamiento de mecanismos
pasivos como las articulaciones. Durante las
simulaciones reproducidas en este trabajo se utilizara
el altimo modelo muscular desarrollado por Millard
[8], que permite seleccionar activaciones musculares
nulas sin que suponga una incongruencia matematica,
problema que todos los modelos anteriores
presentaban.

OpenSim, por tanto, ofrece una serie de herramientas
a partir de las que se pueden simular todo tipo de
movimientos (Fig. 1).

Crynamie
Musculoskeletal Expenimental Experimental Reaction
Maodel Kinematics

Forces and Momenits

1

LT ] [
Step 1 Step 2 Step 3 Dynasicaty Slep 4 Forward
Scale K [ heges—]| RRA [—Comsstent~| CMC Dynamic
B Joind Angies Simulation
| Scaled I I l
Model

Fig. 1: Estrategia de simulacion directa

La herramienta inicial durante todo el proceso de
simulacion abarca una etapa de escalado para realizar
el emparejamiento del modelo con las dimensiones
antropométricas del sujeto. El algoritmo de escalado
se realiza a partir de mediciones en posicion estatica
de una serie de marcadores activos del sistema
Codamotion. La herramienta computara las
distancias entre los marcadores e igualara la posicion
de una serie de marcadores virtuales disefiados para
el modelo utilizado. La herramienta de cinematica
inversa (o IK, Inverse Kinematics) recorre cada lapso
de tiempo del movimiento recogido por Codamotion
y calcula las coordenadas, tanto de angulos de
articulacion como posicion del modelo en OpenSim,
que mejor reproducen la cinematica experimental
capturada por fotogrametria. Matematicamente, esta
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herramienta soluciona un problema basico de
minimos cuadrados minimizando los errores entre los
marcadores virtuales y las coordenadas de los
marcadores del Codamotion. Las dos herramientas
descritas hasta ahora son una fuente de mdltiples
errores que, si se suman sistematicamente, pueden
producir simulaciones muy distorsionadas. Por ello,
se propone una tercera herramienta llamada RRA
(Residual Reduction Algorihtm), que aplica una serie
de algoritmos complejos para suavizar los datos
generados por las herramientas y minimizar los
errores residuales acumulados. Finalmente, OpenSim
ofrece dos herramientas para calcular las activaciones
musculares que rigen el movimiento computado por
la cinemética inversa: SO (Static Optimization) y
CMC (Computed Muscle Control).

Con toda la informacién generada por las diferentes
herramientas, se procede a la realizacién una
estrategia de dinamica directa, es decir, a partir de
una serie de controles (excitaciones musculares) se
produce la solucion (integracion) de las ecuaciones
diferenciales que definen la dindmica de un modelo
musculoesquelético. Estas ecuaciones complejas
abordan diferentes parametros: momentos
musculares, velocidad de fibras musculares debida a
la dindmica de contraccién, o la propia dinamica de
activacion.

2.4 Modelo musculoesquelético utilizado

Para la realizacion de las diferentes simulaciones en
OpenSim, se ha escogido el Modelo del Hombro y
Codo de Delf (Fig. 2) [2], ya que incorpora un total
de 29 masculos del MS, y representa el
comportamiento del hombro de manera fiel debido a
la implementaciéon de todas las articulaciones
involucradas (esterno-clavicular, acromio-clavicular
y glenchumeral). Ademas, incorpora el musculo
trapecio en forma de un conjunto de ramas
musculares.

Fig. 2: Modelo de Delf de MS

2.5  Procedimiento experimental

Se han llevado a cabo un total de tres experimentos:
dos de ellos con un sujeto sano y un experimento con
un paciente con LM. Estos experimentos se basan en
la recogida de datos cinematicos y electromiograficos
de dos tipos de movimiento: elevacién de hombro y
flexién de brazo (Fig.4).

107

B

Fig. 3: a) Flexion de codo. b) elevacion de hombro

2.5.1 Sujeto sano realiza movimiento de flexion
de codo

El objetivo de este experimento consiste en recoger
la informacidn cinematica de un movimiento puro de
flexién de codo, ademéas de recoger la actividad
muscular derivada del movimiento. Por ello, se
propone una configuracion de electrodos de
superficie desarrollada por Cram et al. [1]. Esta
configuracion posiciona los electrodos en los
musculos mas relevantes en el movimiento general
del MS (Fig. 5): trapecio superior, deltoides
posterior, medio y anterior, pectoralis major, biceps
brachii, triceps brachii, extensor de mufieca y flexor
de mufieca, ademas de un electrodo de referencia en
el proceso espinal en C7. Se utilizan 7 marcadores
activos correspondientes al sistema de fotogrametria
Codamotion, localizados en el tronco y en el brazo
izquierdo. Los marcadores se colocan en las
prominencias éseas (acromion derecho e izquierdo,
epicondilo del codo, estiloides del radio y cubito en
la mufieca y en la cabeza del tercer metacarpo, Fig.
5). Esta estrategia de marcadores fue desarrollada y
validad por de los Reyes-Guzméan et al. [9].
Finalmente, en una actividad conjunta de
Codamotion y Noraxon, se recogen los datos de un
set de 3 movimientos repetidos.

de

25.2 Sujeto sano realiza movimiento

elevacion de hombros

El objetivo de este experimento consiste en la
recogida de informacion cinematica de un
movimiento de elevacion de hombros, recogiendo
seflales EMG usando la configuracién de electrodos
explicada en 2.5.1 de Cram et al. Asimismo, se usa la
misma configuraciéon de marcadores explicada en el
apartado anterior. Finalmente, en una actividad
sincronizada de Codamotion y Noraxon, se recogen
los datos de un set de 3 movimientos repetidos.

Fig. 4: Sujeto sano instrumentado con electrodos de
EMG en configuracion | y marcadores activos.
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2.5.3 Paciente con LM C5 ASIA A realiza
movimiento de elevaciéon de hombros

Este experimento esta enfocado a obtener las sefiales
de EMG derivadas de un movimiento de elevacion de
hombro, y en una posicidon estatica natural para
determinar el comportamiento muscular que
determina la estabilidad del hombro. Por ello, se
propone una nueva de configuracion de electrodos,
previamente descrita en Falla et al. [5] con algunas
variaciones (Fig. 6). Un conjunto de 5 pares de
electrodos se coloca siguiendo el recorrido
descendente del trapecio (canales 1, 2, 3, 4 y 5,
respectivamente, desde la parte superior del trapecio
y descendiendo) y 3 pares de electrodos se colocan
cubriendo la totalidad del deltoides (canales 6, 7 y 8,
desde la parte trasera del deltoides hacia la parte
frontal). Finalmente, se usa un electrodo de
referencia en el proceso espinal en C7. Los
marcadores de fotogrametria activa se colocan
siguiendo las indicaciones previamente descritas.

2.6

Anadlisis de datos electromiograficos

La sefial de EMG ha sido procesada con Matlab en
amplitud usando la siguiente estrategia. Se realiza un
pre-procesado de la sefial seleccionando 2 segundos
en la parte intermedia de cada muestra de sefial
recogida para reducir la variabilidad debido a las
fluctuaciones de los valores de inicio y final de la
sefial. Se ha realizado un filtrado paso alto a 20 Hz
para suprimir ruidos producidos por movimiento y
frecuencias bajas generadas por los propios cables de
los electrodos. A continuacion, se ha realizado una
rectificacion de la sefial, seguida de un nuevo filtrado
paso bajo a 450 Hz con el objetivo de eliminar las
frecuencias altas de ruido electromagnético.
Finalmente se ha aplicado un filtro de Notch para
eliminar frecuencias a 50 Hz. Un algoritmo de root
mean square (RMS) ha sido aplicado para generar el
envolvente de la sefial, usando la formula (1). Es
comun en el procesado de EMG el uso estrategias de
RMS, ya que refleja el nivel de actividad fisiolégica

en las unidades musculomotoras durante un
movimiento de contraccién [6].
e
RMS{x[n]} = |—Z.r-[n]
\JN ~ 1)
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Donde N es la longitud de la ventana de muestras
sujeta al algoritmo (25 ms) y x[n] representa los
valores dentro de dicha ventana.

Finalmente, se ha aplicado un algoritmo de
normalizacion con respecto a los picos maximos de
actividad muscular recogidos durante un movimiento
de contraccién voluntaria maxima.

2.7  Simulaciones en OpenSim

Para representar una LM cervical nivel C4 completa
en OpenSim y una cirugia de re-inervacion, se
procede a modificar los pardmetros intrinsecos del
modelo musculoesquelético  siguiendo  dos
estrategias. En primer lugar, un estado de LM es
representado en OpenSim modificando las funciones
de activacion para que estén acotadas totalmente, es
decir, que su activacion sea 0 en todo el proceso de
simulacion. Para representar la cirugia de
transposicion, primero elegiremos las ramas
nerviosas donantes. Debido a los datos aportados por
el estudio de EMG, se ha elegido la rama mas
superior del trapecio (trapecio_clavicular_1), que
quedard totalmente inactiva (0% activacion). A
continuacion, para representar la inervacién
procederemos siguiendo la metodologia desarrollada
por Crouch et al. [3] en la que la fuerza isométrica
maxima del masculo inervado (en este estudio, bic_lI,
que corresponde a la rama de la cabeza larga del
biceps) ser& un 20% de la fuerza maxima
desarrollada y la activacion maxima del musculo
gueda acotada al 20%.

Siguiendo el esquema de trabajo para realizar una
simulacion del estado neuromuscular, se escala el
modelo genérico, se realiza una cinematica inversa
seguida de una reduccién de errores residuales y se
utiliza la herramienta de optimizacion estatica para
hallar las excitaciones musculares necesarias para
llevar a cabo este movimiento. Las dos primeras
simulaciones (1, 2) sirven para validar el modelo
adaptado de LM mediante la reproduccion de un
movimiento de elevacidbn de hombros y otra
simulacion en posicién estatica. De esta manera, las
activaciones obtenidas a través de OpenSim podran
ser comparadas con los datos electromiograficos
experimentales recogidos. Tres simulaciones mas (3,
4, 5) se han realizado para analizar el
comportamiento neuromuscular del hombro en un
modelo sano en posicion estatica y durante un
movimiento de flexion de codo, para seleccionar la
rama del trapecio donante necesaria para la cirugia.
Finalmente, tres simulaciones (6, 7, 8) se han llevado
a cabo para representar la cirugia de transferencia
nerviosa de interés.
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3 RESULTADOS

El andlisis de los datos electromiograficos
procesados del paciente con LM a partir de las
sefiales recogidas por los electrodos en configuracion
I, sugieren que la actividad muscular recogida
durante la elevacion de hombro depende en gran
medida de la posicién del electrodo a lo largo del
trapecio. Los datos muestran que los electrodos mas
superiores alcanzan picos mas altos de actividad
muscular durante el periodo de contraccion muscular
(Fig. 7). Ademas, los datos normalizados sugieren
una actividad reducida del deltoides (Tabla 1), junto
a una clara predominancia de nuevo de los canales
que corresponden a la localizacién superior del
trapecio, resultados que son acordes a los
proporcionados por OpenSim (Fig. 8).

M RIS iy B3 st doriong Shemsbder shevg

Fig. 7: Sefales de RMSL-ﬁ}“c;Eesadas y normalizadas
durante elevacién de hombre en paciente LM

Tabla 1: Sefiales de RMS en fases de elevacion de

hombro
Mean RMS (mV) during

Mean RMS (mV)

Sl contraction phase during relaxation phase
313.95 + 190.88 56.51 + 41.22
185.48 + 83.40 35.53 + 23.28
103.13 + 56.93 18.82 + 15.64
[ 4] 35.27 + 16.61 10.81 + 13.20
26.20 + 12.02 8.01 + 6.68
[ 6 | 24.16 + 14.13 11.36 + 5.44
33.83 +24.43 19.24 + 15.83
[ 8 | 81.24 + 47.75 87.19 + 52.61

L o T -

e
.~ _A

Fig. 8: Actividad muscular del modelo LM

El analisis en reposo del estado muscular del hombro,
sin embargo, revela y confirma una de las hipotesis
que se consideraron inicialmente: la distribucion de
la activacion nerviosa en el trapecio es muy reducida,
no supera un 20% del maximo total, siendo inferior
al 5% la actividad en el deltoides (Fig. 9).

