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“Reduccidn de artefactos en sefales clcctroenccfalogréﬁcas
mediante nuevas técnicas de filtrado automético basadas
en separacion ciega de fuentes’

Realizada por: Sergio Romero Lafuente
Dirigida por: Miguel Angel Mafanas Villanueva
Manel José Barbanoj Rodriguez

El analisis cuantitativo y la interpretacion de las sefiales electroencefalograficas (EEG)
permiten la comprensién de la funcién cerebral, ayudando de esta manera en el diagndstico de
estados disfuncionales en neurologia, psiquiatria y psicofarmacologia. De hecho, el método
més frecuentemente utilizado para evaluar la influencia de un férmaco en el sistema nervioso
central y para el diagnéstico de enfermedades psiquidtricas y neuroldgicas estd basado en los
cambios obtenidos en algunas variables espectrales del EEG. Sin embargo, es conocido que
cierta actividad de origen no cortical contribuye también en los registros de EEG, siendo el
caso mds critico y relevante el producido por la contaminacién debida a la actividad ocular. El
tratamiento adecuado de los artefactos que contaminan la sefial EEG se ha convertido en una
ctapa de maxima importancia, ya que dicha contaminacién puede llevar a resultados erréneos
y conclusiones equivocadas. El método mds comunmente utilizado y considerado gold
standard en neuropsicofarmacologia para la reduccién de artefactos oculares en senales EEG
estd basado en la regresion lineal. Sin embargo, esta técnica no sélo reduce la contaminacién
ocular sino que también elimina cierta actividad cerebral. Por tanto, el desarrollo de nuevos
métodos automaticos para la reduccion de la actividad ocular presente en las senales EEG, que

superen las limitaciones presentadas por los métodos actualmente més utilizados, constituye
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un paso definitivo en los ensayos clinicos dedicados a evaluar los efectos de un firmaco en el

sistema nervioso central.

Dicho problema da origen a la linea de investigacién dentro de la cual esta tesis
corresponde a su fase inicial y cuyo objetivo principal es el disefio y evaluacién objetiva de
métodos automaticos de filtrado de artefactos oculares en sefiales EEG espontaneas para la
mejora cuantitativa en los estudios de firmaco-EEG. Para alcanzar este objetivo principal, se

definen, entre otros, los siguientes objetivos especificos:

* Diseno de procedimientos para casos simulados de vigilia basados en la adquisicién de
seiales EEG y EOG contaminadas bidireccionalmente, utilizando tanto mezclas

instantineas como convolutivas.

* Diseno y validacién de reglas booleanas basadas en caracteristicas temporales,
frecuenciales y de topografia espacial para la deteccién automadtica de las componentes

asociadas a actividad ocular en métodos basados en la separacién ciega de fuentes (BSS).

®* Estudio comparativo de técnicas de BSS con respecto a otros métodos cldsicos en

situaciones simuladas de vigilia.

* Evaluacién objetiva del filtrado ocular mediante la cuantificacién de la mejora al utilizar
el nuevo método automatico de filtrado respecto al método gold standard en el andlisis
del efecto farmaco utilizando diversas aproximaciones: topografia cerebral, relacién

farmacocinética-farmacodindmica, tomografia cerebral, etc.

* Disefio ¢ implementacién de una herramienta informatica con entorno amigable para el
uso clinico en el procesado de senales EEG espontdneas para la evaluacion de la actividad

cerebral en el estudio de firmacos en vigilia.

En esta tesis doctoral se estudian las diferentes situaciones de contaminacién ocular en las
senales EEG y su problemitica bajo la situacién de vigilia, mediante la exploracién de bases de
datos correspondientes a registros adquiridos en voluntarios sanos tras la administracién de
firmacos. Se describen los métodos clésicos de filtrado ocular y la implementacién del nuevo
método de filtrado automatico basado en BSS. La situacién mas propicia para una evaluaciéon

objetiva de los diferentes métodos de filtrado ocular precisa la utilizacién de senales
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electrooculogrificas (EOG) y EEG simuladas, donde las actividades ocular y cerebral puedan
ser conocidas de antemano. Se generan sefiales simuladas a partir de la mezcla de las
actividades ocular y cerebral (extraidas de sefiales EOG y EEG reales) mediante dos estrategias:
mezclas instantdneas y mezclas convolutivas. Se realiza un andlisis comparativo de la eficacia de
los métodos de filtrado ocular en las senales simuladas. A continuacién, se determina el
impacto del filtrado ocular en la evaluacion de los efectos inducidos por un firmaco en el
cerebro, comparando el método propuesto basado en BSS con el procedimiento considerado

gold standard.

En el primer capitulo se presenta una descripci()n del sistema nervioso y concretamente
del cerebro, desde un punto de vista fisiolégico y funcional, de la generacién de la actividad
cerebral y de su medicién a partir de la electroencefalografia. También se describen los ritmos
cerebrales, se enumeran una serie de aplicaciones donde la sefial EEG ha demostrado su
utilidad y se introducen los estudios de fairmaco-EEG. Por ultimo, se presentan los principales

artefactos que contaminan las sefiales EEG.

El segundo capitulo plantea el problema asociado al filtrado de los artefactos oculares,
considerados los mds criticos, que supone el inicio de la linea de investigacién en la cual se
inscribe esta tesis. Se discute la motivacién y se realiza una revision del estado del arte en
cuanto a los métodos de filtrado ocular en seniales EEG. Se presentan el objetivo principal y
objetivos especificos de la tesis, las bases de datos, la metodologia empleada y el marco bajo el

cual se desarrolla la presente tesis.

En el tercer capitulo se describen los dos métodos clésicos utilizados comtinmente en el
entorno clinico para el filtrado de los artefactos oculares que contaminan las senales EEG: la
regresién lineal y el filtrado adaptativo. Adicionalmente, con el objetivo de solventar la
limitacién conocida que presentan ambos métodos, que consiste en la eliminacidon simultinea
de actividad cerebral junto con la contaminacién ocular, se describe una modificacién basada
en la realizacién de un filtrado paso-bajo de las sefiales EOG de referencia previamente a la

aplicacion de los procedimientos de regresion vy filtrado adaptativo.
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En el cuarto capitulo se presenta la metodologia de BSS y su aplicacién para el filtrado de
los artefactos oculares. Se proporciona una visién panordmica de los numerosos algoritmos
existentes para la resolucion del problema BSS, que bésicamente pueden dividirse en dos tipos:
los denominados de decorrelacién espacio-temporal, que utilizan unicamente estadisticos de
segundo orden, y los de Andlisis de Componentes Independientes (ICA) que aplican
estadisticos de orden superior. Ademds, también se describen diferentes métodos para realizar
el preblanqueo (que reduce la complejidad del problema de BSS) de las seales registradas:
convencional, convencional modificado y robusto. Por ultimo, se propone y describe un
algoritmo automdtico basado en reglas booleanas para la identificacién de las componentes

fuente asociadas a la actividad ocular.

El quinto capitulo estd dedicado a la generaciéon de senales simuladas utilizando dos
estrategias diferentes: mezclas instantdneas y mezclas convolutivas (donde la propagacién de
las actividades es independiente y dependiente de la frecuencia, respectivamente). Se disena
una metodologia para extraer las actividades ocular y cerebral de las senales EOG y EEG reales.
Los modelos de propagacién correspondientes a las mezclas instantdneas estin basados en
coeficientes constantes estimados a partir de la regresién lineal. Sin embargo, los modelos de
propagacion correspondientes a las mezclas convolutivas se identifican mediante modelos
generales lineales MISO con estructura autorregresiva ARX. De hecho, el estudio realizado
considerando ambas aproximaciones, instantdnea y convolutiva, proporciona resultados y
respuestas de interés sobre la discusion existente en la literatura acerca de si la propagaciéon
ocular es dependiente o independiente de la frecuencia. Los indices SAR y de correlacién de
Pearson, definidos para evaluar la distribucién de la contaminacién ocular en las senales
simuladas, demuestran que ambas mezclas son coherentes con la informacién fisidlogica
conocida, proporcionando consistencia a los modelos de propagacién estimados y por tanto a

las senales EOG y EEG simuladas.

En el sexto capitulo se realiza un andlisis comparativo de la eficacia de los diferentes
métodos descritos en el filtrado de los artefactos oculares presentes en las bases de datos
simuladas mediante mezclas instantdneas y convolutivas. Inicialmente, para los métodos de

filtrado basados en BSS, se realiza un estudio del efecto que tiene el preblanqueo de las senales
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EOG y EEG, como preprocesado previo a la descomposicion en senales fuente. Los resultados
obtenidos indican que el preblanqueo convencional es el mas adecuado para los algoritmos
SOS, y se decide utilizarlo también en los algoritmos HOS (con resultados similares para los
diferentes métodos de preblanqueo evaluados) en los andlisis para las sefales simuladas y
reales. Por otro lado, el resultado mas relevante de la evaluacién realizada sobre sefales
simuladas (mezclas instantdneas y convolutivas) consiste en que el método considerado gold
standard basado en regresion lineal no sélo reduce la contaminacién ocular sino que también
climina actividad cerebral, debido a que no tiene en cuenta el fenémeno de la contaminacién
bidireccional (errores promedio en las potencias absolutas alfa y beta alrededor del 25%). Esta
eliminacién de la actividad cerebral queda reducida al aplicar la version filtrada de la regresion,
empeorando, sin embargo, los errores en las potencias relativas (promedio alrededor del 10%).
La eficacia del método de reduccién ocular basado en el filtrado adaptativo, asi como su
versién filtrada, es muy similar al método de regresién y su versién filtrada. Respecto al
comportamiento de los algoritmos basados en BSS, el analisis realizado acerca de la influencia
de la duracién del segmento utilizado para la descomposicién indica que mientras los
algoritmos SOS, a excepcién del PCA, proporcionan errores similares para todas las
duraciones consideradas, los algoritmos basados en HOS requieren de la mayor duracién
posible, ya que el error cometido disminuye con la utilizacién de segmentos de mayor
longitud. En base a los resultados obtenidos en los dominios temporal y frecuencial puede
concluirse que los algoritmos basados en SOS (AMUSE y SOBI) son las técnicas que
demuestran mayor eficiencia y eficacia para la reduccién de los artefactos oculares
(preservando y recuperando mayor actividad cerebral que el resto de técnicas evaluadas) tanto
en las sefales simuladas mediantes mezclas instantdneas como mezclas convolutivas. Por
ultimo, el analisis realizado con otras configuraciones de canales EOG y EEG utilizadas en
diferentes aplicaciones (como un menor numero de canales EEG en clinica infantil y
polisomnografia, o la peor situacién posible que sucede cuando no se dispone del registro de
sefiales de referencia EOG), indica que los algoritmos basados en SOS (AMUSE y SOBI)

proporcionan los errores mas pequefios.

En el séptimo capitulo se determina la influencia del filtrado ocular en la evaluacién de

los efectos inducidos por un firmaco en el cerebro, mediante la utilizacién de bases de datos
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con senales reales, considerando dos métodos de filtrado ocular: el gold standard basado en

regresion lineal y el método automatico basado en BSS propuesto en esta tesis doctoral. Los
resultados en el dominio temporal y frecuencial muestran que la técnica gold standard no sélo
reduce la actividad ocular, sino que también elimina actividad cerebral de interés,
especialmente en las regiones anteriores. Sin embargo, los mapas topograficos no revelan
perfiles farmacodindmicos muy diferentes para ambos métodos de filtrado, al observar todos
los canales de manera global. Respecto a los canales anteriores, los resultados obtenidos tras la
aplicacién del filtrado basado en BSS tienen la misma tendencia que los observados en los
canales centrales y posteriores, indicando por tanto que ¢l método BSS es mas adecuado. Por
otro lado, la evaluacién de las relaciones PK-PD indica que los valores de correlacion entre la
evolucién temporal de las concentraciones plasmidticas y de las variables espectrales son
mayores tras el filtrado mediante el método basado en BSS propuesto en esta tesis. Finalmente,
las imagenes de tomografia cerebral generadas por LORETA muestran una mayor simetria
hemisférica cuando se aplica la reduccién de artefactos oculares mediante el método BSS. En
este caso, la simetria hemisférica parece corresponder a una situacién més légica puesto que la

actividad cerebral registrada es espontanea.

El capitulo octavo describe la interfaz grafica qEEG, que ha sido disefiada ¢ implementada
con ¢l objetivo de proporcionar al personal investigador clinico una herramienta informatica
que les facilite la obtencién de resultados en los estudios de firmaco-EEG. Esta herramienta ha
sido desarrollada con Matlab®, y permite al usuario la seleccién de diferentes pardmetros
involucrados en el procedimiento de filtrado de artefactos. Esta interfaz, que incorpora el
método propuesto en esta tesis tras la evaluacién en senales artificiales y reales bajo efecto
farmacoldgico, ya estd siendo utilizada habitualmente en sus estudios farmacolégicos por el
Centro de Investigacién de Medicamentos del Hospital de la Santa Creu i Sant Pau de

Barcelona.
Finalmente, en el dltimo capitulo se describen las conclusiones de la tesis y las extensiones
futuras, ast como las aportaciones més relevantes, que son las siguientes:

* Implementaciéon de un nuevo método completamente automadtico para la reduccion de

la contaminacién ocular en sefiales EEG. Dicho método se basa en los algoritmos de BSS
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SOBI o AMUSE indistintamente, se aplica en segmentos de corta duracidn, ¢ incluye la
deteccién automdtica de las componentes fuente asociadas a actividad ocular. La eficacia
de este método, basado en el problema de BSS, ha sido validada tanto en senales
simuladas [Romero et al, 2008] [Romero et al, 2009a] como en sefiales reales [Romero

et al, 2009b], demostrando un comportamiento mejor que el método considerado gold

standard (ver anexo para las publicaciones derivadas de la tesis).

Estimacién de modelos MISO que reflejan la propagacién de las actividades ocular y
cerebral a lo largo del cuero cabelludo. Dichos modelos han permitido aportar
informacién para aclarar la discusién acerca de la dependencia o independencia de la
frecuencia en la propagacién ocular. Estos resultados afirman que ambas propagaciones

de las actividades ocular y cerebral pueden considerarse independientes de la frecuencia.

Realizacién de una herramienta informdtica para el procesado de senales EEG en
estudios de fairmaco-EEG. Esta interfaz grafica interactiva ya ha empezado a ser utilizada
en diversos estudios de evaluacién del efecto de un firmaco en el sistema nervioso
central [Alonso et al., 2010], por el CIM del Hospital de la Santa Creu i Sant Pau de

Barcelona (ver anexo para las publicaciones derivadas de la tesis).
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Si el cerebro fuese tan sencillo para que pudiéramos comprenderlo,
nosotros seriamos tan simples que no lograriamos entenderlo.

Albert Einstein

Fisico 1879-1955

Introduccidn

1.1 Fisiologia del cerebro

Los sistemas nervioso y endocrino controlan las funciones del organismo. El sistema
nervioso estd compuesto basicamente por células especializadas, cuya funcién es recibir
estimulos sensitivos y transmitirlos a los 6rganos efectores, ya sean musculares o glandulares. El
sistema nervioso se divide en dos partes principales: el sistema nervioso central, formado por el
encéfalo y la médula espinal, y el sistema nervioso periférico, compuesto por los nervios

craneanos y espinales y sus ganglios asociados [Snell, 2003].

El encéfalo y la médula espinal son los centros principales donde se produce la correlacién
¢ integracién de la informacién nerviosa. De manera convencional, el encéfalo se divide en tres
partes principales que en orden ascendente desde la médula son: el romboencéfalo, el
meséncefalo y el prosencéfalo. El romboencéfalo o encéfalo posterior se subdivide en el bulbo
raquideo, la protuberancia y el cerebelo. El prosencéfalo o encéfalo anterior se compone del
diencéfalo y del cerebro. El diencéfalo a su vez consta del tdlamo y del hipotdlamo [Guyton y

Hall, 2003].
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El cerebro, la parte mas grande del encéfalo, consta de dos hemisferios que estan
conectados por una masa de sustancia blanca denominada cuerpo calloso. El peso promedio de
un cerebro humano adulto es de 1400g y el grosor de la regién més superficial, denominada
corteza o cortex, es de aproximadamente 3mm. Ambos hemisferios, derecho e izquierdo,
contienen estructuras idénticas. La corteza cerebral presenta pliegues o circunvalaciones,
separados por cisuras. De esta forma, el drea de superficie de la corteza aumenta de forma
considerable. Estos surcos delimitan los denominados 16bulos y giros cerebrales. Los 16bulos,
cuyos nombres corresponden al hueso bajo el que se ubican, se encuentran separados entre si
por las cisuras principales, que generalmente son profundas. Cada I6bulo presenta a su vez un
cierto numero de giros delimitados por cisuras secundarias. En cada hemisferio cerebral se
distinguen cuatro lébulos: frontal, parietal, occipital y temporal. Obviamente, estas divisiones
se realizan por conveniencia y desde el punto de vista funcional las fibras nerviosas cruzan

libremente los limites.

Las funciones desempefadas por el cerebro consisten en el control de la mayoria de las
actividades del organismo. El cerebro procesa la informacién sensorial, controla y coordina el
movimiento y el comportamiento, pudiendo llegar a dar prioridad a las funciones corporales
homeostaticas, como los latidos del corazén, la presién sanguinea, el balance de fluidos y la
temperatura corporal. El 16bulo frontal, que determina rasgos de nuestra personalidad y
muchas emociones, estd envuelto en funciones inteligentes tales como la habilidad de planear,
tomar decisiones o resolver problemas. En dicho I6bulo se encuentra el giro precentral, que
regula las funciones motoras, y las dreas de Broca, que controlan el lenguaje. El l6bulo parietal
recibe informacion de todas las partes del cuerpo, ¢ interpreta y procesa todas las funciones
somatosensoriales en el giro postcentral (tacto, temperatura, presién, etc.). Los 18bulos
temporales reciben y procesan toda la informacién auditiva y desempefian un papel
importante en tareas visuales complejas, como el reconocimiento de caras, y en la comprensién
del lenguaje escrito (en el giro angular, situado en la unién de los 16bulos parietal, occipital y
temporal). El 16bulo occipital recibe y procesa la informacién visual: formas, color y
movimiento del ambiente. Por otro lado, el tilamo, del tamafo de una nuez, actiia como filtro
donde confluyen las senales sensitivas excepto las olfativas. Es decir, el tdlamo selecciona los

estimulos sensoriales relevantes de los poco utiles, y los dirige a la corteza cerebral. El
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hipotdlamo es relativamente pequefio (del tamano de un guisante) pero extremadamente
importante. Realiza tareas asociadas al control del apetito y de la sed, la conducta sexual y el
sueno. Regula ademas el sistema nervioso auténomo vy el sistema endocrino [Snell, 2003]. La

figura 1.1 muestra las diferentes regiones cerebrales mencionadas asi como su funcionalidad.

Figura 1.1 Vistas lateral, interna y superior del cerebro. Se han coloreado los diferentes 16bulos: frontal (rojo), parietal (azul), temporal

(amarillo) y occipital (verde). Figura traducida y modificada de [Yokochi et al., 1991].

La actividad principal del cerebro consiste en procesar y transmitir flujos enormes de
informacién. Para conseguirlo, se estima que el cerebro contiene entre 50000 y 100000
millones de neuronas [Andreassi, 2000]. Las neuronas son células excitables especializadas en
la recepcién de estimulos y la transmisién de respuestas mediante impulsos. Ademds de las
neuronas, ¢l sistema nervioso estd compuesto por neuroglias, que son células que cumplen
funciones de protecciéon y nutricién a las neuronas, e intervienen activamente en el
procesamiento cerebral de la informacién. A pesar de que su tamafio y forma varfan
considerablemente, todas las neuronas constan de tres partes: cuerpo celular o soma, una o mas
dendritas y un axén. La figura 1.2 muestra el diagrama bdsico de una neurona. El cuerpo
celular contiene el nicleo que controla toda la actividad. Las dendritas son extensiones cortas
que se desprenden del cuerpo celular y le transmiten impulsos. El axén es la prolongacién
tubular mds larga del cuerpo celular y su misién consiste en transmitir informacién a otras
neuronas. La comunicacién entre neuronas se realiza en las sinapsis, donde el impulso eléctrico

es transmitido de una neurona presindptica a otra postsindptica mediante la segregacién de
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sustancias quimicas denominadas neurotransmisores (ver figura 1.2). De esta manera, las
neuronas conforman e interconectan los tres componentes del sistema nervioso: sensitivo,
integrador y motor. Asi, un estimulo que es captado en alguna regién sensorial entrega cierta
informacién que es conducida a través de las neuronas y analizada por el componente
integrador, el cual puede elaborar una respuesta, cuya senal es transmitida de nuevo a través de

las neuronas y ejecutada mediante una accién motora.

Figura 1.2 Diagrama basico de una neurona indicando la propagacién de la informacién y la conexién con otra neurona en la sinapsis.

La eficiencia de un cerebro depende en gran medida de la miniaturizacién de sus
componentes y de la velocidad de sus neuronas. En general, la velocidad de conduccién del
impulso neuronal depende fundamentalmente del didmetro del axén y de la mielinizacién de
éste (recubrimiento de miclina que aisla el axén permitiendo mayores velocidades de
propagacién). Estas velocidades alcanzadas (del orden de los 100m/s) son lentas en
comparacién con las velocidades de propagacién de la informacién eléctrica en las
computadoras. En realidad, la elevada eficiencia del cerebro radica en el gran nimero de
interconexiones entre neuronas (unos 100 trillones de sinapsis en el cerebro humano). La
complejidad es tal que si se consiguiera desenredar todas las fibras interconectoras del cerebro
y se pusieran una a continuacién de la otra, formarian un filamento capaz de rodear dos veces

el ecuador de la Tierra. Y esto es s6lo una pequena parte de la maquinaria cerebral, ya que
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ademads existen unas 100 neuroglias por cada neurona, de las que se empieza a comprender su
importancia en tareas tales como la produccién de mielina y la regulacién de las transmisiones

sindpticas, entre otras [O’Shea, 2005].

1.2 Generacién de la actividad neuronal

El origen de los potenciales cerebrales se debe a la transmisién de la informacion a través
de las neuronas. Estas son excitadas por estimulos naturales originados en érganos receptores o
por impulsos provenientes de otras neuronas. Las neuronas responden mediante impulsos
eléctricos a esta estimulacién. El impulso nervioso es de naturaleza electroquimica, es decir es
una corriente eléctrica producida por gradientes de concentracién de algunas sustancias
quimicas con carga eléctrica. El proceso global de propagacién de un impulso nervioso puede
dividirse en diferentes etapas: reposo, generacion del potencial de accién, propagacién del

potencial a lo largo del axén, y transmisidn sindptica.

Inicialmente, la neurona estd en reposo, es decir, no estd transmitiendo ningiin mensaje o
impulso nervioso. En la etapa de reposo, la neurona se encuentra en un estado de tensién
debido al desequilibrio de la carga eléctrica existente hacia dentro y hacia fuera de la neurona.
Este gradiente eléctrico tiende a conducir los iones dentro o fuera de la neurona
distribuyéndolos de manera dispar a ambos lados de la membrana que separa el interior del
exterior de la neurona. Esta membrana permanece inicialmente impermeable, es decir, sus
canales estdn cerrados al paso de los diferentes iones. En concreto, el interior de la neurona estd
cargado negativamente respecto al exterior (alrededor de -70mV) ya que existe una
acumulacién de iones sodio en el exterior a la vez que iones potasio y particulas con carga
negativa se encuentran en su interior [Fisch, 1999]. Esta carga negativa que tiene la neurona en
su estado de reposo se conoce como potencial de membrana o de reposo. El desequilibrio
eléctrico se mantiene por un sistema de proteinas cominmente llamado bomba de sodio-

potasio.
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Cuando la neurona recibe estimulos de una determinada duracién e intensidad a través de
las dendritas, se produce una variacion fisico-quimica en la membrana celular que la convierte
en permeable, es decir, los canales se abren y permiten la entrada de iones Na* incrementando
la positividad en el interior de la neurona. Este cambio stbito en el potencial de membrana es
conocido como despolarizacién y es el responsable del potencial de accién: la carga eléctrica
cambia de -70mV a 30mV. La intensidad del estimulo necesario para provocar la descarga y
por tanto la actividad de una neurona se conoce como umbral de excitabilidad y una vez
alcanzado, la respuesta es efectiva, es decir independiente de la interrupcién o aumento del
estimulo. Durante la despolarizacién la neurona estd en un estado refractario, ya que no puede
volver a ser excitada. Una vez la neurona ha disparado via el potencial de accién, vuelve a su
estado de reposo mediante la repolarizacion, donde se cierran los canales de sodio y se abren
los de potasio, permitiendo la salida de K* fuera de la neurona. La salida de potasio es mayor
que la necesaria para restablecer el potencial de reposo, quedando la membrana
hiperpolarizada, es decir con mayor electronegatividad en su interior. El potencial de reposo es
restaurado mediante la bomba sodio-potasio, que consiste en el intercambio de sodio interior
por potasio exterior. Se estima que este sistema de intercambio consume un 20% de la energfa
de todo el cuerpo. La figura 1.3 describe las diferentes etapas correspondientes a la generacién

de un potencial de accién en una neurona.

Figura 1.3 Esquema correspondiente a la generacién de un potencial de accién indicando los diferentes estados de la membrana y de

sus canales de sodio y potasio. Tras la hiperpolarizacién, la bomba proteinica de sodio-potasio restaura el potencial de reposo.
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El potencial de accién se propaga a través del axén de la siguiente manera: la
despolarizacién de la membrana en un punto del axén provoca que el exterior de ese punto
quede cargado negativamente al introducirse en la neurona las cargas positivas de sodio; las
zonas adyacentes sufren una atraccion de sus cationes por la carga negativa del drea estimulada;
y asi el flujo de corriente (cargas positivas y negativas juntas) provocan una despolarizacién de
la zona adyacente. La figura 1.4 representa el recorrido de la despolarizacién-repolarizacién a
lo largo del axdn hasta entrar en contacto con otra neurona (sinapsis) o con un musculo (placa

motora).

La llegada del impulso al terminal presindptico provoca la liberacién de una sustancia
neurotransmisora que recorre la hendidura sindptica (separacién entre neuronas) y que
interacciona con unos receptores especializados en la neurona postsinaptica. Esta interaccion
produce un cambio transitorio en la permeabilidad de ciertos iones en la parte de la membrana
postsindptica, causando a su vez una alteracién local en el potencial de reposo denominada
potencial postsindptico. Esta variacién de la permeabilidad puede permitir la entrada de sodio
que despolariza la membrana, y hace que el impulso nervioso se propague nuevamente a través
de una segunda neurona, y asi sucesivamente. Existen dos tipos de potenciales postsindpticos:
excitatorios e inhibitorios. El potencial postsindptico excitatorio (EPSP - excitatory
postsynaptic potential) es una reduccion parcial transitoria del potencial de membrana debida a
un incremento local de la permeabilidad a los iones sodio y potasio. La entrada de iones sodio a
la neurona hace que el potencial de tensién sea menos negativo, es decir, despolariza
parcialmente la neurona. Por el contrario, ¢l potencial postsindptico inhibitorio (IPSP -
inhibitory postsynaptic potential) consiste en un incremento transitorio de la negatividad
intraneuronal producido por la entrada de iones cloro (Cl') y la salida de iones potasio. Esta
variacién hiperpolariza la neurona, es decir complica que ésta dispare negativizando en mayor
medida su potencial de reposo [Sanei y Chambers, 2007]. En realidad, la neurona
postsindptica recibe simultdneamente varios potenciales EPSP ¢ IPSP cuyos efectos son
sumados espacial y temporalmente, y segin el resultado la neurona queda excitada o inhibida
(ver figura 1.4). Ademds, cabe destacar que mientras que el potencial de accién tiene una

duracién de 1ms, los potenciales postsindpticos pueden alcanzar duraciones de 200ms [Fisch,

1999].
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Figura 1.4 Esquema de una neurona postsinaptica indicando entradas excitatorias e inhibitorias. En caso de generacién de un

potencial de accidn, se detalla el mecanismo de propagacién de dicho potencial a lo largo del ax6n hasta la préxima sinapsis.

Las senales corticales son consecuencia de la actividad neuronal. Sin embargo, aunque en
un registro normal se recoge actividad de varios millones de neuronas, para conseguir una
actividad global minima se precisa que un conjunto de neuronas vecinas estén sincronizadas.
Se pueden observar ondas mayores y mds lentas cuanto mayor sea la sincronia de los
generadores. De esta manera, la corriente de opinién més predominante expresa que la senal
electroencefalogrifica (EGG) registrada en la superficie del cuero cabelludo refleja la actividad
eléctrica asociada a la suma de los potenciales postsindpticos sincronizados y generados por
células piramidales orientadas verticalmente y situadas en la corteza cerebral [Fisch, 1999]
[Bear et al., 2006]. Asi, los potenciales postsindpticos se suman temporal y espacialmente en la
corteza, originando dipolos entre las zonas mds superficiales y las mds profundas. Estos
dipolos, originados por la configuracién de las neuronas piramidales, dan lugar al movimiento
de cargas eléctricas y a la generacién de campos eléctricos que se propagan a lo largo del cuero
cabelludo, donde se recogen como seial EEG. La figura 1.5 muestra el registro de potenciales
EEG en el cuero cabelludo a partir de la generacién de campos eléctricos debidos a las
corrientes sindpticas que reciben las neuronas piramidales. Ademds de los potenciales
postsindpticos, probablemente también contribuyen a los registros EEG ciertas corrientes
intraneuronales intrinsecas originadas por la activacién de los canales idnicos, aunque su papel

no estd del todo establecido [Fisch, 1999]. Inicialmente se crefa que los potenciales de accidon
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producidos por la activacién neuronal podian ser el origen de la senal EEG, pero estos
potenciales poseen una distribucién de campo eléctrico mis pequena (menor penetracién en el
espacio extracelular) y ademds tienen una duracién menor que los potenciales postsindpticos
(alrededor de 1ms en comparacién con los 15 a 200ms de los potenciales postsindpticos). Por
consiguiente, la contribucién de los potenciales de accién tanto en las sefales EEG como en

los registros clinicos intracraneales es apenas significativa.

Figura 1.5 Esquema de generacién de un pequefio potencial EEG como suma de las corrientes sinapticas de las neuronas piramidales.
Unicamente si miles de neuronas de este tipo contribuyen con sus pequeiios voltajes, puede producirse un potencial con suficiente
amplitud para ser medido en el cuero cabelludo. Cada neurona situada bajo el electrodo recibe numerosas entradas sinapticas. En los
gréficos a) y b) se muestran ejemplos de sincronizacion utilizando la contribucién de 6 neuronas. En a) si los impulsos de entrada se
reciben en intervalos irregulares, las respuestas de las neuronas piramidales no estan sincronizadas, por lo que la suma de actividad
detectada por el electrodo tiene muy baja amplitud. Sin embargo, en b) si el mismo nimero de impulsos llegan en un intervalo de
tiempo muy pequeno, las respuestas de las neuronas estan sincronizadas, y por tanto el EEG resultante tiene mayor amplitud. Figura

traducida y modificada de [Bear et al., 2006].

De este modo, los electrodos situados en el cuero cabelludo registran la suma de los
potenciales postsindpticos de neuronas subyacentes de la corteza cerebral, favoreciendo los
cambios de potencial lentos y simultdneos generados en las dreas corticales de neuronas

piramidales orientadas en paralelo entre ellas y perpendicularmente al cuero cabelludo (ver
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figura 1.5). El tejido situado entre estas neuronas generadoras y los electrodos de registros, a
través del cual se propaga la corriente eléctrica, forma un volumen conductor. Este tejido estd
formado por el cerebro, el liquido cefalorraquideo, las meninges, el crdneo y el cuero cabelludo.
El volumen conductor modifica tanto la amplitud como la morfologia de la senal cortical.
Ademds, la amplitud de la senal depende en gran medida de: 1) el grado de sincronizacién de
los potenciales postsindpticos, 2) la orientacion de las neuronas piramidales respecto al punto

de registro en el cuero cabelludo, y 3) el tamano del 4rea de activacién de la corteza.

Aunque el registro EEG es el resultado de cambios de potencial individuales, la actividad
registrada por microelectrodos invasivos colocados en neuronas corticales individuales apenas
se correlaciona con dicha senal EEG. Esta falta de correlacién es parcialmente debida por un
lado a que el registro EEG es la suma de un gran nimero de potenciales, y por otro lado a que
los efectos del volumen conductor tienden a ocultar la dispersién temporal de la contribucién
individual [Fisch, 1999]. A pesar de todo ello, la localizacién espacial de los generadores
involucrados en la evaluacidn funcional del cerebro es posible a partir de la distribucién de la

informacion derivada de las senales EEG y MEG [Baillet et al., 2001].

1.3 Medicion de la actividad neuronal: electroencefalografia (EEG)

1.3.1 Introduccién

La medicién de la actividad cerebral puede realizarse mediante la adquisicién de senales
eléctricas o mediante imédgenes estructurales o funcionales. Entre las senales bioeléctricas se
distingue el EEG, el magnetoencefalograma (MEG), el electrocorticograma (ECoG) y el local
field potential (LFP). La sefial MEG registra los cambios producidos en los campos magnéticos
originados por la actividad eléctrica del cerebro. La senal ECoG registra la actividad eléctrica
de la corteza cerebral de forma invasiva mediante la implantacién de electrodos directamente
en esta zona. De esta manera, proporciona una version mejorada de la sefial EEG, ya que para
alcanzar los electrodos situados en el cuero cabelludo, las senales eléctricas deben propagarse a

través del crdneo, donde se atentian en gran medida debido a la baja conductividad del hueso.
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Por otro lado, los registros de LFP proporcionan una medida localizada de la poblacién
neuronal en una esfera de Imm de radio alrededor del electrodo (se implantan en zonas mds

profundas que en el ECoG).

Entre los métodos para la medicién de la actividad cerebral mediante imagenes destacan la
tomograffa computerizada (TC), la resonancia magnética funcional (fMRI - functional
magnetic resonance imaging), la tomografia por emision de positrones (PET — positron emission
tomagraphy) y la tomografia por emisién de fotén tnico (SPECT - single photon emission
computed tomography). Mientras las técnicas CT, PET y SPECT proporcionan una imagen

esttica de la estructura del cerebro en un instante determinado (son ampliamente utilizadas
para la deteccién de tumores y lesiones cerebrales), el fMRI permite registrar cambios
funcionales y fisiolégicos en el cerebro con una baja resolucién temporal (1-2

imagenes/segundo).

A continuacién se detallan diferentes aspectos de la adquisicién de la sefal EEG
relacionados con la colocacién de los electrodos en el cuero cabelludo y con el

acondicionamiento de las sefales.

1.3.2 Colocacién de los electrodos

Para la adquisicion de sefiales EEG existen dos tipos de montaje: monopolar y bipolar. El
método monopolar, también denominado referencial, supone la colocacién de un electrodo
llamado activo en la zona de interés, y de otro llamado referencia en un 4rea de relativa
inactividad como los mastoides o los 16bulos de las orejas. Sin embargo, en el montaje bipolar o
diferencial se colocan dos electrodos activos en las regiones de interés. De este modo, los
clectrodos bipolares registran la diferencia entre los potenciales de las dos regiones en cada
instante, siendo ampliamente utilizados para evaluar la presencia o ausencia de simetria entre

hemisferios cerebrales, que puede ser signo de alguna anomalia cerebral.

La colocacién de los electrodos sobre el cuero cabelludo se realiza de acuerdo con el

sistema internacional 10-20 [Jasper, 1958]. Dicho sistema proporciona una cobertura
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uniforme de todo el cuero cabelludo en adultos mediante la colocacién de 19 electrodos y
surge ante la necesidad de estandarizacién con el objetivo de facilitar la comparacién de sefiales
EEG registradas del mismo o diferentes pacientes en uno o mds laboratorios. Consiste en la
colocacion de los electrodos en unas posiciones relativas del cuero cabelludo sefialadas por
intervalos del 10 o 20% de la longitud total de las distancias entre puntos anatémicos
conocidos, como el nasion (base nasal) o el inion (proyeccién del craneo en la parte de atrds de
la cabeza también conocida como protuberancia occipital). Se utiliza una nomenclatura para
denominar los electrodos basada en una letra y en un subindice. La letra es una abreviatura de
la regién cerebral: prefrontal o frontopolar (Fp), frontal (F), central (C), parietal (P), temporal
(T), occipital (O) y auricular (A). El subindice hace referencia al desplazamiento lateral del
electrodo respecto a la linea sagital. Asi, el subindice z indica desplazamiento nulo o situacién
sobre la linea sagital (linea imaginaria entre el nasion y el inion y que divide el cerebro en dos
hemisferios). Se utilizan niimeros impares para electrodos situados en el hemisferio izquierdo,
y pares para aquellos colocados en el hemisferio derecho. Estos nimeros aumentan de acuerdo
con el desplazamiento hasta la linea sagital. La figura 1.6 muestra el esquema correspondiente
al sistema convencional 10-20 para la colocacién de los 19 electrodos. La metodologia seguida
para la colocacion de los electrodos del sistema 10-20 convencional se resume en los siguientes

pasos [Jasper, 1958]:

1) Medicién de la distancia entre el nasion y el inion. Siguiendo la linea imaginaria que
une el nasion con el inion, se marca la region frontopolar media a un 10% por encima
del nasion. A continuacién, los puntos correspondientes a Fz, Cz y Pz se marcan a
intervalos de un 20%, dejando un intervalo de un 10% entre la region occipital media
y el inion.

2) Medicién de la distancia entre los puntos auriculares pasando por el punto central Cz.
A lo largo de esta linea imaginaria, se marcan los puntos centrales (C3 y C4) y los
temporales (T3 y T4) a distancias de un 20% y 40% desde la linea central
respectivamente.

3) Medicion del perimetro craneal pasando por las regiones frontopolar, occipital y por
los puntos temporales T3 y T4. Mientras que la posicién Fpl viene dada por un 5% a

la izquierda de la regién frontopolar media siguiendo el perimetro craneal indicado,
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los puntos correspondientes a F7, T3, TS, O1, O2, T6, T4, F8 y Fp2 se sittian a lo
largo de dicho perimetro a intervalos de un 10%.

4) Medicién de las distancias entre Fpl y Fp2 con C3 y C4 respectivamente para cada
hemisferio. Los puntos medios de estas distancias proporcionan las coordenadas para
F3 y F4. De manera andloga, se miden las distancias entre C3 y C4 con O1 y O2
respectivamente para cada hemisferio. Los puntos medios de estas distancias proveen

la situacién de los electrodos P3 y P4.

Figura 1.6 Representacion esquematica para la colocacion de los 19 electrodos del sistema internacional 10-20.

El sistema 10-20 es flexible, permitiendo incorporar un nimero mayor de electrodos
siguiendo el proceso de subdivision de los intervalos senalados por el esténdar. Este método,
conocido como sistema 10-20 modificado, es ampliamente utilizado en el 4mbito clinico para
incrementar la resolucién espacial (EEG de alta resolucién) cuando los estudios lo requieren,
como en la localizacién de actividad epiléptica o de potenciales evocados. La figura 1.7 muestra
un ¢jemplo de un montaje de 75 electrodos resaltando las posiciones de los 21 electrodos

recomendados por el sistema 10-20 convencional.
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Figura 1.7 Montaje de 75 electrodos segiin el sistema internacional 10-20 modificado. En color gris se representa el montaje de 21

electrodos correspondiente al sistema 10-20 convencional.

Los electrodos utilizados suelen ser de oro, plata o cloruro de plata (AgCl) ya que estos
materiales no interactiian eléctricamente con el cuero cabelludo. Los electrodos utilizados
como activos tienen forma de disco-taza con didmetro menor que 3mm. La forma de disco-
taza con un orificio en el centro permite la colocacién de pasta conductora una vez fijado el
electrodo con colodién que es aislante. Antes de la adhesion del electrodo, se prepara la zona
fijada limpidndola con alcohol o con pasta abrasiva para mejorar el contacto entre el electrodo
y el cuero cabelludo. Para registros multicanal con gran nimero de electrodos se utilizan
comtnmente gorros o cascos de malla con la posicién de los electrodos ya prefijada. La figura
1.8 muestra diferentes ejemplos de electrodos utilizados para el registro de la senal EEG. Tras
la fijacién de los electrodos, se mide a continuacién la impedancia de cada uno de ellos, que
debe situarse entre 100Q2 y 5000€2. Valores superiores de impedancia pueden atenuar los
potenciales cerebrales y causar artefactos de red eléctrica (50/60Hz), mientras que valores
inferiores indican generalmente la existencia de cortocircuitos entre electrodos [Rowan y

Tolunsky, 2003].
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Figura 1.8 Diferentes tipos de electrodos para la adquisicion de sefiales EEG: a) Electrodo de oro en forma de taza; b) electrodo en

forma de pinza para el lébulo de la oreja; c) gorro para aplicaciones multicanal con gran niimero de electrodos.

1.3.3 Acondicionamiento de las senales

El primer registro de la actividad eléctrica cerebral fue realizado por Hans Berger en 1924
mediante un simple galvanémetro, documentando unas ondas cerebrales de comportamiento
oscilatorio cuya forma diferfa dependiendo de su localizacién [Berger, 1929]. Sin embargo, los
sistemas de registro de sefial EEG actuales consisten en diferentes electrodos unidos a
amplificadores diferenciales (uno por canal), seguidos de filtros para el acondicionamiento
adecuado de las sefiales. Posteriormente, las sefales son generalmente digitalizadas y

almacenadas en soporte informitico.

La actividad cerebral recogida en el cuero cabelludo es de muy baja amplitud, del orden de
uV. Por este motivo, cada electrodo activo es conectado a una entrada del amplificador
diferencial, y la otra entrada se une al electrodo comun utilizado como referencia. Estos
amplificadores diferenciales amplifican entre 1000 y 100000 veces la diferencia de potencial
entre el electrodo activo y el de referencia. En los sistemas de adquisicién analdgicos se filtra la
senal resultante y se obtiene el registro EEG en papel, como resultado de la desviacién

proporcional de una pluma al pasar por encima de un papel.

Sin embargo, la mayoria de sistemas de adquisicién actuales son digitales: la sefal
amplificada se pasa por un filtro antialiasing y posteriormente se digitaliza mediante un

conversor analdgico-digital (A/D). Aunque en principio la sefial EEG tiene un ancho de
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banda infinito, la zona donde se produce la actividad de interés tiene un ancho de banda
limitado (comtnmente menor que 50Hz). De esta manera, se requiere una frecuencia de
muestreo minima en la digitalizacién de 100Hz para satisfacer el criterio de Nyquist. Sin
embargo, en algunas aplicaciones clinicas se utilizan frecuencias de muestreo de hasta 10KHz.
La informacién de la sefial EEG es cuantificada con una resolucidn tipica de 16 bits [Neuman,
1997]. La memoria que se necesita para almacenar las sefiales es por ejemplo en un registro de
1 hora con 21 electrodos a una frecuencia de muestreo de 100Hz requiere un tamano de

21x60x60x100x16=120.96Mbits=15.12Mbytes.

Para facilitar la visualizacién y el procesado de senales EEG se suelen utilizan filtros paso-
banda con la finalidad de reducir el ruido existente. En concreto, se aplican filtros paso-bajo
con frecuencia de corte entre 35 y 70 Hz para evitar artefactos de elevada frecuencia como la
actividad muscular. Por otro lado también se utilizan filtros paso-alto con frecuencia de corte
entre 0.5 y 1 Hz para eliminar actividades de muy baja frecuencia tales como las sefales
electrogalvanicas o artefactos de movimiento. Asimismo, se evitan los artefactos de 50/60Hz

producidos por la red eléctrica mediante el uso de filtros zozch [Sanei y Chambers, 2007].

Hay aplicaciones en las que puede ser de interés cambiar la referencia de las sefiales EEG,
una vez ya han sido registradas mediante un montaje monopolar (electrodo activo
referenciado generalmente a los mastoides). Existen diferentes tipos de montajes referenciales,
como la referencia promedio comin vy la referencia laplaciana, que facilitan la representacién
de algunos resultados concretos. En el caso de referencia promedio comun, el potencial de cada
canal (activo-mastoides) es referenciado al promedio de los potenciales de todos los canales
registrados. Este tipo de referencia es el mds cominmente utilizado para la evaluar el efecto de
un firmaco sobre el cerebro [Herrmann et al., 1989]. Sin embargo, en la referencia laplaciana
cada canal es referenciado a la suma promediada de los electrodos cercanos. De hecho, este
tipo de referencia acttia como un filtro espacial que enfatiza determinados tipos de actividad
cerebral y suprime los efectos de otros. La referencia laplaciana se utiliza ampliamente en la
localizacién de generadores cerebrales en registros EEG de alta resolucién [Gordon y
Rzempoluck, 2004]. Dichos registros utilizan un gran nimero electrodos para recoger la

actividad en todo el cuero cabelludo; por lo tanto el término resolucién tiene en este caso un
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significado espacial, no temporal como sucede en los registros electrocardiogrificos de alta
resolucién. La figura 1.9 muestra, a titulo de ejemplo, un segmento de 5 segundos
correspondiente a 19 canales de EEG referenciados a mastoides, promedio comtin y laplaciana.
Aunque se traten de sefiales temporales de apariencia visual diferente corresponden al mismo

registro EEG.

Figura 1.9 Epoca de 5 segundos correspondiente a un registro de 19 canales de EEG utilizando el sistema 10-20 convencional, y
utilizando diferentes referencias: a) referencia mastoides; b) referencia promedio comin; c) referencia laplaciana calculada a

partir del promedio de la actividad correspondiente a los canales mas cercanos a cada electrodo.

1.4 Ritmos cerebrales

Puede pensarse que la actividad cerebral, debido a su elevada complejidad, debe resultar en
senales EEG irregulares. Sin embargo, el EEG muestra tanto durante vigilia como suefo un
patrén ritmico de actividad. Los conocimientos actuales de los mecanismos responsables de la
generacion de esta actividad ritmica estin basados en experimentacién animal. En concreto, la
actividad ritmica registrada en el EEG surge de la interaccién entre el tdlamo y la corteza
cerebral: gran numero de neuronas taldmicas, talamocorticales y corticales presentan
propiedades intrinsecas oscilatorias que permiten que formen parte de una especie de redes

neuronales que generan la actividad ritmica del EEG. De este modo, mientras el tilamo actia
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como generador o marcapasos de los ritmos cerebrales, la corteza cerebral, que produce la
mayoria de la actividad registrada en el cuero cabelludo, proporciona una salida sincronizada

en respuesta a las senales provenientes del tdlamo [Buzsaki, 2006].

Existen cinco ritmos cerebrales principales que pueden distinguirse gracias a su diferente
contenido frecuencial: delta (), theta (0), alfa (o), beta (B) y gamma (y). Los ritmos alfa y
beta fueron descritos por Berger en 1929: una onda regular y relativamente grande que ocurre
entre 10 y 11 veces por segundo, y una segunda onda mds irregular y pequefia con frecuencia
de 20 a 30 ciclos por segundo. Posteriormente, se identificaron otros tipos de ritmos cerebrales
continuando con la notacién del alfabeto griego. La actividad de estos ritmos estd
intimamente relacionada con diferentes estados de conciencia o mentales y pueden indicar

algtin tipo de patologfa clinica [Basar, 1988].

El ritmo delta es de elevada amplitud (entre 20 y 200V) y de baja frecuencia (1.3-3.5Hz).
Estas ondas lentas estdn asociadas principalmente con el suefio profundo, y en caso de
presentarse durante la vigilia podrian indicar algin tipo de anormalidad como por ejemplo un
tumor cerebral [Niedermeyer, 2005a]. Es muy ficil confundir la actividad delta con algunas
sefiales no cerebrales como actividad ocular, sudoracién o movimiento (generalmente de

musculos de cuello y mandibula).

Las ondas cerebrales theta son el ritmo cerebral menos comun. Se presentan con
amplitudes entre 20 y 1001V en el rango frecuencial comprendido entre 3.5 y 7.5Hz. El ritmo
theta aparece tipicamente en el adormecimiento (lapso entre suefio y vigilia). Este tipo de
ondas estan asociadas a estados de inconsciencia, de inspiracién creativa y meditacién
profunda. Aparecen en mayor medida en nifios que en adultos, sobretodo en bebés realizando
alguna actividad placentera. De hecho, la presencia de gran actividad theta en adultos es signo

de diversas anomalias patoldgicas [Niedermeyer, 2005a].

El ritmo cerebral alfa aparece en la parte posterior de la cabeza como ondas sinusoidales
redondeadas con amplitudes entre 20 y 60uV en el rango frecuencial entre 7.5 y 13Hz. El
ritmo alfa corresponde a la actividad cerebral més prominente ¢ indica un estado de relajacién

sin atencidn exterior o concentracién. Las ondas alfa se presentan con mayor amplitud si los
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ojos estdn cerrados. Tan pronto como el individuo empieza a realizar una actividad fisica o

mental aparece el ritmo beta.

La actividad beta se presenta como ondas irregulares de amplitud de 2 a 20uV y frecuencia
comprendida entre 13 y 30Hz. Este ritmo cerebral estd asociado, en los adultos, con
actividades activas tales como pensar, prestar atencién o resolver problemas concretos. De
hecho, se relaciona la adquisicién de ritmos beta de elevada amplitud con estados de pénico o
histeria [Niedermeyer, 2005a]. La actividad beta se encuentra focalizada en las regiones frontal

y central.

Las ondas gamma se presentan con muy baja amplitud y con frecuencias superiores a 30Hz
(a veces son conocidas como ritmo beta répido). A pesar de que su amplitud es muy baja y su
ocurrencia muy rara, su deteccién suele utilizarse para confirmar ciertas patologias cerebrales.
Las regiones correspondientes a ritmos EEG de alta frecuencia y a su vez a elevados niveles de
flujo sanguineo (gran consumo de oxigeno) se encuentran principalmente en el drea
frontocentral [Niedermeyer, 2005a]. La actividad gamma es considerada un buen indicador de
sincronizacién ante la presencia de estimulos sensoriales, visuales y auditivos. La figura 1.10

muestra los ritmos cerebrales normales con sus niveles de amplitud usuales.