Fig. 9: Sefiales de EMG prbcesadas y normalizas del
MS en posicidn estatica y relajada
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A continuacion, una simulaciéon de movimiento de
flexion comprendida entre 15’y 150°de la articulacion
del codo en sujeto sano indica una alta actividad
muscular en las ramas superiores del trapecio (Fig.
10) junto a una actividad reducida y conjunta de
todas las ramas musculares del biceps (Fig. 11).

Fig. 11: Actividad muscular del biceps durante
flexion de codo.

Validamos los resultados analizando el mismo EMG
recogido durante las pruebas experimentales con el
sujeto sano. Observamos una clara correlacion en la
gue existe una actividad muy alta del trapecio,
mientras que el biceps manifiesta una actividad mas
reducida (Fig. 12).

|

Fig. 12: Actividad musculér durante flexion de codo

En ultimo lugar, se realiza una simulacién directa
adaptando el modelo neuromuscular para reproducir
la LM vy, a su vez, una reinervacion nerviosa en dos
casos diferentes: re-inervando Unicamente bic_| e re-
inervando las tres ramas del biceps. Tras realizar las
simulaciones, la herramienta computa los siguientes
resultados mostrados en la figura 13 y 14.

AL..J]_]__LL!J.HLL..}..? _-.l_,u_l_.._h_i.. e E_.L!l -L.:.._.

Fig. 13: Actividad muscular después de la
reinervacion de bic_I en modelo LM

For

Fig. 14: Actividad muscular después de la
reinervacion de las tres ramas musculares del biceps
en modelo LM
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4 CONCLUSIONES

Los datos electromiograficos revelan que el estado
muscular del trapecio contribuye en menor medida a
la estabilidad del hombro en posiciones estaticas,
consiguiéndose ésta a partir de un mecanismo en el

que las fuerzas pasivas generadas por las
articulaciones principales del hombro tienen un papel
fundamental. Las simulaciones realizadas en

OpenSim corroboran los datos electromiograficos
recogidos durante las sesiones experimentales. Cabe
destacar una clara diferencia en el orden de magnitud
de la actividad muscular del trapecio frente al biceps
en el movimiento de flexion de codo. Finalmente,
podemos concluir el trabajo afirmando que la posible
re-inervacion desde nervio accesorio XI hacia rama
nerviosa del nervio musculocutdneo que inerva la
cabeza superior del biceps ofrece una mayor
actividad maxima muscular y, por tanto, un
desarrollo biomecanico superior, que una posible
reinervacion de las tres ramas musculares del biceps.

Varias limitaciones se han encontrado durante el
proyecto. Desde el punto de vista de los autores,
realizar una normalizacién en el procesado de EMG
en pacientes con LM no es del todo correcto, ya que
la fuerza méxima que desarrolla el paciente no tiene
por qué ser acorde a la fuerza maxima total que
podria desarrollar el musculo en condiciones sanas.
Por otra parte, otra limitacion ha surgido debido a la
no disponibilidad de pacientes C4 ASIA A completos
en el HNP, por lo que se procedié a incorporar en los
criterios de inclusion de sujetos a los experimentos, a
un paciente con una LM inferior que mostraba un
estado muscular similar al de un lesionado C4, segun
estimaron los profesionales del hospital. Finalmente,
la limitacion mas caracteristica nace de la propia
metodologia seguida. Durante todo el estudio, se han
llevado a simulaciones con modelos matematicos, es
decir, los resultados obtenidos son aproximaciones
del comportamiento real del sistema neuromuscular
que pueden ser mas 0 menos exactos dependiendo
del contexto en el que se han llevado a cabo. Futuros
trabajos deben abordar la comparacion entre los
resultados extraidos de las simulaciones de OpenSim
y los resultados recogidos después de la practica de la
cirugia en el paciente real.
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Resumen

Este trabajo analiza y compara la potencialidad de
diferentes métodos de procesamiento de la sefial de
Electrocardiografica (ECG) y de Variabilidad de la
Frecuencia Cardiaca (VFC) para obtener parametros,
que permitan caracterizar diferentes estados de un
grupo de sujetos que interactian con el robot
PHYSIOBOT. Para esto se aplicaron diferentes
técnicas de procesamiento de sefiales. Las primeras
que se utilizaron son las que se pueden considerar
como tradicionales, en el procesamiento de la VFC.
Por otro lado se utiliz6 la técnica de complejidad
Lempel-Ziv (LZC). Esta se aplico tanto a la sefial de
ECG como sobre la serie de tiempo conocida como
RR, que es la que se utiliza para analizar la VFC.
Con los resultados obtenidos se realiza un andlisis de
la potencialidad de utilizar diferentes métodos para
obtener diferentes caracteristicas de la sefial, para
determinar diferencias en los estados psico-
fisiol6gicos de un grupo de voluntarios sanos que
interacttian con el Robot PHYSIOBOT.

Palabras  Clave:  Roboética,  Rehabilitacion,
Procesamiento de Sefiales, Complejidad Lempel-Ziv.

1 INTRODUCCION

Este trabajo se circunscribe a un estudio para
caracterizar los estados psico-fisiolégicos de los
sujetos que interactdian con el Robot PHYSIOBOT.
El sistema nervioso auténomo (SNA) refleja las
emociones en términos de parametros fisioldgicos,
tales como la frecuencia cardiaca, la conductividad
de la piel, la respiracion y la temperatura corporal
[1]. Por lo tanto, las respuestas fisiologicas del SNA
son indicadores que pueden ser utilizados para
estimar los estados psico-fisiol6gicos instantaneos,

111

p.e. si una persona estd bajo estrés o relajacion
durante una terapia.

El analisis de la sefial de VFC, ha sido ampliamente
estudiado y existe una amplia literatura cientifica en
el que se documenta como se deben aplicar las
técnicas para obtener los diferentes pardmetros que se
pueden relacionar con estados de estrés psicologico y
la ansiedad [2]. En este trabajo ademas de utilizar las
recomendaciones de la Task Force [2], se utiliza una
técnica que introdujo Abasolo y Jelinek [3] en el
diagndstico de la  Neuropatia  Autondémica
Cardiovascular, en este caso para buscar parametros
que se puedan relacionar con los estados psico-
fisioldgicos instantdneos de una persona que
interactUa con un robot. La técnica de LZC en este
caso se aplico directamente sobre la sefial de ECG y
también se aplic6 sobre la serie de RR que se utiliza
para obtener los pardmetros “tradicionales”.

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
maltiples aplicaciones. Utilizando el andlisis de los
parametros biométricos que caracterizan la actividad
del SNA. Otros autores han desarrollado trabajos
sobre la caracterizacion de los estados psico-
fisiologicos de sujetos que interactlian con robots de
rehabilitacion [4, 5 y 6].

En este trabajo presentamos los resultados de
técnicas tradicionales de procesamiento de la
Variabilidad de la Frecuencia Cardiaca las pruebas
de la interacciones de un grupo de sujetos sanos con
el robot PHYSIOBOT, afadiendo al anélisis
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 haptico 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 lesién 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 solucién E2REBOT, de esta manera
se puede utilizar para ofrecer una gama extendida de
terapias para diferentes necesidades terapéuticas
presentes en diferentes patologias. [7]

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 y el ratén ocupen el mismo espacio. El ratén
se mueve de manera auténoma y erratica, huyendo
rapidamente cuando es alcanzado. El sujeto aumenta
su puntuacién cuando logra hacer coincidir ambos
objetos en el mismo espacio y se mide en [ms].
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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 configurd seglin la experiencia que disponemos
para gque sean ejercicios que se puedan diferenciar de
manera clara para sujetos sanos que interactlien 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.

2.4  PROTOCOLO DEL ESTUDIO

Durante todo el experimento se registraron 3 sefiales
biomédicas ECG, EKT y GSR. Y en los periodos de
relajacion se le solicit6 al paciente que respondiera el
test SAM. En este trabajo nos centramos en el
procesamiento de la sefial de ECG.

Las sefiales fisioldgicas se registraron mediante el
uso de un sistema Biopac MP100, con una
Frecuencia de Muestreo de 2Khz. Todas las sefiales
se almacenaron en archivos codificados, mientras los
pardmetros cinematicos y dindmicos de las terapias
fueron almacenados en una base de datos relacional
(SQL SERVER 2012).

La primera etapa fue una etapa de registro basal
(Etapa 1 = E1) que tuvo una duracion de 6 (min) en
esta el sujeto solo tuvo que completar el test SAM.
Seguidamente se le aplic6 una terapia “Activa
Asistida” de dificultad facil (Etapa 2 = E2) de una
duracion de (6 min). Una vez acabada esta terapia
(Etapa 3 = E3) se le pidié al paciente que responda



Cognitive Area Networks, vol. 5, n° 1, Junio 2018, © Asociacion Nicolo, ISSN: 2341-4243

un segundo test SAM y que se relajara durante (3
min). Posteriormente se sometié al sujeto a una
segunda sesion terapéutica (Etapa 4 = E4) de la
terapia “Activa Asistida” de dificultad dificil, con
una duracién de (6 min). Para finalizar solicitando al
paciente que responda el tercer test SAM y que se
relaje (Etapa 5 = E5) durante unos 6 (min).

METODOS ANALISIS

TRADICIONAL

24 DE

Las técnicas tradicionales utilizadas se aplicaron
sobre la sefial que se obtiene del procesamiento de
del ECG, en el que en primer término se detectan las
ondas R de la sefial y se obtiene un serie temporal
que es el tiempo entre 2 ondas R consecutivas. [2].
En los casos en que la S se destacaba sobre la onda
R, se utilizaba esta otra onda para determinar los
ciclos cardiacos.

Los pardmetros utilizados en el dominio temporal son
los que se describen en la Tabla 1.

Tabla 1: Parametros del dominio temporal.

Parametro Descripcién

Media RR Media de los RR [s]

La raiz cuadrada de la media de

la suma de los cuadrados de las

diferencias entre los intervalos
RR adyacentes [s].

RMSSD

Recuento RR mayores a 50 [ms]
dividido por el nimero total de
todos los intervalos NN. [%]

pnn50

Los parametros en el dominio de la frecuencia, se
obtuvieron mediante la  aplicacion de la
Transformada rapida de Fourier (FFT) sobre la sefial
de los RR, segln las recomendaciones de [2] y se
detallan en la Tabla 2.

25 METODOS DE ANALISIS LZC

LZC es una medida de complejidad para secuencias
de longitud finita. Se basa en un granulado grueso de
las mediciones (es decir, se necesita transformar la
sefial en una secuencia de simbolos finita antes de
calcular la medida de complejidad). Esta medida de
complejidad estd relacionada con la cantidad de
patrones distintos dentro de la sefial y la velocidad de
su ocurrencia a lo largo de un determinado secuencia.
Abasolo y Jelinek [3], utilizaron esta técnica por
primera vez para el diagnostico de la neuropatia
autondmica cardiovascular. En este trabajo se

extiende esta idea a la aplicacion en la
caracterizacion del balance del SNA sobre la sefiales
de ECGYRR.

La LZC se aplicd sobre los 2 minutos centrales de la
sefial de ECG (LZC_ECG), que se sub-muestred a
500 Hz y también sobre la totalidad de la serie de los
RR (LZC_RR). Antes de aplicar la técnica de LZC a
las dos sefiales se las normalizd, restando a cada
muestra la media de la sefial y dividiendo cada
muestra por la desviacion estandar.

En los dos casos se utilizd una conversion a dos
simbolos, en el que la sefial se la transforma en
binaria, en este trabajo se utiliz6 como umbral la
media de la sefial.

4 RESULTADOS

4.1  Parametros obtenidos en la Etapa 1

A modo de referencia se presentan los valores
medios y la desviacion estandar de los parametros
obtenidos sobre todos los sujetos en la Etapa 1, que
corresponde a la etapa de registro basal.

Tabla 3; Parametros Etapa 1.

Tabla 2: Parametros del dominio de la frecuencia. Parametro Media Desviacion
Estandar
Parametro Descripcion Media RR 0,936 [s] 0,126 [s]
VLE Potencia en el rango de frec. RMSSD 0,055 [s] 0,031 [s]
muy baja < 0,04 Hz [] pnNn50 13,799 [%] 8,774 [%]
LE Potencia en el rango de baja VLF 29,754 [s°] 12,312[57]
frec. 0,04-0,15 Hz [s°] LF 40,887 ["] | 14,487 [s]
HE Potencia en el rango de alta HF 45,710[s°] 26,976 [s°]
frecuencia 0,15-0,4 Hz [s7] LE/HF
LF/HF Relacion entre los parametros (LFdivHF) 1,010 0321
(LFdivHF) LF[s*/HF[s’] LFnorm 47729 [na] | 7,948 [nu]
Normalizacién dividiendo el HEnorm 49,751 [nu] 8,257 [nu]
LFnorm LF por (Energia Total- VLF) LZC ECG 0,155 0,031
multiplicando por 100. [nu] LZC RR 0,727 0,125
Normalizacion dividiendo el -
HFnorm HF por (Energia Total- VLF)
multiplicando por 100. [nu]
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4.2 Parametros obtenidos en la Etapa 2

A modo de referencia se presentan los valores
medios y la desviacion estandar de los parametros
obtenidos sobre todos los sujetos en la Etapa 2, que
corresponde a la etapa de registro de la primera
sesion terapéutica en modo “facil”.

Tabla 4: Pardmetros Etapa 2.

Parametro Media Desviacion
Estandar
Media RR 0,832 [s] 0,105 [s]
RMSSD 0,040 [s] 0,036 [s]
pnn50 8,927 [%] 10,220 [%]
VLF 16,284 [s2] 6,556 [s2]
LF 29,815 [s2] 11,296 [s2]
HF 31,159 [s2] 16,609 [s2]
LF/HF
(LFdivHF) 1,123 0,479
LFnorm 49,453 [nu] 10,159 [nu]
HFnorm 48,260 [nu] 10,432 [nu]
LZC ECG 0,192 0,037
LZC RR 0,700 0,137

4.3 Analisis Estadistico

Para la comparacion de los parametros entre las
diferentes etapas se utilizé el andlisis de varianza no
paramétrico de una via (ANOVA) de matlab
kruskalwallis.

Tabla 5: indice p para la comparacion Media RR
entre todas las Etapas

Tabla 8: indice p para la comparacion LZC_ECG
entre todas las Etapas

p E2

E1 | 1,31E-05

E2 0,777 2,34E-05

E3 0,0004 0,307 0,001

E4 0,085 1,75E-08 0,020 4,31E-07

Tabla 9: indice p para la comparacion LZC_RR entre
todas las Etapas

P E2
El | 0,626
E2 | 0,118
E3 | 5,37E-05
E4 | 0,004

p El

E2 0,0002

E3 | 0,3961 0,0043

E4 | 4,73E-10 | 0,0001 | 2,42E-08
E5 0,24 0,012 0,7631

Tabla 6: indice p para la comparacion LF entre todas

las Etapas
p E2
E1 | 0,0004
E2 | 1,72E-11 | 6,58E-08
E3 | 2,40E-06 0,314 4,64E-07
E4 0,139 7,99E-06 | 4,71E-12 | 6,93E-08

Tabla 7: indice p para la comparacién LFnorm entre
todas las Etapas

P E2
El | 0,444
E2 | 0,687
E3 | 0,192
E4 | 0,027
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4.3 Analisis ROC

Se obtuvo la curva ROC (Receiver Operating
Characteristic) que es una representacion grafica de
la sensibilidad frente a la especificidad para un
sistema clasificador binario segln se varia el umbral
de discriminacion.

MedRR Etapa 1 vs Etapa 2 AROC :0.70791

Sensitivity

0 01 02 03 04
1-Specificity
Figura 3: Curva ROC comparacién del parametro

Media RR entre la Etapa 1 y la Etapa 2

05 06 07 08 09 1

LF Etapa 1 vs Etapa 2 AROC :0.70196

Sensitivity

0 01 02 03 04 05 06
1-Specificity
Figura 4: Curva ROC comparacién del parametro LF
entre la Etapa 1 y la Etapa 2

07 08 09 1
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Para tomar una referencia se presentan las curvas
ROC de los parametros Media RR, LF, LFnorm,
LZC ECGyLZC RR

LFnomm Etapa 1 vs Etapa 2 AROC :0.52499

Sensitivity

0 01 02 03 04

1-Specificity
Figura 5: Curva ROC comparacidn del parametro
LFnorm entre la Etapa 1 y la Etapa 2

05 06 07 08 09 1

LZC ECG Etapa 1 vs Etapa 2 AROC :0.75521

Sensitivity

o 01 02 03 04

1-Specificity
Figura 6: Curva ROC comparacién del parametro
LZC_ECG entre la Etapa 1 y la Etapa 2

05 06 o7 08 09 1

LZC RR Etapa 1 vs Etapa 2 AROC :0.50714

Sensitivity

0 01 02 03 04

1 -Specifiéity
Figura 7: Curva ROC comparacidon del pardmetro
LZC_RR entre la Etapa 1y la Etapa 2

05 06 07 08 09 1

5 DISCUSION

Los parametros obtenidos del procesamiento de las
sefiales como resultado de la interaccion entre los
sujetos 'y el Robot PHYSIOBOT, muestran
diferencias significativas y indices AROC que
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inducen a pensar que es posible caracterizar los
estados psico-fisiologicos de dichas interacciones.

El parametro LZC_ECG que se obtiene de aplicar el
LZC sobre la sefial de ECG (LZC_ECG) present6 un
AROC de 0,75521 que es el mayor de entre los que
se obtuvieron en la comparacion de la Etapa 1 y la
Etapa 2. Este resultado es muy interesante porque
ademas de presentar una nueva técnica que podria ser
de utilidad para poder reflejar alguna caracteristica
del estado del sujeto que interacciona con el robot, es
la técnica que se aplica directamente sobre la sefial de
ECG lo que permite pensar en la posibilidad de
desarrollar técnicas que se podran aplicar online y
podrian posibilitar el desarrollo de un control bio-
cooperativo.

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 diferencias entre los estados
gque presenta un paciente como resultado de la
interaccion con el Robot PHYSIOBOT,

A partir de estos resultados contamos con un
conjunto de nuevas técnicas que se podrian aplicar
para caracterizar la interaccion entre los sujetos y los
robots.
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Resumen

El control protésico esta basado en algoritmos de
reconocimiento de patrones y sistemas de
adquisicion de biopotenciales, pero estos Ultimos
suelen ser, por lo general, de precio muy elevado. De
hecho, hoy en dia muchas personas no pueden
permitirse esta maquinaria sofisticada y costosa. En
este proyecto, usamos un sistema de adquisicién muy
asequible Ilamado ‘Muse’. Este sistema es un
aparato de encefalograma (EEG) no invasivo y
compacto, que ademés permite un facil y répido
acceso a las ondas cerebrales. ‘“Muse’ es bastante
mas asequible que otros aparatos de EEG
disponibles en el mercado debido a que actualmente
se emplea en los hogares de los propios pacientes
para la meditacion. En nuestro proyecto, realizamos
dos series de experimentos, mas uno de transicion,
con el fin de encontrar patrones en las sefiales
eléctricas del cerebro y las provocadas por los
movimientos oculares. Después, entrenamos Y
probamos clasificadores basados en algoritmos de
Aprendizaje Automatico Supervisado. Los resultados
evidenciaron que los clasificadores més exactos para
movimientos de retina son las maquinas de soporte
vectorial (SVM), con una precisién del 99,2 %.
Mientras que los clasificadores que se emplearon
para el EEG no alcanzaron el 70% de precision.
Ademés, los resultados también revelaron que
‘Muse’ posee un gran potencial para registrar
movimientos oculares que puede ser muy beneficioso
en futuros trabajos relacionados con interfaces
cerebro-maquina para el control de proétesis de
miembro superior.

Palabras clave: Interfaz cerebro-maquina (BCI)
Electroencefalograma (EEG), Actividad ocular,
clasificador, protesis

1 INTRODUCCION
Las amputaciones en miembros superiores afectan

gravemente a la funcionalidad de las personas que lo
padecen. En muchos casos, estas personas tienen
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enormes dificultades para desenvolverse en su vida
cotidiana, no so6lo por los obstaculos fisicos que
tienen que afrontar sino también por los obstaculos
econdmicos. En la actualidad, la mayoria de las
protesis son muy sofisticadas debido a que incluyen
caracteristicas muy punteras que mejoran la
sensibilidad, la movilidad y el control del paciente.
Sin embargo, para poder reducir el coste de estas
protesis, es necesario reducir el coste de la tecnologia
integrada, pero, a su vez, manteniendo la calidad de
las sefiales.

En el ambito de las protesis controladas por el
cerebro, la tecnologia que albergan estas protesis se
denomina interfaces cerebro-maquina (BCI), que son
sistemas capaces de interpretar las sefiales
relacionadas con eventos nerviosos y convertirlos en
interacciones con el mundo fisico o virtual.[2]

Algunos BCI usan sistemas de Electroencefalograma
(EEG) para medir las sefiales eléctricas del cerebro, y
éstos pueden variar su precio dependiendo del
namero de electrodos, pero sobre todo del equipo de
amplificacion, lo cual afecta directamente a la
resolucion de las sefiales. Hoy en dia, la mayoria de
las prétesis controladas por el cerebro tienen un
precio desorbitado debido al empleo de sistemas
EEG extremadamente sofisticados, los cuales
permiten recoger con gran resolucion la informacion
eléctrica procedente de todas las partes del cerebro.
Ademaés, no suelen ser comodamente transportables
ni faciles de emplear por los pacientes, requiriendo
de personal técnico para su puesta en marcha, empleo
y mantenimiento. Para el control motor, la regién
mas importante del cerebro es la corteza primaria
motora, que se encuentra en la parte posterior del
I6bulo frontal. Las funciones de la corteza primaria
motora son la planificacion de acciones y ejecucion
de los movimientos.

En este proyecto, y debido a la limitacion espacial de
los electrodos del sistema de EEG de bajo coste
seleccionado, se han buscado otras funciones que se
procesen en el I6bulo frontal. Se exploraron las
posibilidades de obtener patrones en las sefiales
eléctricas de la actividad registrada en zonas
diferentes a las motoras: el I6bulo pre frontal y los
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temporales. Estos patrones son los que permiten la
extraccion de atributos especificos para cada
movimiento, que serdn mas tarde utilizados en el
entrenamiento de clasificadores de Aprendizaje
Automatico, capaces de predecir el movimiento que
se quiere realizar a partir de los patrones detectados.