Figura 1.10 Ritmos cerebrales dominantes ordenados de bajo a alto contenido frecuencial. Las ondas delta y theta se observan en
nifios y durante el suefio adulto; el ritmo alfa aparece cuando no hay atencioén; y las ondas beta indican actividad fisica o mental. La

actividad gamma no se ha representado en esta figura ya que sus amplitudes son minimas en comparacién con los otros ritmos.
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Ademas, existen otro tipo de ritmos cerebrales que aparecen en forma de transitorios o
bien estdn incluidos dentro de los ritmos principales anteriormente comentados. A

continuacién se enumeran algunos de estos ritmos [Sanei y Chambers, 2007]:

* Los husos de suefio (spindles o actividad sigma) tienen forma sinusoidal con rango 11 a
14Hz y duracién alrededor de 1s. Aparecen mayoritariamente durante el suefio ligero
(en concreto, son caracteristicos de la fase 2 de suefio aunque pueden aparecer durante

las fases 3 y 4 de sueno profundo).

Los complejos K corresponden a ondas lentas (alrededor de 1Hz) bifésicas,
caracterizadas por una descarga negativa seguida de una deflexién positiva de elevada
amplitud (generalmente mayor que 100uV). A diferencia de los husos de suefio,

aparecen Unicamente durante la fase 2 de sueno.

El ritmo cerebral mu (1) aparece en el mismo rango frecuencial que la actividad alfa pero
independientemente de la apertura de los ojos. Se encuentra localizado en la fisura de
Rolando que separa el Iébulo frontal del parietal, y estd relacionado con la intencién de

movimiento. Unicamente aparece en un 7% de la poblacién.

El rimo tau (1) representa la actividad alfa en las regiones temporales.

Las ondas lambda (A) aparecen inicamente en algunos sujetos durante vigilia. Consisten
en transitorios agudos y son considerados respuestas a estimulos visuales (exploracion

visual) y por tanto localizados en la regién occipital.

El ritmo phi (@) es una actividad lenta (menor que 4Hz) que aparece dentro de los dos

segundos posteriores al cierre de los ojos.

Las caracteristicas de los ritmos del EEG, patrones, frecuencias y amplitudes son bastante
consistentes dentro del mismo individuo. Se ha demostrado, por ejemplo, un elevado indice de
correlacién entre los ritmos alfa de un individuo registrados con 3 semanas de diferencia
[Tomarken et al.,, 1992]. Del mismo modo, los patrones de EEG entre personas de una misma
familia son mds similares que los obtenidos entre personas no relacionadas [Stassen et al.,

1988].
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1.5 Aplicacién clinica del EEG

1.5.1 Introduccién

La monitorizacién de la sefial EEG es una herramienta bésica para algunas aplicaciones en
la medicina clinica. En concreto, el andlisis cuantitativo del EEG permite comprender la
funcién cerebral con el objetivo de ayudar en el diagnéstico de estados disfuncionales en
disciplinas tales como la Neurologia, Neurocirugia, Psiquiatria, Psicologia y Farmacologfa. En
ciertas aplicaciones, como en casos de suefio y epilepsia, se requiere un registro simultdneo de
EEG con sefiales de video y audio, ya que proporciona una informacién mas definitiva de
determinadas patologias. El EEG puede detectar alteraciones de todo el cerebro o de algunas
dreas, es decir, puede servir tanto para detectar lesiones difusas (tdxicas, metabdlicas,
infecciosas, ctc.) o lesiones localizadas o circunscritas (tumores, hemorragias, traumatismos,
etc.) [Drislane, 2005]. A continuacidn se enumeran una serie de aplicaciones donde el EEG ha

demostrado su utilidad:

* Pronéstico de estados de conciencia alterada (coma o semicoma).

®* Diagndstico de epilepsia (episodios epilépticos) y diferenciacién de otro tipo de
enfermedades tales como sincopes o desvanecimientos, trastornos de control motor (tics
o mioclonfas), trastornos de sueo, migranas, y trastornos endocrinos (feocromocitoma
o sindrome carcinoide).

® Caracterizacién de los ataques epilépticos para su tratamiento adecuado.

* Localizacién de la regién cerebral que origina casos de epilepsia no farmacoldgica para
facilitar una posible cirugia.

* Diferenciacién entre encefalopatia orgdnica o delirio de otros sindromes psiquidtricos
como la catatonia.

* Monitorizacién de la profundidad anestésica.

® Sospecha de tumor cerebral.

* Diagnoéstico auxiliar de muerte cerebral.

* En nifios, deteccidn de danos cerebrales y defectos en la maduracién y crecimiento

cerebral.
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* Indicador indirecto de la perfusiéon cerebral en la endarterectomia carotidea

(intervencién quirtrgica a fin de extirpar la placa o sustancia grasosa de las arterias

carétidas).

® Interfaces cerebro-computadora (BCl-brain computer interfase) que permiten un medio

de comunicacién entre las funciones mentales o cognitivas de un individuo y un

instrumento externo, ya sea una computadora o un hardware especifico.

* Determinacién objetiva de la biodisponibilidad funcional, en sentido amplio, de los

farmacos activos sobre el sistema nervioso central en su 6rgano diana: firmaco-EEG.

1.5.2 Patrones anormales del EEG

En general, los patrones anormales en la sefial EEG son indicadores de lesiones o

enfermedades caracteristicas. Los patrones anormales en el EEG no reemplazan la actividad

normal, sino que suelen aparecer intermitentemente, Unicamente en ciertas regiones

cerebrales, o superpuestos a actividad normal de fondo. Dichos patrones anormales se suelen

clasificar en tres categorias diferentes [Sharbrough et al., 2005].

1)

Anormalidades extendidas e intermitentes de baja frecuencia, generalmente asociadas
a alguna disfuncién cerebral. Son sefales en forma de rifaga que se atentian alertando
al sujeto o abriendo los ojos, y se acenttian mediante la hiperventilacién, el cierre de los
ojos, o el adormecimiento. Este patrén estd relacionado con el aumento de presién
intracraneal causado por un tumor. Sin embargo, puede aparecer en un gran variedad
de procesos patoldgicos tales como trastornos metabélicos, tdxicos o tras lesiones
intracraneales focalizadas.

Patrén de EEG bilateral persistente, generalmente asociado a estados de alteracién de
la conciencia o deterioro cognitivo. Ejemplos tipicos son la demencia, el estado de
comay las enfermedades de Alzheimer, Parkinson o Creutzfeldt-Jakob.

Patrén de EEG focalizado persistente, asociado a alguna patologia localizada en una
region especifica del cerebro. Los ataques o crisis, ya sean de origen epiléptico o no, son

un ¢jemplo tipico de este patrén anormal. Dicho patrén puede presentarse de
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diferentes formas: distorsién y desaparicién del patrén normal de EEG, apariciéon y

aumento de patrones anormales, o desaparicion de todos los patrones del EEG.

De hecho, el patrén normal de EEG (considerado para sujetos jovenes) varia con la edad.
El envejecimiento afecta a la actividad cerebral normal durante la vigilia y el suefio, y varia la
respuesta cerebral a los estimulos externos. Estos cambios son principalmente debidos a la
reduccion del niimero de neuronas con la edad. En este caso, el patrén anormal mas frecuente
consiste en una reduccién de la actividad alfa. Ademas, dicha actividad se localiza en zonas mds
anteriores (frontales) en personas de avanzada edad. De igual modo, la reduccién de la funcién
mental suele estar relacionada con una disminucién del centroide de las ondas delta y theta; y

la pérdida intelectual con un aumento de la actividad beta [Van Sweden et al.,, 1999].

Por otro lado, uno de los sindromes mas relacionados con la edad es la demencia, que
consiste en una disminucién de las habilidades intelectuales y cognitivas. La senal EEG es una
de las herramientas comunes para detectar este sindrome y evaluar sus efectos, ya que puede
mostrar si el proceso es focalizado o difuso. La demencia puede clasificarse en cortical y
subcortical [Van Cott y Brenner, 2005]. Las enfermedades mas importantes dentro de la
demencia cortical son el Alzheimer, la enfermedad de Pick y la enfermedad de Creutzfeldt-
Jakob. Por otro lado, las enfermedades mds comunes de la demencia subcortical son la
enfermedad de Parkinson, el estado lacunar (aparicién de pequenas cavidades dentro del tejido
cerebral), la enfermedad de Huntington, y la pardlisis supranuclear progresiva (desorden del
cerebro que ocasiona graves problemas en el control de ciertas acciones motoras y del

equilibrio).

La enfermedad de Alzheimer viene caracterizada por una reduccién de los ritmos alfa y
beta, y un aumento de las actividades delta y theta. En casos severos pueden aparecer incluso
algunas descargas epilépticas en el EEG. La enfermedad de Pick presenta una morfologia de la
senal EEG similar a la enfermedad de Alzheimer, pero localizada tnicamente en los 16bulos
frontal y temporal. La enfermedad de Creutzfeldt-Jakob es en realidad una mezcla de
demencia cortical y subcortical que produce una ralentizacién de los ritmos delta y theta, la
disminucién de la actividad normal de fondo, y la aparicién de ondas agudas periédicas (cada

segundo). Sin embargo, la enfermedad de Parkinson causa también una disminucién de la



Capitulo I: Introduccién 24

actividad normal de fondo pero unido a un aumento de las actividades delta y theta [Sanei y

Chambers, 2007].

La epilepsia es una afeccion cerebral crénica caracterizada por diversas crisis recurrentes
debidas a descargas excesivas hipersincrénicas. Las crisis epilépticas producen cambios
repentinos en la senal EEG: puede aparecer en diferentes ritmos pero normalmente se
presenta como un desplazamiento de la actividad alfa a frecuencias menores unida a un
aumento de la amplitud. Los patrones epilépticos, también llamados ictales, aparecen en la
senal EEG al inicio de la afeccién y suelen estar enmascarados por la actividad muscular de los
pacientes al sufrir la crisis. A continuacién se enumeran los diferentes tipos de ataques o crisis

epilépticas indicando la morfologia de las descargas en el EEG [Niedermeyer, 2005b]:

® Crisis ténico-clénica (también llamada grand mal) es el tipo de ataque epiléptico més
comun. Aparece en todos los electrodos pero en mayor medida a nivel anterior (frontal).
Consiste en un patrén repetitivo y puntiagudo de elevada amplitud en un rango de
frecuencia entre 6y 12Hz.

® Petit mal es un patrén interictal paroxistico con repeticion de descargas de alrededor de
70ms y frecuencia 3Hz.

= Crisis del l6bulo temporal (también conocida como crisis psicomotora) se presenta
como rafagas de ondas en forma de sierra de relativamente alta amplitud (60pV) y
frecuencias entre 4 y 6Hz.

* Crisis cortical o focal se caracteriza por un aumento de la amplitud y una disminucién
del contenido frecuencial. Se inicia mediante una desincronizacién local marcada por
actividad rédpida puntiaguda de bajo voltaje, que gradualmente incrementa su amplitud y
disminuye su frecuencia.

® Crisis mioclénica presenta descargas polipuntiaguadas con una distribucién bilateral o
generalizada con mayor predominancia en el I6bulo frontal.

® Crisis atdnica caracterizada por la pérdida de tono muscular y la presencia de ondas
puntiagudas de 10Hz con una distribucién espacial generalizada, seguidas de ondas més

lentas entre 1.5y 2Hz.
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= Crisis ténica se caracteriza por descargas repetitivas con una frecuencia aproximada de

10Hz.

Este tipo de descargas, caracteristicas de los pacientes epilépticos, pueden ser confundidas
con otro tipo de descargas de parecido contenido frecuencial asociadas a afecciones diferentes
de la epilepsia tales como trastornos cerebrovasculares, sincopes o problemas psiquidtricos. La
figura 1.11 muestra, a titulo de ejemplo, una época de 15 segundos correspondiente al registro

de varios canales EEG durante una crisis epiléptica ténico-clénica.

Figura 1.11 Segmento de 15 segundos correspondientes a una crisis ténico-clonica (grand mal) generalizada. El patrén

anormal en el EEG aparece en todos los canales.

1.5.3 Firmaco-EEG

Los patrones de la senal EEG varfan de forma significativa tras la administracién de
fdrmacos. La cuantificacién de estos cambios es necesaria para poder evaluar objetivamente los
efectos de un férmaco en el cerebro, y de esta manera poder determinar cudndo y en qué dosis
afecta el compuesto farmacoldgico al sistema nervioso central [Saletu, 1987]. A continuacién
se detallan los efectos de los firmacos mds representativos de las diferentes clases
psicofarmacoldgicas: neurolépticos, antidepresivos, hipnéticos, tranquilizantes, nootrépicos y

psicoestimulantes [Saletu et al., 2002].
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Los neurolépticos o antipsicéticos son fairmacos comtiinmente usados para el tratamiento
de la psicosis y en algunos casos de esquizofrenia para hacer desaparecer las alucinaciones. Los
neurolépticos presentan dos tipos de perfil en los cambios producidos en el EEG. Los
neurolépticos sedativos (como la clorpromazina, la zotepina, la clozapina y el dapiprazol) se
caracterizan por un incremento de las actividades delta y theta, una disminucién de alfa y un
aumento menos consistente de beta. Sin embargo los neurolépticos no sedativos (como el
haloperidol) presentan un aumento de la actividad alfa sin el incremento de los ritmos lentos

caracteristico de los sedativos.

Los antidepresivos se utilizan principalmente para tratar o aliviar los sintomas de
depresién clinica, aunque también se usan comuinmente en el tratamiento del dolor
neuropdtico. Los antidepresivos presentan dos perfiles diferentes en las sefiales EEG: un perfil
timoléptico caracterizado por un aumento de las actividades lenta y répida y una disminucién
de la actividad alfa (indicando efectos sedativos); y un perfil timerético representado por un
incremento de alfa y una disminucién de las actividades lenta y répida (sugiriendo efectos de

activacion).

Los hipndticos y tranquilizantes, como ansioliticos sedativos, comparten ciertas
caracteristicas farmacoldgicas en sus efectos sobre la sefal EEG. Ambos deprimen el sistema
nervioso central y se caracterizan por una disminucién de la energia total de la senal,
especialmente en el rango frecuencial de alfa, y un incremento de la energia en la banda
frecuencial beta. Las principales diferencias entre los hipnéticos y tranquilizantes se
encuentran en la actividad lenta: mientras los hipndticos se caracterizan por un aumento de la
actividad delta, en los tranquilizantes no hay variacién en dicho ritmo. Existen otro tipo de
firmacos conocido como benzodiacepinas (como el diazepam, alprazolam o el lorazepam) que
en baja dosis poseen un perfil tranquilizante, y en alta dosis un perfil hipnético incrementado

la actividad delta.

Los firmacos nootrépicos son sustancias que clevan las capacidades cognitivas y las
funciones del cerebro mediante el aumento de los neurotransmisores, enzimas y hormonas,
mejorando asi su oxigenacién. Estos firmacos suelen administrarse en pacientes con

degradacién cognitiva (Alzheimer y Parkinson, por ejemplo) y en casos de déficit de oxigeno
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(hipoxia). Generalmente suelen actuar sobre la sefial EEG incrementando la actividad alfa y

disminuyendo las actividades delta y theta.

Los psicoestimulantes (como la cafeina y la anfetamina) son firmacos que aumentan los
niveles de actividad motriz y cognitiva, refuerzan la vigilia, el estado de alerta y la atencién. Los
cambios producidos en la sefial EEG estén caracterizados por un aumento de la actividad alfa y

una disminucién de las actividades lentas (sobretodo theta) y rapida (beta).

La tabla 1.1 muestra las principales variaciones que produce la administracién de firmacos

sobre los ritmos cerebrales.

; ) RITMOS CEREBRALES
TIPO DE FARMACO PSICOTROPICO

DELTA THETA ALFA BETA
NEUROLEPTICOS (SEDATIVOS) 0 ™ W 0
NEUROLEPTICOS (NO SEDATIVOS) = = ) 0
ANTIDEPRESIVOS (TIMOLEPTICOS — TIPO AMI) ) ™ W T
ANTIDEPRESIVOS (TIMERETICOS — TIPO DMI) \ 0 J
HIPNOTICOS ™ 0 W ™
TRANQUILIZANTES = = A ™
NOOTROPICOS \ \2 0 0
PSICOESTIMULANTES = \ ™ s

Tabla 1.1 Perfil de los cambios en la sefial EEG de las principales clases psicofarmacolégicas. El sentido de las flechas indica aumento o
disminucién en las actividades cerebrales tras la administracién del firmaco en comparacién con la ingesta de placebo. Un

mayor nimero de flechas indica un cambio mas notable. Tabla adaptada de [Saletu et al., 2002].

La evaluacién y correlacién de los cambios de la senal EEG con la profundidad anestésica
es uno de los aspectos de mayor interés clinico. Tras la administracién de un firmaco
anestésico (como el propofol o el tiopental), aparece inicialmente una actividad répida a nivel
frontal. A medida que se profundiza la anestesia, esta actividad disminuye en frecuencia
alcanzando mayores amplitudes. La etapa final de la anestesia viene marcada por la aparicién

de un patrén de brotes-supresién mayormente conocido como burst-supression en el que se

alternan ondas de amplitud media-alta con periodos de depresién del voltaje. A partir de esta
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etapa, mayor profundidad anestésica produce el cese de la actividad EEG [Bauer y Bauer,

2005].

Ademis, como herramienta de investigacién la firmaco EEG cuantitativa ha demostrado
ser un buen biomarcador para la obtencién de informacidn relevante sobre la farmacodinamia
(dosis minima efectiva, mecanismos neurofisioldgicos, seguridad, etc.), la estimacién del curso
temporal de los efectos (inicio, pico, duracién), y sobre la comparacién de la potencia relativa,

interacciones ¢ incluso de la prediccion de la eficacia terapéutica [Barbanoj et al., 2002].

1.6 Artefactos de la senal EEG

1.6.1 Introduccién

Los registros EEG estan contaminados por una gran variedad de artefactos. De esta
manera, los electrodos de EEG no adquieren tinicamente actividad cerebral sino que también
registran interferencias de origen bioldgico (otras actividades fisioldgicas) o técnico (electrodo
y equipo de adquisicién) [Tatum, 2008]. El uso de procedimientos para la deteccién y de
técnicas para la eliminacién de estos artefactos es de vital importancia, ya que pueden conducir

a resultados erréneos, y por tanto a conclusiones y decisiones clinicas equivocadas.

Los artefactos pueden ser clasificados segin su origen (fisioldgico o no fisioldgico),
atendiendo a su persistencia (continua o intermitente) o segin su amplitud (constante o
variable) [Barlow, 1986]. A continuacién se realiza una evaluacién mds detallada de los

diferentes tipos de artefacto clasificados por su origen.

1.6.2 Artefactos de origen fisiolégico

Los artefactos fisioldgicos son aquellos producidos por actividades eléctricas de origen
biolégico, tales como el movimiento ocular, el latido cardiaco o la actividad muscular. La

contaminacién ocular es la de mayor relevancia, debido principalmente a que los movimientos
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oculares ocurren frecuentemente, son de gran amplitud y se solapan frecuencialmente con la

actividad cerebral.

Los movimientos oculares y el parpadeo producen actividad eléctrica que contamina los
registros EEG. El nivel de contaminacién depende en este caso de la proximidad del electrodo
de EEG al ojo, y del dngulo y la direccién en la cual el globo ocular se mueve. De hecho, la
actividad ocular se propaga a lo largo del cuero cabelludo, e incluso puede llegar a ser medida a
nivel occipital. El artefacto por parpadeo suele producir una onda de forma mas abrupta que el
movimiento ocular, y por tanto de mayor contenido en alta frecuencia [Barlow, 1986]. Sin
embargo, el artefacto por parpadeo puede evitarse si se realizan registros EEG con ojos
cerrados. La figura 1.12 muestra, a titulo de ejemplo, dos segmentos correspondientes a sefiales
EEG contaminados con parpadeos y movimientos oculares. Los artefactos oculares son a veces
confundidos con actividad EEG lenta (actividades delta y theta). Dicha actividad ocular no
estd presente unicamente durante la vigilia sino también durante el suefio, especialmente en el

estado denominado REM (rapid eye movement) caracterizado por el movimiento rdpidos de

ojos. La eliminacién de los artefactos oculares en registros EEG se ha convertido en un gran
problema en el dmbito del procesado de senal biomédico debido a que la actividad ocular
puede llegar a ocultar la actividad cerebral tanto en el dominio temporal como en el
frecuencial. El objetivo primordial de esta tesis doctoral se centra en la evaluacién de la técnica

miés adecuada para la reduccién de este tipo de artefactos.

Las senales EEG también pueden estar contaminadas por artefactos cardiacos originados
por la actividad eléctrica y mecdnica del corazdn. Los artefactos cardiacos pueden aparecer
como senal electrocardiogrifica (generalmente solo sucle observarse la onda abrupta R del
complejo QRS, aunque a veces también puede apreciarse la onda T) o como pulso cardiaco
(intermitente y con patrén irregular). Aunque la amplitud de la actividad cardiaca registrada
en el cuero cabelludo es pequefia en comparacién con la amplitud de la sefial EEG (1-2uV'y
20-100uV, respectivamente), determinadas situaciones como ciertas posiciones de los
clectrodos o posturas del cuerpo acenttian la contaminacién de actividad cardiaca en los
registros EEG [Tyner et al., 1983]. Sin embargo, el cardcter repetitivo y el patrén de onda

regular que caracterizan la actividad cardiaca ayudan enormemente a su deteccién y
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subsiguiente eliminacién. La figura 1.13a muestra un segmento de 5 segundos correspondiente
a un registro multicanal de EEG en el que puede apreciarse en determinados canales la

presencia de artefactos cardiacos.

Figura 1.12 Epocas de 5 segundos de registro EEG con artefactos producidos por: a) parpadeos; y b) movimiento ocular. Aunque
ambos artefactos contaminan en mayor medida a los electrodos anteriores, la propagacién es diferente: mientras que el parpadeo
y los movimientos oculares verticales se propagan siguiendo el eje anterior-posterior, los movimientos oculares horizontales

afectan en mayor medida a los electrodos frontolaterales.

Otro artefacto comun en las sefiales EEG es el causado por la actividad eléctrica de los
musculos al contraerse. Dicha situacién se produce generalmente cuando el sujeto no se
encuentra relajado. La actividad muscular aparece en mayor medida en los electrodos
temporales (cualquier movimiento de la mandibula se ve reflejado en ellos), aunque también
puede observarse en cualquier electrodo (por e¢jemplo, los artefactos musculares frontales
aparecen debidos al fruncido del cefio) [Barlow, 1986]. Ademds, la actividad muscular se
solapa frecuencialmente con el EEG en la banda beta (13-35Hz) dificultando en gran medida
la eliminacién de este tipo de artefactos. La figura 1.13b muestra un registro tipico de EEG

con contaminacién muscular en los electrodos temporales.
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Por ultimo, las senales EEG también pueden estar contaminadas por la actividad
clectrodérmica. Este tipo de artefacto, menos comun, aparece como ondas de muy baja
frecuencia y elevada amplitud causadas por una variacién de la resistencia de la piel debida a la
sudoracién [Tyner et al., 1983]. Unicamente afecta a aquellos electrodos situados en zonas

donde la sudoracién es evidente.

Figura 1.13 Epocas de 5 segundos de registro EEG con: a) artefactos cardiacos; y b) contaminacién muscular. En a), la onda R es mas

prominente a nivel posterior-temporal (canales TS, P3, Pz, y O1) y sélo se ve reflejada en los canales del hemisferio izquierdo. Esto es

debido, posiblemente, a la posicién del voluntario durante el registro: tumbado con ojos cerrados. En b) la actividad muscular de alta
frecuencia aparece en los canales frontotemporales (F7, F8, T3 y T4). Una posible causa de este artefacto muscular podria estar

relacionada con el hecho de que el voluntario apretara los dientes en ese instante.

1.6.3 Artefactos de origen no fisioldégico

Aparte de los artefactos fisioldgicos producidos por el sujeto, las sefiales EEG también
pueden estar contaminadas por otro tipo de artefactos de origen no fisiolégico cominmente

generados por los equipos de adquisicidn, los sensores o electrodos o los cables.

Cualquier movimiento en un electrodo provoca un cambio en el potencial continuo de
contacto entre el electrodo y la piel que produce un artefacto conocido como de electrodo

(electrode-pop). La morfologia del artefacto consiste en una variacidn abrupta respecto al nivel
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basal, seguida de un regreso lento y gradual a dicho nivel basal [Towe, 2003]. Un ¢jemplo
tipico de este tipo de artefacto, en este caso por una incorrecta fijacién del electrodo sobre el

cuero cabelludo, puede apreciarse en la figura 1.14a.

Los cables que conectan el electrodo con el equipo de adquisicién son otra tipica fuente de
artefactos externos. En concreto, un mal aislamiento de estos cables puede hacerlos
susceptibles a los campos electromagnéticos generados por flujos de corriente en la cercania de
equipos y lineas eléctricas. Como resultado, la interferencia de linea eléctrica de 50/60 Hz es
adquirida por los electrodos (puede afectar a uno, varios o a todos los electrodos, dependiendo
de la fuente del problema) y contamina las sefiales EEG. La figura 1.14b muestra un ¢jemplo

de artefacto de red eléctrica (50Hz) en varios canales del registro EEG.

Figura 1.14 Segmentos de 5 segundos de sefiales EEG con: a) artefacto de electrodo; y b) interferencia de red eléctrica. En a), un mal
contacto transitorio del electrodo F4 produce la morfologia tipica de un artefacto de electrodo. En b), un mal aislamiento del cable del
electrodo de referencia Al causa que todos los canales del hemisferio derecho, referenciados a A1, estén contaminados por artefacto

de red eléctrica, en este caso de SOHz.
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2.1 Introduccién

Este capitulo describe la problemitica existente en la practica clinica que ha dado origen a
la realizacién de esta tesis doctoral. Inicialmente se describe el proceso de generacién de la
actividad ocular y su propagacién a lo largo del cuero cabelludo, asi como la técnica mis
utilizada para su medicién. A continuacidn, se exponen los métodos més relevantes propuestos
hasta la actualidad en la literatura para la reduccién o filtrado de los artefactos oculares que
contaminan las sefiales EEG. Posteriormente, y teniendo en cuenta estos antecedentes, se
presentan los objetivos de esta tesis. Seguidamente, se describen las bases de datos de senales
EEG utilizadas y la metodologia aplicada en el desarrollo del trabajo para la obtencién de los
resultados presentados en los siguientes capitulos. Finalmente se explica el marco en el que se

ha desarrollado la presente tesis doctoral.

Como se ha mencionado anteriormente, el tema de investigacién surge de las necesidades
evidenciadas en la préctica clinica, en concreto en la evaluacién de la actividad cerebral tras la

administracién de firmacos. El problema general planteado consiste en eliminar o reducir los
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artefactos oculares que contaminan las senales EEG, sin que este procesado tenga ninguna

influencia en los resultados finales de estos estudios clinicos.

En general, el andlisis cuantitativo y la interpretacién de las senales EEG permiten la
comprension de la funcidn cerebral, ayudando de esta manera en el diagnéstico de estados
disfuncionales en neurologia, psiquiatria y psicofarmacologia. Sin embargo, es conocido que
cierta actividad no cortical contribuye en los registros EEG, siendo el caso miés critico y
relevante la actividad ocular. El tratamiento adecuado de estos artefactos que contaminan la
senal EEG se ha convertido en una etapa de méxima importancia debido a que dichos

artefactos pueden llevar a resultados y conclusiones equivocados.

El método comtnmente utilizado y considerado gold standard para la reduccién de los

artefactos oculares estd basado en la regresion lineal. Sin embargo, esta técnica no sélo reduce
la actividad ocular sino que también elimina cierta actividad cerebral, que puede ser de interés
y generar resultados finales erréneos o conclusiones confusas. Por tanto, el desarrollo de
nuevos métodos automdticos para la reduccién de la actividad ocular presente en las sefales
EEG que superen las limitaciones presentadas por los métodos actualmente més utilizados
como la regresion lineal, constituye un paso definitivo en los ensayos clinicos con firmacos.
Ello es debido a que un preprocesado apropiado en un entorno interactivo adecuado puede
facilitar y clarificar una informacién muy valiosa al investigador clinico como guia para evaluar

los cambios en la topografia y tomografia cerebral tras la administracién de un firmaco.

Por tal razdn, en esta tesis se disefan, analizan e implementan métodos automaticos de
filtrado de artefactos oculares en sefiales EEG espontdneas para la mejora cuantitativa en el

andlisis de firmacos bajo la situacién de vigilia.

2.2 Artefactos oculares

Entre las actividades fisioldgicas no corticales que contaminan los registros EEG, la

actividad ocular es la de mayor relevancia debido a diferentes razones: 1) la proximidad entre
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las fuentes de generacién de las actividades ocular y cerebral (ojo y cerebro); 2) la magnitud de
los potenciales asociados a la actividad ocular es mucho mayor que los de la actividad cerebral;
3) la ocurrencia de la actividad ocular es elevada, ya sea mediante parpadeos o movimientos
oculares; y 4) el solapamiento frecuencial entre las actividades ocular y cerebral dificulta en
gran medida la correcta separacién de dichas actividades y por tanto el filtrado de los artefactos

oculares.

Para entender de manera clara la contribucién de la actividad ocular en los registros EEG,
deben antes presentarse los principios bésicos involucrados en la generacién de la actividad
ocular y de esta manera estudiar la propagacién de dicha actividad a lo largo del cuero
cabelludo. Por tanto, inicialmente se presenta una breve descripcién de los mecanismos de
generaciéon de la actividad ocular, asi como las técnicas utilizadas para su medicién y

evaluacion.

2.2.1 Generacién y propagacién de la actividad ocular

El globo del ojo estd firmemente retenido por las aletas de la cdpsula de Tenon y por tanto
no se desplaza verdaderamente dentro de la 6rbita; Gnicamente tiene permitidos movimientos
de rotacién alrededor de tres ejes que se cortan en el centro del globo. Los movimientos del
globo ocular se definen segtn el lugar hacia donde se desplaza la pupila: se denomina elevacién
o abatimiento cuando la pupila se dirige hacia arriba o hacia abajo respectivamente; abduccién
cuando la pupila se dirige hacia fuera; y aduccién cuando mira hacia dentro. Entre los seis
musculos motores del ojo, los situados lateralmente, el recto interno y el recto lateral son los
tnicos que poseen una sola accién: hacer girar el ojo alrededor de su ¢je vertical. Mientras el
recto interno es aductor el recto lateral es abductor, permitiendo recorrer al ojo su espacio
horizontalmente. Los otros musculos tienen una accién ligeramente mas complicada ya que
producen movimientos alrededor de los tres ejes. La figura 2.1 muestra un esquema de los
musculos motores del globo ocular y su diagrama de accién respecto a los movimientos que
facilitan. A continuacién se detalla la participacién de cada uno de los seis musculos motores
en los diferentes movimientos del globo ocular [Guyton, 2003 ]:

* Movimiento abductor: el recto lateral y los oblicuos superior ¢ inferior.
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* Movimiento aductor: el recto interno y los rectos superior e inferior.

* Movimiento elevador: el recto superior y el oblicuo inferior.

* Movimiento de abatimiento: el recto inferior y el oblicuo superior.

® Rotacién hacia dentro (inciclotorsion): el oblicuo superior y el recto superior.

= Rotacidn hacia fuera (exciclotorsién): el oblicuo inferior y el recto inferior.

oblicuo superior

recto superior

recto interno

recto
superior

oblicuo
inferior

recto
interno

recto
lateral

g

oblicuo
superior

recto lateral
recto

inferior
nervio éptico

recto inferior oblicuo inferior

Figura 2.1 Diagrama de accidn y vista esquematica de cada uno de los 6 musculos extrinsecos encargados de mover el globo

ocular y dirigir la mirada. Cada musculo ocular puede hacer girar el ojo alrededor de uno o varios ejes.

El origen de la actividad ocular consiste en que la cérnea del ojo (parte delantera) estd
cargada positivamente en relacién a la retina (parte trasera). Esta diferencia de potencial
eléctrico puede modelarse mediante un dipolo orientado desde la retina hacia la cérnea. Dicho
potencial es independiente de la presencia o ausencia de luz y posee una amplitud entre 0.4 y
ImV. Este potencial estacionario se presenta cuando los ojos estdin mirando fijamente hacia

delante.

Como se ha comentado, los movimientos oculares son debidos a la rotacién del globo
ocular en cualquier direccién. En realidad, pueden considerarse como la combinacién de las
rotaciones en dos ejes: vertical y horizontal. Cada uno de estos tipos de rotacién produce una
variacién distinta en el potencial eléctrico ocular. De hecho, cualquier movimiento producido
por la rotacién del globo ocular genera un potencial eléctrico de elevada amplitud y

proporcional al movimiento del ojo. El propdsito principal de los movimientos oculares
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consiste en la fijacién de objetos para permitir que sus imagenes caigan en la regién foveal del
0jo, que es el drea de visién aguda. Los movimientos de fijacién del ojo estdn controlados por
dos diferentes mecanismos neuronales. El primero de ellos, llamado mecanismo voluntario de
fijacién, permite mover los ojos voluntariamente para buscar el objeto sobre el que se desea
fijar la vista, como sucede en los movimientos rapidos realizados durante la lectura. El segundo
movimiento de fijacién consiste en un mecanismo involuntario que mantiene la mirada en el
objeto una vez se ha encontrado. Los movimientos voluntarios de fijacién estén controlados
por una pequefa zona cortical localizada en la corteza premotora del 16bulo frontal. Sin
embargo, los movimientos involuntarios de fijacién y los movimientos oculares lentos son
controlados en 4reas del 16bulo occipital [Guyton, 2003]. Los movimientos voluntarios ¢
involuntarios del globo ocular pueden presentarse tanto en la situacién de ojos abiertos como

cerrados.

Los parpadeos también pueden modificar con su movimiento el campo eléctrico generado
por el dipolo cérnea-retina, incluso cuando no hay rotacién del globo ocular [Matsuo et al,
1975]. Hay tres tipos de parpadeo: uno voluntario y dos involuntarios. Se considera parpadeo
voluntario si hay la decision consciente de cerrar momentdneamente los ojos. Entre los
parpadeos involuntarios, uno es el llamado reflejo que se produce como respuesta a un
estimulo intenso de luz o ruido, y el otro tipo de parpadeo involuntario se produce unas 15000
veces al dia con el objetivo de mantener la cérnea himeda. La cantidad de parpadeos, que en
una situacion relajada es de aproximadamente 15 a 20 por minuto, depende en gran medida de
factores psicoldgicos como el estado de humor o la atencién de tareas [Andreassi, 2000]. La
incidencia del parpadeo en la contaminacién de registros EEG es climinada mediante la
adquisicion, siempre que sea posible, de la actividad espontdnea cerebral con los ojos cerrados

[Barlow, 1986].

La actividad ocular se propaga a lo largo del cuero cabelludo y puede llegar a ser registrada
hasta en electrodos situados en regiones occipitales. Debido a que la conductividad del crdneo
es muy baja, la piel es el medio conductivo de los potenciales oculares a lo largo del cuero
cabelludo. Generalmente, las propiedades de conduccién de la piel son constantes en el

tiempo, a excepcién de cambios bruscos de temperatura y humedad. Por otro lado, los
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parpados presentan una situacién especial ya que, debido a que su posicidn respecto a los ojos
no es fija, pueden influir en la propagacién de los potenciales oculares. De esta manera, la
propagacién de los potenciales relacionados con movimientos oculares difiere para
condiciones de ojos abiertos y cerrados [Gratton, 1998]. De igual modo, la propagacién es
diferente dependiendo si el movimiento ocular es mayoritariamente vertical u horizontal. La
actividad ocular producida por movimientos oculares verticales y parpadeos se propaga de
manera simétrica a lo largo del ¢je sagital (anterior-posterior). Por otro lado, la actividad
ocular horizontal se propaga siguiendo el ¢je coronal afectando en mayor medida a regiones
fronto-laterales del cuero cabelludo. En general, el gradiente del potencial ocular eléctrico serd
mayor en zonas cercanas a los ojos (frontal) que en regiones distantes (parietal y occipital).
Ademas, las diferencias en la propagacién de potenciales oculares entre situaciones de ojos
abiertos y cerrados, y entre movimientos verticales y parpadeos no radica en la direccion sino

en el gradiente [Anderer et al., 1992].

2.2.2 Medicién de la actividad ocular: electrooculografia (EOG)

La técnica mas utilizada en la prictica clinica para la evaluacion de la actividad eléctrica
ocular es el electrooculograma (EOG), que registra los cambios de potencial eléctrico del
dipolo cérnea-retina mediante la colocacién de electrodos en la cercania de los ojos. De hecho
la senal EOG ha sido utilizada en una gran variedad de aplicaciones tales como la medicién de
los movimientos répidos de ojos (REM — rapid eye movement) durante el suefio, la evaluacién
de la destreza en la bsqueda visual, la experimentacién de ilusiones dpticas, el registro de la
fijacién visual durante la percepcidn, la eficiencia de la lectura, y la ayuda en el diagnéstico de

diferentes psicopatologias como la esquizofrenia [ Andreassi, 2000].

Los electrodos utilizados para la adquisiciéon del EOG son similares a los electrodos
pequefios en forma de disco-taza (didmetro inferior a 3mm) usados en los registros de sefiales
EEG. Previamente a su colocacién, se prepara la zona limpidndola para que su impedancia no
supere los 2000Q. La figura 2.2 representa las posiciones tipicas en la colocacién de los

electrodos para la adecuada deteccidén de los movimientos oculares verticales y horizontales.
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Los movimientos horizontales pueden registrarse en un solo ojo (monocular) o en ambos ojos
(binocular) mediante la colocacién de clectrodos en los cantos externos de cada ojo. Los
registros binoculares consideran que los movimientos de ambos ojos estin conjugados y que
sus correspondientes dipolos se mueven de manera sincronizada y simultdnea. Para conseguir
registros precisos es necesario que los electrodos se coloquen adyacentes al plano horizontal
pasando por la cérnea del ojo. En el caso de los movimientos horizontales, la polaridad del
potencial eléctrico indica la direccién del movimiento del globo ocular: generalmente positiva
hacia la izquierda y negativa hacia la derecha. Para la deteccién de los movimientos verticales o
de parpadeos, se sitia un electrodo encima del ojo y otro debajo a una distancia de unos 2.5cm
de la pupila en cada caso. En la préctica clinica suelen utilizarse los registros binoculares para el
registro de los movimientos horizontales y los registros monoculares para los movimientos
verticales [Andreassi, 2000]. Sin embargo, en algunas situaciones, como es el caso de los
estudios de férmaco-EEG, sucle preferirse la adquisicién de los movimientos verticales
mediante un electrodo colocado en el centro de la frente (2.5cm por encima de la pupila de los
ojos) referenciado al promedio de dos electrodos situados 2.5cm por debajo de la pupila de
cada ojo. Este tipo de registros permite la medicién de la actividad vertical ocular de manera

binocular mediante la colocacién de tres electrodos [Anderer et al., 1987].

Q e

Figura 2.2 Situaci6n de los electrodos para los registros de EOG. Los electrodos 1, 2, 3, 4y 5 son para los movimientos oculares
verticales y los parpadeos: 1-2 y 3-4 para registros monoculares, y 5—promedio(2,4) para binoculares. Por otro lado, los electrodos 6, 7,

8y 9 para los movimientos horizontales: monoculares mediante 6-7 y 8-9, y binocular mediante 6-9.

La figura 2.3 presenta las morfologias caracteristicas correspondientes a movimientos
oculares verticales y horizontales puros que han sido registrados con ojos cerrados mediante

varios canales de EOG vy su propagacién a las diferentes derivaciones de EEG. Asimismo, la
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figura 1.12, del capitulo anterior, mostraba otros tipos de actividad ocular como los parpadeos
o los movimientos espontdnecos libres del globo ocular en una situacién de vigilia con ojos
cerrados. Mientras los parpadeos causan un pico caracteristico de potencial de una amplitud
de hasta 8001V y duracién alrededor de 200-400ms, los movimientos oculares tienen
generalmente menor amplitud pero mayor duracién [Brunia et al, 1989]. El contenido
frecuencial de la actividad ocular puede llegar hasta los 20Hz, aunque la mayor parte de la
energfa se encuentra localizada por debajo de los 7.5Hz, especialmente en la banda delta (1.3-

3.5Hz) [Hagemann y Naumann, 2001].

a) MOVIMIENTOS VERTICALES b) MOVIMIENTOS HORIZONTALES
VEOG VEOG
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Figura 2.3 Epocas de 5 segundos de registro EOG y EEG con artefactos producidos por movimientos oculares forzados: a) verticales; y
b) horizontales. Puede apreciarse que la propagacién es diferente: los movimientos oculares verticales se propagan siguiendo el eje

anterior-posterior, y los movimientos oculares horizontales afectan principalmente a los electrodos frontolaterales F7 y F8.

Los potenciales eléctricos generados por la actividad ocular interfieren con el campo
eléctrico de origen neuronal en todo el cuero cabelludo, especialmente en la region frontal que
es la méds préxima a los ojos. De hecho, los electrodos de EEG y EOG no recogen las

actividades cerebral y ocular por separado, sino que ambos registran una mezcla de estas



Capitulo 2: Planteamiento del problema 45

actividades en puntos determinados del cuero cabelludo. De esta manera, tal y como se habia
comentado, las sefales EEG estin contaminadas por artefactos oculares, pero de forma
andloga, los registros EOG también se encuentran artefactuados por la actividad cerebral
recogida por sus electrodos. A este fenémeno se le denomina contaminacién bidireccional,
debido a que la actividad ocular interfiere a la cerebral y viceversa. Esta contaminacién
bidireccional, unida a la gran amplitud de los potenciales oculares y al solapamiento
frecuencial entre las actividades ocular y cerebral, dificulta en gran medida el filtrado de los

artefactos oculares en registros EEG.

2.3 Motivacion

El andlisis cuantitativo de las sefiales EEG proporciona una medida objetiva y de gran
utilidad en el dmbito de la neuropsicofarmacologia clinica para la evaluacién de la
biodisponibilidad de un firmaco en el cerebro humano [Saletu et al., 1987]. En los estudios de
farmaco-EEG, los efectos del firmaco se determinan mediante los cambios en las senales EEG
entre condiciones pre- y post-medicacién. Estas variaciones del EEG se cuantifican
frecuentemente mediante el célculo de variables espectrales en las diferentes bandas
frecuenciales de interés clinico. Ademds, la utilizacién de los cambios en el tiempo de estas
variables espectrales del EEG en combinacién con los niveles plasmaticos del firmaco
permiten la estimacién de modelos farmacocinéticos-farmacodindmicos (PK-PD) de la accién
del farmaco para predecir niveles de dosificacién e intervalos de administracién [Barbanoj et
al,, 2002]. De igual manera, otros métodos multicanal, como el mapeo topografico cerebral, o
de neuroimagen, como la tomografia electromagnética cerebral de baja resolucién (LORETA

— low resolution electromagnetic tomography) han proporcionado recientemente una

informacién més precisa que el andlisis individual de un canal de EEG [Pascual-Marqui et al.,

1994].

Sin embargo, la primera etapa de los estudios de fairmaco-EEG, previa a cualquier anélisis
como los mencionados anteriormente, debe consistir siempre en un preprocesado basado en la

reduccidn o eliminacién, a ser posible, de los artefactos que contaminan las senales EEG. El
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tratamiento adecuado de estos artefactos sienta las bases para la obtenciéon de sefales EEG
libres de cualquier componente de interferencia, proporcionando de esta manera, fiabilidad a

los resultados obtenidos posteriormente y validez a las conclusiones derivadas de éstos.

En la literatura existen diferentes técnicas para realizar el preprocesado de artefactos,
algunos conocidos como el simple rechazo de los segmentos artefactuados, o el método basado

en regresion lineal y considerado gold standard en los estudios de fairmaco-EEG. Sin embargo,

existen otras técnicas mds avanzadas entre las que se encuentran el filtrado adaptativo [He et
al., 2004] y los algoritmos basados en separacidn ciega de fuentes [Makeig et al., 1996]
[Vigario, 1997] [Jung et al., 2000]. Estas nuevas técnicas surgen principalmente con el objetivo
de superar las limitaciones que presenta el método considerado gold standard. Dichas
limitaciones pueden falsear los resultados y por tanto las interpretaciones realizadas en los
estudios de evaluacién de firmacos. De hecho, una incorrecta reducciéon de los artefactos
oculares o la eliminacién concomitante de actividad cerebral, puede afectar en gran medida a
los resultados tomogréficos relacionados con la identificacién anatémica de las regiones

cerebrales involucradas en la accién neuropsicofarmacoldgica [Romero et al., 2009].

La gran variedad de métodos propuestos en la literatura, y su utilizacién en diferentes
aplicaciones tales como en potenciales evocados, pone de manifiesto la necesidad por un lado
de una revisién de estas técnicas desde un punto de vista clinico préctico relacionado con los
estudios de féirmaco-EEG y la propuesta de un método de filtrado adecuado que sea efectivo y
validado, y por otro del desarrollo de algoritmos automdticos que faciliten la tarea de

investigacién clinica.

Todo lo anterior, sumado a la experiencia en procesado de senales bioldgicas del personal
del Grupo de Investigacion de Sefiales y Sistemas Biomédicos (SISBIO-UPC) ha permitido
formular una linea de investigacién dentro de la cual se enmarca esta tesis como punto de
partida, dirigida a la creacién de nuevas herramientas de procesado de senal que faciliten el
aprendizaje, el desarrollo y la investigacién en el ambito clinico de los estudios de farmaco-

EEG realizados tanto en vigilia como en suefio. Mas adelante en este capitulo, se exponen los
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objetivos de la tesis, que tras su alcance, permitirdn el desarrollo de posteriores estudios de

evaluacion de la actividad cerebral tras la administracién de farmacos.

2.4 Métodos para la reduccion de artefactos oculares

2.4.1 Rechazo de épocas

El tratamiento adecuado de los artefactos oculares que contaminan las senales EEG es una
etapa critica de especial importancia en el procesado de datos EEG debido principalmente a
que dichos artefactos podrian conducir a resultados espurios y conclusiones erréneas. Los
métodos o técnicas denominados de reduccién o filtrado pretenden eliminar o como minimo
disminuir la actividad ocular presente en los registros EEG. Sin embargo, la solucién mads
simple consiste en la eliminacién o rechazo de aquellas épocas o segmentos con evidente
contaminacién ocular, aunque esta pérdida de informacion suele ser inadmisible en la prictica
clinica. Una excepcidn corresponde a los registros polisomnograficos realizados en estudios de
sueno, donde el rechazo de aquellos segmentos de sefial contaminados constituye el método
mds comunmente utilizado para el filtrado de artefactos, ya que el tamano de datos es elevado
(8 horas de registro). En dichos procedimientos de rechazo se define época con artefacto
ocular a aquel segmento en el que alguna de las derivaciones del EOG sobrepasa un umbral
normalmente de amplitud (por ejemplo, SOUV). Sin embargo, estos métodos presentan una
problematica variada: por un lado no rechazan los segmentos con baja actividad ocular y esto
puede influir en los resultados; y por otro lado como el nexo entre los movimientos oculares y
la cognicidén es muy préximo, también podria eliminarse de forma simultdnea informacién

relevante [Croft y Barry, 2000].

De todas maneras, como tratamiento idéneo se prefiere la reduccién o filtrado de los
artefactos al rechazo de segmentos contaminados, ya que, como se comentaba, este tltimo
conlleva una pérdida de informacién especialmente relevante en el caso de senales de limitado
tamafo, o cuando los artefactos, como en el caso de los movimientos oculares, ocurren con

cierta frecuencia [Barlow, 1986]. A continuacidn se describen diferentes técnicas utilizadas
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para reducir la actividad ocular entre las que se encuentran el método basado en la regresiéon
lineal y considerado gold standard en el dmbito de la neuropsicofarmacologia, u otros

procedimientos mas avanzados que han ido apareciendo en la literatura tales como algoritmos

adaptativos, separacion ciega de fuentes o métodos autorregresivos.

El rechazo de épocas o segmentos se utilizardn en esta tesis pero no se aplicard a artefactos
oculares, sino a artefactos de movimiento, saturacion, musculares, etc. El procedimiento que se
seguird aparece en [Anderer et al., 1992], y consta de dos etapas: una primera de minimizacion
de la contaminacién ocular, y otra de rechazo automadtico de artefactos ya sean remanentes de
origen ocular o de otro tipo. Concretamente, la primera etapa propuesta por [Anderer et al.,
1992] estd basada en la reduccién de la actividad ocular mediante la regresion lineal, que serd
explicada con mayor detalle en el apartado 2.4.2 y que es considerada como gold standard. Esta
tesis propone en los siguientes capitulos un método alternativo para esta primera etapa. Por
otro lado, si se aplicard en la tesis la segunda etapa que pretende garantizar que las épocas o
segmentos de la senal EEG filtrados no presentan artefactos. La identificacién automdtica de
artefactos estd basada en variables temporales y frecuenciales de las sefiales EEG [Anderer et
al., 1987]. Una vez segmentadas las sefiales en épocas de cinco segundos, para que una de estas
épocas no sea identificada como artefactuada debe cumplir los siguientes criterios:

* La amplitud maxima de los canales de EEG no debe exceder 1501V, con el objetivo de

identificar posibles artefactos de electrodo o contaminacién ocular remanente.

®* La potencia absoluta en la banda frecuencial 35-45Hz debe ser inferior a 25uV? en todos

los canales de EEG (a excepcion de los canales frontopolares, frontales y temporales
donde el umbral se sittia en S01V?), con el objetivo de evitar los artefactos musculares.