(5]
2 MATERIALES

Uno de los objetivos de este proyecto es crear una
interfaz cerebro- maquina que sea asequible y
también comodamente transportable. El sistema de
adquisicion de sefiales debe ser capaz de competir en
rendimiento con otros sistemas de EEG estandar, por
lo tanto, para este proyecto se ha elegido un sistema
compacto y no-invasivo de encefalografia (EEG)
Ilamado Muse (2016). Esta tecnologia permite grabar
y visualizar a tiempo real las sefiales cerebrales
procedentes del cerebro en el movil. Entre sus
caracteristicas destacan su gran accesibilidad (es
inalambrico y se comunica por Bluetooth con el PC),
su bajo peso (60 g), su facilidad de preparacion (entre
1 y 2 minutos) y su facil transporte. Estas
caracteristicas se pueden observar en la figura 1. El
uso originario de Muse es en el ambito de la
meditacion, convirtiendo las sefiales cerebrales en el
sonido del viento, para asi proporcionar al usuario un
feedback sobre la calidad de la meditacion que esta
llevando a cabo. En el ambito de los EEG de bajo
coste, algunos estudios [3] intentan validar estos
aparatos investigando si  sus especificaciones
cumplen los estandares minimos establecidos para
que se pueda obtener una interpretacion significativa
de la informacion cerebral extraida. Un estudio
demuestra la competitividad de Muse al ser
comparado con otros sistemas de EEG mucho mas
sofisticados, y verifica el cumplimiento de las
especificaciones minimas [4]: la frecuencia de
muestreo que se puede elegir en Muse es de 256 Hz
[1] (estdndar>250), cuenta con 4 electrodos: TP9,
AF7, AF8, TP10 y un electrodo de referencia FPz,
cuya localizacion se puede observar en la figura 1.

El software utilizado para este proyecto puede ser
descargado directamente de la web [6]. En nuestro
caso la version era la 3.4.1 Muse 10, la cual incluye
Muse player, que es un programa que permite
cambiar el formato de las grabaciones; y Muse lab,
que permite visualizar los datos y filtrarlos. El
proyecto requiri6 descargar una aplicacion extra en el
teléfono mévil llamada Muse Monitor, para poder
conectar el aparato de EEG con los programas
anteriores, pues el software original no funcionaba
todavia para la version de Muse de 2016. Ademas, se
utiliz6 Matlab para procesar los datos offline y para
llevar a cabo el entrenamiento de los clasificadores
mediante Aprendizaje Automatico Supervisado.
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Figura 1: (A) Muse, sistema de EEG de bajo coste y
(B) electrodos activos segun el sistema internacional
10-20.

3 EXPERIMENTOS

Se llevaron a cabo dos sets de experimentos (mas uno
de transicién) con protocolos diferentes: el primero
basado en EEG y el segundo en movimientos
oculares. Sin embargo, el proceso para obtener las
sefiales fue el mismo y se detalla a continuacién.
Primero, la colocacion de la banda de EEG en la
frente es bastante sencilla, pues simplemente se ha de
colocar en la frente y ajustar la longitud de la banda
para que los electrodos temporales queden situados
en la parte posterior de las orejas. Ademas, el ajuste
mediante el feedback que proporciona la aplicacion
Muse Monitor (Figura 2)_verifica el contacto de los
electrodos con la piel. Una vez se ha asegurado un
buen contacto, se procede a grabar desde la
aplicacion con el protocolo concreto para cada set.
Esta grabacion es enviada via Bluetooth al ordenador,
y su extension debe ser modificada de .muse a .csv,
por medio de Muse player. Este programa requiere
ser abierto desde la ventana de comando (command
prompt). Las grabaciones se abren y se procesan
offline en Matlab, donde se identifican los canales y
la duracion.

A

Figura 2: Capturas mostrando (A) las bandas de
frecuencia de las ondas cerebrales y en la esquina
inferior izquierda el feedback del contacto de los
electrodos; y (B) de pantalla de Muse Monitor las
sefiales brutas en los 4 canales.
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3.1 SET I: EEG

En este set, el objetivo era visualizar las ondas
cerebrales. Tras varios experimentos de prueba, se
observaron visualmente en Muse Monitor cambios en
las ondas alfa al concentrar la mente al visualizar un
objeto. Por lo tanto, en este experimento intentamos
hallar patrones en las ondas alfa, cuyas frecuencias
oscilan entre 7.5 y 12.5 Hz. Se llevaron a cabo 20
grabaciones, cada una con intervalos de 20 segundos
(s) de relajacion y 20 s de concentracién, con una
duracién total de 120 s por grabacion. El periodo de
concentracion consistia en observar atentamente un
brazo robédtico perteneciente al laboratorio. En
Matlab, las 20 sefiales en bruto fueron concentradas
en una matriz que fue procesada para hallar el vector
de atributos: los maximos y minimos de cada periodo
(ventana de 20 s) para los siguientes canales: AF7,
AF8 y TP10. El canal TP9 no fue utilizado porque no
aportaba ningun patrén adicional que no apareciera
en TP10. Una vez creada una matriz con los atributos
y sus correspondientes etiquetas (‘focus’ y ‘relax’),
se dividid la matriz de atributos para tener un 60% de
los objetos en el conjunto de entrenamiento y prueba,
y un 40% de los objetos en el conjunto de la
validacion.

3.2 SET Il: DE EEG A ACTIVIDAD
OCULAR

Una vez obtenidos y analizados los resultados del
primer set de experimentos, se decidié6 comprobar si
las sefiales obtenidas eran aleatorias debido a que
durante los experimentos la misma persona que
controlaba el tiempo era el sujeto del experimento.
Para ello, se disefid un experimento en el que una
persona controlaba el tiempo e indicaba al sujeto, que
estaba en reposo, cuando debia mirar una imagen en
la pantalla y concentrarse en ella. Esta vez se
observaron picos cada vez que se cambiaba de
relajacion a concentracion, pero se tanteo la hipétesis
de que estos picos surgieran a raiz de los
movimientos oculares o de la cabeza para mirar la
imagen. Para probar esta hipotesis, se crearon 3
subconjuntos de experimentos con 5 experimentos de
relajacion-concentracion sin rotacion de ojos ni de
cabeza, 5 experimentos con rotacion de cabeza y 0jos
(sin concentracion) y 5 experimentos moviendo solo
los ojos (sin concentracion). Se analizé la correlacion
entre los 3 subconjuntos (presentaron muy baja
correlacion), y la correlacion entre cada uno de los
objetos dentro de un mismo subconjunto. Los dos
primeros subconjuntos presentaron muy baja
correlacion, pero el Gltimo, el subconjunto en el que
solo se rotaban los ojos, presentd una alta
correlacion. Esto nos llevo a una nueva hipétesis: la
rotacion de la retina era la que estaba provocando los
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picos que observamos en la sefial encefalogréfica y
siempre era el mismo patrén de sefial, detectable
mediante nuestro EEG.

3.3 SET I1I: ACTIVIDAD OCULAR

Los hallazgos del set anterior nos condujeron a
realizar un tercer set de experimentos basados en
movimientos oculares. Para el conjunto de
entrenamiento y de prueba se realizaron 5
experimentos con rotacion de ojos a la derecha, 5 con
rotacion a la izquierda y 5 con pestafieo. Cada
experimento tenia una duracion de 120 s y cada
movimiento se realizaba en intervalos de 10 s.
Después, en Matlab, se credé de nuevo el vector de
caracteristicas con los maximos, minimos y el tiempo
de pico a pico con una ventana de 3s (el movimiento
de rotacion en si no duraba mas de 1s). Para el
conjunto de validacion se realizaron 5 experimentos
de 50 s cada uno, con un movimiento aleatorio de los
3 estudiados (derecha, izquierda y pestafieo) cada 2s.
La extraccion de las caracteristicas se realiz6 con una
ventana de 2s y con los mismos atributos: méaximo,
minimo y tiempo pico a pico. Para todos los sets de
experimentos se implementaron, con la herramienta
de Clasificador en Matlab, los siguientes
clasificadores: arboles de decision (simple, medio y
complejo), maquinas de soporte vectorial (lineal,
cuadratica, cubica, polindmica, sigmoidal y
gaussiana) y K vecinos mas cercanos (KNN) (medio,
coseno Y cubico). Se compararon todos a la vez y se
encontraron los siguientes resultados.

4 RESULTADOS

En cuanto al anéalisis visual de los datos, en la figura
3 se observan las sefiales en bruto de los tres canales
escogidos (AF7, AF8 y TP10) para uno de los
experimentos del Set | (EEG). Visualmente, no se
observa ningn patrén causado por el cambio de
relajaciéon a concentracién o viceversa (cada 20 s).
Sin embargo, si tomamos las sefiales en bruto de un
experimento del Set Il (EOG) podemos observar
patrones de actividad en el momento de los
movimientos de las rotaciones oculares. En la figura
4, se presenta una magnificacion de los patrones: el
movimiento ocular a la izquierda presenta un pico
positivo seguido de un pico negativo en el canal AF7.
El movimiento ocular hacia la derecha presenta un
pico positivo seguido de un pico negativo en el canal
AF8. El movimiento de pestafieo presenta un
pequefio pico seguido de un pico mas grande en el
canal TP10.
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Tras la comparacion de las precisiones de los
clasificadores, se tomaron solo los clasificadores que
proporcionaron la mayor precision en la prediccion
de los datos. En la tabla 1 se observan las precisiones

Tabla 1: Comparacién de precisiones de los sets | y 11

. . Set I: EEG Set Il: EOG
de KNN medio y SVM lineal de los sets de
entrenamiento y de validacion para los dos sets KNN 1 SYM | KNN T SUM
principales de experimentos. En Set I, se puede Medio | linear | Medio | linear
observar que la precision de gr}trenamlento_no_llega Precisionde 1 683% 1 66.7% | 100% | 100%
al 70% en ninguno de los clasificadores, y disminuye .
més aun cuando es aplicada al set de validacion. En elr;trzecr;:\irgr:egzo 611% | 555% | 93.3% | 99.20¢
el Set 11, la precision de entrenamiento es del 100% validacion Bl I IR It
en ambos casos y es del 98,3% para el KNN medio y
de 99,2% para el SVM lineal.
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=
>
2 | | I L 1 1 J
o 20 40 60 80 100 120 140
Seconds, s
n_ Channel AF8
> 5 :-\- ~ \ A /" 3 ~ 'A'a | -~
;R A\ \,_-f S e ki S T == o NN bR N
4 ” | i | I | 1 I |
(1] 20 40 60 80 100 120 140
Seconds, s
Channel TP10
2
>
4 of
s
P K| L 1 1 _L 1 J
(1] 20 40 60 BO 100 120 140

Seconds, s
Figura 3: Representacién de la amplitud de las sefiales brutas con respecto del tiempo para los canales AF7, AF8
y TP10 de un experimento del Set I: EEG.
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5 DISCUSION

Los resultados demuestran que para este EEG
especifico, el clasificador de SVM lineal entrenado
con datos de actividad ocular tiene una precision de
validacion mucho mayor en comparacion con
cualquier clasificador entrenado con datos de EEG.
Nuestra hipétesis para estos resultados es que los
electrodos de Muse estan situados en la corteza pre
frontal y en los l6bulos temporales, Por lo tanto, al
estar los electrodos a una distancia considerable del
area que se encarga de la concentracion, asi como de
la ejecucion de los movimientos, es posible que haya
demasiado ruido procedente de otras partes del
cerebro, evitando que sea posible la identificacion de
patrones concretos. En este proyecto queda
demostrado que con este aparato de EEG no es
posible extraer patrones de esa area, el 16bulo frontal,
pero si es eficaz en un 99,2% en identificar los
movimientos oculares: derecha, izquierda y pestafieo.
Esto es posible porque los electrodos de Muse estan
posicionados relativamente cerca de los 0jos,
permitiendo que las sefiales de actividad ocular
obtenidas sean mas claras y representativas que las
de EEG. Una limitacién que puede tener este sistema
es que la rotacion de ojos no sea del todo confortable
para algunos usuarios, debido a que el uso continuo
para controlar miembros superiores puede acabar
fatigando al wusuario. En futuros estudios,
proponemos la ampliacion de los movimientos
oculares: arriba, abajo, doble pestafieo... y la
implementacion de este clasificador para la
programacion de interfaces cerebro-maquina en
protesis de brazo. La asequibilidad de este aparato de
EEG permitiria que muchos mas pacientes puedan
suplir la falta de movilidad de un miembro superior a
un precio mucho méas econémico.
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Resumen

La estimulacién dopaminérgica es la responsable de
los cambios en los sintomas motores y no motores en
la Enfermedad de Parkinson (EP). La actividad
electroencefalografica (EEG) registrada puede ser
estudiada a través de un analisis basado en
microestados (ME). El objetivo del trabajo que se
presenta es el de identificar los cambios EEG en los
MS debidos a la ingesta de medicacion
dopaminérgica para, en posteriores estudio,s
proponer una neuromodulacién basada en dichos
cambios.

Palabras Clave: Enfermedad de Parkinson (EP),
Microestados, Neuromodulacion.

1 INTRODUCCION

La Enfermedad de Parkinson (EP) es el segundo
trastorno neurodegenerativo mas comun que afecta al
2-3% de la poblacién mayor de 65 afios [1]. Esta
asociado a factortes de riesgo como la edad, la
historia familiar, la exposicion a pesticidas o
componentes quimicos [2] pero su causa principal
sigue siendo desconocida.

En esta enfermedad se produce una disminucion de
las neuronas dopaminérgicas de la sustancia negra
que conlleva sintomas motores caracteristicos como
la lentitud, la rigidez y el temblor [3]. La medicacién
dopaminérgica produce normalmente una mejoria de
los sintomas motores primarios pero otros sintomas,
como las dificultades en la marcha o la inestabilidad
postural, apenas se modifican e incluso otros, como
la disquinesia o la impulsividad, empeoran [4]. A
pesar de ello, la levodopa es el mejor tratamiento
para esta enfermedad. El estado en el que los
pacientes muestran una notable mejoria se denomina
estado ON y el estado sin efectos positivos se
denomina estado OFF.
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La captura de la sefial electroencefalogréfica (EEG)
es una técnica no invasiva para registrar el campo
eléctrico producido por la actividad neuronal cortical
con una buena resolucion temporal [5]. La
activividad EEG puede caracterizarse mediante
estados transitorios que representan la activacion
topogréfica cerebral recogida en un conjunto de
canales, que se conocen como microestados (ME), y
por los cambios de sus propiedades como la duracion
o la frecuencia de aparicion de los mismos [6]. A
diferencia de otras técnicas de procesamiento de la
sefial EEG, el andlisis de MEs evalla
simultaneamente la sefial de todos los canales para
crear una representacion global de un estado
funcional. De hecho, muchos estudios han mostrado
que la serie temporal de MEs varia dependiendo de la
conducta [7], el tipo de personalidad [8], o los
trastornos neuropsiquiatricos [6], por lo que los MSs
pueden considerarse potenciales biomarcadores de
diferentes afecciones neurolégicas 0
neuropsicoldgicas.

Existen evidencias de que las drogas neurotrépicas
pueden modular los MSs [9] pero no se han
encontrado trabajos que analicen en pacientes de EP
los cambios en los mismos como repuesta a la
administracion  de  levodopa 0  agonistas
dopaminérgicos.

El objetivo del trabajo que aqui se presenta es el de
evaluar los cambios producidos por la ingesta
dopaminérgica en pacientes con EP analizando los
MSs a partir de la sefial EEG capturada en los
estados ON y OFF de los mismos.

2 METODOS

2.1. Participantes

El estudio llevado a cabo ha implicado 14 pacientes
con EP (4 mujeres con edad media de 66.25 + 12.9, y
rango 52-80 y 10 hombres con edad media de 66.9 +
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7.41 y rango 50-76), con estadio superior a Il en la
escala de Hoehn y Yahr. Estos pacientes toman
levodopa o agonistas dopaminérgicos (324.28 +
232.77 dosis equivalente a levodopa) en régimen
estable de medicacion manifestando un claro estado
ON.

2.2. Intervencion

Se ha registrado su actividad EEG empleando 64
canales (segun el sistema internacional 10-20). La
sefial se ha capturado durante dos minutos de reposo
antes de la primera toma de la medicacion de la
mafiana y una hora después de su ingesta.

2.3. Materiales

La actividad EEG se capture mediante 64 electrodos
activos (actiCAP electrodes, Brain Vision LLC, NC,
USA). Los electrodos de tierra y referencia se
ubicaron en AFz y FCz, respectivamente (Figura 1).
La sefial se amplificd (actiChamp, Brain Products
GmbH, Germany) y se muestred a 512 Hz. Los datos
se han almacenado en un ordenador con Windows 7
(Microsoft Corporation, Washington, USA).

SFTW

Figura 1. Disposicion de los electrodos EEG en este
estudio.

La adquisicion de EEG se llevé a cabo mediante el
software NeuroRT Studio (Mensia Technologies SA,
Paris, France). Se han empleado funciones del
paquete EEGIlab para procesar la sefial,
concretamente, EEGLab toolbox [10]. Para la
extraccién y caracterizacion de la sefial mediante MS
se ha utilizado LORETA-KEY v20170220 (the Key
Institute  for Brain-Mind  Research,  Zurich,
Switzerland).

2.4. Procesamiento EEG y variables de interés

Se eliminaron los artefactos de la sefial continua EEG
de cada canal mediante el algoritmo Artifact
Subspace Reconstruction [11]. A continuacion se
aplicé un filtro pasa banda entre 2Hz y 31Hz.
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Finalmente, se aplicé un filtrado especial CAR
(Common Average Reference).

Una vez procesada la sefial, se aplico un algoritmo de
deteccion y caracterizaciéon de microestados [12] y se
seleccionaron los microestados con la mayor
varianza. Para cada microestado, se calculd el
porcentaje de tiempo total en ese microestado, el
porcentaje de veces que se activa, el nimero de veces
que se activa y el tiempo medio. Ademas, se calcul6
la frecuencia y la probabilidad de cambio de cada
uno de los microestados a todos los restantes, con lo
que el nimero de caracteristicas total resultantes para
cada microestado fueron seis.

2.5. Andlisis estadistico

Los anlisis estadisticos se han realizado con SPSS
para Windows, version 23.0 (IBM Inc. Chicago I,
USA). Se compararon los valores medios de las
caracteristicas de cada microestado, para cada
paciente, antes y después de la toma de la medicacion
mediante un t-test para medidas repetidas con
simulacion de muestreo (n=2000). Solo se han tenido
en cuenta las diferencias con un nivel de
significacién p <.05 e intervalos de confianza con el
mismo signo.

3 RESULTADOS

La Figura 2 muestra las topografias de microestados
encontradas en las etapas pre y post medicacion.

Post
medicacion

Pre
medicacion

Microestado A

Microestado B

Microestado C

OO
O %

Microestado D

Microestado E

*

Figura 2. Topografia de los microestados
encontrados en los pacientes antes (12 columna) y
después (22 columna) de la toma de la medicacion.

Microestado G
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En la etapa pre (estado OFF) se identifican los
microestados candnicos A, B y C con un porcentaje
de varianza del 19.55%, 20.34% y 18.55%,
respectivamente. El microestado canénico D no
aparece en esta etapa y los microestados canonicos B
y C presentan patrones alterados respecto de la
literatura cientifica en este campo [13]. Ademas, en
ausencia de medicacidn, se identifica el microestado
E, que es congruente con la definicion encontrada en
[14], con un varianza de 19.58%.

Después de tomar la medicacion, en el estado ON, se
identifican los cuatro estados candnicos A, B, Cy D
con patrones normales [13] y una varianza de
20.12%, 18.39%, 20.00% y 16.67%,
respectivamente. Sin embargo, se detecta también el
microestado G, congruente con [14], con una
varianza del 15.39%.

Puesto que en las dos etapas solo se comparten tres
microestados (A, B y C), la Tabla 1 muestra las
diferencias estadisticamente significativas de las
caracteristicas de esos tres micrestados.

Tabla 1. Diferencias en las caracteristicas de los
microestados EEG entre las etapas pre y post medicacion
en pacientes EP

Bootstrapping simulation

Diferencia

media o

(POST- 95%ClI

PRE) SE p

Lower Upper

Duracion 50006864 00002078 .009 -00010  -.000031
media A
gcu"enc'a 549.28571 47.85855 <.0001  419.67657 642.10915
Erzcl:enc'a -680.17248 214.30544 033 -1026.77105 -271.71723

Los resultados de la Tabla 1 indican que, tras la toma
de la medicacion, la duracién del microestado A
disminuye, el microestado B aparece mas veces y la
frecuencia de transicion del microestado B al A se
decrementa.

4 CONCLUSIONES

El andlisis de microestados EEG puede realizarse de
manera minimamente invasiva y con alta resolucién
temporal. Este trabajo ha demostrado que hay una
alteracion de las caracteristicas de los microestados
en pacientes de EP como respuesta a la medicacion
dopaminérgica. Estos cambios se correlacionan con
los efectos clinicos de la medicacion y son
coherentes con cambios relacionados con las redes
neuronales por defecto en el estado de reposo [13].

El estudio realizado revela que los cambios
identificados pueden ser objeto de regulacion o
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modulacion a través de terapias no farmacolégicas
como la neuromodulacion.
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Resumen

Durante las ultimas dos décadas, se han desarrolla-
do y publicado una gran variedad de nuevas técnicas
de procesado de sefiales biomédicas, pero su
aplicacion practica en el ambito clinico esta siendo
notoriamente mas lenta. En el ambito del analisis de
sefiales electroencefalograficas (EEG), todavia se
requiere el desarrollo de nuevas herramientas
orientadas hacia un procesamiento automatico que
facilite su integracion con datos multimodales
complementarios. En la actualidad, existen diversas
herramientas desarrolladas para este fin, no
obstante, la mayoria de ellas son de cédigo cerrado
0 demasiado basicas en términos de visualizacién y
etiquetado de las sefiales. En este articulo se
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presenta una interfaz grafica simple e intuitiva,
desarrollada en MATLAB y creada en primera
instancia para el analisis de sefiales EEG y deteccion
de eventos. Esta herramienta se ha evaluado con
éxito en la deteccion de husos del suefio, facilitando
el trabajo de los expertos y ofreciendo informacién
complementaria como la representacion topogréfica
y su correspondencia en el hipnograma.

Palabras Clave: interfaz, EEG, eventos, husos

1 INTRODUCCION

Una gran variedad de nuevos métodos de procesado
de sefiales ha surgido durante las Ultimas décadas [1].
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Aungue dichos métodos posibilitan la extraccion de
informacion  relevante, estos  requieren  de
herramientas que permitan y faciliten su uso
rutinario. En el ambito de las sefiales de origen
cerebral (i.e. las electroencefalograficas — EEG), el
desarrollo de herramientas que automaticen el uso de
dichas técnicas y la visualizacion interactiva de tales
sefiales es requerido.

En la actualidad, existen diversas herramientas para
este fin, tanto para su uso en el campo tanto clinico
como de investigacion. En el campo clinico, tales
herramientas son en general de c6digo cerrado lo que
imposibilita su personalizacion y su adaptacion a
problemas concretos o la inclusion de nuevas
técnicas de procesado de sefial. En el campo de la
investigacion, por lo contrario, se han desarrollado
durante los ultimos afios herramientas de codigo
abierto para la coleccion y procesado de datos, no
obstante, la mayoria de ellas son demasiado bésicas
en términos de visualizacién o etiquetado de las
sefiales. Particularmente, existen multiples paquetes
de software académicos implementados en
MATLAB para el procesamiento de este tipo de
sefiales, e.g. Brainstorm [2], EEGLAB [1], FieldTrip
[3], entre otros que permiten automatizar muchas
técnicas de procesado, pero presentan una
visualizacién e interaccion limitada o curvas de
aprendizaje bastante elevadas para su uso.