® El ratio de potencias absolutas entre las bandas frecuenciales alfa (7.5-13Hz) y delta

(1.3-3.5Hz) debe ser superior a un umbral dependiente de la amplitud del canal EEG y
de la actividad alfa presente en dicha sefial. Este criterio tiene un doble objetivo: por un
lado la deteccién de patrones de somnolencia asociados a una disminucién de la
actividad alfa, y por otro lado la penalizacién de una incorrecta eliminacién de la

contaminacién ocular indicada por un incremento de la actividad delta.
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2.4.2 Gold standard: Regresion lineal

Entre los métodos de correccidn, reduccion o filtrado ocular, el anélisis por regresion lineal
es el mas utilizado en los estudios clinicos basados en la evaluacién de la actividad cerebral
espontanea durante la situacién de vigilia. El andlisis por regresién lineal consiste en el célculo
de la proporcidn de una variable que es explicada por otra; que en términos de correccién
ocular, corresponde a la estimacidn de la cantidad de EOG que hay en un determinado canal

de EEG. Dichas técnicas asumen que las senales EEG registradas (EEGyreg) son una

superposicion lineal de las actividades cerebral ¢(2) y ocular o(2).
EEG,, (t) =c(t) +0(t) (2.1)

De esta manera, el propdsito de los métodos basados en el analisis de regresién es estimar
la actividad ocular a partir de ciertas sefiales de referencia donde queda recogida esta actividad.
De hecho, estos métodos consisten en el calculo de un factor de propagacion de la actividad
ocular (representada por las diferentes derivaciones de EOG) a un canal de EEG. A
continuacion, se reconstruye la sefial EEG corregida (EEGcorr) mediante la simple sustraccién

de la proporcién de sefial EOG presente en la sefial EEG registrada.

Asi, una primera limitacién de estos métodos es que necesitan al menos de una buena senal
de referencia donde poder estimar el artefacto ocular. Concretamente, la utilizacién de dos
derivaciones de la sefal EOG, vertical y horizontal en este caso, para el procedimiento de
correccién ocular ha demostrado mejores resultados que el uso de un tnico canal [Elbert et al.,
1985]. La figura 2.4 muestra el esquema de cancelacion de la actividad ocular de un canal EEG
mediante el uso de dos canales de EOG, una vez calculados los correspondientes factores de

regresion o propagacion.

Por otro lado, el cdlculo de los factores de propagacién puede realizarse tanto en el
dominio frecuencial [Woestenburg et al., 1983] como en el dominio temporal [Verleger et al.,,
1982]. La aproximacién frecuencial implica la estimacidén del contenido frecuencial de las
senales EEG y EOG mediante la transformada de Fourier. Una vez aplicada la regresién sobre

ambas transformadas, los coeficientes de regresion resultantes son en funcién de la frecuencia



S

(:;\}3ftlll() 2: l’lantcalmicnt() (]Cl Pl"()bl(.’lnkl

y proporcionan una estimacion de la cantidad de artefacto ocular para cada derivacién de EEG
y componente frecuencial. La correccién en el dominio temporal es un caso particular de
aproximacion en el dominio frecuencial donde se asume la hipéStesis que la actividad ocular se
propaga de igual manera en todo el contenido frecuencial. Por tanto, esta versién temporal no
requiere la transformada de Fourier, ya que tnicamente calcula un coeficiente de regresion
constante para cada instante temporal y para cada electrodo de EEG. Ambas versiones,
temporal y frecuencial, proporcionan resultados de filtrado similares en diferentes niveles de

contaminacién ocular [Croft y Barry, 1998].

EEG, (0 0 EEG,,,,()
VEOG, (1) o II
+
e +
HEOG, (1) B I

Figura 2.4 Esquema de célculo de un canal de EEG corregido mediante la eliminacién de la actividad ocular a partir de las derivaciones
de EOG vertical y horizontal. Los parametros o y 3 representan los factores de propagacién de la actividad ocular vertical y

horizontal, respectivamente.

2.4.3 Filtrado adaptativo

Con el objetivo del solventar los inconvenientes presentados por el método basado en
regresion lineal, han ido apareciendo en la literatura diferentes aproximaciones basadas entre
otras en el filtrado adaptativo, en la estimacion de las actividades ocular y cerebral mediante

modelos autorregresivos, o en la separacién ciega de fuentes (BSS — blind source separation). A

continuacién se describen brevemente estos métodos mds avanzados para la correccién ocular.

La reduccién de la contaminacién ocular en las sefales EEG mediante el filtrado
adaptativo también necesita de sefales de referencia relacionadas con la interferencia ocular,
en este caso, los canales de EOG vertical y horizontal. Los filtros adaptativos autoajustan un
vector de pesos de acuerdo con un algoritmo de minimizacién. Estos pesos, representados por

los coeficientes de un filtro FIR (finite impulse response), modelan la contaminacién por

actividad ocular en los canales de EEG [Vasegui, 2000]. A diferencia del método basado en
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regresion lineal donde los coeficientes de propagacién son invariantes en el tiempo, el filtrado
adaptativo puede cambiar su comportamiento reajustando automdticamente los coeficientes
del filtro en cada punto o muestra temporal. Por tanto, el filtrado adaptativo es una mejora de
la regresién lineal: los factores de propagacién no tienen porque ser constantes o
independientes de la frecuencia [Sornmo y Laguna, 2005]. En términos de modelado, se
asume que las sefales EEG registradas son una mezcla no necesariamente instantdnea de las
actividades cerebral y ocular. La figura 2.5 muestra el diagrama esquematico de la reduccion de

la actividad ocular en senales EEG mediante filtrado adaptativo.

EEG, (1) + I
A -
VEOG, ) ——> Fmr;v%ﬁm ;
Vi i
A
HEOG, () ——> F"";H%tivo
/

Figura 2.5 Diagrama de bloques de la correccién de la contaminacién ocular de un canal de EEG mediante filtrado adaptativo

utilizando como entradas de referencia los dos canales de EOG registrados.

2.4.4 Método autoregresivo general ARMAX

Esta técnica de correccién permite relajar las hipétesis adoptadas en el método basado en
regresién, ya que podrian ser no del todo ciertas. Concretamente, como se ha comentado
anteriormente, ¢l método de regresién lineal asume que la sefal EEG registrada es una
combinacién lineal de la actividad cerebral subyacente y la actividad ocular estimada a partir
de los canales EOG adquiridos (ver ecuacién 2.1). Ademds, el método basado en la regresion
en el dominio temporal asume las siguientes hipdtesis:

® La actividad cerebral real ¢(2) puede ser modelada como proceso estocastico incorrelado

(blanca) con media nula.

® La actividad ocular se propaga de igual manera en todo el rango frecuencial.
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Estas hipdtesis pueden ser relajadas mediante la utilizacién de un modelo generalizado, donde

las EEG registradas sean modeladas por un proceso ARMAX [Haas et al., 2003]:
p q r
EEG g (1) = Y A -EEGreg (t —K) + D B, -EOG e (t —k) + D .C, -o(t-k) +o(t)  (22)
k=1 k=0 kL

donde p, ¢, 7 son los érdenes del modelo; EEG .,y EOG reg VECLOTES que representan todos

reg
los canales de EEG y EOG registrados respectivamente; y o(t) un proceso de media nula e
incorrelado utilizado para la generacién de la actividad cerebral real. El criterio utilizado en
este caso para la seleccién de los drdenes del modelo consiste en minimizar la varianza de o(t),
afiadiendo ademds una penalizacién para evitar la seleccién de dérdenes innecesariamente

elevados.

Sin embargo, diferentes estudios han demostrado que la complejidad del modelo ARMAX
limita en gran medida la utilizacién de este método de correccién por su coste computacional.
Ademis, los resultados obtenidos en el filtrado de la actividad ocular son sensiblemente peores
que con el filtrado adaptativo [Shooshtari et al., 2006] [Puthusserypady y Ratnarajah, 2006].

Principalmente, por estos motivos no se evaluard esta técnica en la presente tesis doctoral.

2.4.5 Separacién ciega de fuentes (BSS — Blind Source Separation)

Uno de los problemas mas importantes que se presenta con gran frecuencia en el dmbito
del procesado de senal es el conocido como ‘Cockzail party problem’. Este problema consiste en
la separacién o recuperacion de varias sefiales que han sido previamente mezcladas
simultdneamente, pero utilizando tnicamente estas sefiales mezcla. En términos relacionados
con el contenido de esta tesis, ¢l problema se traslada a la separacién de las actividades cerebral
y ocular a partir de los registros EOG y EEG, que pueden ser considerados como mezclas de
dichas actividades. La separacién ciega de fuentes (BSS) ha aparecido como una potente
técnica capaz de resolver este problema. Esta técnica estd basada en la siguiente hipétesis:
suponiendo que las senales originales, denominadas senales fuente, se mezclan linealmente y

que es posible adquirir estas mezclas con los sensores o electrodos adecuados, la BSS es capaz
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de estimar los coeficientes que caracterizan dicha combinacién lineal, y por tanto recuperar las
sefales fuente originales [Hyvérinen et al., 2001]. La figura 2.6 ilustra el diagrama esquemdtico
de la BSS desde el punto de vista de la separacién de las actividades cerebral y ocular a partir de

las senales EOG y EEG registradas.

fessessesstssessnsnns sessessesetsstsessessesne esssssens, .

SENALES FUENTE -
(ACTIVIDADES CEREBRAL : SENALES EEG Y EOG
Y OCULAR) : REGISTRADAS
¢ (OBSERVACIONES) SENALES
: : RECUPERADAS
o,(t) i VEOG(®)

ut(®)

; :  HEOG( |—> —— u(t)
: 2
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Figura 2.6 Esquema de descomposicién que utiliza el método de separacion ciega de fuentes aplicado al procesado con sefiales EOG y
EEG. El objetivo es recuperar las sefiales fuente a partir inicamente de las observaciones, en este caso, las sefiales EOG y EEG

adquiridas. Para ello, no se posee ningiin conocimiento de las fuentes originales ni del proceso de mezcla.

La metodologia de esta técnica respecto al filtrado de artefactos oculares puede enumerarse
en los siguientes pasos: 1) descomposicién de las sefiales EOG y EEG registradas en actividades
eléctricas independientes; 2) identificacién de las actividades de origen artefactual, en este caso
ocular; y 3) reconstruccidn de las seiales EEG corregidas sin estas componentes relacionadas

con artefactos.

Una manera abreviada de formular la problematica de la BSS es mediante la estimacion

paramétrica del siguiente modelo de generacién de datos:

<
I
>

»

(2.3)
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donde X y s son vectores de n y m componentes respectivamente, y 4 la matriz de mezcla
lineal. En el presente caso de estudio, las sefiales mezcla ( X ) corresponden a las sefiales EOG y
EEG registradas, y las sefiales fuente (S ) representan las actividades cerebral y ocular. El
objetivo de los algoritmos de BSS consiste en estimar una versiéon de las sefales fuente
originales (U) a partir de la suposicién de algin tipo de independencia entre estas sefiales

fuente.

i
=
I

(2.4)

La independencia estadistica es la més robusta ¢ implica que los cumulantes cruzados de todos
los 6rdenes deben ser nulos, aunque en la practica tnicamente se consideran los cumulantes
hasta cuarto orden como maximo [Hyvirinen et al., 2001]. La resolucién del problema de BSS
mediante la hip6tesis de independencia estadistica de las senales fuente es conocida como

Andlisis de Componentes Independientes (ICA - independent component analysis).

Recientemente se han introducido diferentes principios y algoritmos para la resolucién del
problema de BSS, basados en diversa informacién estadistica proporcionada por las sefales
mezcla registradas. Estos algoritmos pueden clasificarse de manera general en dos tipos,
dependiendo si se utilizan estadisticos de segundo orden (PCA, AMUSE, SOB], etc.) o de
orden superior (JADE, INFOMAX, FastICA, etc.) para la estimacién de la descomposicion.
En el capitulo 4 de esta tesis se realiza una descripcién detallada de los diferentes algoritmos de
los dos tipos, cuyo comportamiento serd evaluado posteriormente en la reduccién de la

contaminacién ocular en sefiales EEG esponténeas.

La técnica de BSS ha sido aplicada en diferentes campos tecnoldgicos tales como en el
procesado y andlisis de senales biomédicas, el reconocimiento de imagenes, el procesado de
datos geofisicos, las comunicaciones wireless, el procesado de voz y la minerfa de datos
[Cichocki y Amari, 2002]. Respecto al campo del procesado de senales biomédicas, las
aplicaciones son diversas pero siempre relacionadas con el gran interés suscitado en referencia
a la evaluacién no invasiva de los cambios fisioldgicos que ocurren en los 6rganos internos del
cuerpo humano. Estas variaciones pueden medirse como senales biomédicas que indican la

funcién o distuncién de los sistemas fisioldgicos. La aplicacién mdas prometedora del método
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basado en BSS incluye la adquisicién de senales multicanal como ocurre en los casos del EEG,
MEG, electrocardiografia (ECG) o en la electromiografia (EMG). Algunos ¢jemplos de la
aplicacion del BSS en el procesado de senales biomédicas son:
» Extraccién del ECG fetal mediante el filtrado del ECG materno [Zarzoso et al., 1997].
* Descomposicion y mejora de las senales EMG de superficie [Farina et al., 2004].
® Localizaciéon de los generadores cerebrales involucrados en potenciales evocados [Tang
et al., 2004].
®* Cancelacién de ruido y artefactos en seniales EEG y MEG [Makeig et al., 1996] [Jung et
al., 2000].

2.4.6 Discusién

El mérodo basado en regresion lineal es la aproximacién mds comtnmente utilizada para la
reduccién de la contaminacién ocular en senales EEG. Sin embargo, este procedimiento no
tiene en cuenta el fenémeno de contaminacién bidireccional, es decir, los registros de EOG
también estdn contaminados por actividad cerebral. En consecuencia, cierta informacién
cerebral, que puede ser de interés, es también eliminada de los registros de EEG tras la
sustraccion lineal. Con el objetivo de reducir esta cancelacién de las componentes cerebrales
de las senales EEG, [Gasser et al., 1992] propuso la utilizacién de un filtrado paso-bajo de las

sefales EOG previo a la aplicacién del procedimiento de regresion.

Por otro lado, [He et al.,, 2004] propuso el filtrado adaptativo mediante el algoritmo RLS
para la reduccién de los artefactos oculares en seniales simuladas. Sin embargo, los autores no
consideraron la contaminacién bidireccional en el estudio, reconociendo que podria

deteriorar el método, ¢ indicaron posibles modificaciones como el suavizado de las senales de

referencia EOG.

Adicionalmente, se han propuesto otras aproximaciones basadas en la metodologia de la
separacion ciega de fuentes. El primer procedimiento basado en BSS estaba basado en el PCA.
Sin embargo, presentaba diferentes inconvenientes asociados a la hipétesis de ortogonalidad

entre las actividades cerebral y ocular, y a la dificultad de separar los artefactos oculares de la
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actividad cerebral cuando sus amplitudes eran similares. Como se ha comentado
anteriormente, existen otros algoritmos y principios para la estimacién de las sefales fuente,
basados generalmente en estadisticos de segundo orden y de orden superior. La mayoria de los
estudios de EEG con aplicaciones de BSS para el filtrado de artefactos identifican las sefiales
fuente asociadas a éstos mediante inspeccion visual, la cual conlleva criterios subjetivos y
requiere mucho tiempo. Ademas, la evaluacién objetiva y cuantitativa de la eficacia de cada
método de filtrado ocular es complicada, ya que se requiere un conocimiento previo de las
actividades ocular y cerebral originales. En la literatura, existen diversos estudios empiricos
dedicados a la evaluacién objetiva de diferentes técnicas de filtrado ocular en sefiales simuladas
compuestas por mezclas de las actividades ocular y cerebral [Wallstrom et al., 2004] [He et al.,
2004] [Kierkels et al., 2006]. Sin embargo, estos estudios muestran conclusiones opuestas:
mientras que [Wallstrom et al., 2004] propone la regresion y el PCA, [He et al., 2004] sugiere
el filtrado adaptativo, y [Kierkels et al., 2006] recomienda los algoritmos de BSS basados en
estadisticos de segundo orden a pesar de no evaluar el filtrado adaptativo. Ademds, un trabajo
reciente basado en sefiales reales y en la utilizacion de expertos para la identificacién de los
artefactos oculares, concluyé que el procedimiento basado en regresion reduce la
contaminacién ocular de manera mas eficaz que los métodos de BSS cuando se dispone de

pocos canales de EEG.

Respecto a las sefales simuladas, en [Wallstrom et al., 2004] los coeficientes para la mezcla
instantdnea eran parcialmente aleatorios, y por tanto las sefales EEG simuladas no
correspondian a canales especificos de EEG. Por otro lado, en [Kierkels et al., 2006] se
simulaban movimientos oculares ripidos y forzados, realizados con ojos abiertos, mediante el

método de elementos frontera (BEM — Boundary element method), utilizando una localizacién

aleatoria para los dipolos cerebrales simulados a partir de un tnico canal de EEG. Por tltimo,
en [He et al., 2004] se utilizaba una funcién arbitraria de ganancia para la propagacién ocular

basada en los resultados obtenidos en [Gasser et al., 1985].

La presente tesis pretende resolver todas estas cuestiones y resultados aparentemente
contradictorios. En primer lugar se utilizardn senales simuladas que se ajusten fielmente a un

experimento real y después se analizardn casos reales de estudios de firmaco-EEG. A
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continuacion, se realizard un andlisis comparativo entre diversos técnicas de filtrado ocular con
el objetivo de disefiar y proponer un método de filtrado validado para estudios de EEG

espontaneo tras la administracién de firmacos.

2.5 Objetivos de la tesis

En secciones anteriores se han descrito brevemente los aspectos mds importantes de la
fisiologfa, generacién y propagacion de las actividades bioeléctricas cerebral y ocular, asi como
su medicién mediante las sefales EEG y EOG respectivamente. Ademads, se han mostrado
diferentes aplicaciones de la sefial EEG en el diagnéstico clinico tanto en neurologia como en
psicologia, resaltando especialmente el 4mbito de la neuropsicofarmacologia con la evaluacion
de la actividad cerebral tras la administracién de firmacos. También se ha presentado la
problemética existente con los artefactos que contaminan las sefiales EEG, que pueden llevar a
resultados erréneos, y conclusiones y decisiones clinicas equivocadas. Finalmente, se han
descrito varias técnicas de reduccion de la interferencia ocular en senales EEG vy las diferentes
limitaciones que presentan cada una de ellas. Teniendo en consideraciéon toda esta

informacidn se estd en disposicion de presentar los objetivos de esta tesis doctoral.

El objetivo principal es el disefio y evaluacion objetiva de métodos automaticos de filtrado
de artefactos oculares en senales EEG espontdneas para la mejora cuantitativa en los estudios
de farmacos. En particular, se definen los siguientes objetivos especificos:

®» Estudio de las diferentes situaciones de contaminacion ocular en las senales EEG y su
problematica bajo la situacién de vigilia, mediante la exploracién preliminar de las bases
de datos.

* Disefio de procedimientos para casos simulados de vigilia basados en la adquisicién de
senales EEG y EOG contaminadas bidireccionalmente, utilizando tanto mezclas
instantdneas como convolutivas.

® Estimacién de un modelo general MIMO (multiple input-multiple output) para la
descripcion de la propagacién de las actividades ocular y cerebral de las sefiales EOG a las

seiales EEG y viceversa, que sirva para la simulacién de situaciones realistas de vigilia.
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* Diseno y validacién de reglas booleanas basadas en caracteristicas temporales,
frecuenciales y de topografia espacial para la deteccién automadtica de las componentes
de origen ocular en métodos de BSS.

» Anilisis de métodos de preblanqueo de senales (convencional, robusto, etc.) como
preprocesado previo a la descomposicién en componentes fuente y selecciéon del mds
eficaz para la reduccién de la interferencia ocular en las sefiales EEG espontineas
mediante BSS.

* Estudio comparativo de técnicas de separacidn ciega de fuentes con respecto a métodos
tradicionales en situaciones simuladas de vigilia.

* Estudio del comportamiento de las técnicas evaluadas de reduccién de artefactos
oculares en diferentes configuraciones de canales de EEG y EOG utilizadas en
aplicaciones clinicas: infancia (6 canales de EEG) y cuando no estd disponible ninguna
derivacién de EOG.

* Evaluacion objetiva del filtrado ocular mediante la cuantificacion de la mejora al utilizar

el nuevo método automadtico de filtrado respecto al método gold standard en el analisis

del efecto firmaco: Realizacién de este analisis utilizando diferentes aproximaciones
para evaluar la accién neuropsicofarmacoldgica del compuesto: topografia cerebral,
relacién farmacocinética-farmacodindmica, tomografia cerebral, etc.

* Implementacién de una herramienta informdtica con entorno amigable para el uso
clinico en el procesado de senales EEG espontaneas para la evaluacién de la actividad

cerebral en el estudio de firmacos bajo la situacién de vigilia.

2.6 Descripcion de las bases de datos

En el desarrollo de la presente tesis se han utilizado dos bases de datos de senales EEG
registradas tras la administracion de fairmacos. La primera base de datos comprende diferentes
dosis de un firmaco ansiolitico (benzodiacepina), y la segunda evalta el comportamiento de
varios compuestos antipsicdticos cldsicos y de nueva generacion (neurolépticos). Tanto para la

adquisicion de las senales, asi como para su procesado y presentacién de los diferentes
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resultados, se siguicron las recomendaciones sugeridas por el International Pharmaco-EEG
Group (IPEG) para la realizacién de estudios de firmaco-qEEG en humanos [Stille y

Herrmann, 1982] [Diimermuth et al., 1987].

2.6.1 Protocolo experimental e instrumentacién

Estas bases de datos se componen de registros de vigilia-controlada en voluntarios sanos
con ojos cerrados. Las bases de datos provienen de estudios realizados en el Hospital de la
Santa Creu i Sant Pau de Barcelona siguiendo las Declaraciones de Helsinki y Tokio
concernientes a la experimentacién con humanos, y aprobado tanto por el Comité Etico de
Investigacién Clinica del Hospital como por el Ministerio de Sanidad de Espana. Ademds, los
voluntarios no pudieron tomar ningtin tipo de medicacién durante las dos semanas previas a la
realizacién del estudio, y tuvieron que abstenerse de fumar e ingerir alcohol y bebidas
estimulantes 48 horas antes de cada sesién experimental. El disefio de ambos estudios
experimentales fue doble ciego, aleatorizado, cruzado y controlado con placebo. Durante los
registros de EEG espontadneco en vigilia-controlada, el investigador intenta mantener a los
voluntarios alerta, despertindolos mediante estimulacién actstica tan pronto como algin
patrén de somnolencia aparece en las sefales EEG. Estas sefiales EEG fueron registradas
mediante 19 derivaciones de acuerdo con el sistema internacional 10/20 (Fpl, Fp2, F7, F3, Fz,
F4, F8, T3, C3, Cz, C4, T4, TS, P3, Pz, P4, T6, Ol y O2; ver figura 1.6), referenciadas al
promedio de los mastoides. Ademds del EEG, también se registraron dos canales de EOG:
vertical y horizontal. El EOG vertical (VEOG) fue adquirido con un registro binocular
mediante la colocacién de un electrodo en la mitad de la frente (2.5cm por encima de la
pupila) y el promedio de dos electrodos situados debajo del ojo izquierdo y derecho (2.5cm
por debajo de la pupila). De la misma manera, para la adquisicién del EOG horizontal
(HEOG) también se utilizé un registro binocular a partir de la colocacién de los electrodos en

los cantos exteriores de ambos ojos.

Para el registro de todas las sefales EEG y EOG se utilizaron electrodos de oro, fijados al
inicio de cada sesion experimental y mantenidos en el mismo lugar, sin quitarlos, hasta una vez

finalizada dicha sesién. Los registros se llevaron a cabo mediante un poligrafo Grass Model 8-
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plus de 23 canales utilizando filtros paso-alto y paso-bajo con frecuencias de corte asociadas de
0.5Hz y 45Hz, respectivamente. La impedancia de cada uno de los electrodos fue comprobada
sistemdticamente antes de cada secuencia de adquisicién para que estuviera por debajo de
SKQ. Las senales fueron digitalizadas en tiempo real con una frecuencia de muestreo de
100Hz, mediante el uso de un médulo de adquisicién Neuroscan SYNAMPS. A continuacién
se describen las caracteristicas principales de cada una de las bases de datos utilizadas en el

desarrollo de la presente tesis doctoral.

2.6.2 Benzodiacepinas

Las benzodiacepinas son firmacos psicotrépicos que actiian sobre el sistema nervioso
central (SNC) con efectos sedantes e hipnéticos, ansioliticos, anticonvulsivos, amnésicos y
miorrelajantes. Por esta razdn, las benzodiacepinas son usadas ampliamente en la clinica para
la terapia de ansiedad, insomnio y otros estados afectivos [McKernan et al., 2000]. El término
benzodiacepina se refiere a su estructura quimica, compuesta por un anillo de benceno unido a
otro anillo de seis o siete miembros heterociclicos llamado diazepina. La denominacién de
estos compuestos suele peculiarizarse por la terminacién —lam o -lan (triazolam, alprazolam,
oxazolam, etc.) y por la terminacién —pam o -pan (diazepam, lorazepam, flurazepam,

: . 7. ®
clonazepam, etc.). No obstante, hay excepciones como el clorazepato potasico (Tranxilium ™)

o el clordiazepéxido (Librium®).

Los receptores especificos del SNC para las benzodiacepinas forman parte del complejo
dcido gamma-amniobutirico (GABA). Los receptores de GABA, un neurotransmisor con
accién inhibitoria, estdn integrados en un sistema bidireccional inhibitorio conectado entre
diversas areas del SNC. El efecto principal de las benzodiacepinas consiste en potenciar la
accién inhibitoria mediada por el GABA. A pesar de que en el uso clinico las benzodiacepinas
ejercen efectos cualitativos muy similares, existen importantes diferencias cuantitativas en sus
propiedades farmacocinéticas y farmacodindmicas, que son la base de sus variados patrones de

aplicacion terapéutica [Charney et al., 2001].
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Concretamente, la benzodiacepina utilizada en el estudio de firmaco-EEG de la base de
datos es el alprazolam. Su estructura quimica, mostrada en la figura 2.7, se parece a la de los
antidepresivos triciclicos por el anillo triazolo agregado a su estructura. El alprazolam, que es
entre 7 a 10 veces mas potente que el conocido diazepam, estd indicado en el tratamiento de
trastornos por ansiedad generalizada y en el tratamiento por crisis de angustia con o sin
agorafobia [Vademecum, 2008]. El alprazolam deprime el SNC uniéndose al receptor GABA 4
que es responsable de mediar los efectos del GABA en el cerebro sobre el sistema activador
reticular ascendente bloqueando la excitacién tanto cortical como limbica. Tras una dosis, el
alprazolam es ripidamente absorbido mostrando valores maximos en suero entre 1y 2 horas
después de la administracién oral. El firmaco se distribuye ampliamente en todo el cuerpo,
alcanzando una unién a proteinas plasmaticas entre el 80 y el 90%. El alprazolam se
metaboliza en el higado para ser transformado en alfa-hidroxialprazolam y otros metabolitos
inactivos. Finalmente, la vida media de eliminacién del alprazolam es de 12 a 15 horas, siendo
el tracto urinario la principal via de eliminacién. Alprazolam se comercializa en forma de

tabletas o comprimidos de 0.25, 0.5, 1 y 2mg.

Cl

Figura 2.7 Estructura quimica del alprazolam en 2-D y 3-D. Su férmula quimica es Ci17H13N4Cl. Los colores de las

moléculas representan: cloro (verde), carbono (gris), nitrégeno (azul) e hidrégeno (blanco).

En el estudio participaron nueve voluntarios sanos, cinco hombres y cuatro mujeres, con
edades comprendidas entre 21 y 28 afios (media 24.56+2.51 afos). Los voluntarios firmaron
previamente un consentimiento informado aceptando los posibles riesgos de la participacién

en el estudio. Un requisito fundamental para su inclusién en el estudio fue que los voluntarios
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no hubiesen tenido trastornos neurolédgicos ni psiquidtricos con anterioridad. De la misma
manera, los voluntarios respondieron dos tests de personalidad con el objetivo de excluir

aquellos con valores extremos asociados a ansiedad y neuroticismo.

El estudio comprendia cuatro sesiones experimentales en las que se administraron
comprimidos orales de diferentes dosis de alprazolam (0.25, 0.5 y 1mg) y lactosa (placebo)
siguiendo una tabla de randomizacién Latina 4x4 repetida tres veces [Riba et al., 2001]. Las
sesiones experimentales estaban separadas por una semana de descanso o blanqueo. Cada dia
de sesidn experimental, los voluntarios llegaban en ayuno al laboratorio, y previamente a la
administracién de la medicacién (una de las dosis de alprazolam o placebo) se les obtenia una
muestra de orina con el objetivo de testear la ingesta de firmacos o drogas ilicitas para el
estudio, y se les colocaba un catéter en la vena cubital para la extraccién de muestras
sanguineas. Durante la adquisicién de los registros de EEG, los voluntarios permanecieron
sentados en una silla reclinable situada en una habitacién tranquila y silenciosa. Se adquirieron
registros de EEG en varios puntos temporales durante la sesién experimental: previo a la
administracién del firmaco (denominado basal), y a +30min, +45min, +1h, +1.5h, +2.5hy
+4h tras su ingesta. Ademds, con el objetivo de evaluar el comportamiento farmacocinético de
las dosis de alprazolam, se realizaron extracciones de sangre en diferentes instantes temporales:

basal, +30min, +45min, +1h, +1.5h, +2h, +2.5h, +3h y +4h.

2.6.3 Neurolépticos

Los neurolépticos o antipsicdticos son fdrmacos psicoactivos que comtinmente, pero no de
forma exclusiva, son utilizados para el tratamiento de la psicosis tipificada como esquizofrenia.
Los neurolépticos no presentan efectos hipnéticos en dosis terapéuticas. En la actualidad se
han desarrollado dos generaciones de neurolépticos: la primera generacién, descubierta en los
afios 50, son los llamados neurolépticos cldsicos o tipicos; y la segunda, de descubrimiento més
reciente y de mayor uso en la actualidad, constituye el grupo de los neurolépticos atipicos. La
accién farmacoldgica de ambos grupos radica en el bloqueo de los receptores de la via de la
dopamina (D2), y en algunos casos también los de serotonina, en el cerebro. Sin embargo, se

han observado diferentes efectos secundarios en relacién a estos firmacos tales como el
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aumento de peso, agranulocitosis (disminucién del nimero de neutréfilos), discinesia
(aparicién de movimientos anormales e involuntarios), y acatasia tardfa (incapacidad de

mantenerse quicto) [Velasco et al., 2004].

Los neurolépticos pueden administrarse por via oral, sublingual, intramuscular o
endovenosa segun el caso y el producto comercial. Por otro lado, se ha estipulado que la
esquizofrenia podria ser causada por una excesiva actividad dopaminérgica. Como estos
fdrmacos actian como antagonistas de los receptores D2 bloqueando sus efectos, producen un
estado de tranquilidad ¢ indiferencia inmediato [Jones y Pilowsky, 2002]. Sin embargo, no
todos los antipsicticos son completamente eficaces en el tratamiento de la esquizofrenia y, en
algunos pacientes, no tienen ningun efecto terapéutico. Ademas, algunos de los neurolépticos
mds recientes tienen una asociacién débil con los receptores D2 y sin embargo son mads

efectivos que aquellos que son més afines a este receptor [Potter y Hollister, 2001].

Los neurolépticos utilizados en el estudio de firmaco-EEG de la base de datos son el
haloperidol, la risperidona y la olanzapina. El haloperidol es un firmaco del grupo de los
clsicos o tipicos y fue uno de los primeros medicamentos utilizados en el siglo XX para el
tratamiento general de cualquier enfermedad mental. Por su estructura quimica, mostrada en
la figura 2.8, forma parte del grupo de las butiroferonas. Actualmente, el haloperidol esta
indicado para tratar la esquizofrenia, algunos estados de agitacién psicomotriz, y estados
maniacos, de pdnico y de ansiedad [Vademecum, 2008]. Como la gran mayoria de los
neurolépticos de primera generacion, presenta con frecuencia efectos secundarios o adversos
como extrapiramidalismo (trastorno motor como temblor en reposo), acatasia, y disquinesias
tardfas (movimientos anormales de las manos y la boca) [Joy et al., 2006]. Respecto a su
comportamiento farmacocinético, la absorcidn es rdpida (entre 2 a 6h) y el grado de unién a
proteinas plasmdticas alcanza el 92%. El haloperidol se metaboliza en el higado dando lugar
entre otros metabolitos al hidroxihaloperidol. Finalmente, se elimina via heces y orina siendo
su semivida de eliminacién de 13 a 40 horas. En la actualidad, se comercializa en gotas orales

en solucién (2mg/ml) o en comprimidos de 10mg.
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Figura 2.8 Estructura quimica del haloperidol en 2-D y 3-D. Su fé6rmula quimica es C21H23CIFNO:. Los colores de las moléculas

representan: cloro (verde), carbono (gris), nitrégeno (azul), hidrégeno (blanco), oxigeno (rojo) y flior (amarillo).

La risperidona es un neuroléptico atipico de fuerte accidon en los receptores D2 de la
dopamina y de la serotonina (5-HT). De acuerdo con su estructura quimica, representada en
la figura 2.9, la risperidona estd clasificada en el grupo de las benzoisoxazolas. La risperidona
estd indicada para el tratamiento de psicosis esquizofrénicas agudas y cronicas, el tratamiento
sintomdtico de cuadros psicoticos en pacientes diagnosticados de demencia, y como
medicacién concomitante de los estabilizadores del estado de 4nimo en el tratamiento de
episodios manfacos asociados a trastornos bipolares [Vademecum, 2008]. Cabe resaltar
ademds que produce minima sedacién y tiene bajo riesgo de efectos extrapiramidales. En
relacidn a sus caracteristicas farmacocinéticas, la risperidona alcanza la concentracién sérica
méxima al cabo de 1 hora. El tiempo preciso para que aparezca su accién farmacoldgica es de 1-
3h y la duracién de la misma de 24 horas. El grado de unién a las proteinas plasmaticas es del
80-90%. La risperidona se metaboliza en un 30 al 70% en el higado dando lugar al metabolito
activo 9-hidroxirisperidona. En la actualidad se comercializa en solucién oral (1mg/ml) y en

tabletas de comprimidos de 0.25,0.5, 1, 2, 3, 4 y 6mg.
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Figura 2.9 Estructura quimica de la risperidona en 2-D y 3-D. Su férmula quimica es C23H27FN4O:. El color de las moléculas

representa: carbono (gris), nitrégeno (azul), hidrégeno (blanco), oxigeno (rojo) y flior (amarillo).
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Por tltimo, la olanzapina es un neuroléptico atipico que presenta una mayor afinidad por
el receptor de la serotonina 5-HT; que por el receptor D2 de la dopamina. La olanzapina se
clasifica estructuralmente como una tienobenzodiacepina (ver figura 2.10). Sus indicaciones
terapéuticas son en el tratamiento de la esquizofrenia y de episodios manfacos moderados o
graves [Vademecum, 2008]. Respecto a su comportamiento farmacocinético, la olanzapina es
absorbida ampliamente, alcanzando la concentracién plasmatica méxima al cabo de 5-8horas
de su administracién oral. El grado de unién a proteinas plasmdticas es del 93%. La olanzapina
es metabolizada en el higado por el sistema del citrocromo P450, originando los metabolitos
N-desmetilo y 2-hidroximetilo, con actividad farmacolégica considerablemente menor que la
olanzapina. Es eliminada en un 57% por el tracto urinario, variando su semivida de
eliminacién de 21 a 51h dependiendo de factores como la edad, el sexo o el consumo de
tabaco. En la actualidad, la olanzapina estd disponible comercialmente en tabletas en

composiciones de 2.5, 5, 7.5y 10mg.
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Figura 2.10 Estructura quimica de la olanzapina en 2-D y 3-D. Su férmula quimica es C17H20N4S. Los colores de las

moléculas representan: azufre (amarillo), carbono (gris), nitrégeno (azul) e hidrégeno (blanco).

De forma anéloga al estudio de alprazolam, la base de datos con firmacos neurolépticos
proviene de un estudio clinico realizado en el Hospital de la Santa Creu i Sant Pau de
Barcelona, y financiado por la Fundacién de La Maraté de TV3 del ano 2000 sobre
esquizofrenia y otras enfermedades mentales. En el estudio participaron 20 voluntarios sanos
de ambos sexos (10 hombres y 10 mujeres) con edades comprendidas entre los 20 y los 32 afios

(media 23.75%2.63). Los voluntarios incluidos tenfan buena salud fisica confirmada por su
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historia médica, y buena salud psicoldgica evaluada mediante la entrevista clinica estructura

para trastornos del ¢je I (trastornos de personalidad - DSM-IV) [First et al., 1999].

El estudio comprendia cuatro sesiones o dias experimentales separados por una semana de
blanqueo. En cada sesién experimental, los voluntarios en ayuno recibfan a las 8:00am una
dosis oral tnica de placebo, de 3mg de haloperidol, de 5mg de risperidona o de 1mg de
olanzapina. A pesar de que estas dosis se encuentran por debajo del umbral terapéutico
(5mg/dia de haloperidol, 2mg/dia de risperidona y 10mg/dia de olanzapina) [Miyamoto et al,,
2002], pueden considerarse equipotentes desde un punto de visto farmacodindmico ya que se
administraron a voluntarios sanos. Durante la adquisicién de los registros de EEG, los
voluntarios permanecieron sentados en una silla reclinable situada en una habitacién tranquila
y silenciosa. Se adquirieron registros de EEG en varios instantes temporales durante la sesién
experimental: basal y a +1h, +2h, +3h, +4h, +5h, +6h, +7h, +8h, +9h, +10h, +11h y +12h
tras la administracién del firmaco. Ademds, con el objetivo de evaluar los comportamientos
farmacocinéticos del haloperidol, risperidona y olanzapina, se realizaron extracciones de
sangre en diferentes puntos temporales: basal, y de +1h a +10h tras la ingesta del firmaco con

intervalos de 1 hora.

2.7 Metodologia

En esta seccién se describe en lineas generales la metodologia empleada en esta tesis, basada
en las herramientas, técnicas y medios disponibles para realizar el estudio. Como se ha descrito
en la seccién anterior, se cuenta con bases de datos fruto de la experimentacion clinica con
firmacos en voluntarios sanos. Adicionalmente, se dispone de los resultados obtenidos en los
estudios clinicos anteriores sobre la influencia o el efecto de estos firmacos en la actividad
cerebral medida con EEG. Se propone el siguiente plan de trabajo:

®» Utilizacién de técnicas de procesado para la extraccidon de pardmetros frecuenciales que

caractericen los ritmos frecuenciales.
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* Generacién de bases de datos simuladas donde la propagacién ocular sea dependiente ¢
independiente de la frecuencia, con el objetivo de tener herramientas donde poder
evaluar de forma objetiva diferentes métodos de reduccion de la contaminacién ocular
en senales EEG.

* Obtencién de unas reglas booleanas sencillas para la identificacién automadtica de las
componentes de origen ocular. Estas reglas serin de gran utilidad para la aplicacién de
los métodos de correccidn ocular basados en BSS.

* Estudio comparativo, basado en un andlisis estadistico multivariable usando mapas
topograficos, de la eficacia de las diferentes técnicas de reduccién ocular estudiadas en
diferentes aplicaciones clinicas contemplando los casos de un menor numero de canales
de EEG y la ausencia de canales de referencia EOG.

* Una vez seleccionada la mejor técnica para el filtrado de los artefactos oculares en senales
EEG espontdneas, se pretende aplicar dicho método a bases de datos reales con el
objetivo de evaluar la incidencia de una mejor correccién ocular en los resultados y

conclusiones sobre el efecto de firmacos en los ritmos cerebrales.

Si bien en los capitulos posteriores se realiza una descripcién detallada de cada
procedimiento, en esta seccidn se mencionan los métodos y los aspectos més relevantes con el

fin de dar una visién general al trabajo presentado en esta memoria.

2.7.1 Senales simuladas vs senales reales

Recientemente, estudios de filtrado de artefactos oculares aplicando diferentes métodos
han obtenido resultados no concluyentes ni coherentes entre si. Mientras unos proponen el
andlisis de componentes principales como mejor método [Wallstrom et al., 2004], otros
recomiendan el uso de la BSS [Kierkels et al., 2006] o incluso de la regresion lineal [Schlog] et
al., 2007]. La razén principal de esta diversidad de resultados reside en el hecho de que la
evaluacion de las técnicas de filtrado ocular se ha realizado en general de manera visual
mediante un criterio subjetivo, o en algunos casos mediante pardmetros alejados del interés

clinico.
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Por tanto, se hace manifiesta la necesidad de utilizar sefiales simuladas con el propésito de
evaluar de manera objetiva la eficacia de los métodos de reduccién de la actividad ocular. La
generacion de sefiales EOG y EEG simuladas a partir de sefiales reales permite disponer de las
actividades originales ocular y cerebral por separado. De esta manera, se sientan las bases para
poder realizar un estudio comparativo cuantificando el grado de error o desviacién cometido

por cada técnica de filtrado ocular.

Debido a que en la literatura existe una cierta controversia sobre si la propagacién ocular a
lo largo del cuero cabelludo es independiente o dependiente de la frecuencia, se pretende
utilizar las dos aproximaciones para la generacion de casos simulados: mezcla instantdnea y
mezcla convolutiva de las actividades ocular y cerebral. Estas actividades ocular y cerebral se
obtienen en ambas aproximaciones a partir de un acondicionamiento y preprocesado previo
efectuado sobre sefales EOG y EEG reales de las bases de datos. Ademads, en ambos modelos,
instantdneo y convolutivo, se contempla la contaminacién bidireccional de las actividades
ocular y cerebral, es decir, la propagacion de la actividad ocular hacia los canales de EEG y la

propagacion de la actividad cerebral hacia los canales de EOG.

En el caso de las mezclas instantdneas se parte de la hipétesis que la propagacion de las
actividades cerebral y ocular en el cuero cabelludo es muy rdpida (de ahi instantdnea)
[Malmivuo y Plonsey, 1995], y se plantea la generacién de mezclas simultdneas de estas
actividades con factores de propagacién constantes. Sin embargo, las mezclas convolutivas
parten de la suposicién de que la propagacion a lo largo del cuero cabelludo podria no ser
independiente de la frecuencia [Gasser et al., 1985] [Sérnmo y Laguna, 2005], planteando en
este caso la generacién de sefiales EOG y EEG simuladas como mezclas de las actividades
ocular y cerebral donde ambas propagaciones son modeladas mediante filtros con funcién de
transferencia determinada a partir de senales EOG y EEG reales provenientes de las bases de

datos.

El nivel de similitud entre las senales simuladas originales y las corregidas tras el filtrado se
medird mediante diferentes pardmetros con el objetivo de comparar la eficiencia de los
diferentes mérodos de reduccién de artefactos oculares. Generalmente, en estas aplicaciones el

nivel de similitud suele calcularse mediante el error cuadritico medio entre las senales EEG
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real y la corregida [Wallstrom et al., 2004] [He et al., 2007]. Sin embargo, este indice no es el
més apropiado debido a su gran dependencia del escalado de las senales. En esta tesis, se
propone calcular el nivel de similitud entre las senales EEG real y corregida, ademds de con el
error cuadritico medio, mediante el coeficiente de correlacién de Pearson, que mide la
relacidn lineal entre las dos sefiales (un valor de 1 indica una correlacién positiva perfecta) y es

independiente del escalado de las senales.

Por tltimo, se propone la aplicacién de otro pardmetro tipico ampliamente utilizado en la
validacién de técnicas para la cancelacién de ruido, y adaptado en este caso para la evaluacion
de la eficacia de los métodos de filtrado ocular. Este indice consiste en el cdlculo de la mejora
producida en el ratio entre la energia de la actividad cerebral en relacién con la energia del
artefacto ocular (SAR - signal to artifact ratio). El pardmetro SAR se calcula previamente para
cada canal de EEG en las sefiales simuladas con el objetivo de evaluar el alcance de la
contaminacién ocular a lo largo del cuero cabelludo. La mejora en este indice puede obtenerse
mediante el calculo posterior del indice tras aplicar los diferentes métodos de filtrado ocular.
Las ecuaciones para el cdlculo del indice SAR y de su mejora (ASAR) se describen en los
capitulos 3 y 5, aplicando la notacién propia utilizada en el proceso de generacion de las

sefiales simuladas.

2.7.2 Variables frecuenciales

El analisis cldsico de la evaluacidn de los cambios en el EEG, directamente relacionados a
su vez con las variaciones bioquimicas producidas por el firmaco de estudio, consiste en la
parametrizacién de las funciones de densidad espectral de potencia (DEP) en diferentes
variables de interés clinico. El procedimiento puede enumerarse en los siguientes pasos.
Inicialmente, las senales EEG son re-referenciadas al promedio comtn, ya que dicha referencia
es recomendada para la evaluacidn cuantitativa de estudios de firmaco-EEG [Anderer et al.,
1987] [Yamadera et al., 1993]. A continuacidn, las curvas DEP se calculan para cada canal
EEG mediante el periodograma de Welch usando una ventana de Hanning de 5 segundos de

duracién [Anderer et al., 1992]. Seguidamente, se promedian las curvas DEP de todas las
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épocas libres de artefactos para cada electrodo. Finalmente, las curvas espectrales promedio,

que contienen informacién de 1.3 a 35 Hz, se cuantifican en 37 variables de interés clinico:
®» Potencia absoluta total (1.3-35Hz).

® Potencia absoluta y relativa (referenciada a la potencia absoluta total) en 12 bandas
frecuenciales diferentes:
0 Actividad delta (1.3-3.5Hz)
0 Actividad theta (3.5-7.5Hz)
O Actividad combinada lenta: delta+theta (1.3-7.5Hz)
O Actividad alfal (7.5-10Hz)

o

Actividad alfa2 (10-13Hz)
Actividad combinada alfa: alfal+alfa2 (7.5-13Hz)
Actividad betal (13-16Hz
Actividad beta2 (16-20Hz

O O O o O

)
)
Actividad beta3 (20-25Hz)
Actividad beta4 (25-30Hz)

)

(
(
(
(

Actividad beta$s (30-35Hz

o

0 Actividad combinada beta: betal+beta2+beta3+beta4+betas (13-35Hz)
* Frecuencia dominante en la actividad alfa
®» Potencia absoluta y relativa de la frecuencia dominante

® Frecuencias de los centroides y variabilidad frecuencial (desviacién en Hz) de las

actividades total, combinada lenta, combinada alfa y combinada beta.

= Indice de nivel de vigilancia: cociente alfa/actividad lenta: alfa/(delta+theta)

2.7.3 Aplicacidn en sefales reales. Efecto firmaco

El andlisis firmaco-EEG cuantitativo es el unico método no invasivo para evaluar la
funcién cerebral de forma continua, repetitiva y a relativamente bajo coste. La utilizacién de
este andlisis permite obtener informacién relevante sobre la farmacodinamia (dosis minima

efectiva, mecanismos neurofisioldgicos, seguridad, etc.), la estimacién del curso temporal de
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los efectos (inicio, pico y duracién), las interacciones e incluso predecir la eficacia terapéutica
[Barbanoj et al., 2002]. Como se ha comentado anteriormente, el método comunmente
utilizado en férmaco-qEEG consiste en el andlisis de los cambios obtenidos en algunas

variables espectrales del EEG relacionadas con las principales bandas frecuenciales.

Para la evaluacidn del efecto de un firmaco en las seniales EEG, se realiza un procedimiento
basado en el célculo de las variables de interés a un tiempo determinado tras la administracién
del firmaco, corregido por las variables estimadas en el tiempo basal (antes de la ingesta).
Ademas, generalmente se compara estadisticamente esta variacion neta relativa al firmaco
(tiempo menos basal) con el cambio neto obtenido por el mismo sujeto en los mismos tiempos
tras la administracién de placebo. La figura 2.11 muestra como ejemplo un esquema de

adquisicién de registros EEG para la evaluacién de un firmaco.

BASAL DOSIS +30° +45’ +1h +1h30’ +2h30’ +4h +6h +8h
SESION 1
PLACEBO
07:30 08:00 08:30 08:45 09:00 09:30 10:30 12:00 14:00 16:00
BASAL  DOSIS +30° +45° +1h +1h30°  +2h30° +4h +6h +8h
SESION 2
FARMACO

07:30 08:00 08:30 08:45 09:00 09:30 10:30 12:00 14:00 16:00

Figura 2.11 Proceso de adquisicion de registros EEG en un estudio neurofarmacolégico de comparacién de un compuesto

con placebo. Estos estudios suelen ser aleatorios, cruzados y doble ciego.

El analisis estadistico, dado el importante niumero de variables evaluadas, se realiza bajo la
perspectiva de un andlisis de datos descriptivos [Abt, 1990], y de acuerdo con las pautas
marcadas en la guia del IPEG para el disefio y andlisis estadistico de estudios
farmacodindmicos [Ferber et al., 1999]. Este andlisis consiste en efectuar tests descriptivos,
preferentemente de hip6tesis nulas simples, tales como la igualdad de efectos de dos
tratamientos, en todos los tiempos de observacién, localizaciones (electrodos) y mediciones

(variables).

Se utiliza andlisis univariante consistente en la caracterizacién del tipo de cambios

inducido por los firmacos en cada una de las 37 variables. Para ello, en cada instante de tiempo
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tras la administracién del firmaco se aplican test de t de muestras relacionadas entre los

cambios inducidos por el firmaco y los inducidos por placebo.