En este estudio se presenta una interfaz gréfica
simple e intuitiva, creada principalmente para la
visualizacién de sefiales EEG y eventos de interés a
partir de datos sin procesar. Esta interfaz ha sido
desarrollada en MATLAB y permite el analisis de las
sefiales de forma dinamica y la obtencion de
informacion topografica y frecuencial a fin de
observar, delimitar y marcar eventos de interés en
base a los criterios y métodos mas recientes
disponibles en la literatura. Si bien se busca que
dicha herramienta pueda ser usada para la deteccién
de diversos eventos como crisis epilépticas, espigas
interictales, u oscilaciones de alta frecuencia (HFO),
inicialmente es evaluada en la deteccion de husos del
suefio (spindles).

2 METODOLOGIA

Deteccién de husos del suefo

Los husos del suefio (sleep spindles) son unas
oscilaciones cerebrales que se observan en algunas
fases del suefio (fundamentalmente las fases no
REM) y durante la anestesia [4]. Varios estudios han
establecido que la generacion de los husos del suefio
depende de la interaccion entre la region del talamo y
la corteza cerebral [4]. Sin embargo, a pesar de los
numerosos estudios que los han analizado, los husos
del suefio siguen planteando cuestiones sin resolver
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sobre los mecanismos y las funciones cerebrales
subyacentes.

Los husos del suefio fueron definidos por primera vez
en 1968 por Rechtschaffen y Kales. Actualmente se
usa como definicion estandar la especificada en el
manual de la Academia Americana de la medicina
del suefio (American Academy of Sleep Medinice):
"Sleep splindle is a train of distinct waves with
frequency 11-16 Hz (most commonly 12-14 Hz) with
a duration > 0.5 seconds, usually maximal in
amplitude using central derivations" [5].

Para detectar los husos del suefio, los expertos
observan en las fases N2 y N3 del suefio una rafaga
que dura entre 0,5 y 2 segundos en las sefiales sin
filtrar. En la sefial filtrada de 11 a 16 Hz, ésta rafaga
aparece como un evento que se separa claramente del
baseline y que se ve con mayor nitidez en los canales
centrales. Los husos del suefio se originan en dos
generadores cerebrales, uno frontal, mas lento y de
mayor amplitud y otro occipital, mas rapido y de
menor amplitud. Estas morfologias son facilmente
identificables en la sefial topografica, donde los
lentos quedan proyectados con mayor amplitud en los
canales frontales y los spindles lentos de generador
occipital en los canales centrales del EEG.
Tradicionalmente, los registros de EEG durante el
suefio son analizados visualmente por personal
clinico experto. Este proceso requiere mucha
dedicacion y los resultados dependen de la
interpretacion personal del experto, por lo tanto, se
obtiene una gran variabilidad. Para intentar reducirla,
se hace necesaria la deteccion automética de los
husos del suefio, y en los Gltimos afios se han
desarrollado varios algoritmos para la deteccion de
los husos del suefio (para méas informacion se pueden
consultar algunos articulos de revision bibliogréfica
como [4], [6]).

No obstante, muchos de los algoritmos automaticos
suelen proporcionar falsos positivos. Por lo tanto,
sigue siendo necesaria la revision posterior por parte
de los expertos. La interfaz de visualizacion de datos
ha tenido en cuenta este aspecto y permite la
visualizacién de los segmentos de sefial previamente
seleccionados por un detector automatico.

Algoritmos para la deteccion de husos del suefio

Para la validacion en la utilizacion practica de la
interfaz se implementé inicialmente un algoritmo de
deteccion de husos de suefio ampliamente utilizado
en la literatura por su sencillez [7].

Se trata de un algoritmo que tiene en cuenta un Unico
canal de EEG, que se filtra paso-banda entre 12 y 15
Hz (el autor Gnicamente especifica las frecuencias de
corte a —3dB, pero no el tipo de filtro utilizado). La
sefial filtrada se rectifica y se obtiene su valor medio.
El umbral de deteccién de eventos de interés (EDI) se
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fija en 8 veces la media, y los instantes de inicio de
cada EDI se toman a en los puntos en los que se
supera 2 veces esta misma media. El diagrama de
flujo correspondiente se muestra en la Figura 1.

La principal utilidad de la interfaz desarrollada es
facilitar la inspeccién y supervision de la deteccion
de eventos, y por ello se desea que el algoritmo de
deteccion sea lo mas acertado posible para reducir el
trabajo manual. En general, los detectores automati-
cos obtienen un mayor nimero husos que los
operadores humanos [8]. La inspeccion manual de
los husos detectados por el algoritmo de Ferrarelli y
colaboradores es demasiado selectiva, posiblemente
ajustada para obtener cifras similares a la inspeccion
visual manual, y en la sefial EEG multicanal se
aprecian a simple vista husos que no han sido
seleccionados. Dado que para un operador humano es
més sencillo y rapido descartar falsos positivos que
marcar aquellos EDI que hayan pasados desapercibi-
dos para el detector automatico, se decidié aumentar
la sensibilidad del detector modificando el umbral de
deteccion. Sin embargo, los resultados obtenidos no
fueron satisfactorios y finalmente se implementd un
método basado en la obtencion de la envolvente de la
sefial a través de la transformada de Hilbert [9].

Para aumentar ligeramente la sensibilidad del
algoritmo, se utilizé un coeficiente de 2.5 en lugar de
3 para la desviacién estandar de la envolvente
(umbral de deteccidn), y el inicio y final de evento se
obtuvo con la mitad del umbral de deteccién. El
diagrama de flujo correspondiente se muestra en la
Figura 2. Como paso adicional a esta deteccion
monocanal, se implementd una etapa adicional de
combinacion de eventos, de manera que se considera
el mismo huso de suefio si aparecen EDI en dos

Inicio de deteccion
de husos de suefio

Filtro paso banda

!

Rectificado de
EEG filtrado

‘f"\ﬂ.

Umbral de deteccién Umbral de inicio/final
(8 veces el promedio) (2 veces el promedio)

—\_‘“‘—-___H—"f

Seleccion de evento de
interés i (EDL)

Almacenamiento de
EDI,

No
Final de deteccion
de husos de suefio

Figura 1: Diagrama de flujo del algoritmo de Ferrarelli y
colaboradores [7].

canales con un solapamiento minimo del 20% de su
duracion.

Caracteristicas de la herramienta propuesta

En este estudio se presenta el desarrollo de una

interfaz de cddigo abierto, simple e intuitiva, para la

visualizaciébn de sefiales electroencefalograficas

(EEG) y eventos de interés a partir de datos sin

procesar. Es necesario destacar que, aunque en el

presente trabajo se ha centrado en la descripcion de la
metodologia seguida para la deteccién de los husos
del suefio, dicha herramienta puede ser usada para la
deteccion de diversos eventos en la sefial de EEG

como crisis epilépticas, espigas interictales, u

oscilaciones de alta frecuencia (HFO). A continua-

cién, se describen las principales caracteristicas
técnicas de la interfaz propuesta:

e Inicialmente se han importado datos en formato
EDF, sin embargo, la interfaz ha sido disefiada
para poder leer diferentes tipos de formato de datos
ya que recibe las sefiales como una matriz de datos
de MATLAB.

e La interfaz se adapta a un nimero variable de
canales, y se puede seleccionar si mostrar o no
mostrar el hipnograma. Cuando el hipnograma esta
visible, se superpone sobre el mismo una barra que
indica el instante del registro que se observa en las
ventanas inferiores.

e La interfaz permite al wusuario seleccionar
previamente el filtro que se aplicard en cada
ventana de visualizacion, asi como los canales a
representar y los colores.

Inicio de deteccion
de husos de suefio

Filtro paso banda

¥

Caleulo de envolvente

"-’_.—-’_’d_—\h‘—‘_\‘

Umbral de detecciéon
(promedio envolvente +
2.5 - desviacion estandar

envolvente)

e

Seleccion de evento de
interés i (EDL)

!

Combinacion de eventos
cercanos (menos de 1.s)

!
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Figura 2: Diagrama de flujo del algoritmo finalmente
implementado en la interfaz.
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Figura 3: Aspecto general de la interfaz, que se muestra en la parte superior un hipnograma correspondiente a un

registro de 8 h durante la noche. En la parte inferior se muestran 30 segundos de sefial EEG: filtrada entre 0.5 y
20 Hz a laizquierda, y entre 9 y 16 Hz a la derecha. El usuario puede disefiar sus propios filtros y pasarlos como
argumento a la interfaz, asi como seleccionar los canales que desea mostrar (en este caso F3, Fz, F4, C3, Cz, C4,

P3, Pz, y P4, las localizaciones donde es mas probable observar husos de suefio).

Pueden afiadirse y eliminarse eventos con el raton
de manera sencilla, mientras se navega por la sefial
con el teclado (desplazamiento temporal y zoom).
Esto permite usar las 2 manos a la vez. El formato
de guardado de los eventos es compatible con otras
herramientas de cddigo abierto como Brainstorm.
Se ha implementado una funcién que Unicamente
dibuja los puntos del tramo de sefial visible,
diezmando si es necesario cuando el nimero de
puntos es tan elevado que daria lugar a detalles que
no se perciben en la pantalla. De esta manera se
obtiene una mayor velocidad de refresco al
desplazarse entre canales o al avanzar y retroceder
en el tiempo.

Se representa el mapa topografico de cualquier
evento o tramo de sefial seleccionado.

Para su validacion en la deteccion de husos de
suefio se ha implementado un detector que sirve de
referencia para la verificacion manual. Adicional-
mente, si se dispone de marcas de eventos proce-
dentes de andlisis previos pueden cargarse en
tiempo real al visualizar las sefiales.

3 RESULTADOS
El resultado de las implementacién de las
funcionalidades mencionadas anteriormente se

muestra en las figuras. La Figura 3 muestra el
aspecto por defecto de la interfaz cuando se dispone
de hipnograma y varios canales de EEG. En la Figura
4 se muestra, ademas, un conjunto de eventos
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previamente seleccionados y los mapas topograficos
de dos de estos husos de suefio. En la Figura 5 se
muestra el aspecto de la interfaz cuando no se desea
utilizar el hipnograma, con un nimero de canales que
superior al maximo de canales visible especificado
por el usuario, de manera que aparece
automaticamente una barra de desplazamiento
vertical. En este caso, el usuario no ha especificado
una combinacién de colores para los canales y se
utiliza el mapa de colores por defecto de MATLAB.

Finalmente, en la Figura 6 se muestra las sefiales en
un tramo de menor duracién, 10 segundos segln
indica la cifra en la parte inferior izquierda, para
poder observar mejor las oscilaciones de los husos de
suefio.

4 CONCLUSIONES

La actividad cerebral espontanea que puede medirse
en las sefiales electrofisiologicas es una informacion
valiosa que puede ayudar a evaluar diferentes estados
fisiologicos o patoldgicos. Sin embargo, la correcta
identificacion de eventos en las sefiales cerebrales
multicanal es una tarea compleja que requiere del
andlisis visual de informacion desde diferentes
modalidades.

En este estudio se presenta el desarrollo de una
interfaz simple e intuitiva para visualizar sefiales
multicanal cerebrales continuas. Esta herramienta ha
sido disefiada para la deteccidn de husos del suefio y



Cognitive Area Networks, vol. 5, n° 1, Junio 2018, © Asociacion Nicolo, ISSN:

2341-4243

AL L N S

T T Ak T

& B

B R g e | ey

WAy e 1 e s e

o»‘vw"-\.«-mr-mw--.mﬂ\l_ gt e v, A o
J

2

P SO SR vy

o VWM’\%.WW

e o e

8
L et T

v WWMW’W W.WN“MJK\,

ooy e, MI'I, st e e A o W e, |

R

v

e 18550 - 1051 A

s Py anmevi il | A O e v TR 1 T LT

Iy

e )

il i

=3 T =
s}

Figura 4: Eventos marcados (en verde) y seleccionados para mostrar su distribucion topografica (en azul). En este caso, uno
de los husos muestra una localizacion frontal y el otro mas centro-parietal, teniendo en cuenta la sefial filtrada entre 9 y
16 Hz. Para dibujar el mapa topogréfico se toman en cuenta todos los canales disponibles, no solamente los visibles en las
graficas temporales.

LT —
FET

EEG 05 om0
Lieldeal

————— S—

e I..--.,..1I.."-,\_-\\,—_. R S TR L w\_ N BT e e P
-9

s 'ﬂf D e M‘*.ﬁ',"’m‘-"*‘wﬁ"‘l;‘v‘-\-*".wz\-‘(«nﬂnrw«%
A U\ﬁ!“ LSV VR SRR | | RS [P LRRRRRL Y SUNCETYpR | S
b A IR | N e

e o PN VN Ve
18 " iy ¥ ] i S '

AN i s b

iy Y IP"\ e & o e 'W" fams/ \‘lj“"‘._
» |

e e e

& w».l_v.-ﬂ';- Nate s Ny i A AN "“"‘w*“’.'a‘""\"" et e e e P

ﬂb\‘b\f‘\‘\h\}‘ﬁ'\\’ A v SNpm et e s
N iy e e W.-V;.~«*f.,- gy Ay e e i ]

vithfurn

ol J,!' e o i vrnswa | WA, | \ [\ pmnmmtin st e AW
1 il

a0 — Ay

') ,,,r,,.q.irv‘k,_.d.mu..»»_W,J.ﬂmtm,-%w'&v\-( i AN ool g o
i W -

i w+m T i et --*(u

T —

A

3 T

il i

=3 Then 3
s}

T

L
I3
]

Figura 5: Visualizacion de 15 de los 19 canales del sistema internacional 10/20. En esta ocasion la interfaz no ha recibido los
datos del hipnograma ni de los colores a utilizar para los canales, con lo cual Gnicamente aparecen las 2 ventanas con los
colores por defecto de MATLAB. El nimero de canales a representar hace aparecer automaticamente una barra de
desplazamiento vertical a la derecha.

permite el marcado sencillo de eventos de interés
mediante la exploracion simultdnea de sefiales
filtradas en dos bandas de interés, el hipnograma y la
topografia. Ademas, la seleccion automatica de
eventos de interés facilita la exploracion a los
expertos. La preseleccion de eventos y la
visualizacién simultanea facilitan el trabajo de
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marcaje de eventos, una tarea que consume una gran
cantidad de tiempo.

A pesar de que existen diversas herramientas
computacionales para el andlisis de datos
neurolégicos, ninguna de ellas incluye el entorno
grafico adecuado y simplificado para realizar esta
tarea. En general, las herramientas que existen
actualmente proveen al usuario de muchas
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funcionalidades haciendo que la complejidad de uso [2] Tadel, F., Baillet, S., Mosher, J.C., Pantazis, D., Leahy,
sea muy elevada. Por ello este tipo de herramientas R.M., (2011) "Brainstorm: a user-friendly application
que permiten resolver una problematica concreta ‘;‘;VQ%EG/EEG analysis", Comput. Intell. Neurosci., 1D

pueden ayudar a incrementar el conocimiento de una

problematica en concreto [3] Oostenveld, R., Fries, P., Maris, E., Schoffelen, J.M.,

(2011) “FieldTrip: Open Source Software for Ad-
vanced Analysis of MEG, EEG, and Invasive Electro-

La herramienta de visualizacion presentada esta ; . .
P physiological Data”, Comput. Intell. Neurosci., ID

pensada como una interfaz modular para la deteccion

~ . i 156869

de los husos del suefio. Sin gmbargo, se preve que la [4] Coppieters't Wallant, D., Maguet, P., & Phillips, C.,
herramienta pueda Incorporar diferentes (2016) "Sleep spindles as an electrographic element:
configuraciones para detectar otros eventos presentes description and automatic detection methods", Neural
en las sefiales de electroencefalografia como pueden plasticity, ID 6783812.

ser complejos k, espigas interictales, oscilaciones de  [5] Berry, R. B., Brooks, R., Gamaldo, C. E., Harding, S.
alta frecuencia o incluso artefactos. Cada evento M., Marcus, C. L., Vaughn, B.V., (2012) "The AASM
presenta una morfologia diferente en la sefial y manual for the scoring of sleep and associated events",

Rules, Terminology and Technical Specifications,

requiere de configuraciones especificas para ser J or :
q 9 P P American Academy of Sleep Medicine, Darien,

detectado. Algunos de los moédulos que se planean

. . . . L Ilinois.

incluir son mapas de tiempo-frecuencia, localizacion [6] Warby, S. C., Wendt, S. L., Welinder, P., Munk, E. G.

de fuentes, mapas de conectividad y visualizacion de S., Carrillo, O., Sorensen, H. B. D., Jennum, P.,

componentes independientes. Peppard, P. E., Perona, P., Mignot, E., (2014). Sleep-
spindle detection: crowdsourcing and evaluating

Agradecimientos performance of experts, non-experts and automated

methods. Nat.Methods 11, 385-392.

Este trabajo se ha desarrollado en el marco del [7] Ferrarelli, F., Huber_, R., Peterson, M. J._, Massimini,
proyecto DPI2017-83989-R del Ministerio ~de M., Murphy, M., Riedner, B. A. Tononi, G., (2007)

P - s ~ "Reduced sleep spindle activity in schizophrenia
Economia, Industria y Competitividad de Espafia. patients”, American Journal of Psychiatry, pp. 483-492.

[8] Béddizcs, R., Kérmendi, J., Rigd, P., Lazar, A. S,

Referencias (2009) "The individual adjustment method of sleep

spindle analysis: Methodological improvements and

[1] Delorme, A., Mullen, T., Kothe, C., Acar, ZA, roots in the fingerprint paradigm", Journal of Neuro-
Bigdely-Shamlo, N., Vankov, A., Makeig, S., (2011) science Methods, pp. 205-213.

"EEGLAB, SIFT, NFT, BCILAB, and ERICA: new  [9] Cox, R., Shapiro, A.C., Manoach, D.S., Stickgold, R.,

tools for advanced EEG processing”, Comput. Intell. (2017) "Individual differences in frequency and

Neurosci., ID 130714. topography of slow and fast sleep spindles”, Frontiers

in Human Neuroscience, ID 00433.

132



Cognitive Area Networks, vol. 5, n° 1, Junio 2018, © Asociacion Nicolo, ISSN: 2341-4243

CONTROL DE UN TECLADO VIRTUAL POR UN PACIENTE DE
ELA MEDIANTE EL USO DE DOS TECNOLOGIAS: EYETRACKER
Y SISTEMA BCI

Ricardo Ron-Angevin
Dpto. Tecnologia Electronica, ETSI Telecomunicacion, Universidad de Mélaga, rron@uma.es

Liliana Garcia, Véronique Lespinet-Najib, Jean Marc André
IMS UMR 5218, CIH, ENSC-BordeauxINP, Burdeos (Francia)

Resumen

Pacientes que sufren de Esclerosis Lateral
Amiotrofica (ELA) pueden llegar a sufrir lo que se
conoce como sindrome de enclaustramiento (Locked-
in-syndrome, LIS), caracterizado, en su modalidad
clasica, por la imposibilidad de realizar cualquier
movimiento salvo parpadear y mover los ojos. Para
estos pacientes, la tecnologia asistida disponible es
muy limitada, siendo aquellas basadas en el
eyetracker (seguimiento de ojos) y en el BCI las mas
apropiadas.Varios estudios han tratado de comparar
ambas tecnologias. En el caso de controlar un
sistema de comunicacién, estos concluyen que un
eyetracker es mé&s ventajoso. Precisamente, el
objetivo del estudio que se propone en esta
contribucién es demostrar que el uso de la
tecnologia puede depender de las preferencias de
cada usuario. Para ello se lleva a cabo un estudio
comparativo entre el uso de un eyetracker (Tobii
modelo C15) y una Interfaz Cerebro-Computadora
basado en la deteccion del potencial P300 para
controlar un teclado virtual. Dicho estudio se realiza
sobre un paciente con ELA. El estudio de las
prestaciones de ambos sistemas en términos de error
y tiempo, ademas de la carga de trabajo y de otras
medidas subjetivas, nos permitirdn determinar la
usabilidad de ambos sistemas y obtener resultados
sobre dicha comparativa.

Palabras Clave: Sistema BCI, Eyetracker, ALS,
Speller.

1 INTRODUCCION

Existen numerosos trastornos neurolégicos que
tienen como consecuencia importantes deficiencias
en las funciones motoras de aquellas personas que
sufren estas enfermedades. Personas afectadas de
Esclerosis Lateral Amiotréfica (ELA), distrofia
muscular, pardlisis cerebral, lesiones agudas en la
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médula espinal y otras numerosas enfermedades
neuroldgicas pueden presentar grandes
discapacidades. En algunos casos, las deficiencias
motoras pueden llegar a ser realmente severas, hasta
el extremo de producir la pérdida total del control de
los masculos responsables de los movimientos
voluntarios del cuerpo, incluido los movimientos de
los ojos y de la propia respiracion. En algunos casos,
estos pacientes pueden llegar a lo que se conoce
como el estado de locked-in sindrome (LIS) es decir,
encerrado en ellos mismos.

Si existe cierta tecnologia que permite controlar un
sistema de comunicacién para pacientes que aun
tienen cierto control muscular, para pacientes en
estado de LIS, dicha tecnologia es muy limitada.
Probablemente, las tecnologias basadas en
eyetracking, electrooculograféa (EOG) o interfaces
cerebro-computadora (sistemas BCI) sean las Unicas
alternativas viables para estos pacientes [5]. Puesto
que tanto el eyetracking como la electrooculografia
se basan en el movimiento del ojo, hay que resaltar
que ambas técnicas requieren cierto control ocular
por parte del paciente.

Conviene indicar que, de estas tecnologias, la basada
en eyetracking es, en la actualidad, una de las mas
avanzadas y usadas de cara a proveer un sistema de
comunicacion para pacientes en estado de LIS y, muy
especialmente, para pacientes de ELA. Un estudio
reciente trata de explorar la efectividad en la
comunicacion asi como las variables que pudiesen
afectar a la utilizacion de un sistema de eyetracker
para pacientes de ELA [11]. La conclusién mas
relevantes de dicho estudio es que la principal
limitacion del eyetracker esta en que sélo es viable
para personas que tienen un buen control oculomotor.
Para pacientes con disfuncion oculomotora, el uso de
un eyetracker puede resultar muy molesto o, incluso
imposible.

Otro estudio trata de comparar tres tecnologias
distintas para proporcionar una comunicacion
binaria: eyetracking, electrooculografia (EOG) y un
BCI auditivo. Las pruebas se hicieron sobre un
paciente de ELA con control oculomotor residual,
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teniendo bastante dificultad en usar las 3 tecnologias,
siendo la EOG la mas favorable.

Ademas del BCI auditivo, otros sistemas BCI
orientados a los sistemas de comunicacién son
aquellos que hacen uso del potencial visual P300, y
que se basan en el P300 speller propuesto por
Farwell y Donchin [2] y que ha sido estudiado y
referenciado en numerosas ocasiones [1, 6, 7, 10].
Recientemente, un estudio trata de comparar dicho
P300 speller y un eyetracker, para controlar una
aplicacion de acceso a Internet [9]. Segun los
resultados obtenidos sobre un total de 12 pacientes,
se concluye que el eyetracker presenta mas ventajas
como tecnologia para controlar un sistema de
comunicacion. Los participantes concluyeron ademas
que el uso del eyetracker les result6 menos cansino,
siendo el BCI una tecnologia que requeria mas
esfuerzo y mas tiempo para llevar a cabo la misma
tarea.

El objetivo del trabajo que aqui se presenta es el de
mostrar que la eleccion de una tecnologia puede
depender de las preferencias del sujeto. En este
sentido, la usabilidad de estas dos tecnologias [4, 8],
el eyetracker y un P300 speller visual, sera evaluada.