2.7.4 Topografia cerebral: Mapas de probabilidad estadistica (SPM)

Como se ha comentado en la seccidén anterior, el andlisis estadistico en los estudios de
firmaco-qEEG conlleva una gran cantidad de resultados estadisticos: para cada canal, variable,
y tiempo de registro (los resultados estadisticos generados tinicamente para un tiempo de
registro en un estudio de la base de datos con 19 canales de EEG y evaluando 37 variables
clinicas, suman un total de 57 tests multivariantes y 703 tests univariantes). Con el objetivo de
condensar y facilitar la interpretacién de todo este cimulo de informacién, se recomienda
utilizar mapas topograficos de probabilidad de significacién estadistica (SPM - significance
probability maps), donde se sustituye el p-valor relativo a la significacidn estadistica para cada
canal por un cddigo de color [Bartels y Subach, 1976]. En este caso, el andlisis topografico se
basa en el mapeo de 19 valores individuales correspondientes a los electrodos de EEG,
obteniendo el color de los valores intermedios mediante interpolacién cubica de los cuatro
clectrodos mds cercanos. La figura 2.12 muestra a titulo de ejemplo dos mapas SPM con

aumentos y disminuciones estadisticamente significativos.

p<0.01
p<0.05
p<0.1
p<0.1
p<0.05

O

p<0.01

Figura 2.12 Ejemplo de cambios estadisticamente significativos representados mediante mapas SPM. Como el p-valor no
dispone de signo, el aumento o la disminucién, representados por colores calidos o frios respectivamente, viene

determinado por el signo del estadistico t de Student.
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Para cada test estadistico, se escogen niveles de significacién oo nominal del 1%, 5% y 10%
(éste tltimo para detectar s6lo tendencias estadisticas aunque no significativas), y se calcula el
p-valor, de forma que todos los p-valores inferiores a 0.05 se diferencien claramente en la
representacion gréfica de los resultados mediante los mapas SPM. Adicionalmente, al calcular
los p-valores en los diferentes canales de EEG y tiempos de registro, se obtienen ciertos
patrones de p-valores en la estructura de datos. De acuerdo con el disefio experimental que se
utilice, se consideran patrones con justificacién farmacolégica aquellos que tengan un p-valor
inferior a 0.05 y muestren: 1) clusters espaciales; 2) cursos temporales adecuados; y/o 3) dosis
dependencia. La interpretacién de los resultados se lleva a cabo no solamente observando los
p-valores sino, simultdneamente, teniendo en cuenta las expectativas clinicas fundamentadas
en la estructura del estudio. Por tanto, los p-valores calculados y sus patrones con justificacién

farmacoldgica son usados como juicios de valor’.

2.7.5 Relaciones farmacocinéticas-farmacodinamicas (PK-PD)

Recientemente ha comenzado a desarrollarse un interés paulatino por conocer la posible
asociacion entre la eficacia de un firmaco y los pardmetros farmacocinéticos. A estos estudios
se les ha denominado de forma genérica modelado farmacocinético-farmacodindnimo (PK-
PD - pharmacokinetics-pharmacodynamics). Las hip6tesis de partida de estos modelos PK-PD
pueden resumirse en: 1) los cambios en el EEG estdn directamente relacionados con los
cambios bioquimicos que el firmaco induce en el cerebro; y 2) los efectos en el
comportamiento del individuo estan directamente relacionados con estos cambios
bioquimicos [Fink, 1984]. Sin embargo, la gran utilidad de los modelos PK-PD estd basada en
los siguientes principios [Barbanoj et al., 2002]:

® Las relaciones entre los cambios conductuales y el EEG pueden ser modeladas mediante
las concentraciones plasmiticas del firmaco (PK) y los efectos en el EEG cuantificados

por los cursos temporales de algunas variables espectrales de interés (PD).

* Los fairmacos que tengan efectos en el EEG sobre voluntarios sanos tendran una utilidad

, .
analoga sobre pacientes.
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Las diversas aplicaciones del modelado PK-PD han demostrado un enorme interés y valia
en estudios farmacoldgicos, neuroldgicos y psiquidtricos. La tabla 2.1 muestra como ejemplo
algunas de las utilidades principales de estos modelos en la prediccién de las propiedades
farmacodindmicas, del curso temporal de los efectos, de la potencia relativa del firmaco o

incluso de las interacciones con otros compuestos farmacoldgicos.

OBJETIVOS EJEMPLOS DE PREDICCION

FARMACODINAMIA

Dosis activa en el SNC Minima dosis efectiva

Patrén de los efectos en el SNC Mecanismo neurofisiolégico

Seguridad del farmaco Sedacién
CURSO TEMPORAL DE LOS EFECTOS

Inicio, pico, duracién Intervalo de aplicacién de la dosificiacién
COMPARACION DE POTENCIA RELATIVA

Dosis Tipo de dosis dependencia

Tipo de administracion Biodisponibilidad

Formulaciones Bioequivalencia
INTERACCIONES Entre farmacos, con alcohol, alimentos

Tabla 2.1 Principales aspectos de la actividad de un fairmaco en el SNC evaluados mediante modelos PK-PD en voluntarios sanos.

Tabla adaptada de [Barbanoj et al., 2002].

La correcta estimacién de los modelos PK-PD depende en gran medida del nivel de
correlacién entre las concentraciones plasmaticas del firmaco y el cambio temporal de
alguna/s variables espectrales, de forma que un elevado valor de correlacién entre la curvas de
concentracién y temporal de alguna variable (donde el efecto del firmaco sea claramente
distinguible) suele ayudar a obtener modelos PK-PD de mayor fiabilidad para la prediccion.
Por tanto, se propone utilizar en el desarrollo de esta tesis este grado de correlacién como

indicador indirecto de la eficacia de los métodos de reduccién de la actividad ocular.
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2.7.6 Tomografia cerebral: localizacién espacial de los generadores de los ritmos

frecuenciales (LORETA)

En la actualidad las técnicas mds utilizadas para la evaluacién funcional mediante imagen
del cerebro humano son el fMRI, PET y SPECT. Estos métodos, denominados de tomografia
cerebral, proporcionan una representaciéon tridimensional relacionada con los cambios
producidos en el metabolismo o en el flujo sanguineo. A pesar de que la resolucién espacial de
estas técnicas es excelente, su resolucién temporal no es lo suficientemente buena para seguir la
velocidad con la cual los procesos neuronales ocurren. De hecho, se ha demostrado que el
curso temporal de la respuesta hemodindmica del fMRI corresponde a un filtrado paso-bajo de

la actividad eléctrica neuronal [Logothetis et al., 2001].

Recientemente han aparecido en la literatura un gran nimero de métodos de imagen
funcional del cerebro humano basados en las sefales EEG y MEG con el propésito de mejorar
la resolucién temporal [Baillet et al., 2001]. Sin embargo, estos métodos poseen la limitacién
de que las senales EEG y MEG no contienen la suficiente informacién sobre la distribucién
tridimensional de la actividad neuronal. En otras palabras, las sefiales EEG y MEG, incluso
utilizando infinito nimero de electrodos, pueden explicarse por diferentes distribuciones de
los generadores, més superficiales o profundos. Esto implica que la denominada solucién
inversa del problema, consistente en determinar la distribucién de los generadores cerebrales
que explican la actividad registrada en el cuero cabelludo por las senales EEG o MEG, no es
Gnica. Por otro lado, afortunadamente las sefiales EEG y MEG no son causadas por
distribuciones aleatorias o caprichosas de los generadores eléctricos neuronales, mas bien
obedecen a ciertas restricciones electrofisioldgicas y neuroanatémicas, permitiendo la

obtencién de una solucién aproximada plausible al problema inverso [Pascual-Marqui, 1999].

Ademas, esta solucién plausible que proporciona la tomografia tridimensional de la
actividad eléctrica cerebral es de especial importancia en el ambito de los estudios de fairmaco-
EEG, ya que permite la identificacidon y localizacion de las dreas cerebrales involucradas en la
accién psicofarmacoldgica de un compuesto [Saletu et al., 2006]. Concretamente, el método
de imagen funcional cerebral consistente con las sefiales EEG registradas, y que serd utilizado

en el desarrollo de esta tesis, corresponde a la tomografia electromagnética cerebral de baja
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resolucion (LORETA - low-resolution brain electromagnetic tomography). La técnica
LORETA estima la distribucién tridimensional de densidad de corriente intracraneal a partir
de los valores de voltaje del EEG captados por los electrodos situados en el cuero cabelludo
[Pascual-Marqui et al., 1994]. La solucién de LORETA al problema inverso corresponde a la
distribucién con mdxima similitud o sincronizacién en términos de orientacién e intensidad
entre poblaciones vecinas de neuronas, representadas mediante voxels. De hecho, se ha
demostrado que, entre todos los métodos existentes para solucionar el problema inverso,
tnicamente LORETA es capaz de la correcta localizacion de generadores profundos [Phillips
et al,, 2002]. La versién estandarizada de LORETA aplicada en esta tesis (sSLORETA -
standardized LORETA) implementa un modelo cerebral esférico utilizado en el Atlas cerebral
humano de Talairach [Talairach y Tounoux, 1988]. En base a este atlas, la solucién de
LORETA estd restringida a la materia gris cortical y al hipocampo. La solucién espacial

consiste de 6239 véxels con una resolucién de 0.125¢cm? [Pascual-Marqui, 2002].

La técnica de neuroimagen LORETA ha sido ampliamente utilizada para la localizacién
espacial de los generadores de transitorios eléctricos espontdneos y evocados [Anderer et al.,
1998] y de diferentes ritmos frecuenciales [Frei et al., 2001] [Anderer et al., 2001]; y para
comparaciones estadisticas de distribuciones de densidades de corriente intracraneales entre
sujetos pacientes y control en diferentes situaciones [Flor-Henry et al, 2004] y en la
evaluacién y clasificacién de firmacos [Saletu et al, 2006]. En esta tesis se propone la
evaluacién de la posible influencia del método de filtrado ocular seleccionado en los mapas
tomogréficos obtenidos con LORETA, y que son indicadores de las dreas cerebrales
involucradas en la accién farmacoldgica sobre los generadores de los principales ritmos

frecuenciales.

2.8 Marco de la tesis

Esta tesis doctoral se ha desarrollado fruto de la colaboracién entre dos centros de

investigacion:
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®* Grupo de Investigacién de Senales y Sistemas Biomédicos (SISBIO) del Departamento
de Ingenieria de Sistemas, Automdtica e Informética Industrial (ESAII) y del Centro de
Investigacién en Ingenierfa Biomédica (CREB) de la Universidad Politécnica de
Cataluna (UPC).

®» Centro de Investigacion de Medicamentos (CIM) del Instituto de Investigacién del

Hospital de la Santa Creu i Sant Pau (IRHSCSP) de Barcelona.

Ademds, esta tesis doctoral queda encuadrada en el marco de varios proyectos de
investigacién publicos y privados:
» Técnicas avanzadas de tratamiento de seniales biomédicas para la monitorizacion,

diagndstico y terapia de patologias cardiorrespiratorias de la Comisién Interministerial de

Ciencia y Tecnologia (CICYT) con referencia TIC2001-2167-C02-01, entre los afios
2001y 2004

» Cambios en el EEG tras una administracion oral tinica de neurolépticos en esquizofrenia:
evaluacion de las caracteristicas como predictor de respuesta utilizando una estrategia

alternativa como familiares e integrando niveles plasmaticos y neurolépticos atipicos de la

Fundaci6é La Marat6 de TV3 con referencia 013300, entre los afos 2002 y 2004.

» Tratamiento en interpretacion de seniales biomédicas para la evaluacion clinica y la
rebhabilitacion de la CICYT con referencia TEC2004-02274, entre los anos 2004 y

2007.

» Anilisis farmacocinético/farmacodindmico de los cambios en el EEG tras la administracion
oral tinica de neurolépticos (haloperidol, risperidona y olanzapina) en voluntarios sanos y
esquizotipicos, aplicando aproximacion poblacional del Fondo de Investigacién Sanitaria

(FIS) con referencia CP04-00121, entre los afios 2005 y 2007.

» Andlisis de las interacciones dindmicas en bioseriales no invasivas multicanal para la

terapia y la rebabilitacion del Ministerio de Ciencia e Innovacién con referencia

TEC2008-02754/TEC, desde el ano 2009.
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La mayor parte de lo que vemos
lo construye el cerebro.

Marcus Raichle
Neurdlogo

Filtrado ocular mediante
métodos cldsicos

3.1 Introduccién

En este capitulo se realiza una descripcién detallada de los dos métodos clésicos de filtrado
de los artefactos oculares que contaminan las senales EEG: la regresion lineal y el filtrado
adaptativo. Ambos métodos, que fueron presentados brevemente en el capitulo anterior
(apartados 2.4.2 y 2.4.3, respectivamente), pretenden reducir el efecto de la contaminacién
ocular en el EEG, en lugar de rechazar aquellas épocas o segmentos de datos contaminados.

Ademis, el procedimiento basado en la regresion lineal es considerado como metodologia go/d

standard para el filtrado ocular en estudios de firmaco-qEEG.

3.2 Regresion lineal

3.2.1 Regresion lineal en el dominio temporal

Los procedimientos basados en regresion lineal consisten en la estimacién de los factores

de propagacién de la actividad ocular de cada canal de EOG a cada derivacién de EEG, y la
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reconstruccion de la sefial EEG corregida mediante la sustraccién de la parte proporcional de
la senal EOG presente en la senal EEG registrada. En esta tesis se aplicard la manera mas
comtinmente utilizada para calcular los factores o coeficientes de regresién asociados a la
propagacion ocular, y que se realiza en el dominio temporal mediante la minimizacién del
error cuadrético medio entre el EEG registrado y la combinacién lineal de las sefiales EOG. Se
asume la condicién que las sefales registradas de EEG y EOG no estan correlacionadas en

ningun instante de tiempo:

i EEG,, (i) -VEOG,, (i) Z EEG,, (i) - HEOG ., (i)
a=11 , B=1t— (3.1)
D VEOG, (i) D HEOGZ (i)

donde a y B representan los factores de regresién asociados a la propagacion de la actividad

ocular vertical y horizontal, respectivamente.

Ademis, se seguira el procedimiento basado en regresion lineal descrito por [Semlitsch et
al., 1986], que es un método considerado gold standard para la reduccién de los artefactos
oculares en los estudios neuropsicofarmacolégicos debido a su simplicidad y relativo buen
funcionamiento en situaciones de vigilia tanto con ojos abiertos como cerrados [Anderer et al.,
1992]. Dicho procedimiento calcula los factores de propagacién ey B (ecuacién 3.1) para cada
pareja de canales EOG-EEG, utilizando unicamente aquellas muestras con elevada actividad
ocular. Para proporcionarle mayor robustez a la estimacién de los coeficientes de regresidn, los
factores verticales se calculan utilizando sélo aquellas muestras donde la actividad ocular es
mayoritariamente vertical (VEOG>+100uV y HEOG<+50uV); y los horizontales donde la
actividad ocular es mayoritariamente horizontal (HEOG>+100uV y VEOG<£50uV). La
tabla 3.1, mostrada a continuacién, detalla un ejemplo de los valores de factores de regresiéon
obtenidos del promedio de varios estudios clinicos que comprenden un total de 200 sesiones

experimentales.



(lnpfrulo 3: Filerado ocular mediante métodos clasicos 89

o (VEOG) B (HEOG)

CANAL

MEDIA STD MEDIA STD
Fpl 0.81 0.12 0.07 0.06
Fp2 0.82 0.12 -0.05 0.08
F7 0.28 0.12 0.29 0.10
F3 0.36 0.09 0.10 0.06
Fz 0.38 0.07 0.00 0.03
F4 0.36 0.09 -0.09 0.05
F8 0.28 0.11 -0.27 0.10
T3 0.08 0.04 0.10 0.04
C3 0.17 0.05 0.06 0.03
Cz 0.19 0.05 0.00 0.03
(62 0.17 0.06 -0.06 0.03
T4 0.09 0.05 -0.11 0.05
T5 0.05 0.02 0.04 0.02
P3 0.09 0.03 0.02 0.03
Pz 0.11 0.04 0.00 0.03
P4 0.09 0.03 -0.02 0.03
T6 0.05 0.02 -0.04 0.02
o1 0.03 0.02 0.01 0.02
02 0.04 0.02 -0.01 0.02

Tabla 3.1 Factores de propagacién vertical y horizontal para actividad espontanea bajo la situacién de vigilia con ojos cerrados.
El célculo se ha realizado a partir del promedio (grand mean) de los factores obtenidos en 4 estudios clinicos que

comprenden un total de 200 sesiones experimentales.

En el caso de estudios de farmaco-EEG, los factores de regresion se calculan a partir de
todos los registros de EEG espontdneo realizados a un voluntario en una misma sesién
experimental. Al inicio de cada sesidon experimental, al voluntario se le colocan los electrodos y
no se le extraen hasta el fin de ésta. Por tanto, como los factores de propagacion calculados
tnicamente dependen de la situacion de los electrodos y de la conductividad en el cuero
cabelludo del voluntario, siempre y cuando no varien estos pardmetros, cuanto mayor sea el
numero de registros mayor serd la fiabilidad y la robustez del método de célculo y por tanto de

los factores estimados.

Ademds, la validez de los factores de regresion es comprobada mediante un algoritmo

automatico que evaltia que dichos factores sean fiables y coherentes con los mecanismos
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conocidos de la propagacién de la actividad ocular. De esta manera, los factores de

propagacion deben cumplir los siguientes criterios:

* El niimero de muestras utilizado debe ser mayor que 200 tanto para el célculo de los
factores verticales como de los horizontales. Este criterio garantiza un nimero minimo
de instantes temporales con elevada actividad ocular vertical u horizontal donde realizar

el cilculo de dichos factores.

* Todos los factores de propagacion verticales han de ser positivos, a excepcién de los
canales occipitales y temporales donde se permite que sean negativos siempre y cuando

sean inferiores a 0.1 en valor absoluto.

* Los factores de propagacién verticales deben seguir un gradiente anterior-posterior
(Fp>F>C>P>0), siendo Fp, F, C, P y O el promedio de los canales frontopolares,

frontales, centrales, parietales y occipitales, respectivamente.

®» Respecto a los factores horizontales, debido a la polaridad presente en este movimiento
ocular, los factores de propagacién referentes a los canales situados en el hemisferio
izquierdo deben ser negativos, y los situados en el derecho positivos. Se realiza una
excepcidn con los canales frontopolares y occipitales, ya que presentan un valor muy

pequeno al estar cercanos a la linea sagital.

* Los factores de propagacién horizontales deben ser méximos en valor absoluto en las

derivaciones F7 y F8.

En el caso que los factores de propagacién calculados para un voluntario y sesidn
experimental no cumplan los requisitos anteriores, se sustituyen siempre que fuera posible por
el promedio de los factores calculados para el mismo voluntario en el resto de sesiones
experimentales. En la hipotética situacién que para un individuo no hubiera factores validos
en ninguna de las sesiones experimentales, los factores aplicados corresponderfan al promedio

total (denominado grand mean) de todos los voluntarios y sesiones experimentales de ese

estudio.
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3.2.2 Regresién lineal filtrada

Sin embargo, la limitacién mds importante que presenta la regresion lineal consiste en la
imposibilidad de adquirir registros provenientes solamente de la actividad ocular debido a la
contaminacién bidireccional entre las actividades cerebral y ocular. Como se ha comentado
anteriormente, cualquier sefial de EEG o EOG no adquiere la actividad cerebral y ocular por
separado, sino que registran una mezcla de las actividades ocular y cerebral presentes en esa
zona. Por tanto, el método basado en regresién lineal asume una hipdtesis errdnea al
considerar que los registros de EOG y EEG no estin correlacionados. De esta manera, la
regresion no s6lo reduce los artefactos oculares sino que también elimina la actividad cerebral
registrada en comun por los electrodos de EOG y EEG [Jung et al.,, 2000]. Por otro lado,
diferentes estudios han sugerido que las componentes de elevada frecuencia de las sefales
EOG no son de origen ocular sino neuronal [Whitton et al., 1978] [Gasser et al., 1985]. Con
el objetivo de reducir la cancelacién relevante de actividad cerebral, se ha propuesto el filtrado
paso-bajo de las sefiales EOG antes de realizar la regresién lineal en el dominio temporal
[Gasser et al., 1992]. Concretamente, se estima que la actividad ocular es practicamente
negligible a partir de 7.5Hz. La figura 3.1 muestra el esquema de cancelacion de los artefactos
oculares mediante el filtrado paso-bajo de las sefiales de referencia EOG. Sin embargo, un
estudio reciente afirma que los efectos de los artefactos oculares en las sefiales EEG no s6lo
estan presentes en los rangos frecuenciales delta y theta, sino que también en las bandas alfa y
beta, por lo que este método denominado a partir de ahora como ‘regresién filtrada’ no parece

ser una solucién del todo adecuada al problema [Hagemann y Naumann, 2001].

EEG, (1) 20 EEG,0, (1)
—
+
HEOG, (1) ™H—#]

Figura 3.1 Esquema de calculo de un canal de EEG corregido mediante la cancelacién de la actividad ocular a partir del filtrado paso-
bajo de las derivaciones de EOG vertical y horizontal, con el objetivo de minimizar la eliminacién de actividad cerebral de interés

debido a la contaminacién bidireccional entre las actividades ocular y cerebral.
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3.3 Filtrado adaptativo

3.3.1 Algoritmo RLS (recursive least squares)

De entre los algoritmos de filtrado adaptativo, se ha optado en esta tesis por utilizar el
algoritmo RLS (recursive least sqzmres) ya que ha demostrado para esta aplicacién una mejor
estabilidad y rapidez de convergencia [He et al., 2004]. Las sefiales EEG corregidas se obtienen

en este caso mediante la siguiente ecuacion:

M
EEGeyr (N) = EEGy¢ (N) = D hygog (M) -VEOG, o4 (N+1—m) — .. (3.2)
m=1
M
.= Nyeos (M) - HEOG (N +1-m)
m=1

donde hveog(M) y hieos(M) representan los filtros FIR o vectores de pesos de longitud M que

modelan la interferencia ocular de las sefiales VEOGyeg y HEOGyeg respectivamente, en un
canal de EEG. La funcién objetivo a minimizar estd basada en que las sefiales EEG corregidas

sean lo mds similares posibles a la actividad cerebral y es la siguiente:

£(n) = Zn‘/z"*‘ "EEGZ,,, (i) =... (3.3)

i=M

...= EEG?

corr

(N)+A1-EEGZ, (-1 +...+ "M .EEG2 . (M)

corr corr

donde 7 corresponde al instante o muestra de tiempo actual, y A es el denominado factor de
olvido (0<A<1). La introduccién de este factor de olvido permite que el algoritmo también
pueda aplicarse a procesos no estrictamente estacionarios. De esta manera, los coeficientes de

los filtros hveog(M) y hheog(M) que minimizan &(z) pueden obtenerse mediante la

diferenciacién parcial de &(7), resultando un total de 2M ecuaciones [He et al., 2004]:

a&'(n) _ Ziln_i X EEGcorr (l)m: (34)

m i=M Meos (M)

n .
..==2) A" -EEGyy, (i) - VEOG,q (i +1-m)

i=M
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oe(n) S .. OEEG,,,, (i)
98N _oN i EEG,, (i) S e W
Oheos (M) i:ZM o Ohyieos (M)

n .
.==2) A EEGyy, (i) - HEOG o (i +1-m)

i=M

para m=1,2,... M. Este conjunto de 2M ecuaciones puede reducirse a una sola ecuacién

mediante notacidén matricial.

R(n)-H(n)=P(n) (3.6)
donde:

R(n){gw EVH} ;H(n){::} P(n)={s:} (3.7)

siendo Ryy, Ryn, Ruy y Run matrices cuadradas (MxM) de la forma:

Ry (0) =D A" -VEOG, (i +1- j)-VEOG, (i +1-k) (3.8)
i=M
Ry (M) =Y 2" “VEOG, (i +1- j)- HEOG . (i +1-K)

i=M

n
Ryy (0) =Y A" -HEOG (i +1- )-VEOG, (i +1-k)

i=M

n
Ry (n) =D A" -HEOG ., (i +1- j)- HEOG

i=M

(i+1-k) con jk=1,2,...M

reg

yHy, H,, Py y P, son vectores columna de dimensién M con la siguiente forma:

Hv = [ heos @ heos(2) -+ Mygos(M )]r (3.9)
Hu= [ hieoc @) Mueos(2) -+ hygos (M )]-r
Py (n)= Zn:ﬂ”_i EEG (1) -VEOG,, (i+1-j) (3.10)

n
Pu(n)=> A""-EEG

i=M

(i)‘HEOGreg(iJ’_l_ J) con j=1,2,...,M

reg
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A partir de la ecuacién (3.6) pueden calcularse los coeficientes de los filtros directamente

mediante la inversa de matrices:
H(n) =[RM)]™-P(n) (3.11)

Sin embargo, la inversién de matrices conlleva un coste computacional excesivo que puede ser
reducido en gran manera mediante la utilizacién del algoritmo RLS. De esta manera, el
algoritmo RLS calcula los coeficientes de los filtros resolviendo la ecuacién (3.11)

recursivamente para cada muestra temporal. De las ecuaciones (3.7) a (3.11) puede deducirse

que:
R(n) = A-R(n-1)+ EOG(n)-EOG(n)" (3.12)
P(n) =2-P(n-1) + EEG,,, (n) - EOG(n)
donde
| VEOG(n) _
EOG(n) = {HEOG (n)} ; con (3.13)

VEOG(n) =[VEOG(n) VEOG(n-1) --- VEOG(n+1-M)[

HEOG(n)=[HEOG(n) HEOG(n-1) --- HEOG(n+1-M)[

Una vez llegados a este punto, utilizando el lema de inversién de matrices [Vasegui, 2000]

puede obtenerse la siguiente relacidn recursiva:

H(n)=H(n-1)+K(n)-EEG,,, (n“_lj (3.14)

donde H(n) y H(n-1) son los coeficientes de los filtros en los instantes 7 y n-1,

respectivamente, y ademés con:

K- [RO-DI*-EOG(N)

= 2 (3.15)
A+EOG()" -[R(n-1)]*-EOG(n)

EEGCO,{n”_J = EEG,y (n) ~EOG(n)" -H(n-1) (3.16)

Por tanto, una vez detallado el funcionamiento recursivo del algoritmo adaptativo RLS

para la correcciéon de la actividad ocular, puede apreciarse que hay dos pardmetros
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involucrados en el método: por un lado el orden del filtro FIR o el nimero de pesos M, y por
otro el factor de olvido A. Teéricamente, el valor de M viene determinado por las
caracteristicas de la funcidn de transferencia entre el EOG y el EEG. El factor de olvido ajusta
el peso de las muestras anteriores en la actualizacién de los coeficientes del filtro, y depende
principalmente de la estabilidad de la relacién entre las senales entrada de referencia (VEOGyeq
y HEOGyeg) v la entrada primaria EEGyeq. Matemdticamente, A estd relacionado con la
ventana temporal que representa el nimero de muestras previas que son usadas para el calculo
de los coeficientes del filtro actuales. En esta tesis, se realiza en el apartado 6.4.2 un estudio del
comportamiento del filtrado adaptativo en la reduccién de la actividad ocular en funcién de

My Acon el objetivo de escoger sus valores mas adecuados para esta aplicacion.

La técnica de filtrado adaptativo con algoritmo RLS ha proporcionado buenos resultados
en la eliminaciéon de los artefactos oculares en sefales EEG simuladas, aunque no
sensiblemente mejores que los obtenidos con el método de regresiéon [He et al., 2007]. Por
otro lado, es necesario tener en cuenta algunas consideraciones al valorar los resultados de [He
et al.,, 2007]. Se planteaba la generacién de las sefiales simuladas considerando tinicamente la
propagacion de la actividad ocular y prescindiendo de la propagacion de la actividad cerebral.
Ademas, para dicha propagacién ocular se aplicaba una funcién arbitraria dependiente de la
frecuencia. Ambos aspectos no reproducen fielmente un experimento real y pueden penalizar

los resultados obtenidos por ambos métodos en uno u otro sentido.

3.3.2 Algoritmo adaptativo RLS filtrado

En esta tesis se propone una modificacién del filtrado adaptativo. De forma anéloga al
procedimiento realizado con el método basado en regresion lineal y con el mismo objetivo de
minimizar la influencia de la contaminacién bidireccional, se propone el filtrado paso-bajo
(con frecuencia de corte de 7.5Hz) de las sefiales EOG una vez realizado el cdlculo de los
filtros adaptativos y previamente a la sustraccién. La figura 3.2 muestra el diagrama

esquemitico de este procedimiento nombrado a partir de ahora como ‘algoritmo adaptativo

RLS filtrado’.
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/

Figura 3.2 Diagrama de bloques correspondiente a la correccién de la contaminacién ocular en un canal de EEG mediante

filtrado adaptativo con filtrado paso-bajo previo a la sustraccién de la interferencia ocular.

3.4 Discusion

En este capitulo se han descrito dos métodos cldsicos utilizados comunmente en el
entorno clinico para el filtrado de los artefactos oculares que contaminan las senales EEG: la
regresion lineal y el filtrado adaptativo. La regresion lineal multiple, ya sea en el dominio
temporal o en el dominio frecuencial, es ademds el método considerado gold standard para el
filtrado de artefactos ocular en estudios de firmaco-EEG. De hecho, ambos procedimientos
consisten en la estimacién y eliminacién de la componente ocular que hay presente en las
sefales EEG. La diferencia entre ambos reside en el hecho que mientras para la regresion la
propagacién de la actividad ocular a los electrodos de EEG es constante (y por tanto,
independiente de la frecuencia), para el filtrado adaptativo dicha propagacion es dependiente

de la frecuencia.

Respecto a la regresion, se ha explicado con detalle el procedimiento seguido en esta tesis
para la obtencién de los factores de regresion y se han puesto ¢jemplos de valores obtenidos a
partir del promedio de diferentes estudios. Adicionalmente, se ha descrito el algoritmo
disenado para la validacién automitica de los factores de regresion obtenidos para un

determinado voluntario en una sesién clinica.

Por otro lado, se ha detallado el método correspondiente al filtrado adaptativo mediante el

algoritmo RLS aplicado a la reduccién de artefactos oculares. Este método depende de dos
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parametros: el nimero de coeficientes del filtro, M, y el denominado factor de olvido, A. De
hecho, puede probarse que si se fija el valor de ambos pardmetros a la unidad, el filtrado

adaptativo es equivalente a la regresion lineal en el dominio temporal [He et al., 2007].

Por ultimo, con el objetivo de solucionar la limitacién conocida que presenta estos dos
métodos de filtrado que consiste en la eliminacién simultdnea de actividad cerebral junto con
la contaminacién ocular, se ha descrito una modificacién, vélida para ambos métodos. La
razoén de esta limitacién reside en que ambos procedimientos asumen una hipdtesis errénea al
considerar que los registros de EOG y EEG no estian correlacionados. La modificacién
propuesta consiste en la realizacién de un filtrado paso-bajo de las sefiales EOG previamente a

la aplicacién de los procedimientos de regresion vy filtrado adaptativo.
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Los ojos no sirven de nada a un cerebro ciego.

Proverbio arabe

Filerado ocular

basado en BSS

4.1 Introduccién

La técnica conocida como Separacion Ciega de Fuentes (BSS, Blind Source Separation)
consiste en la recuperacién de senales originales partiendo de mezclas observadas. En el ambito
del EEG, una vez llevado a cabo el registro de las senales por medio de electrodos,
generalmente se obtiene una mezcla de informacién, de la cual en realidad no se conocen ni las
fuentes originales ni el modo en qué se han mezclado las diferentes actividades bioeléctricas.
De esta manera, el objetivo de la técnica BSS reside en reconstruir la informacién original
(sefiales fuente) tnicamente a partir de la informacién mezclada (sefales registradas).
Respecto a la aplicacién que ocupa esta tesis doctoral, el filtrado de artefactos oculares, el
problema de BSS se reduce a la separacién de las actividades fuente oculares y cerebrales a

partir de las sefiales EOG y EEG registradas.

Visto de esta manera, la BSS parece un problema de dificil solucion ya que se deben
estimar las senales fuente originales sin conocimiento alguno previo del proceso de mezcla. Sin
embargo, puede obtenerse una primera solucién a este problema si se considera la hipStesis

basada en la independencia estadistica de las senales fuente [Comon, 1994]. De todas maneras,
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esta solucién presenta ciertas indeterminaciones o ambigiiedades relacionadas con el escalado
arbitrario, la permutacién o el retraso de las sefiales fuente [Choi et al., 2005]. Aunque estas
indeterminaciones conllevan severas limitaciones en ciertas aplicaciones, en la relacionada con
el EEG, estos inconvenientes no son esenciales ya que la informacion relevante de las sefales
fuente estd contenida principalmente en la morfologia de la sefial temporal o en sus patrones
frecuenciales, y no en su energia o en el orden en que aparecen en la solucién de la

descomposicion.

Ademds, otro aspecto de especial importancia para la estimacién de las sefales fuente
originales radica en que es necesario un nimero de observaciones igual al de sefales fuente
presentes. En la aplicacién del filtrado de artefactos oculares, para poder separar las actividades
ocular y cerebral, en realidad unicamente se necesita un minimo de dos registros que adquieran
la mezcla. En otras aplicaciones, los casos subdeterminado (ntimero de mezclas menor que el
numero de sefiales fuente) y sobredeterminado (nimero de mezclas mayor que el nimero de
fuentes) tienen solucién mediante la utilizacién de diferentes aproximaciones basadas en la
reduccién de la dimensién de los datos o en algoritmos iterativos donde la matriz de mezcla 'y

las sefiales fuente son estimadas por separado.

Los métodos basados en BSS consideran el siguiente modelo, en su forma mds basica, para
la generacién de mezclas lineales, adaptado al problema de la separacién de las actividades

ocular y cerebral:

X =A-S+V con X —| EOGn (M yS= o(m) (4.1)
EEGm(n) c(n)

donde Xe RM™ es la matriz de observacién compuesta por los vectores EOGm y EEGn que

representan las senales EOG y EEG registradas, Se RN"n g la matriz de fuentes compuesta por

0s vectores correspondientes a las actividades fuente oculares y cerebrales,

1 tores 0o(n) y c(n pondientes a las actividades fuent lares y cerebral
"N es la matriz de mezcla desconocida, € RM™ es la matriz que representa el ruido

AeRM que rep

presente en el proceso de mezcla, 7 es el nimero de muestras disponibles, M corresponde al

numero de observaciones o senales registradas, y N es el numero de fuentes que generalmente
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suele ser desconocido. Como se ha comentado anteriormente, el problema de la BSS se basa en
la estimacion de las actividades fuente y de la matriz de mezcla a partir Gnicamente de las

senales registradas en el cuero cabelludo:

y —w.[EOGn(M) (42)
EEGn (n)

onde *n es una matriz formada por todas las componentes fuente estimadas y que si e
donde YeRN"™" triz formad todas | tes fuente estimadas y q |
problema ha sido bien resuelto corresponde a la matriz §; y /e R™™ es la denominada matriz

e desmezcla o de separacidn. esar de que existen numerosos algoritmos disponibles para
de d la o de sep Ap de q t lgorit disponibles p

solucionar el problema de BSS, sus principios pueden resumirse en las siguientes

aproximaciones [Hyvirinen et al., 2001]:

* El mis popular de los métodos es el conocido como Andlisis de Componentes
Independientes (ICA - Independent Component Analysis). Estas técnicas consisten en la
estimacién de fuentes lo mas independientes posibles. En este caso, la independencia
estadistica de las fuentes es evaluada de diferentes maneras: informacién mutua, no
gausianidad, verosimilitud, etc. De todas maneras, si se asume que las sefiales fuente son
estadisticamente independientes entre si, se requiere la utilizacién de estadisticos de

orden superior (HOS - higher order statistics) para resolver el problema.

® Si las sefales fuente tienen estructura temporal, es decir, no son unicamente variables
aleatorias, son necesarias condiciones menos restrictivas que la independencia

estadistica. Generalmente, la aplicacidon de estadisticos de segundo orden (SOS - second

order statistics) es suficiente para estimar la matriz de mezcla y las fuentes.

4.2 Preblanqueo

Una etapa de especial importancia para la resolucién del problema de BSS consiste en

realizar un cierto preprocesado a los datos registrados conocido como preblanqueo. Un vector
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aleatorio de media nula y=(y;,¥,,":-,¥,)" es blanco si todos sus elementos y; no estin

correlacionados y tienen varianza unidad, es decir, la matriz de covarianza es igual a la unidad.
E{y-yT}=1 (4.3)
donde 7 es la matriz identidad. El ejemplo mds conocido corresponde al ruido blanco.

De esta manera, el blanqueo, también llamado redondeamiento, consiste en aplicar una
transformacion lineal a los datos observados de tal manera que las sefiales resultantes sean

blancas. Esta transformacion lineal siempre es posible.
Z(n)=Q- X(n) (4.4)

donde X es la matriz de observacién formada por las senales registradas, Q es la matriz de
preblanqueo, y Z es la matriz de observacién transformada de manera que los vectores sefal

que la componen son blancos (no estdn correlacionados y tienen varianza unidad).

Desde el punto de vista de la BSS, el preblanqueo es una forma débil de independencia ya

que realiza una transformacién en la cual los datos no estdn correlacionados. De hecho, el

preblanqueo transforma la matriz de mezcla A4 en una nueva matriz A.
Z(N)=Q-X(nN)=Q-A-S(n)=A-S(n) (4.5)
siendo S(72) la matriz compuesta por las sefiales fuente.

La gran utilidad del preblanqueo como preprocesado previo a la BSS reside en que esta

nueva matriz A es ortogonal. Esta ortogonalidad indica una reduccién significativa del grado

de complejidad del problema de BSS: si inicialmente deben estimarse los N? elementos de la
matriz de mezcla (considerada en este caso cuadrada: niimero de fuentes IV igual al nimero de
observaciones), las matrices de mezcla ortogonales inicamente contienen N(N-1)/2 grados de
libertad (para dimensiones NV elevadas, puede considerarse la mitad de elementos). Por esta

razén, suele afirmarse que el preblanqueo resuelve la mitad del problema de BSS. Existen
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diferentes procedimientos para la realizacién del preblanqueo, describiendo a continuacién los

mds importantes y utilizados.

4.2.1 Método convencional

El método mais sencillo y utilizado para realizar el preblanqueo de las sefales registradas se

basa en la descomposicion en valores y vectores propios de la matriz de covarianza de X:
Cy =E{X(n)- X (n)}=E-D-E (4.6)

donde E es una matriz ortogonal formado por los vectores propios de Cx (E-E'=E".E=I ),y D
es la matriz diagonal con los valores propios, D=diagonal(d,, d»..., dx). De esta manera, una

posible matriz de blanqueo viene dada por [Hyvirinen et al., 2001]:
Q=D"2.ET (4.7)

donde D"*=diagonal(d;*?, d:'",..., dn''*). Puede probarse que la matriz resultante Z es blanca

ya que cumple que su matriz de covarianza es igual a la identidad.

E{z(n)- 2T ()}=E{(@Q X(n))- @ X (M) }=Q-E{X(n)- X"} Q" =+ (48)
..=(DY2.E")-(E-D-E")-(E-D¥?)=1

La matriz de transformacién Q, obtenida a partir de la descomposicién singular en valores
y vectores propios, no es Unica, ya que puede obtenerse otra nueva matriz de blanqueo si

multiplicamos por la izquierda por la matriz ortogonal de vectores propios E:
Q=E.DV2.ET (4.9)

El preblanqueo convencional es el método mas utilizado ¢ implementado en la mayoria de
algoritmos de BSS, como preprocesado previo de ayuda a la descomposicion de las senales

fuente [Hyvirinen et al., 2001].
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4.2.2 Método para la reduccién de ruido

El método convencional de preblanqueo, explicado en el apartado anterior, utiliza la
matriz de covarianza Cy, de tal manera que el efecto debido a la presencia de ruido aditivo en el
proceso de mezcla no puede ser eliminado. Sin embargo, puede proponerse un nuevo método
de preblanqueo, algo mds robusto respecto al ruido, basado en la matriz de covarianza

retardada Cx(7), y que no sea sensible al ruido blanco [Choi et al., 2005].
Cy (1) =E{X(n)- X" (n-17)} (4.10)

En este caso, la matriz de transformacién Q puede calcularse de forma anéloga al método
convencional realizando la descomposicién singular en valores y vectores propios de la matriz
de covarianza retardada Cx(7) [Belouchrani y Cichocki, 2000]. En esta tesis doctoral, este
método de preblanqueo para la reduccion de ruido blanco se ha aplicado mediante la
utilizacion de un retardo igual a una muestra (t1=1). A pesar de que este método de
preblanqueo fue disenado originariamente con el objetivo de realizar una versioén robusta del
algoritmo de BSS denominado SOBI, que se explicard con detalle en el apartado 4.3.1 [Choi et
al,, 2002], también se aplicard como preblanqueo previo a los diferentes algoritmos de BSS

evaluados en la presente tesis doctoral.

4.2.3 Método robusto

Como se ha comentado en el apartado anterior, ¢l preblanqueo convencional no tiene en

cuenta el término de ruido anadido en el proceso de mezcla V(). Este hecho puede apreciarse

si se calcula la matriz de covarianza en la ecuacién (4.1) resulta:
Cx=E{X(n)- X" ()}=A-AT +E{V(n) -V (n)}=A-AT + ¥ (4.11)

considerando E{S(n) . ST(n)}z 0 por ser fuentes independientes. De este modo, el método
convencional estd basado en la estimacién del modelo de generacién de datos mediante una
funcién de coste que consiste en hacer el término asociado al ruido, representado por Cy-AA",

lo més pequefio posible. A partir de este procedimiento, puede plantearse una metodologia
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mds robusta, que no ignore los elementos de la diagonal de la matriz de ruido ¥, mediante el
ajuste del modelo AATala descomposicion singular de la matriz Cx-', en vez de directamente
de la matriz de covarianza Cx (como realiza el método convencional). Sin embargo, en un
sistema de adquisicién real, la covarianza del ruido W suele ser desconocida, y por tanto,
también debe de ser estimada. Por esta razdn, a partir de la aplicacién del método de
estimacion de minimos cuadrados no ponderado, se propone la siguiente funcién de coste para

la estimacién de la matriz ¥ [Cao et al., 2003 ]:
T T T
L(A ) =tr[a- AT —(C - )| [A- AT - (C - )] (4.12)

donde #7/-] indica la traza de la matriz. Si se minimiza la funcién de coste anterior, puede

hallarse una estimacién de la matriz \¥:
¥ —diag (C - A- AT) (4.13)

donde diag(-) representa una matriz diagonal. Por otro lado, la estimacién de la matriz de

mezcla A puede obtenerse a partir de la descomposicién singular de la matriz de covarianza

Cx:
Cy =A AT =E{X(n) X" (n)|=E-D -ET; A=E.DY? (4.14)

Cabe destacar que tanto la matriz 4 como la matriz diagonal ¥ deben estimarse
conjuntamente a partir de los datos registrados. Una vez el proceso iterativo de estimacién de

las matrices A y ¥ converge a un estado estacionario, la matriz de preblanqueo Q puede

calcularse mediante la pseudoinversa de la matriz A [Cao et al., 2003]:

~ ~ ~

QA v AT A 13
El método de preblanqueo robusto, necesario para la reduccion de la componente de ruido de
las senales, puede resumirse en los siguientes pasos [Zhao et al., 2005]:

= Calculo de la matriz de covarianza Cy.

* Aplicacién del valor inicial ¥(0) = diag (C;") ™.
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* Descomposicion en valores y vectores propios de la matriz de covarianza Cx. Ademis, el
preblanqueo robusto suele llevar asociada una reduccién de la dimensionalidad de los
datos mediante la seleccién de los valores propios que acumulan la mayor parte de la

varianza de las senales.
* Estimacién de ¥ y A mediante las ecuaciones (4.13) y (4.14) respectivamente.

® Jteracién del algoritmo en el paso anterior hasta que los valores de A y ¥ converjan

hacia un estado estacionario.

* Cilculo de la matriz de preblanqueo Q.

Finalmente, puede resumirse que la principal diferencia entre los métodos de preblanqueo
convencional y robusto radica en que mientras el método convencional ajusta el modelo de
datos a partir de toda la matriz de covarianza (elementos dentro y fuera de la diagonal), el
método robusto ajusta dicho modelo de generacién de los datos unicamente a partir de los
elementos de fuera de la diagonal de la matriz de covarianza Cy, reduciendo de este modo el

factor asociado al ruido existente en la adquisicién de los datos.

Este método robusto ha demostrado buenos resultados como preblanqueo previo a la
descomposicién de BSS en aplicaciones con gran nimero de canales y en entornos donde la
energfa del ruido es superior a la de la sefial (SNR<0dB), tanto en sefiales EEG [Zhao et al,,
2005] como MEG [Cao et al., 2003] [Escudero et al., 2007].

4.3 Reduccion de artefactos

4.3.1 Introduccién

La reduccién de los artefactos que contaminan las sefiales EEG mediante la metodologia
BSS fue iniciada por [Makeig et al., 1996] y [Vigario, 1997]. Esta aplicacién surge con el
objetivo de dar solucién a las limitaciones principales del método basado en regresion lineal: se
necesita un canal de referencia donde se registre la actividad del artefacto, y ademds se elimina

simultineamente actividad cerebral debido a la contaminacién bidireccional. Una de las
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innovaciones de la BSS en la aplicacién de filtrado de artefactos radica en que no requiere de
estas senales de referencia, a diferencia de los métodos basados en regresion lineal y algoritmos
adaptativos. La figura 4.1 muestra el diagrama bésico para la reduccién de componentes
artefactuales de las sefiales EEG. A continuacidn, se enumeran los pasos a seguir para la
utilizacién de la metodologfa basada en BSS para la reduccién de artefactos oculares en las

senales EEG:

* Descomposicion en senales fuente o componentes de las seiales EOG y EEG registradas.
A pesar de que en este caso las sefales de referencia EOG no son estrictamente
necesarias, su utilizacién puede ayudar en gran medida a la mejor estimacién de las

componentes.

* Identificacién de las componentes fuente asociadas con artefactos, en este caso de origen

ocular.

* Estimacion de las senales EEG corregidas mediante la reconstruccion o deflacién a partir
del modelo de generacién inverso sin tener en cuenta las sefiales fuente asociadas con

actividad no cerebral.

MATRIZ DE MATRIZ
SEPARACION INVERSA
SENALES EOG Y EEG
REGISTRADAS VEOG(n) y4(n)
> — > - o »
HEOG(n) Yo(n) K
Fp1(n) ys(n) I Fp1condn)
L —»
Fp2(n) W Ya(n) r W_1 Fp2cordn)
8 : 1 g
|
01(n) Y20(N) OTonln)
— > L o fo—» —
02(n) Yain) 0245,(n)
\— : o——P ——»

. fuentes DECISION
cerebrales COMPONENTES
OCULARES

Figura 4.1 Diagrama esquematico bésico para la minimizacién de los artefactos de origen ocular que contaminan las sefiales EEG
registradas. En este caso, se contempla la adquisicion de dos canales de EOG y 19 canales de EEG, correspondiente a la

configuracién tipo de las bases de datos disponibles.
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Existe una gran variedad de algoritmos para dar solucién al problema de la BSS, y por
tanto diferentes procedimientos para descomponer las senales registradas en sefiales fuente. En
los dltimos afos, se han desarrollado numerosos algoritmos que permiten la obtencién de las
senales fuente originales en un proceso de mezcla, para las multiples aplicaciones que se
pueden presentar a nivel de biomedicina, audio, eliminacién de ruido e interferencia,
telecomunicaciones, etc. A continuaciodn, se describen los algoritmos mas relevantes utilizados
en la presente tesis doctoral, que quedan clasificados en métodos de decorrelacién temporal,
que utilizan tnicamente estadisticos de segundo orden, y métodos ICA, en los que se requiere

la aplicacién de estadisticos de orden superior.

4.3.2 Algoritmos basados en estadisticos de segundo orden

En este apartado, se describen los algoritmos de BSS, que utilizan como méximo
estadisticos de segundo orden (SOS), y suelen ser comtinmente denominados de decorrelacién
espacio-temporal. Entre ellos, el procedimiento mds sencillo corresponde al Analisis de
Componentes Principales (PCA — Principal Component Analysis), aunque existen otros tipos
de aproximaciones basadas en la explotacion de la estructura temporal de las sefiales EOG y
EEG. A continuacién, se describen con detalle los diferentes métodos basados en SOS

utilizados en esta tesis doctoral.

S Aundlisis de Componentes Principales (PCA)

El PCA es una técnica estadistica utilizada habitualmente para la compresion de datos
(reduccién del ntmero de variables sin pérdida de informacién) y la extraccién de
caracteristicas. Técnicamente, el PCA corresponde a una transformacién lineal de los datos a
un nuevo sistema de coordenadas ortogonal, en el cual las componentes (proyecciones de los
datos en este nuevo sistema) no estdn correlacionados entre si. En este sentido, el PCA busca
direcciones ortogonales, segin el orden de importancia en cuanto a la variabilidad total
asociada, con el objetivo de encontrar unas nuevas sefiales no correlacionadas que sean funcién

lineal de las senales originales. A este nuevo conjunto de sefiales no correlacionadas se le
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denomina componentes principales, y corresponden a las direcciones en las que los datos
tienen la méxima varianza. Adicionalmente, el PCA busca la transformacién o rotacién
espacial segin la cual las senales quedan mejor representadas en términos de minimos
cuadrados, es decir, que la diferencia entre las sefiales y sus proyecciones tengan el menor error

cuadraitico medio.

A pesar de que existen diversos métodos para calcular las componentes principales, el més
sencillo consiste en la descomposicién de la matriz de covarianza de los datos en valores y
vectores propios segun la ecuacién (4.6). Seguidamente, se ordena la matriz diagonal (D) con
los valores propios de mayor a menor en valor absoluto, con sus correspondientes vectores

propios (E). A partir de este punto, las componentes principales pueden obtenerse como las

proyecciones de los datos en el sistema de coordenadas definido por la matriz E.

Y=E" X (4.16)
siendo Y la matriz formada por todas las componentes principales estimadas.

Por tanto, el PCA puede entenderse como una ortogonalizacién de los datos, es decir, una
rotacién en el espacio n-dimensional a un nuevo espacio representado por ejes ortogonales.
Por esta razén, el PCA es usado por muchos algoritmos de BSS como método estandar de

preblanqueo de los datos (ver método convencional en el apartado 4.4.1).

Respecto a la aplicacién que ocupa la presente tesis doctoral, el método de BSS basado en
PCA para la reduccién de artefactos oculares en senales EEG ha sido utilizado en diferentes
trabajos [Lins et al., 1993] [Lagerlund et al., 1997] [Wallstrom et al., 2004], obteniendo
buenos resultados pero con ciertas limitaciones cuando las amplitudes de las actividades ocular
y cerebral son similares. Sin embargo, ¢l inconveniente mayor de este método de separacién
corresponde a la hipdtesis adoptada en relacidn a que las actividades cerebral y ocular sean

ortogonales, principio que generalmente no tiene porqué ser cierto.
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S Métodos de decorrelacién espacio-temporal

En algunas aplicaciones, como en los registros de EOG y EEG, no se mezclan variables
aleatorias sino sefales con una cierta estructura temporal. En ese caso, algunos estadisticos
bien definidos para la estructura temporal (matrices de covarianza retardadas Cx(7),
previamente descritas en la ecuacién 4.10) pueden servir de gran ayuda a la estimacion del
modelo de BSS. Ademds, estos estadisticos pueden proporcionar la informacién necesaria para
la resolucién del problema en el caso de que las senales fuentes sean gausianas, hecho que
imposibilita la estimacién del modelo mediante algoritmos basados en la independencia
estadistica de las fuentes (ver apartado 4.3.2). De hecho, si se considera la informacién

temporal de las fuentes, la utilizacién de SOS es suficiente para resolver el problema lineal

instantineo de BSS [Chang et al,, 1999] [Ting et al., 2006].

De esta manera, los métodos de decorrelacidn espacio-temporal emplean condiciones mas
débiles para la separacién de las fuentes, basadas en la hipdtesis que las senales fuente tienen
cierta estructura temporal con diferentes funciones de autocorrelacion, equivalente a decir que
tienen diferentes funciones densidad espectral de potencia. Estos métodos se denominan de
decorrelacion espacio-temporal debido a que no sélo realizan una decorrelacién espacial, como
es el caso del preblanqueo, sino que también se impone una decorrelacién temporal de las
sefales fuente: las covarianzas (autocovarianzas y covarianzas cruzadas) correspondientes a
diferentes retardos temporales deben ser nulas debido a la independencia de las sefiales fuente
[Molgedey y Schuster, 1994]. A continuacidn, se describen los dos algoritmos de decorrelacién

espacio-temporal més utilizados: AMUSE y SOBI.

o Algoritmo AMUSE (Algorithm for Multiple Unknown Signals Extraction)

El algoritmo AMUSE tiene cierta semejanza con el PCA. De hecho, el algoritmo AMUSE
realiza dos veces el PCA en cascada: inicialmente se aplica el PCA para el preblanqueo; y en un
segundo paso, se cfecttia el PCA sobre la matriz de covarianza retardada de los datos
blanqueados. El algoritmo AMUSE corresponde al caso mas simple ya que Gnicamente utiliza

un retardo temporal generalmente igual a la unidad (t=1). De hecho, AMUSE emplea una
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version ligeramente diferente de la matriz de covarianza retardada con el objetivo de asegurar
que esta matriz sea simétrica (de esta manera, la descomposicién en valores y vectores propios

es mucho més sencilla de calcular) [Tong et al., 1991]:
CL(r) = ; [c,)+CI(@)] siendo C, (1) =E{z(n)- 2" (n-17)} (4.17)

donde Z representa los datos blanqueados. El algoritmo AMUSE se basa en encontrar una
matriz que cancele C’(7), es decir las covarianzas instantaneas y aquellas correspondientes al
retardo T. Esta matriz puede hallarse mediante la descomposicién en valores y vectores propios
de la matriz C’%(7). Dado que las sefiales fuente se consideran independientes, la matriz de
covarianza retardada de éstas, Cq(7) = E{S(t) ST (n- T)}, es una matriz diagonal, siendo § la
matriz formada por las senales fuente. Por tanto, mediante la descomposicién en valores y
vectores propios de la matriz C’(7), puede obtenerse dicha matriz diagonal y por tanto la

matriz de separacién WV.
Cy(r)=W' -D-W=WT.Cq(z)-W (4.18)

De esta manera, las fuentes estimadas o componentes ¥ pueden obtenerse como funcién lineal

de las sefiales observadas X operando con las matrices de preblanqueo Q 'y de separaciéon V-
Y=WT.Q-X (4.19)

Una caracteristica especial del algoritmo AMUSE, que lo diferencia del resto de
algoritmos de BSS, consiste en que las componentes aparecen automdticamente ordenadas de
acuerdo con los valores propios de la matriz de covarianza retardada. Ademds, el algoritmo es
muy simple y de rdpida computacién. Sin embargo, presenta el inconveniente de que sdlo
funciona si todos los valores propios de la matriz C’(7) son diferentes. Si alguno de los valores
propios tiene multiplicidad mayor que uno, los vectores propios asociados no son tinicos, y por
consiguiente las sefales componente no pueden ser estimadas. Un ejemplo tipico con valores
propios multiples corresponde al caso en que las sehales fuente tienen el mismo espectro de

potencia, y por tanto autocovarianzas idénticas. Otro inconveniente del algoritmo AMUSE
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consiste en que es muy sensible al ruido presente en el proceso de mezcla, ya que emplea un

tnico retardo para la matriz de covarianza retardada.

Este algoritmo ha demostrado un buen comportamiento en diferentes aplicaciones
biomédicas, tales como la extraccion del latido fetal a partir del ECG materno [Najafabadi et
al., 2006], el filtrado de artefactos musculares en sefiales EEG de sueno [Crespo-Garcia et al,
2008], o el diagndstico precoz de la enfermedad de Alzheimer a partir de sefales EEG
[Cichocki et al., 2005] 0 MEG [Escudero et al., 2008].

e Algoritmo SOBI (Second Order Blind Identification)

El algoritmo SOBI es una extensiéon del algoritmo AMUSE, considerando diversos
retardos en vez de uno s6lo. Por tanto, si AMUSE estd basado en la diagonalizacién de una
matriz de covarianza retardada, SOBI consiste en la diagonalizacién simultdnea de diversas
matrices de covarianza retardadas [Belouchrani et al., 1997]. Estas matrices de covarianza
retardadas no comparten la misma estructura de valores y vectores propios debido a que las

—~ . 7 ) . 14 14 .
senales registradas poseen un numero finito de muestras, y ademds estdn contaminadas con
ruido. De este modo, desde un punto de vista estadistico, es necesario considerar la estructura
promedio de valores y vectores propios mediante la utilizacién simultinea de diversas matrices
de covarianza retardadas, para la obtencidn de una solucién mds exacta y robusta [Cichocki y

Amari, 2002].

Sin embargo, la diagonalizacién simultinea exacta de diversas matrices no es posible
debido a que los vectores propios correspondientes a matrices de covarianza diferentes no
tienen porque ser idénticos, excepto en el caso tedrico de que los datos hayan sido generados
siguiendo el modelo de BSS, descrito en la ecuacién (4.1), sin la presencia de ruido. A pesar de
esto, puede encontrase un solucién aproximada mediante la aplicacién de algoritmos iterativos
[Kawamoto et al,, 1997] o del procedimiento aproximado de diagonalizacién conjunta (JAD
— Joint approximate diagonalization) [Ziche et al., 2004]. Este procedimiento consiste en la
minimizacién de una funcién objetivo, que representa el grado de diagonalidad de las matrices

de covarianza. En este sentido, una ventaja importante es que existen diferentes algoritmos
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numéricos para la resolucién eficiente del JAD: minimizacién mediante gradiente de la suma
cuadritica de los elementos fuera de la diagonal, matrices de Jacobi, minimos cuadrados
alternados, optimizacién Gauss-Newton, etc. [Choi et al., 2005]. De hecho, el desarrollo

computacional del algoritmo SOBI puede resumirse en los siguientes pasos:

1) Preblanqueo de los datos: Z(n)=Q - X (n)

2) Estimacion del conjunto de matrices de covarianza retardadas para unos retardos
preseleccionados (i=1,2,..,L): C,(z;)= E{Z(n) ZT(n-r, )} Suele utilizarse Z=100
para la descomposicién de sefiales EEG [Joyce et al., 2004].

3) Realizacién de JAD: C,(r;)=W' -D; -W para Vi, es decir, estimacién de la matriz
ortogonal 7 mediante uno de los algoritmos numéricos para la resolucién de JAD
disponibles.

4) Estimacién de las componentes fuente mediante: Y =W ' -Q- X .

Sin embargo, la utilizacién de diversas matrices de covarianza retardadas no evita la
principal limitacién del algoritmo AMUSE, y en general de los métodos de decorrelacién
espacio-temporal: no pueden estimarse las sefales fuentes si éstas tienen idénticas

autocovarianzas, es decir, espectros de energia iguales.

El algoritmo SOBI ha reportado excelentes resultados en la separacién de actividades
bioeléctricas en diversas aplicaciones de senales EEG y EOG como el filtrado de ruido y
artefactos [Kierkels et al.,, 2006] [Fitzgibbon et al., 2007], y la localizacidén espacial de las

fuentes neuronales [Tang et al., 2005].

4.3.3 Algoritmos basados en estadisticos de orden superior

Dentro de este apartado, se enmarcan todos los algoritmos clasificados como ICA, cuyo
principio consiste en estimar sefiales fuente lo mas estadisticamente independientes posibles.
Con el objetivo de simplificar el problema de BSS para poder encontrar una solucién plausible

¢ identificable se deben establecer las siguientes hipdtesis:
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®» Las senales fuente son estadisticamente independientes entre si. Dos variables aleatorias
y1 € y2 son independientes si el conocimiento de una de las variables, y;, no proporciona
ninguna informacién de la otra variable, y,. Matemdticamente, la independencia
estadistica puede definirse a partir de la funcién densidad de probabilidad (fdp). Si se
denota la fdp conjunta mediante p(y,, y,) y la fdp marginal de y; mediante pi(y;), puede
afirmarse que las variables y; son independientes si la fdp conjunta puede ser factorizada
unicamente como:

P(Y1:Y2) = P (Y1) - P2(Y2) (4.20)

Cabe destacar ademds que la independencia estadistica es una propiedad mucho mas
estricta que la decorrelacién, ya que mientras para la independencia estadistica se
necesitan estadisticos de orden superior, la correlacién tinicamente tiene en cuenta los

momentos de segundo orden.

Las sefiales fuente deben tener distribuciones no gausianas (como méximo una senal
fuente puede tener distribucién gausiana). En realidad, los métodos basados en HOS
tnicamente pueden separar las fuentes con distribucién no gausiana, y nunca las senales
fuente entre si con distribucién gausiana. Esto es debido a que los estadisticos de orden

superior (sesgo, kurtosis, etc) son nulos para sefiales con distribuciones gausianas.

Por simplicidad, ademas se asume que la matriz de mezcla es cuadrada, es decir, el
nimero de fuentes estimadas corresponde al nimero de observaciones o senales

registradas.

Existen diferentes estrategias para establecer la independencia estadistica de las fuentes. El
método quizds mds natural para la extraccién de las seniales fuente consiste en la minimizacién
de la informacién mutua entre ellas. Esta aproximacidn, inspirada en la teorfa de la
informacion, consiste en la medicién de la independencia estadistica mediante la informacién
mutua. En general, la funcién de informacién mutua realiza una evaluacién de las
dependencias temporales en términos de transferencia de informacién mediante la entropia de
Shannon [Hoyer et al., 2005]. El cdlculo de la informacién mutua entre dos seniales cuantifica
la cantidad de informacién que proporciona una seial a partir de la otra. La informacién

mutua es nula cuando las sefales son independientes, y mdxima cuando ambas senales son



Capitulo 4: Filtrado ocular basado en BSS 115

idénticas. La informacion mutua I(y1,y2) de dos variables y; ¢ 7> puede expresarse mediante la

ecuacion:

2

|(y11y2):zH(yi)_H(Y1aY2) (4.21)

i1

donde H(y;) representa la entropfa marginal de i, y H(Y1,y2) la entropia conjuntade y1 e y5. La
minimizacién de la informacién mutua puede abordarse de dos maneras diferentes:
minimizando el primer término o maximizando el segundo término de la ecuacidn (4.21). Por
un lado, la minimizacién de las entropias marginales (primer término) estd relacionada con la
maximizacién de la no gausianidad, y por otro, la maximizacién de la entropia conjunta

(segundo término) estd basada en la estimacién de la maxima verosimilitud (maximum

likelihood).

Respecto a la maximizacién de la no gausianidad, el teorema del limite central,
perteneciente a la teorfa de la probabilidad, afirma que la distribucién de la suma de variables
aleatorias independientes tiende a una distribucién gausiana. De esta manera, las sefales
fuente o componentes independientes pueden estimarse mediante la busqueda de las
direcciones en las cuales los datos son méximamente no gausianos. Por esta razén, los
algoritmos basados en HOS no pueden separar senales fuente con distribucién gausiana. La
gausianidad de una sefial puede cuantificarse mediante diferentes pardmetros como la kurtosis
o la negentropia [Hyvirinen et al., 2001]. Concretamente, la maximizacién de la negentropia

es el principio basico del algoritmo FastICA, evaluado en esta tesis doctoral.
p p g

Por otro lado, la estimacién de la méxima verosimilitud es un método estadistico muy
popular para el ajuste de datos mediante modelos matemdticos. Esta técnica puede ser aplicada
para la resolucién del modelo de BSS mediante la estimaciéon de los pardametros del modelo
que proporcionan la maxima probabilidad a las observaciones. En términos de ICA, el método
de estimacién de la méxima verosimilitud estd basado en la bisqueda de ciertos pardmetros (la

matriz de separacién W) que proporcionan el mejor ajuste a los datos (las senales componente
Y calculadas a partir de /). Sin embargo, la utilizacién de la maxima verosimilitud presupone

un conocimiento o estimacién previos de la densidad de probabilidad de las fuentes pi(y;)
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[Cardoso y Pham, 2001]. La aproximacién basada en la méxima verosimilitud deriva en un

algoritmo ICA muy popular denominado INFOMAX, también evaluado en esta tesis.

Otra aproximacion, que da lugar a los algoritmos ICA denominados de aprendizaje
adaptativo, estd basada en el siguiente principio: que las sefiales fuente sean independientes

supone que la matriz de covarianza generalizada de y1 e Y2 (C; ;) debe ser una matriz diagonal

no singular:

E{ f(y)- 9(y))) 0 } (422)

Ciy :E{f(y)-gT(Y)}{ 0 E{F(y,) 07 (v)}

siendo f(y) y g(y) funciones de activacién no lineales e impares (por ejemplo: f(y)=tan(y) y

g(y)=Y). Segun esto ultimo, las covarianzas cruzadas E{ f(y;)-a(y; )} deben ser nulas si las

senales Y1 e Y2 son independientes. Se han disenado diferentes algoritmos para la resoluciéon

iterativa de la diagonalizacién de la matrizC; o [Cichocki y Amari, 2002]. En general, la

condicién para que se cumpla la independencia estadistica de las senales fuente consiste en la
anulacién de todos los cumulantes cruzados de orden superior. Este es el principio bésico de
funcionamiento del algoritmo JADE, también considerado en la presente tesis, para la

descomposicion de las sefiales EOG y EEG registradas.

< Algoritmo JADE (Joint Approximate Diagonalization of Eigenmatrices)

El algoritmo JADE, disefiado por [Cardoso y Souloumiac, 1993], estd basado en la
diagonalizacién de un tensor de cumulantes de orden superior. Los tensores de cumulantes de
orden superior pueden considerarse una generalizacién de las matrices de covarianza. De
hecho, la matriz de covarianza es un tensor de cumulantes de segundo orden. De este modo, si
el algoritmo SOBI consiste en una transformacion de los datos de manera que las correlaciones
cruzadas de segundo orden son nulas, el algoritmo JADE utiliza una generalizacién de este
principio anulando los cumulantes cruzados de cuarto orden [Hyvirinen et al.,, 2001]. El

tensor de cumulantes de cuarto orden F puede entenderse como un operador lineal

correspondiente a la matriz de cumulantes de cuarto orden cum(x; x;, xi x;) de los datos
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X=[x1, x2..., xx]. Cualquier matriz M eI™N tiene asociado una matriz de cumulantes,
denotada por F(M), de tal manera que un elemento f;;(M) puede calcularse de la siguiente

mancra:

fij(M)zimk,-cum(xi,xj,xk,xl) (4.23)

k,1=1

siendo
cum(x;, Xj, X, %) = E{ix ey f— EDax fE{xex = E{xx JEDGx - E{xx JEIx x| (4:24)

y m,, los elementos de la matriz M. Ademds, debido a que el tensor F es simétrico, puede

deSCOITlPOIlCl‘SG cn valores Yy vectores pl‘OpiOS. De esta mancra, una matriz C].C vectores propios

del tensor (M) puede definirse como:
FM)=41-M (4.25)

donde el escalar Aes un valor propio. Sin embargo, el tensor de cumulantes de la matriz
formada por las sefiales blanqueadas Z (ver ecuacién 4.5) tiene una estructura especial, ya que

cualquier matriz M de la forma M =4, -&; (m=L.....N) es una matriz de vectores propios,

siendo @,, cada una de las filas de la matriz /&, que corresponde a la matriz de separacion
transpuesta /7. En otras palabras, la matriz W7 diagonaliza F(M) para cualquier matriz M.
Por tanto, W-F(M)-W" es una matriz diagonal. Siguiendo este razonamiento, la matriz de
separacion W puede determinarse a partir de la seleccion de diferentes matrices M, e
intentando hacer que las matrices W-F(M;)-W" sean lo més diagonales posibles. Una

alternativa para diagonalizar una matriz puede derivarse de la minimizacién de la suma

cuadritica de los elementos de fuera de la diagonal. Ademds, como la matriz /7 es ortogonal la
suma cuadrdtica de los elementos de la matriz F(M) y W-F(M;)-W" son iguales. De esta

manera, la minimizacién de la suma cuadratica de los elementos de fuera de la diagonal es
equivalente a la maximizacién de la suma cuadratica de los elementos de la diagonal. Por tanto,

el algoritmo JADE consiste en la maximizacién de la siguiente funcién objetivo:

(4.26)

i

JADE(W) :ZHdiag(\N F(M;)-WT
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Ademas, puede demostrarse que esta maximizacion es equivalente a minimizar la suma
cuadrdtica de los cumulantes cruzados de las componentes fuente. De esta manera, el
algoritmo JADE puede interpretarse como un método de BSS basado en la minimizacién de

las correlaciones no lineales [Cardoso, 1999].

Finalmente, el algoritmo JADE ha sido aplicado para la eliminacién de artefactos en las
senales EEG [Iriarte et al., 2003], en la extraccién del latido fetal a partir del materno

[Mantini et al., 2006], e incluso en el anlisis de imdgenes fMRI [Correa et al., 2007].

S Algoritmo INFOMAX (Maximization of information flow)

El popular algoritmo INFOMAX fue derivado a partir de la utilizaciéon de la estimacién
de la maxima verosimilitud al problema de BSS [Bell y Sejnowski, 1995]. INFOMAX estd
basado en la maximizacién de la entropia de salida (o caudal de informacién) de una red
neuronal con entradas no lineales. De hecho, el principio del algoritmo consiste en el hecho de
que para obtener una transmisién de informacién eficiente se requiere la optimizacién de la

informacién mutua entre las entradas y salidas de la red neuronal.

La extrapolacién del principio de INFOMAX a la aplicacién de BSS radica en encontrar la

matriz de separacién W que proporcione la mixima probabilidad a las observaciones
obtenidas X (ver ecuaciones 4.1 y 4.2). La densidad de probabilidad de las sefiales registradas

p(X) puede expresarse de la forma:

p(X)=|detW)[- p(Y)  con IO(Y)=H pi(¥i) (4.27)

donde p(T) es la distribucién asumida de p(S). Si se aplica el logaritmo de la verosimilitud a la

ecuacion anterior se obtiene:

N
L(Y,W) = logidet(W) + Y log(p, (¥,)) (4.28)
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La maximizacién del logaritmo de la verosimilitud respecto a /7 mediante el gradiente

ascendente, proporciona la regla de aprendizaje no supervisado del algoritmo iterativo para la
obtencidn de la matriz de separaciéon W:
ap(Y)

AW o [WT) - py) XT] siendo go(Y):—prY (4.29)

Sin embargo, el algoritmo INFOMAX presenta un gran inconveniente, ya que
;. . .y -~ . . .y .
Gnicamente es efectivo para la separacién de sefiales con distribucién super-gausiana. Las
densidades de probabilidad super-gausianas y sub-gausianas corresponden a distribuciones mas
picudas y mds achatadas, respectivamente, que la distribucién normal o gausiana. Con el
objetivo de superar esta limitacion, ha aparecido una versién modificada del algoritmo

INFOMAX (extended-INFOMAX) que permite la separacién de senales fuente con

distribucién sub-gausiana o super-gausiana [Lee et al., 1999].

El algoritmo INFOMAX vy su versién extendida han sido utilizados en diferentes
aplicaciones biomédicas, destacando resultados obtenidos en el 4mbito de la separacion de la
actividad cerebral: filtrado de artefactos en sefiales EEG [Delorme et al., 2001] y MEG [Iwaki

etal.,, 2004], y la identificacion de potenciales evocados [Makeig et al., 2004].

< Algoritmo FastICA

Como se ha comentado anteriormente, el algoritmo FastICA, propuesto por [Hyvirinen
y Oja, 1997], estd basado en el teorema del limite central, que afirma que la distribucién de la
suma de variables aleatorias independientes tiende a una distribucién normal. El
razonamiento inverso del teorema del limite central puede utilizarse para resolver el problema
de BSS, planteado en la ecuacién (4.1). En este caso, la solucién del problema BSS se centra en
encontrar las direcciones que proporcionen seiales fuente con distribuciones lo més alejadas a
la gausiana. Para ello, se parte de la hipétesis de que ninguna de las senales fuente tiene
distribucién gausiana. Por lo tanto, el problema de BSS se traslada a la bsqueda de pardmetros
capaces de cuantificar la no gausianidad de una distribucidn, es decir, medir la distancia entre

una fdp y la fdp gausiana.
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Una primera alternativa consiste en usar el momento del cumulante de cuarto orden,

conocido como kurtosis. La kurtosis de una variable x, denotada por kurt(x) se define de la

siguiente manera:
kurt(x)=E{x“}—3-(E{x2 })2 (4.30)

Este parametro, que puede ser positivo o negativo, es nulo para las variables con distribucién
gausiana. Sin embargo, no todas las variables con distribucién no gausiana tienen kurtosis no
nula. Por tanto, la maximizacién de la no gausianidad es equivalente, en este caso, a maximizar
el valor absoluto o el cuadrado de la kurtosis. Existen diferentes maneras para maximizar la
kurtosis. El modo mds comtin de maximizar una funcién es mediante la actualizacién local en
la direccidn del gradiente (direccién en la cual el valor absoluto de la kurtosis crece en mayor
medida). Estos algoritmos iterativos del gradiente suelen ser de convergencia lenta y dependen
en gran medida de la regla de aprendizaje o actualizacién seleccionada. Otra alternativa, que da
nombre al algoritmo FastICA, consiste en utilizar una regla de aprendizaje mas eficiente y con
convergencia ctbica, denominada de punto fijo. Sin embargo, la kurtosis no se considera una

medida robusta de la no gausianidad, debido a que es muy sensible a la presencia de outliers.

Una medida de la no gausianidad m4s robusta que la kurtosis, pero de computacién mas
compleja, la proporciona la negentropia. Un resultado fundamental de la teoria de la
informacién afirma que entre todo un conjunto de variables aleatorias con igual varianza, la
variable con distribucién gausiana posee la maxima entropia. Este principio indica que la
entropia puede utilizarse como medida cuantitativa de la no gausianidad. Sin embargo, si se
desea obtener una medida de la no gausianidad que sea nula para una variable con distribucién
gausiana, y ademds que sea siempre positiva, debe utilizarse una versién de la entropia

denominada negentropia /. El concepto de negentropia es, desde el punto de vista de la teoria

de la informacidn, el inverso a la entropia, y estd definido como el paso de un estado de

desorden aleatorio a otro estado de orden previsible.

J (X) =H (XGauss) -H (X) siendo H (X) = _J Py (77) : IOg (px (U))dﬂ (431)
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donde H(x) corresponde a la entropia de un vector aleatorio x con densidad de probabilidad
P (17), Xgauss Tepresenta una variable aleatoria con distribucidn gausiana con idéntica matriz
de covarianza que x. Ademds, una propiedad importante es que la negentropia es invariante
para cualquier transformacién lineal. Un inconveniente de la utilizacién de la negentropia
radica en su célculo, ademds de ser computacionalmente muy complejo, requiere una
estimacién de la fdp de las variables. De todos modos, hay aproximaciones simples para el
célculo de la negentropia que han demostrado buenos resultados para obtener un algoritmo de
BSS eficiente. Una buena aproximacion puede obtenerse a partir de la generalizacién de los

cumulantes de orden superior:
J() =[E{G(0}-E{G() }]* (432)

donde G(-) representa cualquier funcidn no lineal, y v es una variable gausiana normalizada

(media nula y varianza unidad). De esta manera, el problema de BSS resuelto mediante la
maximizacién de la no gausianidad se transforma en este caso en la maximizacién de la
negentropfa. De forma andloga a la aproximacién mediante la kurtosis, existen diferentes
maneras de maximizar la negentropia. El algoritmo FastICA maximiza la negentropia
mediante la iteracién de punto fijo, que ha demostrado convergencia mas rdpida que el
método del gradiente. La aplicacién del algoritmo de iteracién de punto fijo resulta en el
célculo de una sola senal fuente. En principio, pueden estimarse mas sefiales fuente, ejecutando
el algoritmo diversas veces, usando diferentes condiciones iniciales. De esta manera, es
importante evitar que el algoritmo converja a los mismos méximos de negentropia. Esto puede
conseguirse mediante la ortogonalizacién de los vectores w (filas de la matriz de separacién
W), tras el cdlculo de una nueva sefial fuente o componente independiente. El algoritmo
FastICA, para el célculo de una tnica sefal fuente, puede resumirse en los siguientes pasos

[Hyvirinen et al., 2001]:

1) Preblanqueo de los datos: Z(n)=Q - X(n)
2) Seleccién de un vector inicial w aleatorio con norma unidad.

3) Actualizacién del nuevo w mediante la regla de aprendizaje no supervisada:

AW «a E{Z -G(w' -Z)}—E{G'(WT -Z)}-W siendo G’laderivadade G (4.33)
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4) Normalizacién del nuevo vector w en cada iteracién: w—> W/ ||W||

5) Si no hay convergencia, volver al paso 3).

Finalmente, cabe destacar que el algoritmo FastICA ha sido utilizado demostrando
buenos resultados en aplicaciones biomédicas diversas tales como el procesado de cadenas de
ADN para la busqueda de los genes involucrados en el cdncer endometrial [Saidi et al., 2004],
la identificacién y separacién de unidades motoras de potencial de accién a partir de registros
de electromiografia de superficie [Nakamura et al., 2004], y el filtrado del artefacto conocido
como balistocardiograma (actividad cardiaca dentro de un campo magnético) en los registros

conjuntos de EEG y fMRI [Briselli et al., 2006] .

4.3.4 SOS versus HOS

La diferencia principal entre los métodos basados en SOS y HOS consiste en la hipdtesis
inicial asumida sobre el modelo de las senales fuente. Es decir, si se asume que las senales
fuentes son estadisticamente independientes y no tienen distribucién gausiana (como mucho
una sefial fuente es gausiana), deberfan aplicarse los algoritmos de BSS basados en HOS. Por
otro lado, si se tiene en cuenta la informacién proporcionada por la estructura temporal de las
senales fuente, los métodos basados tinicamente en SOS son suficientes para la resolucién del
problema de BSS. Si las fuentes, ademds de no gausianas e independientes, no estin

correlacionadas, ambas aproximaciones son validas para la resolucién del problema.

Adicionalmente, los algoritmos basados en SOS son mds simples, robustos y fiables que los
HOS, y ademds pueden aplicarse sobre seniales fuente con distribucion gausiana [Ting et al.,
2006]. Mientras los algoritmos basados en HOS conllevan iteraciones con elevado coste
computacional para optimizar ciertas funciones de coste, los métodos SOS pueden resolverse
de manera sencilla a partir de descomposiciones matriciales fundamentales (valores y vectores
propios). Otra diferencia entre los algoritmos SOS y HOS radica en la longitud de senal
necesaria para la descomposicién en sefiales fuente, ya que la estimacién robusta de HOS
requiere generalmente un nimero de muestras elevado. En general, para el caso HOS se

recomienda como minimo un nimero de muestras correspondiente a varias veces el cuadrado
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del nimero de canales [Delorme y Makeig, 2004]. Para las bases de datos utilizadas en esta

tesis, con 21 canales (2 de EOG y 19 de EEG), se requieren K - 21? =k - 441 muestras.

De esta manera, la descomposicion realizada por los algoritmos basados en SOS y HOS no
resulta en las mismas senales fuente, debido a las diferentes hip6tesis adoptadas inicialmente:
SOS asume senales fuente mutuamente no correlacionadas y con espectros de potencia
diferentes, y HOS asume que las senales fuente son estadisticamente independientes. Sin
embargo, ambos modelos SOS y HOS, a excepcién del PCA, son viélidos para la realizacién de
la separacion de las actividades ocular y cerebral desde un punto de vista fisico. El PCA utiliza

la restriccién de que la matriz de mezcla 4 debe ser ortogonal, y esta suposicién no tiene

porque ser cierta para las actividades bioeléctricas ocular y cerebral.

Finalmente, la figura 4.2 muestra, a titulo de resumen ilustrativo, el resultado de tres
transformaciones bésicas (preblanqueo, PCA ¢ ICA) sobre la distribucién conjunta de dos
variables mezcladas x; y x;. Inicialmente, se parte de dos variables independientes con
distribucién uniforme (s y s2). Puede apreciarse, que tanto el preblanqueo como el método
PCA proporcionan variables no correlacionadas (para cada valor de z; ¢ yi se restringe el

conjunto de valores que puede tomar z; ¢ y,, respectivamente) pero no independientes.

MEZCLA
LINEAL

PREBLANQUEO PCA

Figura 4.2 Esquema representativo de la distribucién conjunta de dos variables aleatorias antes (uniforme) y después del proceso de
mezcla (mas gausiana). También se representa la distribucién tras la aplicaciéon de diferentes transformaciones o rotaciones

en los datos como el preblanqueo, PCA e ICA. Figura adaptada de [Cichocki y Amari, 2002].
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4.4 Eliminacién de componentes oculares

Una vez aplicado alguno de los algoritmos de BSS, y por tanto, descompuestas las senales
EOG y EEG registradas en componentes fuente, los siguientes pasos consisten en la
identificacién de aquellas componentes relacionadas con la actividad ocular, y la
reconstruccion de las senales corregidas mediante la reformulacién del modelo de mezcla sin

tener en cuenta estas componentes identificadas y que estan asociadas a artefactos.

4.4.1 Deteccidén automadtica

El procedimiento convencional de filtrado de artefactos en senales EEG, basado en BSS,
consistia en la inspeccién visual de las sefales fuente y la deteccién manual de aquéllas
relacionadas con artefactos [Jung et al., 2000]. El estado del arte realizado al inicio de esta tesis
doctoral presentaba la necesidad de un método automético capaz de superar el término de
subjetividad asociado al procedimiento convencional. De esta manera, uno de los objetivos de
esta tesis especifica la deteccidn e identificacién automadtica de las senales fuente asociadas a
actividad ocular. En los tltimos afios han aparecido diferentes algoritmos automdticos,

proponiendo diferentes pardmetros para la identificacién de las componentes artefactuales.

La aproximacion probablemente més utilizada para identificar de forma automdtica las
componentes asociadas a artefactos oculares estd basada en el célculo de la correlacién cruzada
entre la componente evaluada y los canales de EOG. Si dicho valor de correlacién supera un
umbral, se considera que esa sefial fuente es de origen ocular [Wallstrom et al., 2004] [Joyce et
al, 2004] [Kierkels et al., 2006]. Sin embargo, dicho procedimiento puede producir
identificaciones erréneas en el caso de épocas con escasa actividad ocular, debido a la
contaminacién bidireccional entre las actividades ocular y cerebral. En otras palabras, alguna
componente asociada a actividad cerebral puede ser considerada como artefacto debido a la

elevada correlacion entre esta componente y el EOG contaminado por actividad cerebral.

Otros métodos automdticos han optado por la introduccién de propiedades estadisticas,

tales como la kurtosis y la entropia, para la deteccién de las componentes asociadas a los
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artefactos [Barbati et al., 2004] [Delorme et al., 2007]. Las componentes relacionadas con
artefactos oculares suelen caracterizarse por elevados valores de kurtosis, asociadas a
distribuciones de actividad picudas, y por pequenos valores de entropia, ya que los artefactos
oculares disminuyen el cardcter aleatorio del EEG, mejorando la predictibilidad y la estructura

de la senal, y por tanto disminuyendo el grado de desorden cuantificado por la entropia.

En esta tesis doctoral se propone la identificacién automadtica de las componentes de
origen ocular basada en las caracteristicas frecuenciales y de propagacién de dicha actividad
ocular. De esta manera, una vez obtenidas las sefiales fuente mediante alguno de los métodos
de separacién comentados en apartados anteriores (PCA, AMUSE, SOBL JADE, INFOMAX
y FastICA), pueden calcularse los pardmetros utilizados para la identificacién automdtica a
partir del modelo expresado en la ecuacién (4.2): las filas de la matriz ¥ corresponden a las
sefales fuente estimadas, y las columnas de la inversa de la matriz de separacién (W '),
estimacién de la matriz de mezcla 4, representan los pesos de la proyeccion de las respectivas
sefiales fuente en los diferentes electrodos (sefiales registradas). Las caracteristicas frecuenciales
de las senales fuente se obtienen mediante el calculo de la densidad espectral de potencia con el
periodograma de Welch usando una ventana Hanning, Para que una sefial componente sea

identificada como artefacto ocular, deben cumplirse simultdéneamente los siguientes criterios

[Romero et al., 2008]:

* La potencia relativa de la componente en la banda frecuencial delta debe superar el 60%.

* Los pesos asociados a la proyeccién (normalizados por el peso méximo de esa
componente) de la componente en los electrodos de EOG deben ser superiores a 0.9.

* Los pesos de la proyeccién de la componente en los electrodos de EEG deben seguir un
gradiente relacionado con el conocimiento fisiolégico disponible acerca de la
propagacion de la actividad ocular [Croft y Barry, 2000]. Los valores de los pesos han de
disminuir de acuerdo con el orden siguiente: frontopolar, frontal, central, parietal y
occipital en caso de que el movimiento ocular sea mayoritariamente vertical; y frontal,
central, parietal y occipital en caso de que fuera mayoritariamente horizontal. Se
determina movimiento vertical si el méximo de los pesos normalizados sobre los canales

Fply Fp2 es superior a 0.45; en caso contrario se considera movimiento horizontal.
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El procedimiento de identificacién automdtica de las senales componente relacionadas

con actividad ocular queda reflejado en la figura 4.3, que muestra un ejemplo correspondiente

a un segmento de 5 segundos de sefales EOG y EEG reales, antes y después de aplicar la

descomposicién en sefiales fuente mediante el algoritmo SOBI. Ademds, también se

representan los mapas topograficos correspondientes a los pesos (normalizados por el

méximo) de las proyecciones de cada componente en los diferentes electrodos de EOG y EEG.

Puede apreciarse que hay tres componentes (1, 2y 5) que cumplen simultdneamente los cuatro

criterios propuestos, y por tanto quedan identificadas como senales fuente de origen ocular.

(a)

VEOG

HEOG

Fp2

Figura 4.3 Representacién del método propuesto para la identificacion automaética de componentes oculares basado en sus
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caracteristicas frecuenciales y en su topografia espacial. (a) Segmento de 5 segundos correspondientes a sefiales EOG y EEG reales

que contienen un prominente artefacto ocular. (b) Curso temporal de las sefiales componente (y) obtenidas tras la aplicacion del

algoritmo de descomposicién SOBI. En el margen derecho se muestran los valores de la potencia relativa delta de cada sefial

componente. (c) Mapas topograficos de la distribucién de los pesos normalizados de las proyecciones de cada sefial componente

y en los electrodos de EOG y EEG. Las tres sefiales componente que cumplen los criterios propuestos, y por tanto identificadas

de origen ocular, (y1 e y2 como movimiento vertical, e y5 como movimiento horizontal) se resaltan en color rojo.
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4.4.2 Reconstruccion de las senales

Las sefiales EEG corregidas, es decir, filtradas de artefactos oculares, pueden obtenerse a
partir de la reconstruccién del modelo de BSS, representado en la ecuacién (4.1), pero
eliminando la contribucién de las componentes fuente identificadas como actividad ocular. A
este procedimiento se le denomina reconstruccién o deflacion (deflation). En otras palabras, la
deflacion estd basada en la aplicacién de nuevo del proceso de mezcla de las sefiales fuente
seleccionadas tras eliminar aquellas componentes fuente no deseadas al estar asociadas a
artefactos de diversos tipos o a ruido. La manera de sustraer las componentes asociadas, en este
caso, a actividad ocular consiste en la sustitucion de las filas correspondientes en la matriz ¥
por vectores de ceros. En el ejemplo mostrado en la figura 4.3, las sefiales EEG corregidas

(subindice corr) y la componente estimada de contaminacién cerebral en los canales de EOG

vertical y horizontal (VEOGcer y HEOGcer) pueden obtenerse a partir de la siguiente ecuacion:

_VEOGcer ] 0
HEOG,,, 0
I:plcorr y3
szcorr :W—l . y4 (434)
F 7corr 0
I:300rr y6
L Ozcorr i _y21_

En este sentido, la figura 4.4 muestra las senales EEG, representadas en la figura 4.3,
corregidas de contaminacién ocular. De forma andloga, también podria obtenerse la parte
correspondiente a la actividad ocular en cada uno de los canales EOG y EEG, de manera
inversa al cdlculo de la senales EEG corregidas (4.34), mediante la aplicacion del modelo de
mezcla teniendo en cuenta unicamente las sefiales fuente asociadas a la actividad ocular (y1, y2 ¢
ys) . En esta figura puede observarse que la reduccién de la contaminacidon ocular mediante
BSS es un método vélido y eficiente, ya que los artefactos oculares quedan muy reducidos en

las sefiales EEG corregidas.
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Figura 4.4 (a) Matriz Y de sefiales fuente, una vez anuladas las componentes asociadas a actividad ocular (componentes en color rojo).
(b) Parte o componente cerebral de las sefiales EOG y EEG. Estas tltimas corresponden a las sefiales EEG corregidas de artefactos
oculares. Puede apreciarse en las sefiales EEG corregidas, comparando con las sefiales EEG registradas mostradas en la figura 4.3a,

que el prominente artefacto ocular ha quedado minimizado.

4.5 Discusion y conclusiones

La separacién ciega de fuentes es un método emergente en el campo del procesado de
senales que consiste en la recuperacién de las senales originales denominadas fuentes a partir
tnicamente de las mezclas observadas. El concepto de BSS se ha aplicado en una gran
diversidad de campos tales como en radiocomunicacién, procesado de voz, imégenes,
biomedicina, sensores, etc. En la aplicacién que ocupa esta tesis doctoral, el problema se
traduce en la separacién de las actividades bioeléctricas de origen cerebral y ocular, que han
dado lugar a las sefiales EEG y EOG registradas. Sin embargo, la resolucién de este problema es
complicada debido a que unicamente se dispone de la informacién proporcionada por las
sefiales mezcladas (EEG y EOG), no teniendo ningtin conocimiento de la naturaleza de las

sefales fuente (actividades ocular y cerebral) ni del proceso de mezcla llevado a cabo.
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La complejidad de la solucién del modelo de BSS se simplifica si se consideran ciertas
hipétesis. La principal consiste en asumir que las senales fuente son independientes entre si.
Esta suposicion es cierta en el caso de las actividades ocular y cerebral, ya que el conocimiento
de la actividad ocular en un instante temporal no aporta ningin tipo de informacién sobre la
actividad cerebral en ese mismo instante. Esta hipdtesis conlleva ciertas limitaciones asociadas

ala permutacion y escalado de las fuentes, que para las sefiales EOG y EEG no son criticas.

En el capitulo se proporciona una visién panordmica de los numerosos algoritmos
existentes para la resolucién del problema de BSS. Bésicamente, pueden dividirse en dos tipos:
los denominados de decorrelacién espacio-temporal, que utilizan unicamente estadisticos de
segundo orden, y los de ICA, que aplican estadisticos de orden superior. De entre los
numerosos algoritmos de BSS, en esta tesis se han considerado aquéllos que o bien son los mas
comunmente utilizados o bien ya han sido previamente aplicados en senales biomédicas,
aunque en estudios diferentes al filtrado de artefactos oculares en senales EEG. Entre los
métodos basados tnicamente en SOS, en esta tesis se evaltian el PCA, AMUSE y SOBI. Estos
algoritmos son suficientes para resolver el problema de BSS siempre y cuando las sefiales
fuentes no correspondan tnicamente a variables aleatorias, sino que tengan cierta estructura
temporal, como es el caso de las sefiales EOG y EEG. Por el contrario, si se asume que las
sefiales fuentes son estadisticamente independientes y no tienen distribucidon gausiana (como
méximo una sefial fuente es gausiana), deberfan aplicarse los algoritmos ICA. El objetivo de
estos algoritmos, basados en HOS, consiste en la minimizacién de diferentes aproximaciones

de la informacién mutua de las sefales fuente. Los algoritmos de este tipo considerados en esta

tesis doctoral son JADE, INFOMAX y FastICA.

Ademds, también se describen diferentes métodos para realizar el preblanqueo de las
senales registradas. Estos métodos de preblanqueo, que suelen utilizarse como preprocesado
previo en la gran mayoria de algoritmos de BSS, consisten en la ortogonalizacion de la matriz
de mezcla, reduciendo de esta manera la complejidad del problema de BSS. El nimero de
clementos a estimar con una matriz ortogonal corresponde praicticamente a la mitad que con

una matriz normal. Se describen tres diferentes aproximaciones para el preblanqueo, que seran
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evaluados en esta tesis y que van desde el método mas convencional hasta un procedimiento

robusto para la eliminacién del ruido aditivo en el proceso de mezcla de las senales fuente.

Por ultimo, una vez realizada la descomposicion de las sefiales EOG y EEG registradas en
componentes fuente, se propone y describe un algoritmo automitico basado en reglas
booleanas para la identificacién de aquellas componentes asociadas a actividad ocular, y que ya
ha sido publicado en [Romero et al., 2008]. A diferencia de otros procedimientos encontrados
en la literatura para realizar esta identificacién, basados en inspeccién visual o autométicos
mediante pardmetros estadisticos, la metodologia propuesta en esta tesis doctoral se centra en
pardmetros basados en el conocimiento existente de la actividad ocular desde el punto de vista
fisiologico: caracteristicas frecuenciales y topografia espacial de la propagacién de la actividad
ocular. Una vez identificadas aquellas componentes asociadas a artefactos oculares, se muestra

el procedimiento para la obtencién de las senales EEG corregidas de contaminacién ocular.
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El cerebro es un 6rgano maravilloso: empieza a trabajar nada mds
levantarnos y no deja de funcionar hasta llegar a la oficina.

Robert Lee Frost

Poeta 1874-1963

Generacién de
sefiales simuladas

5.1 Introduccién

Uno de los objetivos de la presente tesis consiste en el diseno de procedimientos de casos
simulados de vigilia basados en sefiales EEG y EOG contaminadas bidireccionalmente, es decir
situaciones simuladas en las que ambas sefales registran una mezcla de las actividades ocular y
cerebral. Numerosos trabajos publicados sobre la reduccién de la contaminacién ocular en
senales EEG reales realizan su validacién mediante la mera visualizacién de las senales
corregidas, y por tanto de manera cualitativa, ya que no existe otra forma de argumentar si una
técnica de filtrado tiene un comportamiento mejor o peor que otra, debido a que es imposible
disponer por separado de las actividades ocular y cerebral originales [Vigario, 1997] [Jung et
al., 2000] [Joyce et al.,, 2004] [Ting et al.,, 2006]. De esta manera, una evaluacién cuantitativa
de la eficacia de los métodos de filtrado ocular requiere un conocimiento previo de la actividad
cerebral y ocular por separado, con el propésito de realizar una comparacién posterior entre la
actividad cerebral original y las sefales EEG corregidas. Por tanto, la situacién mas propicia
para una evaluacién objetiva de los diferentes métodos de filtrado ocular precisa la utilizacion
de senales EOG y EEG simuladas, donde las actividades cerebral y ocular sean conocidas de

antemano.
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Respecto a la mezcla de las actividades ocular y cerebral, en la literatura existe cierta
controversia acerca de si puede considerarse instantanea o convolutiva. La diferencia principal
entre ambas aproximaciones radica en las caracteristicas de la propagacién de las actividades
ocular y cerebral: mientras que en las mezclas instantdneas la propagacion es independiente de
la frecuencia, y comtinmente modelada mediante coeficientes constantes; en las mezclas
convolutivas las propagaciones son dependientes de la frecuencia. En realidad, las mezclas
instantdneas son un caso particular mds restrictivo de las mezclas convolutivas. Por un lado,
una corriente de opinién considera el cerebro como un volumen conductor que sigue las leyes

del bioelectromagnetismo, en concreto la ecuacién de Poisson [Malmivuo y Plonsey, 1995].
V] (r)- Vo(r,t)]=-I(r,t) (5.1)

donde V es el operador gradiente que implica la derivada en las tres coordenadas espaciales,
o representa la conductividad del tejido cerebral, @ es el potencial electroestatico expresado
en funcién de la localizacién r y del tiempo t, y por tltimo | es la funcién de corriente por
unidad de volumen. En general, la conductividad de cualquier tejido bioldgico puede
expresarse mediante una funcién compleja, es decir, teniendo en cuenta sus propiedades
resistivas y capacitivas. Sin embargo, todos los experimentos sobre animales realizados hasta la
fecha en tejidos cerebrales, indican que los efectos capacitivos son negligibles en el rango
frecuencial del EEG (<100Hz) [Nunez y Srinivasan, 2006]. Por tanto, la conductividad
tnicamente es funcién de los coeficientes de resistencia de las diferentes capas cerebrales
(meninges, crdneo y cuero cabelludo), que pueden considerarse constantes a nivel
macroscopico. Si la funcién conductividad es constante, el potencial medido en cualquier
punto del cuero cabelludo se puede calcular como la superposicion lineal de las contribuciones
de todas las fuentes o actividades eléctricas, ya sean de origen cerebral, ocular, cardiaco o
muscular. Desafortunadamente, las propiedades capacitivas del neocértex a nivel
macroscopico en las bajas frecuencias del EEG (<20Hz) no han sido estudiadas todavia,

aunque la evidencia disponible sugiere que los efectos capacitivos son minimos en el volumen

conductor del EEG [Nunez y Srinivasan, 2006].

Por otro lado, otra corriente de opinién establece un modelo més general que parte de la

hipétesis que la atenuacién de las diferentes componentes frecuenciales en la propagacion de
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las actividades cerebral y ocular no tiene porque ser igual. De hecho, esta hipétesis estd
fundamentada en un trabajo inicial, en el cual la propagacién ocular mostraba un
comportamiento dependiente de la frecuencia, que podia ser representado mediante un filtro
paso-bajo [Gasser et al., 1985]. Posteriormente, numerosos métodos de filtrado ocular han
aparecido o han sido recomendados basados en esta premisa menos restrictiva [Jervis et al.,

1988] [Haas et al., 2003] [He et al., 2004] [Sornmo y Laguna, 2005].

5.2 Antecedentes

A pesar de que al inicio de esta tesis doctoral no se habian utilizado sefiales simuladas con
la motivacién de reproducir de forma artificial sefiales EOG y EEG contaminadas,
recientemente han aparecido diferentes trabajos en la literatura con el objetivo de cuantificar
la eficacia de diferentes técnicas de reduccién de los artefactos oculares [Wallstrom et al.,
2004] [Kierkels et al., 2006] [He et al., 2007]. Todos estos estudios tienen en comtn que
utilizan informacién proveniente de sefales EOG y EEG reales para la generacién de las
sefiales simuladas, pero aplicando diferentes aproximaciones: [Wallstrom et al., 2004] y
[Kierkels et al, 2006] utilizan mezclas instantdneas, y [He et al, 2007] aplica mezclas
convolutivas. A continuacidn, se detalla brevemente el procedimiento usado en cada estudio

para la generacion de senales simuladas.

En el caso de [Wallstrom et al., 2004], se utiliza una matriz lineal aleatoria con

coeficientes constantes para mezclar las actividades cerebral y ocular. Ambas actividades son
extraidas de senales EOG y EEG reales de diferentes voluntarios aplicando un cierto

preprocesado. Por un lado, la actividad cerebral se extrae de seiiales EEG reales mediante el
Sfiltrado de la contaminacion ocular por regresion lineal. Por otro lado, la actividad ocular se

obtiene mediante el filtrado adaptativo paso-bajo de sefiales EOG reales. Sin embargo, debido

a que la mezcla de estas actividades es aleatoria, las seizales EEG simuladas no se corresponden
con canales de EEG especificos, limitando en gran medida la extrapolacién de los resultados

desde un punto de vista clinico. Ademas, el hecho de que se aplique un método de correccién,
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como la regresion lineal, para la obtencién de la actividad cerebral, y que asimismo sea uno de

los métodos de filtrado ocular posteriormente evaluados, condiciona en cierta medida la

fiabilidad de los resultados del estudio.

Un procedimiento mds completo para la generacion de senales EOG y EEG simuladas se
realiza en [Kierkels et al., 2006]. El modelo de generacién de las senales estd basado en el
método de elementos frontera (BEM — boundary element method), que sirve para calcular el
potencial en cualquier punto de un volumen arbitrario en funcién de la propagacién de la
actividad originada por diferentes fuentes. En este caso, de forma similar al método de
elementos finitos, el cerebro se representa mediante una malla tridimensional de puntos
separados, mediante fronteras, en tejidos cerebrales con diferentes valores de conductividad
(cuero cabelludo, crineo, cerebro y ojo). Por tanto, el potencial calculado en un punto del
cuero cabelludo es la suma promediada de multiples dipolos eléctricos situados en el cerebro.
Este modelo se utiliza para obtener mezclas simuladas instantdneas de las actividades cerebral y
ocular. Estas actividades bioeléctricas se obtienen a partir de experimentos realizados con

voluntarios. Por un lado, la actividad ocular se extrac mediante un seguidor de ojos (eye
tracker) que capta el movimiento de la pupila de ambos ojos mediante una cdmara infrarroja.