2 METODOLOGIA

2.1 PARTICIPANTES

Un sujeto, de nacionalidad francesa, de 57 afios de
edad, y diagnosticado con Esclerotis Lateral
Amiotréfica en 2010, participé en el estudio. El
paciente no tenia experiencia previa en el manejo de
ninguno de los dos dispositivos: el eyetracker y el
BCI. Podia mover sus ojos y presentaba gran
dificultad para comunicarse a través de la voz. El
experimento fue aprobado por el Comité Etico de
Experimentacion de la Universidad de Malaga y
cumplid los criterios de la Declaracion de Helsinki.
El participante dio su consentimiento por escrito a
través de un protocolo revisado por el equipo
Cognitivo de la ENSC-IMS de la Universidad de
Burdeos (Francia). El experimento fue llevado a cabo
en el hospital CHU (Centre Hospitalier Universitaire)
de Burdeos.

2.2  PROCEDIMIENTO

El estudio se realiz6 en un solo dia, en el que el
participante teste6 la aplicacion controlada por el
BCI (sesién 1) y por el eyetracker (sesion 2). Durante
el experimento el paciente se encontraba sentado en
su silla de ruedas a una distancia aproximada de 60
cm en frente de la pantalla. Antes del comienzo de la
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sesion, al paciente se le dio instrucciones
relacionadas con el procedimiento y la tecnologia a
usar (BCI o eyetracker) de manera verbal.

Puesto que el objetivo del estudio era comparar la
usabilidad del eyetracker y del BCI al llevar a cabo
una tarea de comunicacion, el tamafio de la matriz de
letras (speller) fue el mismo en ambos casos.
Concretamente, se usé el speller basado en el clasico
propuesto for Farwell y Donchin [2], que consistia en
una matriz de 6 x 6 elementos (36 simbolos
alfanuméricos entre letras y nimeros) ordenados en
forma de filas y columnas (ver figura 1). El tamafio
de la matriz fue de 14.69 cm siendo el tamafio de los
simbolos de 1.17 cm y la distancia entre estos de 1.53
cm.

Figura 1. Esquema representando el clasico Speller
de Farwell y Donchin

Cada sesion consistia en una fase de calibracion y
una de evaluacion. El propdsito de la fase de
calibracion era el de adaptar la tecnologia a usar al
usuario. Una vez finalizada la fase de calibracion, el
sujeto participaba en la fase de evaluacion que
consistia en escribir la frase en francés “il fait beau”
(es decir, “hace bueno”, refiriéndose al tiempo). Al
participante se le permitia corregir cada error una
sola vez. Después de la tarea de escritura, se le pedia
completar un test visual (Visual Analogue Scale,
VAS) de: cansancio, dificultad, estrés, dificultad en
percibir los simbolos, y un test NASA-TLX [3] para
evaluar la carga cognitiva.

Al final de la segunda sesién, al sujeto se le pidi6
expresar sus preferencias entre las dos tecnologias
usadas. Para ello, un cuestionario comparativo
permitia evaluar 6 parametros: favorito, complejo,
confortable, estresante, controlable y cansino.
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2.3 MATERIAL Y TAREAS

Interfaz Cerebro-Computadora. Las sefiales EEG
fueran registradas a través de 8 canales unipolares en
las posiciones: P3, P4, PO8, Fz, Cz, Pz, PO7 y Oz, de
acuerdo con el sistema internacional 10/20. El
electrodo de referencia se situé en la posicion FPz y
la tierra en el I6bulo de la oreja izquierda. La sefial
fue amplificada por un amplificador de 16 canales
(9.BSamp de Guger Technologies) y digitalizadas a
256 Hz por una tarjeta de adquisicién NI USB-6210
(National Instruments). La adquisicion y el procesado
de las sefiales EEG fueron llevados a cabo a través de
la plataforma BCI2000.

Durante la fase de calibracion, cada fila y columna
“flasheaba” aleatoriamente un total de 10 veces. Es
decir, cada simbolo era finalmente “flasheado” 20
veces. La duracion de cada flash era de 125 ms,
siendo el intervalo entre dos flashes de otros 125 ms
(Inter-Stimulus Interval, ISI). Se estableci6é una pausa
de 6 s para cada ciclo de flashes. La calibracion
consistié en deletrear las palabras “lune”, “feux” y
“kilo” ademas del nimero “2015”.

Una vez finalizada la fase de calibracion, se llevaba a
cabo el procesado de las sefiales para obtener los
pesos del clasificador que permita detectar los
potenciales P300 on-line. Una vez finalizado el
procesado, daba comienzo la fase de evaluacién (ver
figura 2), habiéndose escogido el nimero de flashes
necesario como el minimo que necesité el sujeto para
alcanzar el 100% de éxito durante la fase de
calibracion.

Figura 2: El participante durante la fase de
evaluacion del sistema BCI

Eyetracker. El experimento fue llevado a cabo
usando el sistema TobiiC15 (Tobii Technology) [12].
La matriz de simbolos fue configurada para ser
idéntica a la usada con el sistema BCI. En este caso,
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la fase de calibracion consistia en el seguimiento
ocular de 9 objetivos localizados en distintas
posiciones de la pantalla. Por lo general, el tiempo
requerido para esta calibracion deberia ser bastante
reducido. La fase de evaluacién daria comienzo
Unicamente cuando el operador diese por aceptable
los resultados en la fase de calibracion. Durante la
fase de evaluacion (ver figura 3), el participante
podia seleccionar un simbolo tras dirigir la mirada
hacia éste durante un tiempo de 1.6s.

Figura 3: El participante durante la fase de
evaluacion mediante el sistema de comunicacion
TobiiC15

2.3 MEDIDAS OBJETIVAS Y SUBJETIVAS
Para comparar las prestaciones del sistema BCI y del
eyetracker, se consideraron diferentes medidas
objetivas: el tiempo requerido en la fase de
calibracion, el tiempo requerido en la fase de
evaluacion, la frase finalmente escrita y el nimero de
errores.

En cuanto a las medidas subjetivas, se analizd los
resultados del test NASA-TLX para cada
experimento con el fin de evaluar la carga de trabajo.
También se analizaron los diferentes valores
correspondientes al test visual VAS, asi como los
cuestionarios comparativos entre los dos sistemas.
Todo ello, permitiria obtener una valoracién global
sobre la usabilidad de cada tecnologia.

3 RESULTADOS
3.1 MEDIDAS OBJETIVAS

Las distintas medidas objetivas obtenidas para cada
tecnologia son mostradas en la tabla 1.
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Tabla 1: Medidas objetivas obtenidas mediante los
sistemas BCI y Tobii.

BCI Tobii
Tiempo para la fase de 8 min 5 min
calibracion
Tiempo para la fase de 7min34s 7min47s
evaluacion
Frase escrita IL FAIT IL

BEATL LFAI7_BEAP6E5

NUmero de errores 3 7

Hay que indicar que el paciente tuvo gran dificultad
para fijar la mirada en las distintas localizaciones que
exigia el proceso de calibracion del Tobii, por lo que
la calibracion resultd fallida en numerosas ocasiones.
Finalmente, ésta fue llevada a cabo considerando
exclusivamente el ojo derecho del paciente.

En cuanto al sistema BCI, el participante necesitd de
7 (de un total de 10) flashes (entendiendo por un
flash la intensificacion de una fila y una columna)
para obtener un 100% de éxito en la clasificacion
durante el proceso de calibracion. Finalmente se
configur6é a 8 el nimero de flashes necesarios para
seleccionar un simbolo durante el proceso de
evaluacion.

3.2 MEDIDAS SUBJETIVAS

Para cada tecnologia, la carga de trabajo total
(NASA-TLX, puntuacion global entre 0 y 100) y las
contribuciones de cada dimension a dicha carga de
trabajo (exigencia mental, fisica y temporal,
prestaciones, esfuerzo y frustracion; entre 0 y 33.3)
son mostradas en las figura 4 y 5 respectivamente.

Global score of of Workload
(NASA-TLX test)

70

80

40
30

20

BCI Eye tracker

Figura 4: Carga de trabajo total para cada tecnologia

30 Dimensions of Workload
(NASA-TLX test)
25

LBCI 1
20

LI Eye tracker

Mental Physical ~ Temporal Effort  Performance Frustration
demand demand demand

Figura 5: Contribucién de cada dimension a la carga
de trabajo para cada tecnologia

Los valores obtenidos para las diferentes escalas
visuales (Visual Analogue Scale, VAS) y para cada
tecnologia se muestran en la figura 6.

Visual analog scale

O BCI

O Eye Tracker

T

C [

Level of Degree of  Stress Level Difficulty for
Fatigue  Task Difficulty Letter
Recognition

Figura 6: VAS obtenidos para cada tecnologia

Finalmente, los resultados obtenidos en el
cuestionario comparativo son mostrados en la tabla 2.

Tabla 2: Resultados comparativos entre los sistemas

BCl y Tobii.
BCI Tobii
Valoracion EIl mas controlable
positiva EIl mas confortable
El favorito
Valoracion El més estresante
negativa

El menos complejo
El mas cansino
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4 DISCUSIONES Y
CONCLUSIONES

Durante la fase de calibracién, el paciente, no solo
tuvo mucha dificultad en seguir con los ojos los
distintos objetivos durante la fase de calibracion del
eyetracker, sino que ademas tuvo muchas dificultades
en mantener los ojos abiertos. Finalmente, la
calibracién se llevé a cabo con el ojo derecho y ni
asi, el sujeto logré una buena calibracién. Este largo
tiempo requerido en la fase de calibracion del Tobii
ha podido influir negativamente en la fatiga y en la
usabilidad de este sistema. Se observa que el tiempo
requerido en la fase de evaluacion es similar para los
dos sistemas sin embargo, el nimero de errores es
bastante mayor para el Tobii. En definitiva, los
resultados objetivos muestran que con el sistema BCI
se obtienen mejores prestaciones.

En cuanto a las medidas subjetivas, la carga de
trabajo requerida para el sistema BCI es ligeramente
inferior a la exigida por el eyetracker. La exigencia
mental y el esfuerzo requerido fueron dimensiones
mas altas en el sistema BCI en comparacion con el
eyetracker. Una causa de esto puede ser el elevado
tiempo necesario para seleccionar un simbolo con el
sistema BCI (24 s). Sin embargo, el sistema BCI ha
requerido menos exigencia temporal, contribuyendo
al desarrollo de la tarea y a una menor frustracion,
teniendo ademas un efecto positivo en las
prestaciones.

En relacion a las distintas cuestiones comparativas
entre las dos tecnologias (VAS), el sistema BCI no
supuso fatiga alguna. Aunque el grado de dificultad
en la tarea fue inferior parta el sistema BCI, hay que
mencionar que los valores obtenidos fueron
importantes para las dos tecnologias evaluadas (6
para el BCl y 8 para el Tobii). Ninguno de los
sistemas fue considerado como estresante ni supuso
dificultad para reconocer los distintos simbolos.

Los datos obtenidos muestran, para este paciente,
una cierta ventaja en el uso del sistema BCI en
comparacion con el Tobii, opinién que fue trasladada
por él mismo.

Aunque resultados recientes concluyen que, para
tareas de comunicacidn, un sistema basado en
eyetracker presenta mas ventajas que un sistema BCI
basado en el P300, los resultados presentados en este
trabajo nos permiten concluir que la tecnologia BCI
no debe ser descartada como solucién alternativa
para aquellos pacientes que presentan cierta
dificultad, no solo para controlar el movimiento de
sus 0jos, pero también en el manejo de un eyetracker.
Aunqgue los resultados han sido obtenidos sobre un
Unico paciente, estos muestran que la tecnologia
siempre debe ser testeada y adaptada a cada usuario,
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no debiendo establecerse una tecnologia especifica
como la mas apropiada sin antes ser probada por la
persona.
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