La sefal obtenida a partir del seguidor de ojos, a diferencia del EOG, no tiene contaminacién
cerebral, pero sin embargo, requiere la realizacién de registros con ojos abiertos. Por otro lado,
la actividad cerebral se obtiene a partir de registros EEG de un solo canal (Cz). Las senales del
seguidor de ojos y del EEG se utilizan para resolver el denominado problema inverso en el
modelo BEM del cerebro: se calculan la intensidad y la orientacién de los diferentes dipolos
que explican esa actividad ocular y cerebral. Concretamente, cada ojo es representado
mediante un dipolo, y para la actividad cerebral se utilizan un total de 10 dipolos situados de
forma aleatoria. Una vez resuelto el problema inverso, pueden conseguirse las sefales
simuladas que se deseen (en cualquier punto del cuero cabelludo) a partir de la resolucién del
problema directo: potencial como suma promediada de la aportacidn de los diferentes dipolos
eléctricos (de actividad ocular y neuronal) situados en el cerebro. Este modelo de generacién

de sefiales EOG y EEG simuladas presenta diferentes limitaciones, tales como que dnicamente

refleja la situacion de ojos abiertos con movimientos oculares ripidos y forzados, y que la
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actividad cerebral total se extrae a partir de un solo canal, lo que podria proporcionar

distribuciones eléctricas de EEG lejanas de la realidad.

Por otro lado, en [He et al., 2007] se utiliza un modelo mas general en el cual la
propagacién ocular es frecuencia-dependiente. La mezcla, en este caso convolutiva, de las
actividades cerebral y ocular se realiza mediante funciones de transferencia con ganancia
arbitraria basadas en los resultados obtenidos sobre la propagacién ocular en [Gasser et al,
1985], y representadas mediante filtros IIR paso-bajo. Por otro lado, la actividad cerebral se
obtiene a partir de los canales Pz y O2 en senales sin movimientos oculares perceptibles. La
actividad ocular proviene del filtrado paso-bajo mediante splines de las sefales EOG. Los
inconvenientes principales de este modelo de generacién de sefiales simuladas son por un lado
la aplicacion de funciones arbitrarias de ganancia, y por otro la consideracion iinicamente de
la propagacion ocular hacia los canales de EEG omitiendo la propagacion de la actividad
cerebral hacia los canales de EOG. Estas limitaciones implican que este modelo de generacién

no sea representativo de un caso real clinico, con contaminacién bidireccional y con diferentes

canales de EEG distribuidos por todo el cuero cabelludo.

En los apartados sucesivos de este capitulo de la tesis doctoral, se describe un
procedimiento, que intenta solventar todos los inconvenientes anteriores, para la obtencién de
las actividades ocular y cerebral, denominadas sefiales fuente, a partir de senales reales; y
posteriormente se detalla la generacién de sefales EOG y EEG simuladas a partir del disefio de
procesos de mezcla de estas senales fuente mediante la aplicacién de las aproximaciones

instantaneay convolutiva.

5.3 Senales fuente

Las scfiales fuente cerebrales (EEGs, vector compuesto por 19 canales) y oculares

(EOGs, formado por las derivaciones vertical y horizontal) son obtenidas a partir de los

registros de diferentes voluntarios y sesiones pertenecientes a las bases de datos de
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benzodiacepinas y antipsicéticos. Como recordatorio, la base de datos de benzodiacepinas se
compone de 9 voluntarios con 4 sesiones y 7 registros, de 3 minutos de duracién de sefales
EOG y EEG en cada sesién, y la base de datos de antipsicéticos cuenta con 20 voluntarios, 4
sesiones y 13 registros en cada sesién. De la totalidad de registros tras la administracién de
placebo se seleccionan dos conjuntos denominados grupo ocular y grupo cerebral. Para
diferenciar las senales EEG y EOG procedentes de registros de los dos grupos se utilizan los
subindices O y C (EOGo y EEGo correspondientes al grupo ocular, y EOGc y EEGc para
el grupo cerebral). Los canales vertical y horizontal de los registros del grupo ocular (VEOGoy
HEOG),) se convertirdn, mediante un preprocesado previo, en las sefiales fuente oculares; y los
canales de EEG del grupo cerebral serdn, tras otro preprocesado previo, las senales fuente
cerebrales. El preprocesado previo aplicado asi como la seleccién de los registros
correspondientes a los grupos ocular y cerebral se realiza de acuerdo a unos determinados
criterios con el objetivo de asegurar que las sefales fuente corresponden a actividades oculares
y cerebrales con la menor contaminacién bidireccional posible. En realidad, se utilizan dos
aproximaciones diferentes [Romero et al., 2008] [Romero et al., 2009], tanto en lo referente a
los criterios de selecciéon como en el preprocesado previo aplicado, para los dos procesos de
generacion de sefales simuladas: una primera aproximacién con condiciones suaves para la
generaciéon de mezclas instantdneas, y otra con condiciones mas restrictivas para las mezclas

convolutivas.

Para el grupo cerebral, se seleccionan de las bases de datos un total de 20 registros de EOG
y EEG de 3 minutos de duracién siguiendo un criterio de baja actividad ocular: los canales
VEOGc y HEOG asociados deben tener una amplitud inferior a 240V durante los tres
minutos. Todo este conjunto de 20 registros forma parte del proceso de generacién de las
mezclas instantdneas. Sin embargo, para las mezclas convolutivas se utiliza una restriccién més
estricta en el umbral (£25uV) con el fin de conseguir senales EEG atin mds limpias, es decir,
con menor contaminacién ocular. Por tanto, tnicamente los doce registros del grupo cerebral,
que cumplen esta segunda condicidn mis restrictiva, se utilizan en el proceso de generacién de
las mezclas convolutivas. En ambos casos, las sefiales fuente cerebrales se obtienen tras la

aplicacion de un filtrado paso-alto, con frecuencia de corte 0.5Hz, a los canales EEGc con el
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objetivo de garantizar que las componentes de muy baja frecuencia, posiblemente asociadas a
la actividad ocular, sean eliminadas. Ademas, este filtrado previo no afecta en ningtn caso a los
resultados y conclusiones, ya que el contenido frecuencial del EEG, considerado para las

variables espectrales, se inicia a partir de 1.3Hz.

En relacién al grupo ocular, un total de 20 registros de EOG y EEG son seleccionados,
mediante inspeccion visual, con actividad ocular entre media y eclevada, es decir con
movimientos oculares horizontales y verticales claramente distinguibles. Las sefiales fuente, o
actividades, oculares que formarédn parte del proceso de generacién de las mezclas instantdneas
se obtienen mediante un filtrado paso-bajo, con frecuencia de corte 7.5 Hz, de las senales
VEOGoy HEOG, con el objetivo de asegurar que las senales resultantes sean de origen ocular
[Gasser et al., 1992]. De estas senales fuente, un subconjunto de 12 registros del grupo ocular
se considera para las mezclas convolutivas. Ademds, el preprocesado realizado para la
obtencién de las sefiales fuente oculares para las mezclas convolutivas es ligeramente diferente:
también se aplica un filtrado paso-bajo, pero la frecuencias de corte no es fija. En este caso,

para cada registro la frecuencia de corte se determina en la frecuencia méxima que acumula el

99% de la energfa total (fs9) de las senales VEOGo y HEOGo. Este procedimiento de filtrado,

que parte de la hipdtesis que el contenido de alta frecuencia de las senales EOG es de origen
neuronal [Gasser et al, 1992], tiene como objetivo la reduccién de la contaminacion
bidireccional para facilitar la estimacién de los modelos de propagacién considerando
tnicamente la actividad ocular de las senales EOG. Por tanto, el 1% restante de la energfa de
las sefiales EOGo se considera actividad de origen no ocular (actividad cerebral, ruido de
electrodo, interferencia de red eléctrica, etc.). Cabe destacar ademds que este filtrado paso-bajo
no causa retardos ni variaciones aparentes en la forma de onda del movimiento ocular. Los

valores de frecuencia de corte foy calculados para los canales VEOGo y HEOG son 6.34+4.04 y

8.204£5.01Hz respectivamente, expresados como media y desviacién estandar de los doce

registros.

A modo de resumen, la figura 5.1 muestra el diagrama esquemético que describe el proceso
de seleccién de las senales fuente EEGs y EOGs consideradas para las mezclas instantdneas y

las convolutivas. Concretamente, un conjunto de 20 senales fuente EEGs y EOGs, de tres
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minutos de duracién, se extraen de las sefales EEGc y EOGo respectivamente, para el
proceso de generaciéon de senales simuladas mediante mezclas instantaneas. Por otro lado,
tnicamente un subconjunto de 12 senales fuente oculares y cerebrales, obtenidas mediante la
aplicacién de un preprocesado ligeramente diferente, se consideran en la generacién de las
mezclas convolutivas. De todas maneras, en ambos procesos de generacién, instantineo y

convolutivo, las sefiales EEG y EOG simuladas se obtienen a partir de la mezcla de las senales

fuente EEGs y EOGs procedentes de voluntarios diferentes, con el objetivo de asegurar la
independencia entre ellas. Ademds, cabe destacar que los modelos para la generacién de las
senales simuladas mediante mezclas instantianeas o convolutivas, es decir, los elementos de las
matrices que representan la propagacion de las actividades ocular y cerebral, seran estimados a
partir de los registros correspondientes a los grupos ocular y cerebral, como se describe en los

apartados 5.4.1y5.5.1.

Figura 5.1 Diagrama de bloques del proceso de obtencion de las sefiales fuente oculares y cerebrales para los procesos

de generacién de sefiales simuladas mediante mezclas instantdneas y convolutivas.
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S.4 Mezclas instantaneas

Como se ha comentado en la seccién anterior 5.1, el proceso de generacién de sefales EEG
y EOG simuladas mediante mezclas instantdneas parte de la suposicién que la propagacion de
las actividades ocular y cerebral es muy rdpida, practicamente instantinea, a lo largo del cuero
cabelludo. Por tanto, se propone un modelo de generacién de senales simuladas basado en la
combinacidn lineal de las contribuciones de todas las fuentes o actividades eléctricas, en este

caso oculares y cerebrales [Romero et al., 2008].

5.4.1 Metodologia de generacién

Para las mezclas instantdneas se cuenta con 20 sefales fuente oculares (%s , cada una
con los canales VEOGs y HEOGj) y 20 senales fuente cerebrales (@s , cada una con 19
canales de EEG). De esta manera, se generan un total de 20 segmentos, de 3 minutos de
duracidn, correspondientes a las sefiales EOG y EEG simuladas (ﬁm y EEGn ), mediante

la aplicacién del siguiente modelo de mezcla a cada pareja de senales fuente EEGs y EOGs :
EOG EOG
e M R (5.2)
EEGn EEGs

donde A representa la matriz de mezcla lineal con coeficientes constantes. En esta tesis

doctoral, los coeficientes de la matriz 4 no son escogidos de forma aleatoria [Wallstrom et al.,

2004], sino que son estimados a partir de sefiales EOG y EEG registradas con el propésito de
simular un caso real. La figura 5.2 muestra el diagrama esquemdtico del proceso de simulacién

de sefiales EOG y EEG mediante mezclas instantdneas.
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Figura 5.2 Diagrama de bloques del proceso de simulacién que representa la mezcla de las seniales fuente oculares y cerebrales
(extraidas de registros reales) para la obtencion de sefiales EOG y EEG simuladas. Este esquema se repite para cada una de las

20 parejas de sefiales fuente disponibles, obteniendo por tanto un total de 20 segmentos de 3 minutos de sefiales simuladas.

Concretamente, los elementos de la matriz 4 que representan la propagacién de la
actividad ocular a los diferentes canales de EEG son estimados a partir de las sefiales
pertenecientes al grupo ocular (EOGo y EEGo ). De esta manera, se calculan los factores de
propagacién individuales vertical (o) y horizontal (B) para cada canal de EEG y para cada
registro del grupo ocular. Estos factores de propagacion, que indican la cantidad de actividad
ocular presente en cada canal EEG, son calculados mediante regresién lineal aplicando la
ecuacion (3.1) en los tres minutos de registro. Sin embargo, no se utilizan todas las muestras
disponibles en los tres minutos de sefial, ya que pueden estimarse coeficientes de propagacién
més fiables si unicamente se utilizan aquellas muestras con elevada actividad ocular vertical
para el calculo del factor a0 (VEOGo>#100uV y HEOGo<+50uV) y de elevada actividad
ocular horizontal para el cdlculo de B (HEOGo>+100puV y VEOGo<+50uV) [Anderer et al.,
1992]. Estos factores de propagacién calculados, que corresponden a los elementos de la
matriz A, representan los diferentes niveles de contaminacidn, vertical y horizontal, en cada
uno de los canales simulados de EEG. De esta manera, el cilculo de un canal EEG simulado
(por ¢jemplo, Fpl,,) se obtiene mediante la suma de la actividad cerebral de ese canal (Fpls) y
de la interferencia ocular, calculada como la suma de las derivaciones vertical y horizontal del

EOG, ponderadas con sus respectivos factores:

FpL, = Fpls + &gy -VEOG; + S, - HEOG (5.3)
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donde azr¢ y Prec representan los factores de propagacién ocular vertical y horizontal

respectivamente, calculados para el canal denotado por el subindice EEG.

Por otro lado, las sefiales de EOG son contaminadas con la actividad cerebral procedente
de los canales de EEG mas cercanos a los ojos: frontopolares y frontolaterales. En concreto,
mientras la contaminacién cerebral incorporada a la sefal fuente VEOGs se realiza mediante
la actividad neuronal promediada procedente de los canales Fpls y Fp2s, a la senal fuente
HEOGs:s se le afade interferencia cerebral derivada del promedio de los canales F7s y F8s.
Ademas, puesto que el medio de propagacion de las actividades eléctricas ocular y cerebral es el
mismo, se asume que los factores de propagacién de la actividad cerebral son iguales a los
calculados para la propagacién de la actividad ocular. De este modo, los canales VEOG y

HEOG simulados (VEOG,, y HEOG,,) se calculan mediante la suma de la actividad ocular

(VEOGsy HEOGjS) v las contribuciones de los canales de EEG como contaminacidn cerebral:

Xrp Xrp2

VEOG, =VEOG + — 2. Fpls + — P> . Fp2q (5.4)

HEOG,, = HEOG;, +ﬁ2F7- F7, +/32F8. F8,

De hecho, en la ecuacién (5.5) se describe con detalle la obtencién de las sefales simuladas

EOGn y EEGn a partir del proceso de mezcla instantédnea global de las senales fuente EOGss

y EEGs. Este proceso se repite 20 veces (para cada pareja de senales fuente) con el objetivo de

generar 20 segmentos de sefales simuladas.

_VEOGm T 1 0 O‘Fp% aFP% 0 0 0 0 _VEOGS 1
HEOG,, o 1 0 0 ﬁ,:/ ﬂ,:% 0 o| | HEOG,
Fpl Fpl
ngm Ay Pem 1 0 0 0 0 -0 Fszs
F7m =|%rp2  Prp2 0 1 0 0 0 0| F7S (5.5)
o ar; PBe; O 0 1 0 o0 o/ o
. rg  Prs 0 0 0 1 0 0 P
A N P 0 0 o . 1|l 9% |
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5.4.2 Validacién de los resultados

La tabla 5.1 muestra los valores promedios de oL y B calculados a partir de los 20 registros
pertenccientes al grupo ocular, y utilizados en el proceso de generacién de las mezclas
instantédneas (matriz A4). Cabe destacar que en realidad se generan 20 matrices 4 individuales,
y por tanto los factores mostrados en la tabla 5.1 son tnicamente valores representativos
obtenidos a partir del promedio. Los factores de propagacién verticales son méximos en los
clectrodos frontopolares (Fpl y Fp2), disminuyendo desde los canales anteriores hacia los
posteriores. La interferencia ocular horizontal tiene signo contrario para los hemisferios
izquierdo y derecho debido a la polaridad del canal HEOG, obteniendo los factores de

propagacién maximos en valor absoluto en los canales frontolaterales (F7 y F8).

o (VEOG) B (HEOG)
CANAL

MEDIA STD MEDIA STD

Fpl 0.969 0.075 0.029 0.046
Fp2 0.983 0.083 -0.063 0.041
F7 0.439 0.142 0.309 0.055
F3 0.495 0.101 0.085 0.027
Fz 0.409 0.095 -0.008 0.022
F4 0.463 0.107 -0.103 0.026
F8 0.405 0.143 -0.300 0.036
T3 0.104 0.046 0.114 0.026
c3 0.223 0.069 0.073 0.025
Cz 0.202 0.069 -0.001 0.022
ca 0.221 0.081 -0.073 0.023
T4 0.114 0.073 -0.113 0.031
TS5 0.005 0.108 0.027 0.026
P3 0.113 0.056 0.030 0.024
Pz 0.094 0.052 -0.001 0.024
P4 0.050 0.025 -0.033 0.019
T6 0.053 0.035 -0.035 0.017
o1 0.027 0.029 0.009 0.023
02 0.027 0.029 -0.007 0.021

Tabla 5.1 Factores de propagacion vertical y horizontal calculados como promedio de los 20 registros del grupo ocular utilizados

para la obtencién de las sefiales fuente oculares.
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La figura 5.3 muestra un ejemplo de las sefiales EOGm y EEGm obtenidas como resultado

del proceso de simulacién a partir de la mezcla instantdnea de senales fuente EOGs y EEGs.
En concreto, la figura 5.3a muestra a titulo de ejemplo una época de 5 segundos
correspondiente a sefiales fuente EOGs y EEGs procedentes de voluntarios diferentes, del
grupo ocular y cerebral respectivamente, con el objetivo de asegurar que no existe ningun tipo
de contaminacién o correlacién entre ellas. Por otro lado, la figura 5.3b muestra las sefiales
mezcla EOGn, y EEGm como resultado de aplicar la ecuacién (5.5) a las sefales fuente de la
figura 5.3a con su respectiva matriz 4. Ademas, en las sefiales simuladas puede observarse la
contaminacién bidireccional entre las actividades ocular y cerebral, especialmente en los

canales VEOG,, y frontopolares (Fp 1, y Fp2,).

Figura 5.3 (a) Segmento de S segundos correspondiente a sefiales fuente EOGsy EEGs procedentes de dos voluntarios diferentes.
(b) Epoca de 5 segundos correspondiente a las sefiales simuladas EOGm y EEGm obtenidas a partir de la aplicacién del proceso
de mezcla instantdnea de las sefiales fuente graficadas en (a). Puede observarse que las senales simuladas EEGm

estan contaminadas por actividad ocular.
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Con el propésito de evaluar la propagacién de la actividad ocular a lo largo del cuero
cabelludo, se calcula el indice SAR para cada canal de EEG. Este indice, descrito en el apartado
2.7.1, se define como el cociente entre la energfa de la actividad cerebral real presente en el
canal de EEG (sefial fuente EEGs) y la energia del artefacto ocular calculada como la
propagacion de la actividad ocular, vertical y horizontal, hacia el canal de EEG considerado.

De hecho, la energia del artefacto ocular puede recalcularse de otro modo mediante el error

cuadrético medio (MSE) entre ¢l canal EEG simulado (EEG,,) y ¢l canal EEG fuente (EEGS).

N
> (EEG; (i))*
SARggg =10 log — =1 =... (5.6)

Z(aEEG -VEOG; (i) + Pees - HEOG(i))Z
i-L

Energia {EEG, }
MSE {EEG,, — EEG, }

--=10-log

donde N corresponde al numero de muestras, y e y Peec representan los factores de
propagacién vertical y horizontal para el canal EEG evaluado. Adicionalmente, también se
calcula el indice SAR, teniendo en cuenta la actividad ocular de las proyecciones vertical y
horizontal por separado. La figura 5.4 muestra los mapas topogrificos del indice SAR
obtenidos a partir del promedio de los valores calculados para los 20 segmentos de senales
simuladas. Tanto en el mapa que evalta el indice teniendo en cuenta la actividad ocular global,
como en los mapas que consideran la actividad ocular vertical y horizontal por separado, puede
apreciarse que la distribucién de los valores de SAR es coherente con la informacién fisiolégica
conocida acerca de la propagacién de la actividad ocular: valores bajos para los canales
anteriores y aumentando hacia las regiones posteriores. Ademds, mientras la interferencia
ocular vertical disminuye siguiendo el eje anterior-posterior, los artefactos oculares

horizontales disminuyen lateralmente.
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Figura 5.4 Mapas topograficos de los indices SAR promedio (de los 20 segmentos simulados) calculados considerando la actividad
ocular a) total, b) vertical, y ¢) horizontal. Los colores calidos representan valores negativos de SAR (elevada contaminacién ocular) y

los colores frios indican valores positivos de SAR (contaminacién ocular débil).

Otro indice que permite evaluar la propagacién de la actividad ocular a lo largo del cuero
cabelludo en las senales simuladas es el coeficiente de correlacidn de Pearson. Este coeficiente
estadistico mide la relacidn lineal entre dos variables cuantitativas. En este caso, se calcula el
coeficiente de correlacién, para cada canal de EEG, entre la senal EEG simulada (EEG,,) y la
sefial EEG fuente (EEGS). Valores de correlacién cercanos a cero indican una baja similitud
entre las sefiales EEG,, y EEG; debido a una gran contaminacién ocular; y valores cercanos a
uno denotan una débil incidencia de los artefactos oculares. La figura 5.5 muestra la
distribucién topogréfica promedio del coeficiente de correlacién de Pearson calculado para los
20 segmentos de mezclas instantdneas simulados. De forma andloga al indice SAR, la
correlacién de Pearson es consistente con la propagacién del artefacto ocular a lo largo del
cuero cabelludo: valores bajos en zona cerebral anterior debido a la elevada contaminacién

ocular, disminuyendo hacia zonas posteriores.

Figura 5.5 Mapa topogréfico de los coeficientes de correlacién de Pearson promedio (de los 20 segmentos simulados) calculados entre
las senales EEG simuladas y las EEG fuente. Colores muy calidos representan bajos valores de correlacién (elevada contaminacién

ocular), mientras que colores més pélidos denotan valores elevados de correlacion (contaminacion ocular débil).
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5.5 Mezclas convolutivas

El proceso de generacién de mezcla convolutivo, también llamado mezcla con memoria o

retardos, parte de la hipdtesis que las sefiales simuladas en un instante dado, EOG,.(n) y
EEG,,(n), son funcidn de las contribuciones de las sefiales fuente ocular y cerebral calculadas

en ese mismo instante de tiempo y en instantes de tiempo pasados. Matemdticamente, el

modelo convolutivo puede representarse mediante la siguiente ecuacion:

(EOGm(n)jz . (EOGs(n),EOGs(n—l),EOGs(n—Z),...,EOGs(n—k)

EEG(n) EEGs(n),EEGs(n—l),EEGs(n—Z),...,EEGs(n—k)J 57)

En general, los modelos de mezcla convolutiva consideran que el medio de propagacién
actiia como un filtro paso-bajo, atenuando en mayor medida los ritmos cerebrales de elevada
frecuencia. Ademds, se supone que este filtrado paso-bajo, introducido por el medio y los
sensores, es lineal y estacionario [Nguyen y Jutten, 1995]. El proceso de generacién de las

mezclas convolutivas ha sido publicado en [Romero et al., 2009].

5.5.1 Metodologia de generacién

Para el proceso de generacién de mezclas convolutivas, se dispone de 12 sefiales fuente

oculares EOGs y 12 seiales fuente cerebrales EEGs . De este modo, se generan un total de 12

segmentos de 3 minutos de duracidn, correspondientes a las senales EOGm y EEGn
simuladas. El modelo de mezcla convolutiva aplicado a cada pareja de senales fuente EOGs y

EEGs difiere del modelo considerado para las mezclas instantdneas: los elementos de la
matriz de mezcla ahora no son constantes, sino filtros de respuesta impulsional finita (FIR -

finite impulse response).

EOGn(M)_, ., (EOGs(n)
(EEGm(n)j_H(n) (EEGs(n)J 5:8)
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donde H(#) representa un matriz de filtros lineales FIR que caracterizan la propagacion de las
actividades ocular y cerebral a los diferentes canales de EOG y EEG, y * denota el producto de
convolucién. Previamente a la aplicacion de la ecuacion (5.8) para la generacion de las sefiales
simuladas, han de identificarse los modelos de propagacién de la actividad ocular, por un lado,
y de la actividad cerebral, por otro. Las funciones de transferencia correspondientes a la
propagacion de estas actividades se calculan mediante la identificacién de sistemas lineales
MISO (multi-input single-output). De forma andloga a la aproximacién de mezclas
instantdneas, para la estimacién de los modelos MISO, que posteriormente constituirdn la

matriz de filtros H(7), se utilizan sefiales EOG y EEG reales, con el objetivo de simular casos

proximos a la realidad clinica.

En relacién al modelo de propagacién de la actividad ocular, se escogen diez épocas de 5
segundos con elevada actividad EOG, de cada uno de los 12 registros pertenecientes al grupo
ocular. A continuacién, para cada época de 5 segundos, se estima la funcién de transferencia,
correspondiente a la propagacién de la actividad ocular a cada canal de EEG, mediante la

identificacién de un modelo lineal MISO. Estos modelos MISO tienen como entradas las
senales VEOGs y HEOGj, y como salida cada uno de los 19 canales de EEGo. Respecto a la

identificacién de los modelos paramétricos MISO, se utiliza una estructura lineal

autorregresiva con entradas exdgenas (ARX) para cada canal 7 de EEG (i=Fpl, FP2, ..., Ol y

02) y para cada épocap (p=1,2, ..., 10).

N-1

EEGo;,(N) + Y a;, (k) - EEGy; , (n—K) =+ (5.9)
k=1
= M-1
=Y bl (k) -VEOGs , (n—k)+ Y b2;, (k) - HEOG; , (n—k) +e(n)
k=0 k=0

donde N representa el instante temporal; Ny M son los érdenes asociados a la salida y a las
entradas respectivamente; @i p, b1ipy b2;p denotan los pardmetros desconocidos del modelo; y
e(n) es el término de error [Ljung, 1999]. En esta estructura se consideran ordenes M

idénticos para ambas entradas debido a que relacionan el mismo tipo de actividad (ocular) en

un caso vertical y en el otro horizontal. Ademds, la propagacién de ambas proyecciones tiene
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lugar en el mismo medio (cabeza) y en la misma direccidn: de los canales EOG a las
derivaciones de EEG. Los 6rdenes NV y M del modelo ARX son determinados mediante el
error final de prediccién de Akaike (FPE - final prediction error). La figura 5.6 muestra el
error FPE en funcién de diferentes 6rdenes para la salida y las entradas. A partir de esta figura,
los érdenes seleccionados para la salida IV'y para las entradas M son 4 y 3 respectivamente, ya
que proporcionan un error lo suficientemente pequefio, que no decrece de forma significativa
al aumentar los érdenes. La estimacidn de los pardmetros del modelo ARX se realiza mediante
la implementacién del método de minimos cuadrados y la aplicacién de la factorizacién QR

para las ecuaciones lineales sobredeterminadas.

Figura 5.6 Error final de prediccién de Akaike (FPE) promedio en funcién de los 6rdenes de las entradas y salida del modelo ARX que
representa la propagacion ocular. Estos valores de FPE son calculados mediante el promedio global de las 19 derivaciones de EEG, de

los 10 segmentos de 5 segundos escogidos y de cada uno de los 12 registros pertenecientes al grupo ocular.

Una vez estimados los coeficientes de los 10 modelos ARX para cada EEG y cada registro

de los 12 del grupo ocular, se calculan para cada modelo las respuestas frecuenciales H;,(w) de

las actividades oculares vertical y horizontal por separado.

> bt p(k)-e‘w‘ > b2, (k) e-J'_Wk
—Dap(k) e =D (k) e

H; (W) :[HipVEOG(W) HipHEOG(W)]: (5.10)
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A continuacién se promedian estas 10 respuestas frecuenciales en el dominio espectral para
VEOGoy HEOGo, para cada canal EEGo y para cada registro de los 12 pertenecientes al grupo
ocular. Es decir, se obtienen para cada registro del grupo ocular, las respuestas frecuenciales
promedio Hiveosy Hingos caracteristicas de las propagaciones de la actividad ocular vertical
y horizontal a cada canal EEG vy para cada registro. Finalmente, a partir de estas respuestas
frecuenciales promedio se estiman los filtros FIR equivalentes (biveos y bineos ), de orden
256, mediante la aplicacién del método del muestreo de frecuencia [Jackson, 1995]. A modo
de resumen, la figura 5.7 representa el diagrama esquematico de todo el procedimiento
realizado para la obtencién de las funciones de transferencia caracteristicas de la propagacion
de la actividad ocular vertical y horizontal para cada uno de los 12 registros pertenecientes al
grupo ocular. Estos 12 registros simulan 12 voluntarios donde es conocida la actividad cerebral

y ocular real que cada derivacién de EEG y EOG medido posee.

Figura 5.7 Esquema del procedimiento para la estimacién de los filtros FIR correspondientes a las funciones de transferencia de la
propagacion ocular de las proyecciones vertical y horizontal a un canal de EEG. Este proceso debe repetirse para cada uno de los 12

registros del grupo ocular.

La figura 5.8 muestra la magnitud de las respuestas frecuenciales promedio de los filtros

FIR asociadas a la propagacién de la actividad ocular correspondiente a VEOGo y HEOG
hacia cada canal de EEG)y. En la figura puede apreciarse que la magnitud de las respuestas

frecuenciales parece corresponder a un proceso de filtrado paso-bajo. Se calculan los anchos de

banda correspondientes a 3dB (frecuencia para la cual la ganancia cae 3dB) para los filtros
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FIR: 1.71£0.76Hz para la propagacién ocular vertical, y 3.11+1.94Hz para la propagacién
horizontal en todos los canales. Estos anchos de banda corresponden al 96.67+0.01% vy
97.7610.01% del total de la energia de las senales fuente oculares vertical y horizontal
respectivamente, EOGs , obtenidos a partir del promedio de todos los canales y registros del
grupo ocular. De esta manera, practicamente la totalidad de la propagacién ocular puede
considerarse independiente de la frecuencia, hecho consistente con el conocimiento hasta la

fecha en el campo del bioelectromagnetismo.

Figura 5.8 Magnitud del promedio de las respuestas frecuenciales correspondientes a la propagacién de la actividad ocular vertical
(trazo en rojo) y horizontal (azul) a cada canal de EEG. El promedio se ha realizado a partir de las respuestas frecuenciales

individuales para cada uno de los 12 registros del grupo ocular.
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Estos filtros FIR estimados, especificos para cada canal de EEG y para cada uno de los 12

registros del grupo ocular, seran utilizados para la generacién de la contaminacién ocular en las

senales EEG simuladas, a partir de la propagacion de las sefiales fuente oculares EOGs.

255

EEG; ,(n) = EEG; s (n) + Y _biveos (k) - VEOGg (N —k) +--- (5.11)
k=0
2557
<+ ) bineos (k) - HEOGg (n — k)
k=0

para cada canal 7 de EEG (i=Fpl, Fp2, ..., Ol y O2).

Por otro lado, de manera anédloga al cdlculo de las funciones de transferencia
correspondientes a la propagacién de la actividad ocular, la estimacién de los modelos
asociados a la propagacién de la actividad cerebral se realiza, en este caso, a partir de los

registros pertenecientes al grupo cerebral. En concreto, se seleccionan 10 épocas de 5 segundos
de duracién sin movimientos oculares aparentes (amplitudes absolutas del EOGc inferiores a
15uV), de cada uno de los 12 registros del grupo cerebral EEGs. La propagacién de la
actividad cerebral a los canales de EOGc se obtiene a partir tnicamente de los electrodos de

EEGs situados en la region anterior (Fpl, Fp2, F7 y F8), ya que son los més cercanos a los
ojos. De este modo, se identifica un modelo lineal MISO con estructura ARX(N,M) para cada
canal de EOGc. Este modelo tiene cuatro entradas, correspondientes a los canales
frontopolares (Fpl y Fp2) y frontolaterales (F7 y F8), y una salida asociada a cada canal de

EOGc. La ecuacién (5.12) describe un ejemplo del modelo para el canal VEOG:

N-1
VEOGy , () + Y ayeog , (k) -VEOG , (N —k) = (5.12)
k=1
M-1 M-1
=D Blygog p (K) - Fpls 5 (N =K) +D 02006, () - Fp2g ) (N —K) +---
k=0 k=0

M-1 M -1
et ZbSVEOGp(k) F7g,(n-k)+ zb4VEOG o (K) - F8s,(n—k)+e(n)
k=0 k=0

donde n, P, aveocps blVEOGp, b2VEOGp, b3VEOGp, b4VEOGp, N, M y E(H) representan lo mismo

que en la ecuacién (5.9). Los érdenes N y M seleccionados son 4 y 3, de acuerdo con el mismo
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criterio utilizado para los modelos de propagacién de la actividad ocular. El resto de pasos
hasta la obtencién de las respuestas frecuenciales caracteristicas de la propagaciéon de la
actividad cerebral para cada registro del grupo cerebral, es andlogo al procedimiento seguido
para la propagacién de la actividad ocular. De todas maneras, la figura 5.9 muestra el diagrama
esquemdtico de todo el procedimiento realizado para la identificacién de la propagacion
cerebral. Finalmente, a partir de las respuestas frecuenciales caracteristicas de cada registro del

grupo cerebral, se obtienen 4 filtros FIR equivalentes, de orden 256, para el canal VEOG¢
(brpveos, Drpzveos, Dr7oveos y brssveos) y para el canal HEOGc (bepheos,

bFp2—HEOG , DF7HEOG ¥ DF8—sHEOG ).

Figura 5.9 Esquema del procedimiento para la estimacion de los filtros FIR correspondientes a las funciones de transferencia de la
propagacién cerebral desde regiones frontopolares y frontolaterales a las derivaciones de EOG. Este proceso se repite para cada

uno de los 12 registros del grupo cerebral.

La figura 5.10 muestra la magnitud del promedio de las respuestas frecuenciales
correspondientes a los filtros FIR que representan la propagacién de la actividad cerebral

registrada por Fplc, Fp2¢, F7c 'y F8c a los canales VEOG: y HEOG.. A diferencia de las

respuestas frecuenciales obtenidas para la propagacién de la actividad ocular (con apariencia de
filtros paso-bajo), las respuestas frecuenciales de la propagacion cerebral corresponden a filtros

paso-todo en el rango frecuencial de las sefiales EEG. Por tanto, los filtros FIR que modelan la
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propagaciéon de la actividad cerebral pueden aproximarse por coeficientes de propagacién
constantes. Ademds, las ganancias de los filtros muestran que la contaminacién cerebral es mas

elevada en el canal ocular vertical que en el horizontal.

Figura 5.10 Magnitud del promedio de las respuestas frecuenciales correspondientes a la propagacién de la actividad cerebral a los
canales oculares vertical (trazo en rojo) y horizontal (azul). El promedio se ha calculado a partir de las respuestas frecuenciales

individuales obtenidas para cada uno de los 12 registros del grupo cerebral.

Los filtros FIR calculados, especificos para cada canal de EOG y para cada uno de los 12

registros del grupo cerebral, se utilizardn para la generacién de la contaminacion cerebral en las

senales EOG simuladas, a partir de la propagacion de las sefiales fuente cerebrales EEGs.

255

VEOGm (n) =VEOGS (n) + ZBFpl—)VEOG (k) : Fpls (n - k) + e (513)
k=0

255 255

-~-+kZ(;6Fp2—>VEoe(k)-FpZS(n—k)—i—kZ(;Bm—NEoe(k)'F7S(n—k)+---

255
et ZBFS—NEOG (k) - F8¢(n—k)
k=0
285
HEOG,, (n) = HEOG, (n) + Y brp1heos (k) - Fpl (n —K) +--- (5.14)
k=0
255 255
et Zpr2—>HEOG (k) - Fp25(n—k) + ZbF7—>HEOG (K)-F7g(n—k)+---
k=0 k=0
255

et ZBFBAHEOG (k) - F84(n—k)
k=0
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Finalmente, una vez calculadas las funciones de transferencia que modelan las
propagaciones de las actividades ocular y cerebral de las sefiales EOG a los canales EEG y

viceversa, puede describirse globalmente el procedimiento de obtencién de las senales
simuladas EOGn y EEGn mediante mezclas convolutivas. La ecuacién (5.15), mediante la
utilizacién de la transformada Z, describe este proceso de mezcla. Esta ecuacién debe aplicarse
a cada pareja de sefiales fuente EOGs y EEGs con el objetivo de generar 12 segmentos de 3

minutos de sefiales simuladas.

_VEOGm (2) ] _VEOGS (2) |
HEOG,, (2) HEOG;(z)
Fpl, (2) Fpls(z)
Fp2,(z Fp2.(z
P2, (2) “H(@). p2,(2) (5.15)
F7,(2) F7,(2)
F8n(2) F8,(2)
| 02,(2) | | 02,(2) |
[ 1 0 _BFpl—NEOG (2) EFpZ—NEOG (2) §F7—>VEOG (2) EFB—»VEOG (zy © 0]
~ 0 ~ 1 brpi>HEOG (Z)  bFp2>HEOG(Z) bF7-HEOG(Z) bFssHEOG(Z) O 0
k_)Fp1VEOG (2) E]Fpl Heoa (2) 1 0 0 0 0 0
H(2) = tlez veoe (2) tlez Heoa (2) 0 1 0 0 0 0
EF7 veoG (2) EF7 HeoG (2) 0 0 1 0 0 0
breveos(z) brsHeoc(2) 0 0 0 1 0 0
_Boz veos(2)  boz Heos (2) 0 0 0 0 1]

5.5.2 Validacién de los resultados

De manera analoga al apartado 5.4.2 acerca de las sefiales simuladas obtenidas mediante

mezclas instantdneas, las sefales EOGm y EEGm calculadas a partir del proceso de mezcla
convolutiva son evaluadas tanto en el dominio temporal como mediante la aplicacién de
indices relacionados con la distribucién de la contaminacién ocular a lo largo del cuero
cabelludo. De esta manera, la figura 5.11 muestra como ¢jemplo un segmento de 5 segundos
correspondientes a las sefales fuentes EOGs y EEGs, y las seales obtenidas EOGm y EEGn
tras la mezcla convolutiva. El segmento contiene un prominente artefacto ocular captado en

ambas proyecciones vertical y horizontal del EOG. Ademds, puede observarse la
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contaminacién bidireccional existente entre las actividades ocular y cerebral en los canales de

Figura 5.11 Segmento de 5 segundos correspondientes a (a) sefiales fuente EOGsy EEGs procedentes de dos voluntarios diferentes; y
(b) senales simuladas EOGm y EEGm obtenidas a partir de la aplicacién del proceso de mezcla convolutiva de las sefiales fuente

representadas en (a).

Por otro lado, la distribucién de la contaminacidén ocular en las sefiales simuladas EEG

es evaluada cuantitativamente mediante el célculo del ratio SAR y del coeficiente de

correlacion de Pearson entre las sefiales fuente EEGs vy las simuladas EEG . Concretamente,
en el caso de mezclas convolutivas, el indice SAR puede calcularse para cada canal de EEG

mediante:

N
S (EEG, (i))?
SARgg; =10-log — = (5.16)
Z (VEOG g propag (1) + HEOGgg propag (i)?

i=1
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255

con VEOGeeg propag = Z bees veos (K) - VEOG, (n — k)
k=0

255

HEOGees propag = Z Beec Heos (K) - HEOG, (n - k)
k=0

donde VEOGEgG propag Y HEOGEEG propag representan la actividad ocular vertical y horizontal

propagada al canal EEG. Adicionalmente, el indice SAR se calcula también considerando las

actividades vertical y horizontal por separado. La figura 5.12 muestra los mapas topogréficos
correspondientes a la distribucién de los indices SAR (promedio de los 12 segmentos

simulados) calculados para la actividad ocular global, vertical y horizontal.

Figura 5.12 Mapas topograficos de los indices SAR promedio (de los 12 segmentos simulados) calculados considerando la actividad
ocular a) total, b) vertical, y ¢) horizontal. Los colores calidos representan valores negativos de SAR (elevada contaminacién ocular)

y los colores frios indican valores positivos de SAR (contaminacién ocular débil).

La correlacién de Pearson calculada entre las senales fuente y las sefales mezcladas es otro
indice considerado como medida cuantitativa, que permite validar las senales simuladas
obtenidas mediante mezclas convolutivas. La figura 5.13 muestra el mapa topogréfico con los

valores promedio de correlacién calculados para los 12 segmentos generados.

Tanto la distribucién topogrifica de los indices SAR como de los coeficientes de
correlacién son consistentes con la informacidn fisioldgica conocida sobre la propagacion de la
actividad ocular: simétrica en ambos hemisferios, con mayor incidencia en las regiones

anteriores y disminuyendo hacia zonas posteriores.
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Figura 5.13 Mapa topografico de los coeficientes de correlacién de Pearson promedio (de los 12 segmentos simulados) calculados
entre las senales EEG simuladas y las EEG fuente. Colores muy calidos representan bajos valores de correlacién (elevada

contaminacién ocular), y colores mas pélidos denotan valores elevados de correlacién (contaminacién ocular débil).

Los métodos basados en BSS, que se evaltan en esta tesis doctoral para la reduccién de la
contaminacién ocular de los canales EEG, requieren el cumplimiento de ciertas hipétesis a
priori: las fuentes no deben estar correlacionadas para los algoritmos basados en estadisticos de
segundo orden, y deben ser estadisticamente independientes para los basados en estadisticos de
orden superior (ver apartado 2.4.5). En esta tesis, las técnicas de BSS se aplican para separar la
actividad cerebral de la actividad ocular, con el objetivo de eliminar la aportacién de esta
tltima en las senales EEG. La diferente procedencia de las sefiales EOG y EEG, es decir, de las
actividades ocular y cerebral, asegura en cierta manera la independencia estadistica de estas
actividades. Adicionalmente, el cumplimiento de las hipdtesis para los algoritmos basados en
estadisticos de segundo orden se evaltia mediante el célculo de la correlacién normalizada entre
cada una de las sefales fuente oculares (2) y cada una de las sefiales fuente cerebrales (19). Los
resultados indican que los valores de correlacién siempre son inferiores a 0.023, indicando, por
tanto, que las sefales simuladas satisfacen las hipétesis para la aplicacién de los algoritmos de
descomposicién basados en estadisticos de segundo orden. De forma andloga, la
independencia estadistica es determinada mediante el cdlculo de la funcién normalizada de
informacién mutua cruzada entre las fuentes oculares y cerebrales [Hoyer et al., 2005]. La
informaciéon mutua cruzada cuantifica la cantidad de informacién que se extrae de una sefial a
partir del conocimiento de otra. La informacién mutua normalizada es cero cuando las sefales
son independientes, y tiene un valor méximo igual a la unidad si ambas sefales son idénticas.
Los resultados muestran valores entre las fuentes oculares y cerebrales inferiores a 0.004,

indicando, como se crefa inicialmente, que son estadisticamente independientes.
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5.6 Discusién y conclusiones

La evaluacién cuantitativa de la eficacia del filtrado ocular en sefiales EEG requiere del
conocimiento previo de las actividades cerebral y ocular por separado. La situacién més viable,
en la cual estas actividades puedan ser conocidas de antemano, precisa la utilizacion de sefales
EOG y EEG simuladas. Por otro lado, las senales simuladas deben representar un caso clinico

real, con el objetivo de poder extrapolar los resultados obtenidos a senales reales.

Se plantea un estudio de simulacién basado en senales reales, en el cual las actividades
ocular y cerebral son extraidas a partir de sefiales EOG y EEG registradas. La generacién de las
senales simuladas a partir de la mezcla de las actividades ocular y cerebral se realiza siguiendo
dos estrategias: mezcla instantdnea y mezcla convolutiva. La diferencia principal entre ambas
radica en el modelo de propagacion de las actividades bioeléctricas: independiente de la

frecuencia para el caso instantdneo y dependiente para el convolutivo.

Se disefia una metodologfa para extraer las actividades ocular y cerebral de las sefiales EOG
y EEG reales pertenecientes a las bases de datos. Esta metodologia estd basada en criterios de
selecciéon de los segmentos mds adecuados y un cierto preprocesado con el objetivo de
minimizar la contaminacién bidireccional entre estas actividades y obtener sefiales fuente que
sean puras y contengan actividad ocular o cerebral. En concreto, la actividad ocular se extrae de
segmentos con amplitudes de EOG normales, tras realizar un filtrado paso-bajo previo para
climinar las posibles interferencias de origen neuronal. La actividad cerebral se obtiene a partir
de segmentos con muy baja actividad ocular, tras realizar un filtrado paso-alto previo para
minimizar la posible contaminacidn ocular. Los criterios utilizados para la obtencién de las
senales fuente de las mezclas convolutivas son mds estrictos con el propésito de obtener sefiales
simuladas que reproduzcan situaciones clinicas lo mds reales posibles. De esta manera, las
senales fuente EOG y EEG utilizadas para las mezclas instantdneas proporcionan una primera

aproximacion al problema, posteriormente refinadas y mejoradas en las mezclas convolutivas.

Para el proceso de generacién de sefales EOG y EEG simuladas mediante mezclas

instantdneas, los modelos de propagacién de las actividades ocular y cerebral, basados en
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coeficientes constantes, se estiman a partir de la aplicacién de la regresion lineal a segmentos de
corta duracién representativos de cada situacion. En este caso, se obtienen como resultado 20
segmentos simulados, de 3 minutos de duracién, de sefales EOG y EEG que podrian

corresponder a 20 sujetos ficticios.

Sin embargo, en el proceso de mezclas convolutivas, los modelos de propagacién de las
actividades ocular y cerebral se identifican mediante modelos generales lineales MISO con
estructura autorregresiva ARX. Aunque se escogen los mismos 6rdenes para las actividades
ocular y cerebral debido a que se propagan en el mismo medio (la cabeza), se podrian haber
seleccionado diferentes 6rdenes para ambas actividades. Sin embargo, la identificaciéon de los
modelos no hubiese mejorado sensiblemente ya que el error FPE practicamente no disminuye
a partir de los érdenes seleccionados (ver figura 5.6). Las respuestas frecuenciales de las
funciones de transferencia asociadas a los modelos de propagacién de la actividad ocular y

cerebral parecen corresponder a filtros paso-bajo y paso-todo, respectivamente.

Actualmente, en la literatura existe cierta controversia acerca de si la mezcla en el cerebro
es realmente instantdnea o convolutiva. El estudio realizado considerando ambas
aproximaciones, instantdnea y convolutiva, proporciona resultados y respuestas de interés
sobre la discusion si la propagacién ocular es dependiente o independiente de la frecuencia.
Un andlisis detallado de las respuestas frecuenciales, que representan la propagaciéon de la
actividad ocular, revela que los anchos de banda a 3-dB calculados incluyen aproximadamente
el 97% de la energia de las sefiales fuente EOG. De esta manera, a pesar de que inicialmente
podria pensarse lo contrario, las propagaciones ocular y cerebral pueden considerarse
précticamente independientes de la frecuencia, y por tanto totalmente de acuerdo con lo

esperado a partir del conocimiento biofisico existente.

Los indices SAR y correlacién de Pearson, definidos para evaluar la distribucién de la
contaminacién ocular en las sefiales simuladas, demuestran que ambas mezclas instantdneas y
convolutivas son coherentes con la informacién fisioldgica conocida: la contaminacién ocular
vertical disminuye siguiendo el ¢je anterior-posterior, mientras que la horizontal se propaga

lateralmente. Esta coherencia desde el punto de vista fisioldgico, ademds de la simetria légica
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hemisférica, proporcionan consistencia a los modelos de propagacion estimados y por tanto a

las senales EOG y EEG simuladas.

Por dltimo, se evalda la aplicabilidad de los métodos de filtrado ocular basados en BSS
mediante el cumplimiento de ciertas hipdtesis a priori en las senales simuladas: las fuentes
oculares y cerebrales deben ser independientes (no correladas para los algoritmos basados en
estadisticos de segundo orden, y estadisticamente independientes para los basados en
estadisticos de orden superior). La independencia estadistica se determina mediante el cdlculo
de la informacién mutua cruzada entre las fuentes oculares y cerebrales. Los resultados
obtenidos (correlaciones normalizadas y valores normalizados de informacién mutua
inferiores a 0.023 y 0.004, respectivamente) demuestran el cumplimiento de la hipétesis de
independencia entre las fuentes oculares y cerebrales, necesario para la aplicacién de los

métodos de filtrado ocular basados en BSS.
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6.1 Introduccién

Como se ha visto en capitulos anteriores, la evaluacién objetiva y cuantitativa de diferentes
técnicas dedicadas a la reduccién de la contaminacién ocular presente en las senales EEG,
requiere del conocimiento previo de las actividades ocular y cerebral. De esta manera, el
escenario ideal para realizar dicha evaluacion cuantitativa corresponde a las bases de datos
generadas de sefiales EOG y EEG simuladas a partir de la mezcla, instantinea o convolutiva, de

las actividades oculares y cerebrales, extraidas de senales reales.

En el presente capitulo se muestra un anlisis comparativo de la eficacia de los métodos de
filtrado ocular, en las sefiales EOG y EEG generadas mediante la simulacién del proceso de
mezcla instantdnea y convolutiva. Ademds, el andlisis cuantitativo de la capacidad de las
diversas técnicas para reducir los artefactos de origen ocular en las sefiales EEG corresponde a

uno de los objetivos especificos de esta tesis doctoral (ver seccién 2.5).

Con el fin de evaluar el preblanqueo de las sefiales como preprocesado previo en los
métodos de filtrado ocular basados en BSS, en la primera seccidén del capitulo se realiza un

andlisis comparativo de los diferentes algoritmos de preblanqueo existentes sobre la base de
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datos simulada mediante mezclas instantdneas. Adicionalmente, este andlisis comparativo
permite decidir el método de preblanqueo mas adecuado como preprocesado previo para cada

algoritmo de BSS evaluado.

Posteriormente, se realiza con detalle un andlisis comparativo de las diferentes técnicas de
reduccién de la contaminacién ocular en senales EEG generadas tanto mediante mezclas
instantdneas como convolutivas:

* Regresion lineal

®* Regresion lineal con filtrado previo de las sefales EOG

* Filtrado adaptativo

* Filtrado adaptativo con filtrado previo de las sefiales EOG

* Diversos algoritmos basados en BSS: PCA, AMUSE, SOBI, JADE, INFOMAX y

FastICA.

Dicho anilisis es abordado mediante el célculo de variables en el dominio temporal
(correlaciones de Pearson entre las sefiales corregidas y las sefiales fuente, y mejora del indice
SAR) y en el dominio frecuencial (errores porcentuales cometidos en las diferentes variables
espectrales asociadas a las bandas de EEG). Ademds, para los métodos basados en BSS, se
desarrolla un estudio especifico sobre el efecto que tiene la duracién de las senales (nimero de

muestras disponibles) en la descomposicidn de las actividades fuente.

Finalmente, en el caso de las senales EOG y EEG simuladas mediante mezclas
instantdneas, se evalda la aplicabilidad de las diferentes técnicas de filtrado ocular en
configuraciones diferentes de canales EOG y EEG a la cominmente empleada en la prictica
clinica de la firmaco-EEG (2 derivaciones de EOG y 19 canales de EEG), pero que son
utilizadas en otras aplicaciones clinicas, como en los registros infantiles (tnicamente 6 canales

de EEG), y en aquellos registros de EEG que no cuentan con canales de referencia EOG.



(lapl’tulo 6: Resultados en senales simuladas 171

6.2 Preblanqueo

6.2.1 Introduccién

En este apartado se estudia la incidencia que tiene la seleccién de un método para realizar
el preblanqueo, en la eficacia de la reduccién de la contaminacion ocular de las sefiales EEG al
aplicar los algoritmos basados en BSS. La evaluacién cuantitativa, tanto del método de
preblanqueo como del algoritmo de BSS, se realiza mediante la aplicacién de diferentes
aproximaciones basadas en variables extraidas del dominio temporal y frecuencial, teniendo en
cuenta ademas el coste computacional de cada uno de los métodos de preblanqueo. Las
prestaciones de los diferentes métodos de preblanqueo evaluados (que han sido descritos en la
seccion 4.2) dependen del nivel de ruido de la senal. Por ello, se efecttia un estudio objetivo del
efecto que tiene en los resultados diferentes niveles de ruido externo adicionales al proceso de
mezcla de las actividades ocular y cerebral. Esta situacion es uno de los principales problemas

en algunas aplicaciones como el registro de sefiales MEG.

El objetivo final de este andlisis consiste en poder seleccionar el método de preblanqueo
mds adecuado para utilizar como etapa de preprocesado previa en cada uno de los algoritmos

de BSS evaluados en los siguientes apartados de esta tesis doctoral.

Para la realizacién del andlisis comparativo del efecto del preblanqueo, se utilizan los 20
segmentos de 3 minutos de duracién correspondientes a las senales simuladas mediante
mezclas instantdneas (ver seccién 5.4). Concretamente, se evaltian cuatro métodos de

preblanqueo:

* Sin preblanqueo
= Método convencional
= Método convencional modificado

= Método robusto

Estos dos tltimos son especificos para la reducciéon del posible ruido externo registrado
durante el proceso de mezcla. Por otro lado, los algoritmos de descomposicién en senales

fuente se aplican a segmentos de diferente duracién: 5, 10, 15, 30, 60, 90, 120 y 180 segundos.
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Como se dispone de senales de 3 minutos de duracién, todas las segmentaciones propuestas
proporcionan una divisién exacta, a excepcion de la segmentacién de 120 segundos. En este
caso, se realiza la descomposicion de 0-120s y 60-180s. Para el tramo de 60 a 120s se
considerard tnicamente el resultado obtenido en la descomposicién del segmento 0-120s. La
teorfa de BSS afirma que al aumentar el nimero de muestras puede mejorar la descomposicion
tnicamente si puede seguir asumiéndose la estacionariedad relativa de la estructura espacial de

las senales fuente [Delorme y Makeig, 2004].

6.2.2 Dominio temporal

El efecto en el curso temporal de las senales fuentes de los diferentes métodos de
preblanqueo puede observarse en la figura 6.1. Concretamente, esta figura muestra, a titulo de

ejemplo, un segmento de 5 segundos correspondiente a:

® las sefiales EEG simuladas (no corregidas),
® las senales fuente originales, y
® las sefiales EEG corregidas mediante la aplicaciéon de los diferentes métodos de

preblanqueo como preprocesado al algoritmo SOBIL.

Cabe recordar que en este ultimo caso, el procedimiento para la obtencién de las senales
EEG filtradas de artefactos oculares mediante el algoritmo SOBI, incorpora las siguientes

ctapas (ver seccién 4.4):

* |a descomposicion en las componentes fuente,
* la identificacién automadtica de aquellas componentes de origen ocular, y
* la reconstruccion de las sefales EEG corregidas a partir de la mezcla de las componentes

fuente no asociadas a actividad ocular.

En la figura, puede apreciarse que los artefactos oculares son identificados y minimizados
por todos los métodos de preblanqueo, incluso si no se realiza ningiin preprocesado anterior a
la aplicacién del algoritmo de BSS. Sin embargo, si no se realiza ningtin preprocesado de
blanqueo de las sefales, parte de la actividad cerebral es también eliminada, especialmente en

los electrodos situados en 4reas anteriores. Por otro lado, no parecen observarse visualmente
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diferencias significativas en la morfologia de las senales temporales corregidas entre los
diferentes métodos de preblanqueo: convencional, convencional modificado y robusto. Es

necesario métodos y variables cuantitativas para comparar la eficiencia de los métodos.

Figura 6.1 Segmentos de cinco segundos correspondientes a sefiales EEG simuladas, fuente y corregidas como resultado de utilizar
diferentes métodos de preblanqueo como preprocesado previo a la aplicacién del algoritmo SOBI como reduccién automética de

contaminacién ocular en las sefiales EEG.
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6.2.3 Tiempo de célculo

Algunos algoritmos de BSS estin basados explicitamente en la independencia de las senales
fuente JADE, INFOMAX y FastICA). La asuncidn estadistica de esta hipdtesis requiere un
clevado coste computacional. Sin embargo, este coste computacional puede reducirse si se
realiza el preblanqueo como preprocesado previo a la aplicacién de los algoritmos de BSS, ya
que éste resuelve la mitad del problema de BSS: unicamente deben estimarse la mitad de los

clementos de la matriz de mezcla, que se convierte en ortogonal tras el preblanqueo.

En este apartado, el coste computacional de los diferentes algoritmos de BSS se evalta
mediante la medicién del tiempo de computacién, incluyendo el preprocesado mediante el
preblanqueo y la descomposicidn en senales fuente. Para su ejecucion se utiliza una plataforma
Matlab v7.4 en un computador Intel Core 2-Duo a 2.13Gz. La tabla 6.1 muestra los tiempos
de computacién promedio en funcién de los métodos de preblanqueo y de los algoritmos de
BSS. Los tiempos de computacién son calculados para las diferentes duraciones de segmentos
utilizadas en la descomposicion de las senales fuente. No obstante, los valores promedio
reflejados en la tabla comprenden la computacion de toda la senial de 3 minutos disponible. Es
decir, si la descomposicién se realiza con segmentos de 30 segundos, el tiempo de computacion

incluye el procesado de las seis épocas de 30 segundos contenidas en la senal de 3 minutos.

Los resultados muestran que el algoritmo AMUSE es el mds ripido, mientras que el
algoritmo INFOMAX comporta mayor coste computacional que el resto de algoritmos para
todos los métodos de preblanqueo evaluados. Respecto a la computacién de los métodos de
preblanqueo, los tiempos indican que a pesar de que el preblanqueo facilita la resolucién del
problema BSS, también conlleva una transformacién matricial adicional que se ve reflejada en
el hecho que la aplicacién de cualquier método de preblanqueo supone un mayor tiempo de
célculo que la no realizacién de este preprocesado previo. Por otro lado, no se observan
diferencias significativas en el coste computacional entre los métodos de preblanqueo
convencional y convencional modificado, ya que tnicamente difieren en la construccién de la
matriz de covarianza, instanténea y retardada respectivamente. Sin embargo, el coste
computacional del método robusto de preblanqueo es superior a los otros métodos, debido a

que éste consiste en un procedimiento iterativo de convergencia.
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Estos resultados se tendrdn en cuenta en la decisiéon del método de preblanqueo mas
adecuado para cada algoritmo de BSS, si bien se seleccionara el método prioritariamente en
base al estudio comparativo de la eficacia en la reduccién de la contaminacién ocular en las

senales EEG simuladas, que se describirdn en la siguiente seccion.

ALGORITMO DURACION SEGMENTOS (SEGUNDOS)

BSS 5 10 15 30 60 90 120 180

Q AMUSE 014 010 013 009 009 010 014 008
§ SOBI 3394 1721 1287 7.60 512 437 523 247
; JADE 2539 1660 1212 914 826 809  10.70  5.06
?f INFOMAX 4500 5254 5472 87.06 83.32 7850 116.02 53.14
= FASTICA 1005 842 764 784 754 817 1098 557
AMUSE 020 013 014 012 013 012 017  0.10

SOBI 4265 2131 1407 750 501 420 493 273

JADE 178.90 14615 9810 61.92 3207 1995 2830  9.38

INFOMAX 37.46 40.42 49.81 91.57 89.31 87.78 116.15 54.09

PREBLANQUEO
CONVENCIONAL

FASTICA 25.08 23.18 20.52 18.06 12.76 11.70 14.26 5.81

AMUSE 0.22 0.18 0.14 0.14 0.16 0.16 0.20 0.10
SOBI 43.74 23.16 15.18 8.20 5.54 4.68 5.18 2.60
JADE 216.25 15293 106.36 61.04 29.32 19.56 22.07 8.28

INFOMAX 39.17 41.81 51.37 92.34 89.91 89.05 118.79 54.43

PREBLANQUEO
CONVENCIONAL
MODIFICADO

FASTICA 10.03 9.77 9.71 11.28 11.96 12.20 17.26 8.52

AMUSE 27.49 13.05 8.74 3.52 1.52 1.10 1.47 0.73
SOBI 57.75 26.96 17.91 8.41 5.30 4.29 5.38 3.43
JADE 110.02  60.19 43.14 21.62 11.66 8.42 10.29 6.90

INFOMAX 62.25 47.88 49.41 74.70 73.01 71.87 95.01 69.38

PREBLANQUEO
ROBUSTO

FASTICA 34.86 19.37 14.46 9.18 7.32 7.91 9.34 6.32

Tabla 6.1 Tiempos de computacién promedio (media de las 20 senales de 3 minutos de duracién simuladas mediante mezclas

instantdneas) de los diferentes métodos de preblanqueo utilizados como preprocesado previo en los algoritmos de BSS.

6.2.4 Estudio comparativo

Con ¢l objetivo de evaluar el efecto que tiene el método de preblanqueo seleccionado en el
procedimiento global de filtrado de los artefactos oculares mediante la técnica de BSS se realiza

un andlisis cuantitativo, basado principalmente en variables temporales y frecuenciales (ver
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secciones 2.7.1y2.7.2). Por un lado, se evaltia el nivel de similitud entre las sefiales EEG fuente
originales y las senales EEG corregidas mediante el coeficiente de correlacién de Pearson.
Respecto a las variables frecuenciales, se calcula el error porcentual cometido en las potencias

absoluta y relativa de las bandas frecuenciales de interés clinico (delta, theta, alfa y beta).

La figura 6.2 muestra los valores de estas variables calculadas para las diferentes duraciones
de segmentos en la descomposicién de las senales fuente, y para todos los algoritmos de BSS y
métodos de preblanqueo. En esta figura pueden apreciarse algunas diferencias entre el
comportamiento de los métodos de filtrado ocular basados en BSS, segun el método de
preblanqueo aplicado como preprocesado previo. El método de preblanqueo convencional
presenta menores errores porcentuales en todas las bandas y mayores coeficientes de
correlacién para los algoritmos de BSS basados en SOS (AMUSE y SOBI). Por otro lado, ¢l
método convencional modificado, disenado especificamente para el algoritmo SOBI
[Belouchrani y Cichocki, 2000], tiene un comportamiento similar al método convencional
para este algoritmo, obteniéndose los errores mds pequenos. Sin embargo, no funciona
correctamente para el algoritmo AMUSE, al obtenerse errores porcentuales mucho mis
elevados que el resto de métodos especialmente en las potencias absolutas. Finalmente, los
resultados muestran que la eficacia de los métodos de preblanqueo para cada uno de los
algoritmos de BSS basados en SOS es independiente de la duracién de los segmentos utilizada

para la descomposicion en senales fuente.

Por el contrario, la eficiencia de los métodos de preblanqueo en los algoritmos de BSS
basados en HOS depende de la duracién de los segmentos. En general, los errores en las
variables frecuenciales y el coeficiente de correlacién disminuyen y aumentan respectivamente
al incrementar la duracidn de las sefales. Incluso puede concluirse que la no realizacion del
preblanqueo como preprocesado previo aporta mejores resultados para los algoritmos JADE y
FastICA en segmentos de corta duracién. Sin embargo, los errores y el coeficiente de
correlacién para los diferentes métodos de preblanqueo se hacen similares al utilizar segmentos
de mayor duracién. El algoritmo INFOMAX presenta escasas diferencias entre los métodos de

preblanqueo considerados y no utilizar preblanqueo.
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Figura 6.2 Errores porcentuales promedio de las potencias absoluta y relativa de las bandas frecuenciales delta, theta, alfa y beta,
calculados para diferentes duraciones en los segmentos utilizados para la descomposicién en sefales fuente. En la tltima fila se grafica
el coeficiente de correlacidén de Pearson calculado entre las senales EEG fuentes y las sefiales EEG corregidas. Los valores se obtienen a

partir del promedio de los 19 electrodos de EEG y de los 20 segmentos simulados de 3 minutos de duracién.
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El coeficiente de correlacién de Pearson calculado entre las senales EEG fuente y las
senales EEG corregidas puede considerarse una variable representativa para la evaluacién de la
eficacia de los métodos de filtrado ocular. En concreto, se estudia el efecto del preblanqueo y
del algoritmo de BSS en cada clectrodo EEG, mediante la representaciéon gréfica de la
distribucién de este coeficiente de correlacion a lo largo del cuero cabelludo. De esta manera,
la figura 6.3 muestra los mapas topograficos correspondientes a los indices promedio de
correlacién de Pearson (promedio de los 20 segmentos simulados disponibles) para cada
método de preblanqueo y algoritmo de BSS evaluados, utilizando las longitudes de
segmentacién que han proporcionado la mdxima correlacién promedio de todas las

derivaciones para cada algoritmo:
* 90 segundos para los algoritmos basados en SOS (AMUSE y SOBI), y

= 180 segundos para los algoritmos basados en HOS (JADE, INFOMAX y FastICA).

Ademis, en esta figura se incluye la distribucién topogrifica correspondiente a los
coeficientes de correlacién calculados entre las sefiales simuladas (no corregidas) y las sefiales
fuente, como situacion de referencia para evaluar la mejora con el filtrado. En general, se
observa un aumento de la similitud (mayor correlacidn) tras la aplicacién de cualquier método
de correccidn ocular basado en BSS con cualquier método de preblanqueo como preprocesado
previo. Los valores de correlaciéon més elevados se obtienen tras aplicar los algoritmos de BSS
basados en SOS (AMUSE y SOBI) con el preblanqueo convencional. No obstante, el
preblanqueo convencional modificado y el algoritmo SOBI presentan correlaciones
ligeramente inferiores. Puede apreciarse ademdis que de entre todas las derivaciones, las
menores correlaciones quedan concentradas en la regién anterior para todos los métodos de
preblanqueo. Por otro lado, el método robusto de preblanqueo no consigue mejorar los
resultados obtenidos con los otros métodos convencionales. Sélo con los algoritmos basados
en HOS (JADE e INFOMAX), los valores de correlacidn son similares a los obtenidos con los

métodos convencional y convencional modificado.
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Figura 6.3 Distribucién topografica de los coeficientes de correlacién de Pearson, promedio de los 20 segmentos simulados de 3
minutos de duracién, obtenidos tras la aplicacién de los diferentes métodos de preblanqueo como preprocesado previo de los

algoritmos BSS utilizados para el filtrado de la contaminacién ocular.

Finalmente, con el propdsito de profundizar mas en el estudio comparativo, se analiza la
influencia tanto de los métodos de preblanqueo como de los algoritmos de BSS en las
funciones de densidad espectral de potencia (DEP), a partir de las cuales se extraen las
variables de interés clinico consideradas en la figura anterior. De esta manera, la figura 6.4
muestra, como ejemplo, las funciones DEP promedio obtenidas de un canal frontopolar,
donde la incidencia de la contaminacién ocular y las diferencias entre los métodos de
preblanqueo son mayores. Los métodos de preblanqueo muestran curvas DEP muy similares
para clectrodos de EEG situados a nivel central y posterior. Adicionalmente, también se
grafican las curvas DEP correspondientes a las senales fuente originales con el objetivo de

facilitar la comparacién entre ellas.
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Los resultados en los electrodos frontopolares muestran que:

* Cuando no se aplica ningin método de preblanqueo, las curvas DEP correspondientes
al canal frontopolar tienen sensiblemente menor energfa para todos los algoritmos, a
excepcion de INFOMAX en que las curvas son similares, debido a que parte de la
actividad cerebral también es eliminada.

* El método convencional de preblanqueo muestra las curvas DEP mads similares a las
obtenidas para las senales fuente originales para todos los algoritmos de BSS, a excepcién
del algoritmo JADE donde el método de preblanqueo robusto es el que muestra mayor
semejanza.

* El método convencional modificado presenta diferentes comportamientos en funcién
del algoritmo de BSS: similares al método convencional para los algoritmos SOBI,
INFOMAX y FastICA, pero no funciona correctamente para los algoritmos AMUSE y
JADE.

* El método robusto muestra un comportamiento similar al convencional en todos los
algoritmos de BSS, excepto para AMUSE y JADE, donde funciona sensiblemente peor y

mejor respectivamente.

Ademis, la figura 6.4 muestra que, para algunos métodos de preblanqueo y algoritmos de
BSS, la energia en las bandas alfa y beta de las sefales corregidas es ampliamente superior a la
energfa de las senales fuente originales (por ¢jemplo, AMUSE tras preblanqueo convencional
modificado y preblanqueo robusto, y JADE tras preblanqueo convencional y convencional
modificado). La razén radica en que algunas sefales componente obtenidas tras la
descomposicidn se encuentran en contrafase. En otras palabras, o bien los elementos de la
matriz de mezcla, que pueden tener ambos signos, son negativos o alguna componente se
encuentra en contrafase. Al identificar dicha componente como artefacto y eliminarla en la
reconstruccion, la energfa de las sefiales EEG reconstruidas es mayor debido a que se suprime
el factor de contrafase. Por el contrario, entre el resto de métodos de preblanqueo sélo
consiguen obtener curvas DEP de las sefales EEG corregidas muy similares a las sefiales fuente

mostrando la eficacia del filtrado.
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Figura 6.4 Funciones DEP promedio, correspondientes al canal Fp1, obtenidas tras la aplicacién de los diversos métodos de
preblanqueo como preprocesado de los diferentes algoritmos de BSS utilizados en el procedimiento automatico de filtrado

de los artefactos oculares. Los valores se obtienen a partir del promedio de los 20 segmentos simulados de 3 minutos de duracién.

Finalmente, segun los resultados presentados tanto en el dominio temporal como

frecuencial, asi como los tiempos de computacién obtenidos, se puede concluir lo siguiente:

* El método de preblanqueo convencional es el mas adecuado para los algoritmos
AMUSE y SOBL

* Tanto el método convencional como el convencional modificado resultan idéneos para
el preblanqueo con el algoritmo INFOMAX.

* El método convencional modificado es el que proporciona mejores resultados para el
algoritmo FastICA, si bien en el tiempo de cilculo es ligeramente superior al método
convencional y con resultados muy similares.

* Por ultimo, el método robusto de preblanqueo es el mas idéneo para el algoritmo

JADE.

De todas maneras, cabe destacar que los resultados obtenidos para los algoritmos de BSS
basados en HOS no muestran sensibles diferencias entre los diversos métodos de preblanqueo
evaluados, por lo que la utilizacién del método de preblanqueo convencional también resulta

correcta tanto para FastICA como JADE e INFOMAX. Por todo ello, y por simplicidad, se
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decide utilizar el método de preblanqueo convencional en los anilisis realizados en los

siguientes apartados.

6.2.5 Efecto del ruido

Como puede apreciarse en los apartados anteriores, el método de preblanqueo robusto,
comparativamente con los otros dos métodos, no proporciona buenos resultados para ningtin
algoritmo de BSS, a excepcién del JADE, en que los tres métodos resultan similares. Ello
sucede a pesar de ser el algoritmo més complejo al estar disefiado para facilitar la BSS,
especialmente en situaciones con registros adquiridos en ambientes con elevado ruido. Dicho
método ha proporcionado resultados ptimos en la descomposicién de sefiales MEG, donde se
utilizan gran nimero de canales, normalmente superior a 100 [Cao et al., 2003] [Escudero et
al., 2007]. En este caso existe, por tanto, ruido e informacién redundante que pueden ser
eliminados mediante la reduccién de la dimensionalidad de los datos (determinacién de un
numero de componentes fuente menor al de sefiales registradas) previa a la descomposicion.
En concreto, el nimero de componentes es estimado segun el nimero de valores propios que
acumulan la mayor parte de la varianza de las sefiales, normalmente del 95% al 99%. De esta
forma, las componentes asociadas a ruido, que suelen tener muy baja varianza acumulada, son

eliminadas.

En la aplicacién de la adquisiciéon de EEG con 19 canales, la informacion redundante es
menor que en el caso de los registros MEG. Por otro lado, se pretende evaluar el efecto que el
ruido externo tiene en la eficacia del método robusto de preblanqueo. Para ello, en este
apartado se analizan los errores en las variables frecuenciales y el coeficiente de correlacion de
Pearson cuando se anaden diferentes niveles de ruido gausiano en el proceso simulado de
mezcla. En concreto, se estudia el comportamiento de los diferentes métodos de preblanqueo y
algoritmos de BSS, en sefiales simuladas obtenidas con ruido aditivo correspondientes a
relaciones de sefial/ruido (SNR - signal to noise ratio) de 5y 10 dB. Los resultados obtenidos
quedan representados en la tabla 6.2. Esta tabla muestra los errores porcentuales promedio en

las diferentes variables frecuenciales y la correlacion de Pearson entre las sefiales originales y las
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corregidas tras la aplicacién de los diferentes métodos de preblanqueo como preprocesado al

algoritmo SOBI, en senales simuladas sin ruido y con dos niveles de ruido.

SIN CONVENCIONAL

MEZCLAS PREBLANQUEO CONVENCIONAL MODIEICADO ROBUSTO
SIN RUIDO 33.45 3.46 521 20.61
ABS _
DELTA RUIDO SNR=10dB 32.19 10.70 13.51 21.88
RUIDO SNR=5dB 31.49 16.28 36.20 41.07
SIN RUIDO 9.92 1.83 2.62 8.97
REL _
DELTA RUIDO SNR=10dB 9.96 9.45 12.66 13.32
RUIDO SNR=5dB 18.71 18.32 23.20 19.67
SIN RUIDO 33.30 1.48 2.69 18.01
ABS _
THETA RUIDO SNR=10dB 30.62 8.64 33.39 32.07
RUIDO SNR=5dB 32.52 22.69 92.37 76.20
SIN RUIDO 8.61 1.24 1.92 5.27
REL -
THETA RUIDO SNR=10dB 8.64 4.43 6.03 7.14
RUIDO SNR=5dB 11.75 8.87 11.86 12.56
SIN RUIDO 34.24 0.85 3158 17.47
ABS _
ALFA RUIDO SNR=10dB 32.20 3.93 19.53 23.84
RUIDO SNR=5dB 31.03 10.72 65.96 52.01
SIN RUIDO 9.11 2.02 2.17 7.05
REL _
ALEA RUIDO SNR=10dB 12.67 6.07 11.03 10.49
RUIDO SNR=5dB 20.64 13.02 21.31 19.14
SIN RUIDO 34.33 1.08 3.35 21.70
ABS -
BETA RUIDO SNR=10dB 35.80 40.68 166.98 128.21
RUIDO SNR=5dB 103.73 135.69 482.57 337.05
SIN RUIDO 9.49 1.90 3.36 10.89
REL _
BETA RUIDO SNR=10dB 58.52 42.09 83.32 70.39
RUIDO SNR=5dB 137.90 108.86 158.57 139.02
SIN RUIDO 0.875 0.981 0.971 0.930
CORR _
PEARSON RUIDO SNR=10dB 0.807 0.904 0.845 0.831
RUIDO SNR=5dB 0.707 0.802 0.723 0.716

Tabla 6.2 Errores porcentuales promedio (de las 20 sefiales simuladas mediante mezclas instantdneas y de los 19 canales de EEG) de
las variables espectrales absolutas, y coeficiente de correlacién de Pearson calculado entre las sefiales fuente originales y las senales
EEG corregidas tras la aplicacién de diferentes métodos de preblanqueo como preprocesado previo a la aplicacién del algoritmo SOBI
utilizando segmentos de 90 segundos. Se muestran los valores obtenidos para las sefiales simuladas sin ruido, y con niveles de ruido

correspondientes a valores de SNR de 10dB y 5dB.
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Estos resultados obtenidos con el algoritmo SOBI se consideran representativos del
comportamiento de los diferentes algoritmos de BSS utilizados en esta tesis. Los errores
calculados indican que la presencia de ruido gausiano en el proceso de mezcla afecta
légicamente a la eficacia de la eliminacidn de los artefactos oculares, especialmente en la banda
beta, ya que en esta banda el ruido adquiere mayor relevancia debido a la menor amplitud de
las ondas cerebrales asociadas a este ritmo. Ademds, puede apreciarse que el método
convencional de preblanqueo es el que proporciona los mejores resultados, mientras que los
métodos convencional modificado y robusto no funcionan adecuadamente, a pesar de estar
disenados para ello. En algunos casos, con SNR=5dB, ¢l método robusto presenta menor error
que el convencional modificado (potencias absolutas theta, alfa y beta) y el coeficiente de
correlacién es muy similar en los dos métodos. En realidad, ambos métodos han sido
desarrollados para aplicaciones con un mayor nimero de canales que los considerados en este
caso. Por tltimo, cabe resaltar el hecho de que cuando no se realiza ningtin preblanqueo previo
ala descomposicion mediante el algoritmo SOBI, la adicién de ruido gausiano en el proceso de
mezcla no afecta demasiado a la eficacia del filtrado de los artefactos oculares, con errores muy

altos para las potencias absolutas delta, theta, alfa y beta.

6.3 Mezclas instantaneas

6.3.1 Introduccién

En este apartado, se realiza un andlisis cuantitativo de la eficacia de los diferentes métodos
evaluados en esta tesis doctoral (ver apartado 2.4) para la reduccién de los artefactos oculares
que contaminan las senales EEG simuladas mediante mezclas lineales (ver seccién 5.4).
Adicionalmente, también se evalta el comportamiento y la aplicabilidad de estos métodos de
filtrado ocular en otras configuraciones diferentes de canales EOG y EEG de interés clinico,
tales como el registro de un menor nimero de canales de EEG en estudios de encefalografia

infantil, o registros de EEG sin canales EOG asociados (situacidn en que ni el método gold

standard de regresion lineal ni el filtrado adaptativo pueden utilizarse).
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De forma anéloga al estudio efectuado respecto al método de preblanqueo, el andlisis se
aborda desde diferentes perspectivas: dominio temporal, dominio frecuencial (efecto en las
variables espectrales de interés asociadas a las bandas frecuenciales de EEG), y topografia
cerebral. Las técnicas de filtrado de artefactos oculares que se evaldan con esta base de datos

simulada mediante mezclas instantaneas son:

® la regresion lineal, método considerado gold standard en estudios de firmaco-EEG,
® la regresion lineal filtrada, y
* ¢l mérodo automitico basado en BSS, utilizando los diversos algoritmos comentados en

la seccién 4.3.

Ademis, previamente a la comparacién de los diversos métodos de filtrado ocular, se
realiza un estudio acerca del efecto que tiene la duracién de los segmentos en la
descomposicion en sefiales fuente. Los resultados de este apartado 6.3 han sido publicados en

[Romero et al., 2008].

6.3.2 Anilisis de la duracién de segmentos en métodos basados en BSS

Como ya se ha podido apreciar en el apartado 6.2.4, los métodos de filtrado ocular basados
en BSS dependen en gran medida de la duracién del segmento utilizado para la
descomposicién. Generalmente, para una descomposicion fiable, especialmente en algoritmos
basados en HOS, se recomienda que el numero de muestras de las senales sea varias veces
superior al cuadrado del nimero de canales (en este caso 21°=441) [Delorme et al., 2004]. Se
propone realizar un anélisis cuantitativo del efecto que tiene la duracién del segmento de
sefiales, en la eficacia de la reduccién de la contaminacién ocular mediante BSS. En otras
palabras, se realiza una segmentacién de las sefales simuladas de 3 minutos de duracién, y
sobre cada uno de estos segmentos se aplica el algoritmo de BSS. Las duraciones de los
segmentos ecvaluadas en esta tesis son 5, 10, 15, 30, 60, 90, 120 y 180 segundos,
correspondiente esta tltima a la totalidad de la senal disponible. Los algoritmos de BSS
utilizados pueden clasificarse en los basados en SOS (PCA, AMUSE y SOBI) y los basados en
HOS (JADE, INFOMAX, extended INFOMAX y FastICA).
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La figura 6.5 muestra los errores porcentuales para las principales variables espectrales
(potencias absolutas y relativas de las bandas delta, theta, alfa y beta), calculados entre las
seiales EEG fuente y las sefiales EEG corregidas en funcién de las diferentes duraciones

seleccionadas para la descomposicion.

Figura 6.5 Errores porcentuales promedio entre las sefiales EEG fuente y EEG corregidas en funcién de diferentes duraciones de los
segmentos utilizados para la descomposicién en sefiales componente. Se representan las variables correspondientes a las potencias
absolutas y relativas de las bandas frecuenciales delta, theta, alfa y beta. Se utilizan dos graficos con diferente escala en el eje de
ordenadas debido a la diferencia entre los rangos de valores entre los métodos basados en HOS (gréfico a la derecha) y el resto

(grafico alaizquierda).
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Ademas, en la figura se incorporan los resultados correspondientes a los métodos basados
en regresion lineal como valor de referencia al considerarse el método gold standard. Para estos
métodos se ha determinado una duracién del segmento tnica de 180 segundos al considerarse
que los factores de propagacién tnicamente dependen de la posicién de los electrodos en el
cuero cabelludo de cada voluntario, y por tanto son invariantes en el tiempo. Los valores de
error representados en la figura corresponden al promedio de los 19 canales de EEG y de las 20
senales simuladas mediante mezclas instantdneas. Por simplicidad, no se grafican los errores
correspondientes al algoritmo AMUSE ¢ INFOMAX debido a que son muy similares a los
obtenidos para el algoritmo SOBI y JADE, respectivamente. En la figura puede apreciarse que
se obtienen errores porcentuales similares para el algoritmo SOBI (también para AMUSE) en
todas las duraciones consideradas. Ademas, puede observarse que para la descomposicién
mediante PCA los errores incrementan con la duracién de los segmentos utilizados. Por el
contrario, los errores disminuyen al aumentar la duracién de los segmentos con los algoritmos
basados en HOS. Los menores errores se obtienen con una duracién de 180 segundos que
corresponden a 18000 muestras. Segtin [Delorme et al., 2004] superiores a 40-21% Finalmente,
se observa que los errores obtenidos para los algoritmos AMUSE y SOBI son inferiores que los

obtenidos para los otros métodos de filtrado ocular, en todas las segmentaciones consideradas.

A partir de estos resultados, se propone para los métodos basados en BSS utilizar aquellas

duraciones que proporcionan el error mas pequefio:

* 5 segundos para PCA,

* 90 segundos para AMUSE y SOBL, y

®* 180 segundos para los algoritmos basados en HOS (JADE, INFOMAX, extended-
INFOMAX y FastICA).

6.3.3 Dominios frecuencial y temporal

En la tabla 6.3 se detallan los errores porcentuales promedio y el error cuadritico medio
(MSE) calculado entre las senales EEG fuente y las sefiales EEG corregidas mediante los

diferentes métodos de filtrado ocular evaluados.
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METODOS DE FILTRADO OCULAR

VARIABLES CORSFIEI\E‘GIR REGRESION RIEE'IB:;;)AN PCA AMUSE SOBI JADE INFOMAX IEIE‘II;I(EJ’;‘\ADAEXD FASTICA
MSE 399.11 13.76 8.30 26.64 1.29 149 51.92 25.81 55.62 83.97
ABS TOTAL 97.79 27.36 8.39 22.01 1.59 2.06 2217 19.93 35.13 40.13
ABS DELTA 273.64 25.02 24.74 21.69 2.35 346 3358 26.69 52.74 52.62
REL DELTA 57.03 11.19 20.48 13.97 111 1.83 8.28 7.92 10.56 8.91
ABS THETA 21.07 26.80 7.05 22.80 1.44 148 21.32 17.74 29.54 40.84
REL THETA 20.72 6.66 18.09 5.20 0.94 1.24 6.73 4.74 5.80 9.11
ABS ALFA 0.67 29.96 0.63 25.27 0.79 0.85 20.75 18.70 30.29 28.96
REL ALFA 26.75 10.50 12.86 9.45 1.52 2.02 8.24 6.76 9.12 8.86
ABS BETA 0.00 28.22 0.00 26.68 0.62 1.08 22.19 29.97 56.28 51.71
REL BETA 26.96 9.81 12.04 10.39 1.75 1.90 9.47 11.69 13.99 12.22

MEDIA
VARIABLES 58.29 19.50 11.59 17.50 1.35 1.77  16.97 16.02 27.05 28.15
ESPECTRALES

Tabla 6.3 Errores porcentuales promedio (media de las 20 senales simuladas mediante mezclas instantdneas y de los 19 canales de
EEG) de las variables espectrales absolutas y selectivas, y error cuadratico medio (MSE) calculado entre las sefiales EEG fuentes y las
senales EEG corregidas mediante las diferentes técnicas de filtrado ocular evaluadas. Adicionalmente, se incluye la informacién

correspondiente a las sefiales EEG simuladas (sin corregir) y el promedio de todos los errores porcentuales.

La banda frecuencial que presenta los mayores errores porcentuales es delta, donde la
incidencia de la contaminacién ocular es mayor para todos los canales de EEG. Ademas, en la
tabla se anaden los valores de los errores obtenidos a partir de las sefiales simuladas sin corregir.
Puede apreciarse que todas las técnicas de filtrado ocular consideradas disminuyen los errores
calculados para las sefiales EEG no corregidas, tanto en la potencia absoluta como relativa de la
banda delta. Los errores obtenidos en la potencia absoluta de las bandas alfa y beta para el

método considerado gold standard, basado en regresion lineal, son elevados debido a que esta

técnica conlleva una sustraccién adicional de la actividad cerebral, que es registrada de manera
simultdnea por algunos canales de EOG y EEG debido al fenémeno de la contaminacién
bidireccional. Cabe destacar que estos errores disminuyen en gran medida al aplicar la versién
filtrada del método basado en regresion lineal (ver apartado 3.2.2). Sin embargo, los menores
errores (un orden de magnitud inferior incluso a la regresion lineal filtrada) corresponden a los

algoritmos AMUSE y SOBL
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El efecto del comportamiento de los métodos de filtrado ocular en la morfologia de las
senales EEG corregidas puede apreciarse en la figura 6.6. Esta figura muestra los resultados de
las diferentes técnicas evaluadas en un segmento de cinco segundos y en diferentes zonas
cerebrales (frontopolar, frontal y central) mediante el estudio en tres canales de EEG (Fp1, F7
y C3). Se anade ademds en esta figura la informacién de la senal temporal simulada
(contaminada, sin corregir) de estos canales, donde puede observarse con mayor claridad la
diferente incidencia de la contaminacidn ocular en estos tres canales de EEG. Adicionalmente,
también se grafican las sefiales temporales EEG fuente, con el objetivo de facilitar la

comparacién visual de la eficacia de cada uno de los métodos de filtrado ocular.

En la figura puede observarse que el método considerado gold standard basado en
regresion lineal, en comparacion con las sefiales fuente, no sélo elimina la actividad ocular sino
que también reduce la parte de actividad cerebral que ha sido registrada por los canales de
EOG. Este efecto, ya apreciado en el apartado anterior, tiene mayor relevancia en los canales
més préximos a los ojos (frontopolares) debido al fendmeno de contaminacién bidireccional
entre las actividades ocular y cerebral. Andlogamente, el método basado en PCA también
climina parte de la actividad cerebral que puede ser de interés, especialmente en los canales
anteriores. Por otro lado, a pesar de que los métodos de descomposicién basados en HOS
climinan convenientemente los artefactos oculares, al igual que el resto de las técnicas, las
senales EEG corregidas mostradas ponen de manifiesto que también modifican la actividad

cerebral en relacién con las senales EEG fuente, en especial en los canales anteriores.

Visualmente, puede afirmarse que los métodos de descomposicién basados en los
algoritmos AMUSE y SOBI proporcionan las senales EEG corregidas mds similares a las
senales EEG fuente, especialmente para los electrodos Fpl y F7. Por tanto, los resultados
indican que los algoritmos basados en SOS extraen la actividad correspondiente a los
movimientos oculares con menor pérdida de la informacién cerebral. Finalmente, cabe
destacar que visualmente no se observan diferencias aparentes entre los diferentes métodos de
filtrado ocular evaluados para los canales centrales y méds posteriores (parietales y occipitales,

que no han sido graficados por simplicidad).
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Figura 6.6 Comparacion visual de los resultados correspondientes a las sefiales EEG simuladas (mezcladas) y corregidas. Se han
aplicado diferentes métodos de filtrado ocular al segmento de 5 segundos correspondiente a sefiales simuladas mediante mezclas
instantaneas mostrado en la figura 5.3. Unicamente se grafican tres canales a titulo de ejemplo: a) Fp1; b) F7; c) C3. Canales mas

posteriores muestran un comportamiento mejor para todos los métodos de filtrado ocular evaluados, debido a que la

incidencia de la contaminacién ocular es menor que en los canales anteriores.

6.3.4 Mapas topogrificos

El efecto del filtrado ocular en cada uno de los canales de EEG es evaluado mediante la
representacion de la distribucién de los errores en las variables espectrales a lo largo del cuero
cabelludo. De esta manera, la figura 6.7 muestra los mapas topograficos correspondientes a
estos errores porcentuales para cada método de filtrado ocular considerado, usando para las

técnicas basadas en BSS la duracién de los segmentos que proporciona el minimo error (ver

apartado 6.3.2).

Ademds, la representacién de los resultados topograficos para las sefales EEG simuladas
(no corregidas) permite afirmar que la incidencia de los artefactos oculares se limita a las

bandas absolutas delta y theta, y por tanto a las potencias relativas de todas las bandas.
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Figura 6.7 Mapas topogréficos de los errores porcentuales entre las sefiales EEG fuentes y las corregidas mediante los diferentes
métodos de filtrado ocular evaluados. Los errores porcentuales entre las sefiales EEG fuente y las sefiales EEG simuladas (no
corregidas) también se grafican en la primera columna. La escala de color se discretiza del blanco al rojo en intervalos del 5%.

Los errores superiores al 50% quedan denotados mediante un color rojo oscuro.

Los resultados mostrados en la figura 6.7 son coherentes con los conocimientos
disponibles en relacién a la propagacién de los movimientos oculares a lo largo del cuero
cabelludo. Los errores méximos quedan localizados en la zona cerebral anterior, especialmente
en los canales frontopolares y frontolaterales. Por otro lado, a pesar de que los errores en las

potencias absolutas son similares en los canales anteriores para los métodos basados en
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regresion (gold standard) ¢ ICA (JADE, INFOMAX, extended-INFOMAX vy FastICA), se

obtienen valores inferiores en las potencias relativas para las técnicas ICA que para la regresion
lineal. Ademds, los elevados errores obtenidos en la banda absoluta alfa para los métodos
basados en regresiéon y PCA son indicativos de que dichos procedimientos eliminan mds
actividad cerebral de interés que las otras técnicas. Comparando los resultados del método
basado en regresién con su version filtrada, puede observarse una notable mejoria para la
version filtrada en las variables absolutas correspondientes a las bandas theta, alfa y beta. Los
algoritmos AMUSE y SOBI presentan errores porcentuales mds pequefos en todas las
variables espectrales que el resto de procedimientos de filtrado ocular considerados. Para estos
algoritmos, los errores en los canales frontopolares, donde la incidencia de la contaminacién

ocular es maxima, son pequefios (alrededor del 5%), y atin menores en el resto de canales.

Finalmente, otro de los indices propuestos para cuantificar la eficacia de los diferentes

métodos de filtrado ocular evaluados es la mejora del indice SAR (signal to artifact ratio). El

valor inicial de este indice para cada canal previo a la aplicacién del filtrado ocular fue
obtenido anteriormente mediante la ecuacién 5.6 (ver apartado 5.4.2). El valor final del SAR
tras la aplicacion del filtrado ocular puede obtenerse, para cada canal, mediante el cociente

entre la energfa de la sefial EEG fuente (EEGs) y el MSE calculado entre la sefial EEG

corregida (EEGcorr) y la fuente.

Energia { EEG, }

Final SAR endB)=10-lo
eeo (6N dB) 9 MsE {EEG,,,, — EEG,}

(6.1)

Por tanto, la mejora en el indice SAR (4SAR) puede calcularse restando el valor final al valor

inicial del SAR:

MSE { EEG,, — EEG, }
MSE { EEG,,,, — EEG, }

ASAR.; (endB)=10-log (6.2)

De este modo, tras la aplicacién de un filtrado ocular ideal, las sefales EEG corregidas
deberian ser idénticas a las senales EEG fuente. Por consiguiente, el MSE entre ellas deberia ser
cero y la mejora del SAR deberia tender hacia infinito. La figura 6.8 muestra los mapas

topograficos correspondientes a la distribuciéon de ASAR en cada canal, obtenidos tras la
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aplicacion de los diferentes métodos de filtrado ocular considerados. La mejora alcanza valores
de 25dB para los canales frontolaterales tras la aplicacién de los métodos basados en regresion.
Sin embargo, la mejora tras el filtrado mediante PCA y los algoritmos basados en HOS se
encuentra alrededor de 15dB para todos los canales de EEG. Los algoritmos AMUSE y SOBI
proporcionan los valores més elevados de ASAR, con un rango comprendido entre 21.4dB

(canal O2) y 41.7dB (canal F7).

Figura 6.8 Mapas topogréficos correspondientes a las mejoras del indice SAR obtenidas tras la aplicacién de los diferentes

métodos de filtrado ocular evaluados.

6.3.5 Otras configuraciones de canales EOG y EEG

En este apartado se propone un andlisis sobre la aplicabilidad ¢ incidencia que tiene en el
método de filtrado seleccionado el hecho de tener otra configuracién de canales EOG y EEG
diferente de la utilizada para los estudios de fairmaco-EEG (19 canales de EEG y 2 canales de
EOG). Concretamente, se consideran por separado dos configuraciones cominmente
utilizadas en ciertas situaciones clinicas: suefio ¢ infancia (6 canales de EEG y 2 canales de
EOG), y en estudios con una amplia topografia de informacién EEG pero sin disponibilidad

de canales de referencia EOG para el filtrado ocular.
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S 6 canales de EEG y 2 canales de EOG

Como se ha comentado anteriormente, en algunas aplicaciones clinicas se utilizan un
nimero reducido de electrodos EEG debido a diferentes razones: estudios de suefio, con la
finalidad de facilitar la comodidad del paciente durante la noche [Huuponen et al., 2002]; o
estudios con neonatos o nifnos, donde se colocan un escaso nimero de electrodos debido
principalmente al tamafio pequenio de la cabeza [Celka et al.,, 2001]. Ademds, un estudio
reciente ha sugerido que aunque algunos métodos de filtrado ocular basados en BSS presentan
un comportamiento mejor que la regresion lineal en situaciones con un elevado nimero de

canales, éstos fallan cuando el nimero de canales disponibles es reducido [Schlogl et al., 2007].

En este caso, para el analisis de estas situaciones especificas y la comparacién de los
diferentes métodos, se utiliza la base de datos simulada mediante mezclas instantdneas, pero
considerando tnicamente los 2 canales de EOG y 6 electrodos de EEG (Fp1, Fp2, C3, C4, Ol
y O2). Estas derivaciones de EEG son las que se utilizan cominmente en estas situaciones
clinicas, debido principalmente a que con un numero reducido de electrodos se cubre la
totalidad del cuero cabelludo. Por simplicidad, en este caso se realiza un analisis comparativo
de los dos métodos de filtrado ocular que han demostrado el mejor comportamiento en la base
de datos simulada con 19 canales de EEG: SOBI vy la versién filtrada de la regresién lineal.
Unicamente se considera el algoritmo SOBIL, y no el AMUSE, debido a que ambos

proporcionan resultados muy similares.

Adicionalmente, los criterios para la deteccién automatica de las componentes fuente
(obtenidas tras la utilizacién del algoritmo SOBI, y en general de cualquier método basado en
BSS) asociadas a actividad ocular deben ser modificados para esta nueva configuracién (ver
seccién 4.4.1). En concreto, el criterio que hace referencia al gradiente debe ser actualizado de
forma que ahora los pesos de las proyecciones de la componente fuente deben disminuir

siguiendo el gradiente frontopolar, central y occipital.

La tabla 6.4 muestra los errores porcentuales promedio obtenidos para las variables
frecuenciales calculadas entre las senales EEG fuente y EEG corregidas mediante los métodos

SOBI y regresio6n filtrada. Ademads, se incluyen a modo de referencia los valores obtenidos en la
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configuracién de 19 canales de EEG utilizando Gnicamente las derivaciones Fp1, Fp2, C3, C4,
Ol y O2 para hacer el promedio y facilitar de esta manera la comparacién con la otra
configuracién. Por otro lado, los resultados para el método basado en regresién no dependen
del nimero de canales de EEG, sino tinicamente de los canales de referencia EOG, que en este

caso permanecen invariables.

VARIABLES > REGRESION
6 EEG 19 EEG

MSE 7.86 3.19 14.35
ABS TOTAL 5.65 3.98 12.25
ABS DELTA 12.90 6.22 35.19
ABS THETA 3.39 2.87 12.39
ABS ALFA 231 1.59 1.13
ABS BETA 2.90 2.25 0.01
REL DELTA 6.81 3.36 32.04
REL THETA 2.98 2.06 36.16
REL ALFA 3.75 4.62 22.21
REL BETA 3.77 4.06 20.41
MEDIA 4.85 3.38 19.94

Tabla 6.4 Errores porcentuales y MSE promedio (de las 20 sefiales simuladas mediante mezclas instantaneas y de los canales Fp1, Fp2,
C3, C4, O1y O2) para las diferentes variables espectrales entre las sefiales EEG fuente y corregidas mediante la aplicacién del
algoritmo de descomposicién SOBI y la version filtrada de la regresion lineal. Adicionalmente, se incluye el promedio de

todos los errores porcentuales. Se consideran dos configuraciones de canales EEG diferentes.

Puede apreciarse que el hecho de utilizar un menor nimero de canales EEG para la
descomposicién en sefiales componente (algoritmo SOBI) aumenta los errores porcentuales
para todas las variables espectrales. Sin embargo, estos errores todavia son mucho menores que
los obtenidos tras la aplicacién del método de filtrado ocular basado en la version filtrada de la
regresion lineal. De todas maneras, el método basado en la regresién puede utilizarse siempre
que se disponga de un canal EEG vy de algin canal de referencia EOG (se recomienda un
minimo de dos canales [Elbert et al., 1985]). Para este caso, la aplicacién de los algoritmos de
BSS para la descomposicion en actividad ocular y cerebral a partir nicamente de dos canales

no proporcionaria resultados fiables.
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S 19 canales de EEG sin canales de EOG

Otra situacién habitual sucede cuando, o bien no se dispone del registro de canales de
referencia EOG, o cuando estos canales se encuentran muy contaminados por artefactos de
diverso tipo como sudoracién, actividad muscular, red eléctrica, de electrodo, etc. Esta
circunstancia restringe la utilizacién del método gold standard de filtrado ocular basado en la
regresion, ya que éste no puede usarse sin la disponibilidad de canales de referencia donde
quede recogida la actividad ocular. Ademas, el procedimiento basado en la regresion requiere
del registro de buenos canales de referencia, ya que en el caso de que se encuentren
contaminados, la regresion actuaria reduciendo por un lado la actividad ocular de los canales

EEG, pero afiadiendo por otro los artefactos de los registros EOG a las senales EEG.

En este apartado, se propone la evaluacién de los métodos de filtrado ocular en las
situaciones donde no se dispone de la adquisicion de senales EOG. Para ello, se considera la
base de datos simulada mediante mezclas instantdneas, pero obviando la informacién de los
canales EOG. De esta manera, se dispone de 20 segmentos de 3 minutos con 19 canales de
EEG. Como se ha comentado anteriormente, en esta situacién no puede aplicarse ninguno de
los mérodos basados en la regresion lineal ni de filtrado adaptativo. Por otro lado, los criterios
utilizados por los métodos basados en BSS para la deteccién automadtica de las componentes
asociadas a artefactos oculares deben ser revisados. Concretamente, se modifica el segundo
criterio, reemplazando la informacién de las sefiales EOG por la de los canales frontopolares,
en el caso de actividad ocular mayoritariamente vertical, y por los frontolaterales para la
actividad horizontal (ver seccién 4.4.1). La tabla 6.5 muestra los errores porcentuales
promedio obtenidos para las diferentes técnicas de reducciéon de la contaminacion ocular que
pueden aplicarse en esta situacién. Para los métodos basados en BSS, se utilizan las mismas
duraciones de los segmentos que en la tabla 6.3, realizada para la configuracién 19 canales de
EEG y 2 canales de EOG. Comparando los resultados procedentes de ambas tablas, puede
apreciarse que los errores obtenidos para los métodos basados en BSS son légicamente mayores
cuando no se dispone de los canales de referencia EOG, que cuando estos canales se incluyen
para la descomposicién en senales fuente. Sin embargo, los errores obtenidos para los

algoritmos AMUSE y SOBI sin los canales EOG, son sensiblemente inferiores a los obtenidos
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(con la informacién de los canales EOG) para el método gold standard basado en regresion, e

incluso mejores en promedio (10.89 y 9.95% para AMUSE y SOBI, respectivamente) que los

errores para la version filtrada de la regresion (11.59%).

METODOS DE FILTRADO OCULAR

VARIABLES CORSISEGIR PCA AMUSE SOBI JADE INFOMAX EI;\(‘-I';Ié’;\‘AELEXD FASTICA
MSE 399.11 64.20 37.94 30.40 52.67 44.76 61.80 101.53
ABS TOTAL 97.79 23.93 12.89 10.72 35.30 23.88 32.51 48.61
ABS DELTA 273.64 38.99 32.77 28.36 58.66 41.37 44.04 77.77
REL DELTA 57.03 22.90 12.68 13.25 14.89 12.87 11.23 17.08
ABS THETA 21.07 23.82 7.12 6.38 34.03 16.36 27.41 43.62
REL THETA 20.72 10.21 6.66 6.29 9.87 7.92 7.34 11.76
ABS ALFA 0.67 24.49 5.17 4.07 27.11 17.39 30.49 33.57
REL ALFA 26.75 12.61 6.91 7.18 10.94 10.08 9.06 11.46
ABS BETA 0.00 26.67 6.76 6.49 37.75 21.24 43.19 48.33
REL BETA 26.96 14.68 7.10 6.82 12.97 10.89 10.57 12.01
MEDIA
VARIABLES 58.29 22.03 10.89 9.95 26.83 18.00 23.98 33.02
ESPECTRALES

Tabla 6.5 Errores porcentuales y MSE promedio para las diferentes variables espectrales entre las sefiales EEG fuente y corregidas
mediante los métodos de filtrado ocular evaluados, cuando no hay disponibilidad del registro de las sefiales EOG.

Adicionalmente, se incluye el promedio de todos los errores porcentuales.

Por tltimo, la figura 6.9 muestra una comparacién de los errores porcentuales obtenidos
paras las diferentes configuraciones de canales EOG y EEG consideradas hasta el momento,
tras aplicar los métodos de filtrado ocular basados en el algoritmo SOBI y en la versién filtrada
de la regresion lineal. Los valores graficados se obtienen a partir del promedio de todos los
canales EEG disponibles en cada configuracién. Los resultados muestran que los errores
porcentuales aumentan en cada método al reducir el nimero de canales EEG disponibles, pero
sin embargo, los valores de los errores obtenidos para el algoritmo SOBI se mantienen mucho

menores que para la regresion filtrada.
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Figura 6.9 Comparacion de los errores porcentuales obtenidos en algunas variables espectrales para las diferentes configuraciones de
canales EOG y EEG evaluadas. Los valores denotados como promedio se obtienen a partir de la media de las nueve variables

espectrales (potencia absoluta total, y potencias absolutas y relativas de las bandas delta, theta, alfa y beta).

6.4 Mezclas convolutivas

6.4.1 Introduccién

En este apartado se analiza el comportamiento de los diferentes métodos evaluados para la
reduccidn de la actividad ocular que contamina las sefiales EEG simuladas mediante mezclas
convolutivas. La base de datos simulada mediante mezclas convolutivas consta de 12 registros
de 3 minutos de duracién con informacién de 2 canales de EOG (vertical y horizontal) y 19
derivaciones de EEG (ver seccién 5.5). En relacién al estudio anterior con mezclas
instantdneas, en este caso se incorpora al anélisis el método basado en el filtrado adaptativo, asi
como su versién filtrada (ver apartado 3.3). Se propone un analisis comparativo de la eficacia
de los métodos de filtrado ocular con variables extraidas de los dominios temporal y
frecuencial. Ademas, de forma andloga al anilisis anterior con mezclas instantaneas, se evalua
la distribucién topogrifica de los errores existentes entre las variables calculadas para las
seiales EEG fuentes y las senales EEG corregidas mediante las diferentes técnicas

consideradas.

Previamente a la comparacion de los diversos métodos de filtrado ocular, se realizan dos

estudios correspondientes al efecto de los pardmetros M (orden del filtro) y A (factor de
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olvido) en la técnica de filtrado adaptativo, y al efecto de la duracién de los segmentos
empleados para la descomposicién en senales fuente para los métodos basados en BSS. Estos
andlisis previos son de especial utilidad para el ajuste 6ptimo de los pardmetros involucrados
en el filtrado adaptativo, y para la seleccién de la duracién de los segmentos considerada més
idénea para cada uno de los algoritmos basados en BSS. Los resultados de este apartado han

sido publicados en [Romero et al., 2009].

6.4.2 Andlisis de los pardmetros en el filtrado adaptativo

Como se ha comentado en la seccién 3.3, el comportamiento del método basado en el
filtrado adaptativo RLS depende en gran medida de la seleccién apropiada tanto del orden de

los filtros FIR, M, como del factor de olvido, A. El valor del orden M mds adecuado se

determina de manera experimental. Por otro lado, 4 estd relacionado con la ventana temporal
que representa el nimero de muestras previas usadas para el cdlculo de los coeficientes actuales
del filtro. Por tanto, A=1 indica que las muestras anteriores son ponderadas de igual forma en
la actualizacién de los coeficientes de los filtros, mientras que valores comprendidos entre 0y 1
proporcionan mayor peso a las muestras mds recientes. En teorfa, el valor maximo de A puede

calcularse de la siguiente manera, a partir del nimero de muestras disponibles 7z [He et al,,

2004]:
A" =05 (6.3)

Como se dispone de sefiales de 3 minutos de duracién a una frecuencia de muestreo de
100Hz, ¢l ntimero de muestras disponibles es de 18000, y aplicando la ecuacién (5.3) el valor
correspondiente de A es 0.9999. El valor minimo de A puede calcularse a partir del intervalo
temporal comprendido entre dos movimientos oculares. Como los movimientos oculares
voluntarios, a diferencia de los parpadeos, no son episodios repetitivos con cierta frecuencia, se
propone realizar un estudio del valor de A entre 0.99 (correspondiente a 68 muestras ¢ 0.68s

segundos) y 0.9999.
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En este apartado, se propone un estudio cuantitativo de la eficacia del método basado en el
filtrado adaptativo, asi como de su version filtrada, en funcién de los diferentes valores de estos
pardmetros: M=1 a 100, y A=0.99 a 0.9999. La figura 6.10 muestra los errores porcentuales
(como promedio de los 19 canales de EEG, de las 12 sefales simuladas mediante mezclas
convolutivas, y de las 9 variables espectrales consideradas habitualmente) calculados para

diferentes valores de M (1, 3, 10, 30 y 100) y 4 (0.99, 0.995 y 0.9999). Los resultados
demuestran que los menores errores se producen con un factor de olvido 4=0.9999. Ademis,
para este valor de A, dichos errores no parecen cambiar de forma significativa para los
diferentes valores del orden M de los filtros. De esta manera, tras inspeccién visual de la figura

6.10, se seleccionan un orden igual a 1 para los filtros y un factor de olvido igual a 0.9999, ya

que estos valores proporcionan los errores minimos para las variables espectrales.

Figura 6.10 Errores promedio calculados para diferentes valores de My A para el filtrado adaptativo. Las lineas continuas ()

indican el algoritmo RLS clésico, y el trazado discontinuo (O) la versién filtrada del algoritmo RLS.

Por dltimo, cabe concluir que los resultados obtenidos para este andlisis son similares a los
presentados en [He et al.,, 2004]. Sin embargo, en ese estudio, que no tenfa en cuenta el

fendmeno de la contaminacién bidireccional, la cancelacién éptima se producia para M=3,

pero con errores muy parecidos a los obtenidos para el orden igual a 1.
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6.4.3 Andlisis de la duracién de segmentos en métodos basados en BSS

El estudio realizado para los métodos de filtrado ocular basados en BSS, en funcién de la
duracién del segmento seleccionada para la descomposicién en senales fuente presenta unos
resultados muy similares al andlisis desarrollado para las mezclas instantaneas: los algoritmos
basados en SOS son poco sensibles a la duracién, y los algoritmos basados en HOS
proporcionan errores menores con segmentos de mayor duracién. Para las mezclas
convolutivas, la duracién de 15 segundos es la que produce el minimo error para los algoritmos
SOS, a diferencia de las mezclas instantineas que se producia con 90 segundos, si bien la
diferencia obtenida entre 15 y 90 segundos es muy pequefia. Por tanto, la longitud de los
segmentos que proporciona el menor error para cada uno de los algoritmos BSS estudiados son

las siguientes:

* 5 segundos para PCA,
* 15 segundos para AMUSE y SOBL y

* 180 segundos para los algoritmos basados en HOS.

6.4.4 Dominios frecuencial y temporal

La tabla 6.6 muestra los errores porcentuales (como promedio de los 19 electrodos de
EEG), para cada variable espectral, obtenidos tras aplicar los diferentes métodos de reduccién
ocular evaluados (en cada caso, con la duracién que proporciona el minimo error). No se
detallan los errores del algoritmo AMUSE ni de algunos algoritmos basados en HOS (JADE y
la versién extendida del algoritmo INFOMAX), debido a que son muy similares a los
obtenidos para el algoritmo SOBI ¢ INFOMAX, respectivamente. En la tabla se incluyen los
errores para las sefiales EEG simuladas (no corregidas), que indican que la incidencia de la
contaminacién ocular estd localizada principalmente en la banda delta (errores del 152 y 45%
para la potencia absoluta y relativa, respectivamente). Se calculan las diferencias estadisticas
entre los errores para los métodos de filtrado ocular y los correspondientes a las sefiales EEG
no corregidas. Todos los métodos de filtrado ocular evaluados reducen los errores obtenidos
para las sefiales no corregidas tanto en la potencia absoluta como relativa de la banda delta

(p<0.01). Los errores en las potencias absolutas de las bandas theta, alfa y beta, obtenidos tras
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la aplicacién de los métodos basados en regresion lineal y adaptativo RLS, son elevados

(alrededor del 20%), debido a que estos procedimientos no tienen en cuenta la contaminacién

bidireccional entre las actividades ocular y cerebral, y por tanto también eliminan la actividad

cerebral registrada por los canales de referencia EOG. Estos errores quedan reducidos al aplicar

las versiones filtradas de estos métodos, especialmente en las bandas alfa y beta. Los errores

obtenidos para los algoritmos basados en HOS son elevados para todas las potencias absolutas,

ya que las componentes fuente eliminadas debido a su origen ocular, no estdn compuestas

tnicamente de actividad ocular pura, sino también de actividad cerebral. En conclusidn, si se

considera el promedio de todas las variables espectrales consideradas, el error minimo se

obtiene para el algoritmo SOBI (4.25%; p<0.001), seguido de la versidn filtrada del algoritmo

adaptativo RLS (11.33%; p<0.001).

METODOS DE FILTRADO OCULAR

VARIABLES

SIN REGRESION RLS
CORREGIR REGRESION FILTRADA RLS FILTRADO PCA SOBI INFOMAX FASTICA
ABS TOTAL 47.89 22.54* 1117 22.03* 10.56** 20.53* 4.32** 19.52* 43.04
ABS DELTA 151.78 19.86** 19.78** 18.57** 18.35** 08.83** 8.46** 29.89** 43.10**
ABS THETA 3.78 20.39** 18.92** 20.32** 18.54** 22.41% 3.88 2177 5397**
ABS ALFA 0.98 24.91** 5.44** 24,77 5.27** 22.54** 1.89* 13.46** 34.93**
ABS BETA 0.87 22.06** 0.82** 22.19** 0.87 23.56** 4.39** 20.59** 67.97**
MEDIA ABS 41.06 21.95 11.23* 21.58 10.72* 21.57 4.59** 21.05 48.60
REL DELTA 45.24 9.93** 12.21* 10.29** 11.00** 11.47+ 5.10** 9.07** 9.03**
REL THETA 17.33 8.14* 10.69* 7.37% 10.84* 4.68** 3.17* 5.58** 8.71*
REL ALFA 18.45 8.21** 9.47* 8.12** 8.98** 6.17** 3.47** 5.87** 7.75%*
REL BETA 18.50 14.41 18.64 12.59 17.52 6.73** 3.59** 6.47** 12.76
MEDIA REL 24.88 10.17** 12.75% 9.59** 12.09** 7.26** 3.83** 6.75** 9.56**
MEDIA
VARIABLES 33.87 16.72* 11.90** 16.25* 11.33* 15.21* 4.25** 14.69* 31.25
ESPECTRALES

Tabla 6.6 Errores porcentuales promedio (media de las 12 sefiales simuladas mediante mezclas convolutivas y de los 19 canales de

EEG) de las variables espectrales absolutas calculadas entre las sefiales EEG fuentes y las sefiales EEG corregidas mediante las

diferentes técnicas de filtrado ocular evaluadas. Las diferencias estadisticas entre los errores para los métodos de filtrado

ocular y los correspondientes a las sefiales EEG no corregidas se denotan mediante: * p<0.05; y ** p<0.01.
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Comparando estos resultados con los obtenidos con las senales simuladas mediante
mezclas instantdneas (ver tablas 6.3 y 6.6), puede observarse que los algoritmos de
descomposicién basados en SOS (AMUSE y SOBI) proporcionan los errores porcentuales
menores para ambas mezclas. Por otro lado, a pesar de que el error promedio de todas las
variables de las senales sin corregir para las mezclas convolutivas es menor que para las mezclas
instantdneas (33.87% y 58.29%, respectivamente), los errores obtenidos para las sefiales
corregidas no disminuyen en el mismo grado. La razdn reside en que todos los métodos de
filtrado ocular evaluados, a excepcién del algoritmo adaptativo, parten de la hipdtesis que las
senales registradas o simuladas son mezclas instantdneas. Por tanto, resulta légico suponer a
priori que la eficacia de los métodos de filtrado es mayor en mezclas instantaneas. Sin embargo,
no hay que olvidar que la contaminacién bidireccional existente entre las actividades ocular y

cerebral afecta en los resultados dependiendo del mérodo utilizado.

A continuacidn se realiza un andlisis comparativo de la eficacia de los diferentes métodos
de reduccién de la contaminacién ocular por inspeccion visual en el dominio temporal. La
figura 6.11 muestra, a titulo de e¢jemplo, las senales de dos canales de EEG (Fpl y C3) sin
corregir, fuente, y corregidas mediante las diferentes técnicas de filtrado ocular consideradas.
Las sefiales EEG corregidas muestran que los métodos basados en PCA, regresion y adaptativo
eliminan también parte de la actividad cerebral registrada simultdneamente en los canales
EOG debido a la contaminacién bidireccional, especialmente en los canales frontopolares. El
comportamiento de los algoritmos de descomposicion basados en HOS parece mejorar de
manera visual para los electrodos de EEG més posteriores. De hecho, estos algoritmos
climinan con bastante precision los artefactos oculares, sin embargo, las sefiales EEG
reconstruidas a partir de las componentes no asociadas a actividad ocular, exhiben una
actividad cerebral modificada (de mayor amplitud) en los canales anteriores. De esta manera,
visualmente se puede concluir que los algoritmos basados en SOS (AMUSE y SOBI), vy las
versiones filtradas de la regresién lineal y del algoritmo adaptativo RLS proporcionan las

senales EEG corregidas mas similares a las senales EEG fuente, para todos los canales.
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Figura 6.11 Segmento de 5 segundos correspondiente a las sefiales EEG simuladas y corregidas mediante los diferentes métodos de

filtrado ocular evaluados, incluyendo las sefiales EEG fuente originales. Se grafican los resultados para dos canales: a) Fp1; y b) C3.

El grado de similitud entre la morfologia de las sefiales EEG fuente y las corregidas se
calcula mediante el coeficiente de correlacién de Pearson. La tabla 6.7 muestra los valores
obtenidos como promedio de las 12 senales simuladas mediante mezclas convolutivas, y de los
clectrodos de EEG correspondientes a 4 regiones cerebrales: global, anterior, central y
posterior. También se incluyen los valores de correlacion calculados entre las sefiales EEG
simuladas (no corregidas) y las sefiales EEG fuente. Los resultados muestran que la similitud
aumenta tras la aplicacién de cualquier método de filtrado ocular, y que es mayor para canales
EEG mas posteriores. Los valores de correlacién més elevados se obtienen tras la aplicacion del
algoritmo SOBI (0.961 como promedio de todos los canales; p<0.016 respecto a cualquiera de
las otras técnicas de filtrado ocular). Ademds, el mayor incremento de correlacidn entre las
sefiales EEG no corregidas y las fuente, se encuentra en la region cerebral anterior (de 0.385 a
0.909 tras aplicar el algoritmo SOBI). Estos resultados indican que las senales EEG obtenidas

tras el filtrado mediante el algoritmo SOBI, son muy similares a las sefiales EEG fuente.



(:;\Pf[[]l() 6: Resultados en senales simuladas 205

METODOS DE FILTRADO OCULAR

AREA

SIN REGRESION RLS
CORREGIR REGRESION FILTRADA RLS FILTRADO PCA SOBI INFOMAX FASTICA
ANTERIOR 0.385 0.740 0.881 0.730 0.871 0.640 0.909 0.782 0.675
CENTRAL 0.667 0.968 0.980 0.968 0.982 0.930 0.986 0.954 0.899
POSTERIOR 0.851 0.989 0.992 0.988 0.993 0.976 0.993 0.986 0.965
GLOBAL 0.631 0.891 0.950 0.888 0.945 0.840 0.961 0.902 0.841

Tabla 6.7 Coeficientes de correlacién de Pearson calculados para los diferentes métodos de filtrado ocular evaluados (promedio de las

12 sefiales de EEG simuladas mediante las mezclas convolutivas), teniendo en cuenta diversas dreas cerebrales.

Adicionalmente, la tabla 6.8 muestra el andlisis estadistico, basado en tests de t apareados,
de las diferencias entre los valores de correlacién obtenidos tras la aplicacién de cada método

para la reduccion de la contaminacién ocular.

METODO B
CORSFI!'EGIR FASTICA PCA RLS  REGRESION INFOMAX FIL'FISIR_iDO F;'ff?gzg’/i\'
SOBI p<0.001 p<0.001 p<0.001 p<0.001 p<0.001 p<0.009 p<0.013 p<0.016
F;'ff?;ig’:‘ p<0.001 p<0.001 p<0.00L  p<0.001 p<0.001 p<0.024 ns
g FIL'I?IF;iDO p<0.001 p<0.001  p<0.001  p<0.001 p<0.001 p<0.040
§ INFOMAX p<0.001 p<0.009 p<0.012 ns ns
% REGRESION p<0.001 p<0.005 p<0.006 ns
RLS p<0.001 p<0.005 p<0.006
PCA p<0.001 ns
FASTICA p<0.001

Tabla 6.8 Incrementos significativos entre los coeficientes de correlacion de Pearson calculados para los diferentes procedimientos de
filtrado ocular evaluados (test de t apareados entre el método A vs método B). El relleno gris oscuro indica p<0.01, el gris claro

p<0.05; y el blanco incrementos no significativos.

Los resultados indican que todas las técnicas consideradas incrementan significativamente
los valores de correlacién en comparacion con los obtenidos para las seales EEG simuladas
(sin corregir). No se observan diferencias estadisticamente significativas entre los métodos de

regresion, filtrado adaptativo RLS y el algoritmo INFOMAX. Sin embargo, los valores de
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correlaciéon obtenidos para las versiones filtradas de la regresion y del algoritmo adaptativo son
significativamente mayores que los obtenidos para los 3 métodos anteriores. Ademids, no se
observan diferencias significativas entre estas versiones filtradas. Finalmente, puede apreciarse
que los coeficientes obtenidos tras el filtrado ocular mediante el algoritmo SOBI son

estadisticamente superiores a los obtenidos para cualquiera de las otras técnicas.

6.4.5 Mapas topogrificos

En la figura 6.12 se representa la distribucién topografica de los errores porcentuales y de

la correlacidn de Pearson para las diferentes técnicas de filtrado ocular consideradas.

Figura 6.12 Mapas topograficos del error porcentual y del coeficiente de correlacién de Pearson entre las fuentes cerebrales y las

seiiales EEG corregidas mediante diferentes métodos. Se incluyen los mapas correspondientes a las sefiales EEG simuladas sin corregir.
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En la figura también se incluye el mapa topografico correspondiente a las senales simuladas
mediante mezclas convolutivas sin corregir, indicando que los artefactos oculares afectan
principalmente a la banda delta. Los resultados obtenidos para las bandas alfa y beta son muy
similares. Por tal razén, Ginicamente se representa en la figura los errores en las potencias
absolutas y relativas en la banda frecuencial alfa. Ademds, los errores producidos en la banda
theta y, especialmente, en las bandas alfa y beta, revelan que la incidencia de la propagacién
ocular en estas bandas es minima. Finalmente, puede apreciarse que los errores més pequefios

son obtenidos tras la aplicacién del algoritmo de descomposicién SOBL

6.5 Discusion y conclusiones

En este capitulo se ha realizado un andlisis comparativo de la eficacia de diferentes técnicas
en ¢l filtrado de los artefactos oculares presentes en las bases de datos simuladas mediante las
mezclas instantdneas y convolutivas, ambas obtenidas en el capitulo 5. Entre los métodos de
filerado ocular evaluados, se encuentran el considerado gold standard basado en regresion
lineal, el filtrado adaptativo RLS, las respectivas versiones filtradas de los dos métodos
anteriores, y diversos algoritmos basados en la metodologia de separacién ciega de fuentes. Esta
evaluacion objetiva, que requiere el conocimiento previo de las actividades ocular y cerebral, y
por tanto de sefiales EOG y EEG simuladas, permite la seleccién del método de filtrado ocular
mds adecuado, que serd aplicado en el capitulo 7 para el procesado de sefales reales en la

evaluacion del efecto de un firmaco en el sistema nervioso central.

Previamente, para los métodos de filtrado ocular basados en BSS, se realiza un andlisis del
efecto que tiene el preblanqueo de las sefales EOG y EEG, como preprocesado previo a la
descomposicion en senales fuente. Para ello, se utiliza la base de datos de sefales simuladas
mediante mezclas instantdneas. Los métodos de preblanqueo evaluados son cuatro (ver

apartado 4.2):

* sin preblanqueo,

* preblanqueo convencional,
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* preblanqueo convencional modificado, y

* preblanqueo robusto.

El andlisis comparativo efectuado incorpora el cdlculo del coste computacional de cada
método, y de diversas variables asociadas a los dominios temporal y frecuencial. Los resultados
indican que los artefactos oculares son identificados y reducidos por todos los procedimientos
de preblanqueo considerados, incluso cuando no se realiza ningin preprocesado previo a la
aplicacién del algoritmo de BSS. Sin embargo, en este ultimo caso, también se observa una
reduccién de la actividad cerebral especialmente en los canales de EEG anteriores (ver figura
6.1). El método de preblanqueo convencional utilizado como preprocesado previo a los
algoritmos de BSS basados en SOS (AMUSE y SOBI) proporciona los cocficientes de
correlacién mds elevados entre las senales EEG fuente y las corregidas. Respecto al coste
computacional de los métodos de preblanqueo, los resultados obtenidos advierten que a pesar
de que el preblanqueo facilita la resolucién del problema de BSS, también conlleva una
transformaciéon matricial adicional que se ve reflejada en el hecho de que la aplicacién de
cualquier método de preblanqueo supone un mayor tiempo de célculo, si bien en el caso de
SOS (SOBI y especialmente AMUSE) el tiempo es muy pequeno. Por otro lado, el coste
computacional del algoritmo de preblanqueo robusto es ligeramente superior al del resto de
métodos para AMUSE, SOBI ¢ INFOMAX, debido a que éste consiste en un procedimiento
iterativo de convergencia. El estudio realizado sobre el efecto que tienen el método de
preblanqueo y el algoritmo de BSS seleccionados en el célculo de las variables espectrales de
interés clinico, concluye que el método de preblanqueo convencional produce menores errores

porcentuales, localizados generalmente en la regién anterior, en todas las bandas frecuenciales

para los algoritmos de BSS basados en SOS (AMUSE y SOBI).

Por otro lado, el estudio realizado con senales con ruido aditivo en el proceso de mezcla
correspondiente a diferentes indices SNR muestra que la eficacia de la eliminacién de la
contaminacién ocular se ve afectada en gran medida por la presencia de este ruido adicional.
De todas maneras, el método de preblanqueo convencional continta siendo el mas apropiado
como preprocesado previo a los algoritmos AMUSE y SOBI para los diferentes valores de

SNR simulados, obteniendo coeficientes de correlacién promedio entre las sefales fuente y las
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corregidas de 0.981 cuando no hay ruido adicional, 0.904 con SNR=10dB, y 0.802 con
SNR=5dB.

De esta manera, el andlisis realizado acerca del preblanqueo puede resumirse en las

siguientes conclusiones:

* El método de preblanqueo convencional es el mds adecuado para los algoritmos
AMUSE y SOBL

* Tanto el método convencional como el convencional modificado resultan idéneos para
el preblanqueo con el algoritmo INFOMAX.

* El método convencional modificado es el que proporciona mejores resultados para el
algoritmo FastICA, si bien en el tiempo de célculo es ligeramente superior al método
convencional y con resultados muy similares.

* Por ultimo, el método robusto de preblanqueo es el mas idéneo para el algoritmo

JADE.

De todas maneras, cabe destacar que los resultados obtenidos para los algoritmos de BSS
basados en HOS no muestran sensibles diferencias entre los diversos métodos de preblanqueo
evaluados, por lo que la utilizacién del método de preblanqueo convencional también resulta
correcta tanto para FastICA como JADE ¢ INFOMAX. Por consiguiente, y por simplicidad,
se decide utilizar el método de preblanqueo convencional en todos los algoritmos de BSS en

los andlisis realizados para las sefiales simuladas y reales.

El resultado mas relevante de la evaluacién realizada sobre las sefiales simuladas generadas
mediante mezclas instantdneas y convolutivas consiste en que el método basado en regresiéon
lineal, considerado gold standard, no s6lo reduce la contaminacién ocular sino que también
elimina actividad cerebral, debido a que no tiene en cuenta el fenémeno de la contaminacién
bidireccional. En este caso, esta afirmacién queda demostrada por los canales frontopolares
corregidos (ver figuras 6.6 y 6.11) y por los elevados errores obtenidos para la potencia
absoluta de las bandas alfa (29.96% y 24.91% para mezclas instantdneas y convolutivas,
respectivamente) y beta (28.22% y 22.06% para mezclas instantdneas y convolutivas,

respectivamente). Esta eliminacion de la actividad cerebral queda reducida al aplicar la version
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filerada de la regresién, empeorando, sin embargo, los errores en las potencias relativas

(promedio alrededor del 10% para ambas mezclas simuladas).

La eficacia del método de reduccidn ocular basado en el filtrado adaptativo RLS, asi como
su version filtrada, es muy similar, précticamente indistinguible, a la del método de regresién y
su version filtrada. La optimizacién del filtrado adaptativo RLS se obtiene con un factor de
olvido igual a 0.9999, no dependiendo del orden seleccionado para los filtros FIR (aunque

M=1 proporciona el minimo error).

Respecto al comportamiento de los algoritmos basados en BSS, el andlisis efectuado acerca
de la influencia de la duracién del segmento considerado para la descomposicién indica que los
algoritmos de BSS basados en HOS requieren de la mayor duracién posible, ya que el error
cometido disminuye con la utilizacién de segmentos de mayor longitud. Sin embargo, los
algoritmos basados en SOS, a excepcién del PCA, proporcionan errores similares para todas
las duraciones consideradas. Para las mezclas instanténeas, la duracién de 90 segundos es la que
produce el minimo error para los algoritmos SOS, a diferencia de las mezclas convolutivas
donde el minimo error se consigue con 15 segundos, si bien la diferencia de error obtenida
para ambas mezclas entre 15 y 90 segundos es muy pequena. Los errores menores para el PCA
se obtienen con segmentos de corta duracién (5 segundos), no resultando mejores que los

obtenidos con el método gold standard. Por otro lado, la separacién mediante los algoritmos

basados en SOS y HOS no proporciona resultados similares, debido a que proceden de
diferentes hipdtesis acerca de la estimacién de las fuentes. En general, las senales fuente
extraidas mediante los algoritmos basados en HOS parecen corresponder a actividades no del

oculares o cerebrales, es decir, las sefiales fuente presentan ciertos artefactos remanentes.

Los errores entre las variables espectrales para las senales EEG fuente y las corregidas
calculadas para los algoritmos basados en HOS disminuyen a medida que aumenta la duracién
de la muestra considerada para la descomposicién, pero atn asi estin lejos de los errores
porcentuales promedios obtenidos para los algoritmos basados en SOS: alrededor del 30%
para FastICA alrededor del 15% para INFOMAX, y alrededor del 17% para JADE,

comparado con el 1.77% y 4.25% para SOBI, en mezclas instantineas y convolutivas
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respectivamente. Los valores promedio de error y de correlacidon obtenidos para los métodos
INFOMAX, regresion vy filtrado adaptativo RLS son similares. La distribucién topografica
muestra que los errores estdn localizados principalmente en la regién cerebral anterior,
especialmente en los canales frontopolares y frontolaterales. Ademds, en el estudio de mezclas
convolutivas, las versiones filtradas de la regresién lineal y del filtrado adaptativo
proporcionan muy buenos resultados en promedio: coeficientes de correlacién de 0.950 y
0.945, y errores en las variables espectrales de 11.90% y 11.33%, respectivamente. Sin embargo,
los resultados obtenidos para el algoritmo de descomposicién SOBI son todavia mejores:

0.961 y 4.25%.

En base a los resultados obtenidos en los dominios temporal y frecuencial sobre senales
artificiales simuladas mediante mezclas instantdneas y convolutivas, puede concluirse que los
algoritmos basados en SOS (AMUSE y SOBI) son las técnicas que demuestran mayor
eficiencia y eficacia para la reduccién de los artefactos oculares (preservando y recuperando

mayor actividad cerebral que el resto de técnicas evaluadas), en relacién a:

® la similitud (calculada mediante el MSE y el coeficiente de correlacién de Pearson) entre
las senales EEG fuentes y las sefales EEG corregidas,

* ¢l indice SAR con mejoras de hasta 40dB en los electrodos frontopolares, y

® las variables espectrales utilizadas con frecuencia en la prictica clinica (errores promedio
de todos los canales inferiores al 2% y al 5%, para mezclas instantaneas y convolutivas

respectivamente).

En la rutina clinica, la configuracién o montaje de electrodos de EOG y EEG cambian en
funcién de la aplicacién. Ademads, diferentes estudios recientes han sugerido conclusiones
opuestas sobre el método de filtrado ocular mds adecuado en cada aplicacién: algunos
aconsejan la utilizacién de algoritmos de BSS [Joyce et al., 2004] [Kierkels et al., 2006], y otros
el mérodo de regresidn especialmente cuando el niimero de canales de EEG es pequefio
[Wallstrom et al., 2004] [Schlogl et al., 2007]. A pesar de que la principal parte del estudio con
mezclas instantdneas fue realizada con 2 canales de EOG y 19 electrodos de EEG, también se
considera la comparacién de métodos de filtrado ocular cuando sélo se dispone de 6 electrodos

de EEG (aplicaciones clinicas de EEG infantil y polisomnografia), ¢ incluso la peor situacién
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posible: cuando no se dispone de la adquisicion de seniales de referencia EOG (la aplicacién del
método considerado gold standard no es posible). En ambos casos, los errores obtenidos tras la

aplicaciéon del método basado en SOS (AMUSE y SOBI) son inferiores a los obtenidos con la

regresion lineal, incluso con su version filtrada.
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reales: Efecto firmaco

7.1 Introduccién

Los biomarcadores son medidas bioldgicas de los efectos farmacodinidmicos de un
compuesto, o representativas del estado de una enfermedad ya que pueden ofrecer resultados
clinicamente significativos para los pacientes, tanto de eficacia como de toxicidad. El andlisis
cuantitativo del EEG humano en combinacién con ciertos procedimientos estadisticos
conocido como fiarmaco-qEEG es considerado un biomarcador de gran interés para la
valoracién, cuantitativa y objetiva, de los efectos farmacoldgicos en las diversas etapas del
desarrollo de un compuesto o firmaco [Saletu, 1987a]. Ademis, el andlisis firmaco-qEEG es
un método de facil aplicacidn, sin que se produzcan molestias a los sujetos, siendo la tnica
técnica no invasiva para investigar la funcién cerebral de forma continua, repetitiva y,

relativamente, a bajo coste. La hipétesis subyacente puede resumirse como sigue:

* los cambios en el EEG estdn directamente relacionados con las variaciones bioquimicas
que cada compuesto induce en el cerebro; y

® los efectos conductuales estdn directamente relacionados con estos efectos bioquimicos

[Fink, 1984].



(lnpfrulo 7: Resultados en senales reales: Efecto firmaco 216

Existe cierta evidencia acerca de que la utilizacién de estos procedimientos permite
obtener informacidén relevante sobre la farmacodinidmica (dosis minima efectiva, mecanismos
neurofisiolégicos, seguridad, etc.), sobre la estimacién de la evolucién temporal de los efectos
(inicio, pico, duracién), y sobre la comparacién de la potencia relativa, interacciones ¢ incluso

sobre la prediccion de la eficacia terapéutica [Barbanoj et al., 2002].

En los estudios de firmaco-qEEG, la actividad del firmaco en el cerebro es evaluada a
partir de los cambios producidos en el EEG entre las condiciones pre- y post-administracién
(ver apartado 2.7.3). Generalmente, estos efectos en el EEG se cuantifican mediante el calculo
de variables espectrales en las diferentes bandas frecuenciales de interés clinico: delta, theta,
alfa y beta (ver apartado 1.4). Adicionalmente, la evolucién temporal de estos pardmetros
frecuenciales, en combinaciéon con la evolucién de las concentraciones plasmadticas del
firmaco, permiten la estimacién de los modelos farmacocinéticos-farmacodindmicos (PK-PD)
de la accién farmacoldgica (ver apartado 2.7.5), pudiéndose utilizar para decidir la dosificacion
més apropiada y los intervalos de administracién [Barbanoj et al., 2002]. Por otro lado, la
aplicacion de otras técnicas recientes basadas en la informacién global del registro multicanal
de EEG, como el método de neuroimagen conocido como LORETA (low resolution
electromagnetic tomography, ver apartado 2.7.6), han proporcionado una informacién mds
exacta que el andlisis individual del EEG donde el procesado se realiza canal a canal por
separado [Saletu et al., 2006]. Ademads, la técnica LORETA ha sido aplicada en diversos

estudios para la identificacién anatémica de las 4reas cerebrales involucradas en la accién

neuropsicofarmacolégica [Frei et al., 2001] [Riba et al., 2004] [Babiloni et al., 2006].

El objetivo de este capitulo consiste en determinar el impacto del filtrado ocular y la
influencia que el método seleccionado (gold standard vs propuesto en esta tesis) tiene en la
evaluacion de los efectos inducidos por un firmaco en el cerebro. Dicha evaluacién se obtiene
mediante la utilizacién de diferentes aproximaciones basadas en el dominio temporal,
frecuencial, modelado PK-PD, y en técnicas de topografia y tomografia cerebral. Para ello, se
dispone de las bases de datos correspondientes a dos clases de firmacos psicoactivos:
benzodiacepinas y neurolépticos (ver apartado 2.6). Respecto a las benzodiacepinas, que suelen

utilizarse para el tratamiento de estados de ansiedad [Heyer y Adams, 1998], la base de datos
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cuenta con tres diferentes dosis de alprazolam (0.25, 0.5 y lmg). Por otro lado, los
antipsicoticos o neurolépticos suelen administrarse cominmente para el tratamiento de la
esquizofrenia y de otros trastornos psicdticos [Tandon, 1998]. En la presente tesis se evaltian
los efectos de un férmaco antipsicético tipico (1mg de haloperidol) y dos atipicos (3mg de

risperidona y Smg de olanzapina).

Se recuerda que el procedimiento utilizado en esta tesis doctoral para la eliminacién de
artefactos en senales EEG consta de dos etapas (ver apartado 2.4). La primera ctapa
corresponde al proceso de reduccién de la actividad ocular que contamina las senales EEG. En
un segundo paso, se segmentan las sefiales en segmentos o épocas de 5 segundos y se realiza un
rechazo automdtico de artefactos (saturacién, movimiento, patrones de suefio, y sefiales EEG
con artefactos oculares remanentes), basado en variables temporales y frecuenciales. En este

capitulo, se comparan dos métodos de reduccién o filtrado ocular:

® ¢l procedimiento, considerado gold standard en los estudio de firmaco-qEEG, basado en

la regresion lineal (ver apartado 3.2)

* ¢l método propuesto en la presente tesis a partir de las conclusiones y tras evaluar los
resultados del estudio comparativo en senales simuladas (ver capitulo 6). Dicho método
se basa en los algoritmos SOBI o AMUSE indistintamente (se selecciona el primero en
este capitulo) de descomposicidn ciega de fuentes (BSS) en segmentos de 90 segundos de
duracién, tras la aplicacién de un preblanqueo previo basado en la descomposiciéon
singular en valores y vectores propios de la matriz de covarianza. Dicho método también

incluye la deteccién automdtica de las senales fuente asociadas a actividad ocular.

7.2 Neurolépticos

En este apartado, se determina el impacto del filtrado ocular, regresion o BSS, en los
resultados y conclusiones extraidos a partir de un estudio de firmaco-qEEG, en el que se
evalta el efecto de tres firmacos antipsicdticos en el sistema nervioso central. La base de datos,

descrita con detalle en el apartado 2.6.3, dispone de 20 voluntarios sanos, 4 sesiones aleatorias
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(placebo, 1mg haloperidol, 3mg risperidona, Smg olanzapina), y de 13 registros de EEG en

cada sesion (pre-y 12 adquisiciones post-administracién, con intervalos de 1 hora).

El andlisis clasico para la valoracién del efecto de un férmaco en las sefiales EEG estd
basado en el dominio frecuencial: cdlculo de las variables de interés a un tiempo determinado
tras la administracién del firmaco, corregido por las variables estimadas en el tiempo basal
(antes de la ingesta). Ademds, generalmente se compara estadisticamente esta variacion neta
relativa al firmaco (tiempo-basal) con el cambio neto obtenido por el mismo sujeto en los
mismos tiempos tras la administracién de placebo (ver apartado 2.7.3). De todas maneras, en
este apartado se extiende este andlisis cldsico con la consideracidon de técnicas més recientes,
basadas en la determinacién de la accién farmacoldgica a partir de modelos PK-PD vy la
localizacién de las dreas cerebrales implicadas mediante LORETA. Finalmente, este analisis
global del efecto del fairmaco permitird decidir si la seleccién del procedimiento de reduccién
de la contaminacién ocular, tiene una incidencia relevante sobre las conclusiones extraidas.

Los resultados de este apartado ya han sido publicados en [Romero et al., 2009].

7.2.1 Dominio temporal

El mérodo gold standard de filtrado ocular en farmacologia clinica, basado en regresién
lineal, requiere el calculo de los factores de propagacion de cada pareja de canales EOG-EEG.
Debido a que dichos factores tnicamente dependen de la posicidn de los electrodos en el cuero
cabelludo del voluntario, y ésta no varia en toda una sesién; para el célculo de estos factores se
utilizan todos los registros disponibles en una sesién (13 registros de 3 minutos). La tabla 7.1
muestra, los factores promedios de propagacion vertical y horizontal (o y 8, respectivamente)

obtenidos para cada canal de EEG.

Por otro lado, en la figura 7.1 puede apreciarse el efecto del filtrado ocular mediante los
diferentes métodos propuestos, regresion lineal y BSS, en varios canales de EEG. Debido a que
los factores de propagacién son muy eclevados (superiores a 0.85) para los canales

frontopolares, el método gold standard, basado en regresién lineal, elimina también cierta

actividad cerebral registrada de manera simultanea por los electrodos de EOG a causa de la
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contaminacién bidireccional. Visualmente, el algoritmo de descomposicién SOBI parece
preservar mejor la actividad cerebral existente en la zona anterior. Sin embargo, no se observan

diferencias aparentes entre ambos métodos de filtrado en las zonas central y posterior.

CANAL  «(VEOG) B (HEOG) CANAL o (VEOG) B (HEOG)
Fpl 0.861 0.083 c4 0.158 -0.047
Fp2 0.872 -0.023 T4 0.075 -0.124

F7 0.220 0.274 T5 0.043 0.038
F3 0.326 0.102 P3 0.085 0.027
Fz 0.329 0.013 Pz 0.108 0.004
F4 0.332 -0.072 P4 0.090 -0.025
F8 0.240 -0.229 T6 0.053 -0.031
T3 0.058 0.099 o1 0.040 0.005
c3 0.150 0.063 02 0.043 -0.007
Cz 0.178 0.004

Tabla 7.1 Factores promedio (20 voluntarios y 4 sesiones) de propagacion vertical y horizontal para el estudio de neurolépticos.

Figura 7.1 a) Segmento de 5 segundos correspondiente a senales EEG registradas, que contienen un prominente artefacto ocular.
Como ¢jemplo, inicamente se muestran varios canales correspondientes al hemisferio izquierdo. b) y ¢) Senales EEG corregidas

mediante la aplicacién del filtrado automatico ocular basado en regresién y BSS, respectivamente.
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7.2.2 Dominio frecuencial

La figura 7.2 muestra la influencia del método seleccionado de filtrado ocular en las
funciones densidad espectral de potencia (DEP), a partir de las cuales se calculan las diferentes
variables espectrales que caracterizan la accién farmacoldgica en las senales EEG. Esta figura
presenta, a titulo de ejemplo, diferentes funciones DEP promedio obtenidas para las zonas
anterior, central y posterior, tanto en la condicidén basal (pre-) asi como 4 horas tras la

administracién de Smg de olanzapina, que corresponde al instante esperado de maximo efecto.

Figura 7.2 Funciones PSD promedio obtenidas para los instantes basal y pico de maximo efecto de la olanzapina (4h tras la
administracién). El area frontopolar se refiere al promedio de los canales Fp1l y Fp2; el area frontal representa el promedio de los
canales F7, F3, Fz, F4y F8; y el drea posterior, el promedio de los canales P3, Pz, P4, O1 y O2. Se utilizan diferentes trazos de color
para diferenciar las funciones DEP obtenidas a partir de las sefiales registradas no corregidas (negro), y las senales EEG

corregidas mediante los métodos basados en regresion lineal (azul) y BSS (rojo).

Los gréficos representan los datos obtenidos a partir de las senales registradas y de las
senales corregidas mediante ambos métodos de filtrado ocular evaluados. De hecho, en esta
figura puede apreciarse el impacto en las funciones DEP tanto del firmaco como del método
de filtrado ocular. La técnica basada en regresién no sélo reduce las componentes frecuenciales

asociadas a actividad ocular, sino que también elimina actividad cerebral de interés; hecho
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caracterizado por la disminucién del pico alfa en las senales EEG corregidas mediante
regresion en relacién a las sefiales EEG registradas (sin corregir). Esta reduccidn, que aparece
principalmente en los electrodos localizados en la zona anterior (frontales y especialmente
frontopolares), se observa en todos los instantes temporales: no sélo tras la administracién de
firmaco o placebo, sino también en el tiempo basal. Por tanto, esta eliminacién parcial de la
actividad EEG répida (alfa y beta) debida a la metodologia de la regresion lineal puede influir
en gran medida en la evaluacién del efecto del firmaco en estas bandas frecuenciales. Cabe
resaltar, por tltimo, que con otros firmacos (haloperidol y risperidona) se obtienen resultados
similares respecto a las variaciones mostradas en relacién al método de filtrado ocular
seleccionado, aunque el efecto del firmaco sobre las funciones DEP presente ciertas

diferencias.

7.2.3 Efecto en los mapas topogrificos SPM

Se computan los mapas topograficos cerebrales para cada una de las 29 variables espectrales
de interés clinico calculadas para las senales EEG corregidas mediante los dos procedimientos
de filtrado ocular considerados. Estos mapas topograficos comparan estadisticamente,
mediante test de t, los cambios inducidos por el firmaco con los obtenidos tras la
administracién de placebo. En la figuras 7.3, 7.4y 7.5 se representan los mapas de probabilidad
estadistica (SPM) obtenidos para las variables espectrales, ordenados por bandas frecuenciales
(deltay theta en la figura 7.3, alfa en la 7.4, y beta en 1a 7.5), a 4 horas tras la administracién de
haloperidol, risperidona y olanzapina, aplicando los métodos basados en regresion lineal y BSS
como filtrado ocular. En general, los resultados con ambos métodos de filtrado son muy
similares en los electrodos centrales y posteriores. Sin embargo, aparecen algunas diferencias en
los canales anteriores. De hecho, los resultados obtenidos en estos canales, tras la aplicacién del
algoritmo SOBI, presentan mds coherencia con los resultados observados para los electrodos
centrales y posteriores. En otras palabras, al aplicar el método de filtrado ocular basado en BSS,
los cambios encontrados en las zonas central y posterior también son obtenidos para la zona

anterior (ver recuadros en las figuras 7.3 a 7.5), por ejemplo:
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®» disminuciones en el centroide de la banda combinada lenta (delta+theta) tras la
administracién de haloperidol y olanzapina;

* incrementos en la potencias absolutas delta y combinada lenta para risperidona y
olanzapina; y

* decrementos en la potencia absoluta alfa para olanzapina.

Estos resultados significativos no se obtienen en la zona anterior cuando se aplica el
filerado ocular mediante el método gold standard basado en regresion lineal. Es de dificil

interpretacién que un firmaco muestre diferencias en todos los electrodos de EEG, a

excepcion de los canales frontopolares y frontolaterales.

Adicionalmente, se realizan analisis estadisticos mediante ANOVAs de dos vias o

bilaterales (rwo-way ANOVA) con el objetivo de evaluar cuantitativamente las diferencias

encontradas entre ambos métodos de filtrado ocular. Los factores principales de estas
ANOVAs corresponden a 1) el efecto del firmaco (placebo vs firmaco), y 2) el efecto del
filerado ocular (regresion vs BSS). La interaccidn entre estos dos factores, mostrados en el
apartado c) de las figuras 7.3 a 7.5, manifiesta si los efectos debidos al firmaco dependen o no
del método seleccionado para realizar el filtrado ocular. Los mapas SPM relativos a las
ANOVAs de dos factores revelan que el factor relacionado con el filtrado ocular altera
significativamente los efectos inducidos por el firmaco, especialmente en los electrodos
localizados en la zona anterior. En otras palabras, los aumentos o disminuciones asociados al

firmaco observados en los canales anteriores son mayores o mds intensos cuando se aplica el

filerado ocular basado en BSS.

En estas figuras, puede apreciarse que los perfiles farmacodindmicos resultantes del
haloperidol, risperidona y olanzapina, extraidos a partir de la aplicacién de ambos métodos de
filtrado ocular, son similares al considerar el conjunto de todos los canales de los SPM. Por
tanto, el andlisis firmaco-qEEG cldsico permite obtener las mismas conclusiones
independientemente del método de preprocesado seleccionado para la reduccién de la
contaminacién ocular. Esto es debido a que este andlisis estd basado en operaciones

individuales efectuadas canal a canal, y a pesar de que se observan algunas diferencias en los
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canales de EEG anteriores, éstas no son determinantes para deducir distintas conclusiones

acerca del efecto del firmaco.

Figura 7.3 Mapas de probabilidad estadistica de los cambios topograficos inducidos por el firmaco (haloperidol, risperidona u
olanzapina) en comparacién con placebo, en las variables espectrales relacionadas con la actividad global y la actividad lenta. a) y b)
SPMs tras la aplicacién del filtrado ocular mediante regresion y BSS, respectivamente. c) SPMs relativos a la interaccién entre los
factores farmaco y método de filtrado al realizar ANOVAs de dos vias. La escala de 7 colores representa las diferencias estadisticas
basadas en p-valores (los incrementos y decrementos son representados mediante colores célidos y frios, respectivamente). Los

recuadros indican diferencias a nivel anterior en el efecto firmaco entre los métodos de filtrado evaluados.

Las conclusiones que se pueden extraer del efecto firmaco para ambos métodos de filtrado

mediante los mapas topograficos son las siguientes:

® ¢l haloperidol en el EEG viene caracterizado por una disminucién del centroide en la
banda lenta (delta+theta), una disminucidén de la potencia relativa de alfal, y un

aumento generalizado de la potencia absoluta y relativa en beta
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® [a risperidona produce un aumento de la potencia absoluta en las bandas delta, theta y
alfa

® ¢l efecto de la olanzapina parece el mds acentuado, posiblemente debido a la dosis
administrada, y consiste principalmente en un aumento de las potencias absolutas y
relativas en las bandas lentas (delta y theta), y una disminucién del centroide en la banda

lenta combinada (delta+theta) y de la potencias absolutas y relativas de alfa.

Figura 7.4 Mapas de probabilidad estadistica de los cambios topogréficos inducidos por el fairmaco (haloperidol, risperidona u
olanzapina) en comparacién con placebo, en las variables espectrales relacionadas con la actividad alfa. a) y b) SPM:s tras la aplicacién
del filtrado ocular mediante regresion y BSS, respectivamente. c) SPMs relativos a la interaccién entre los factores fairmaco y método
de filtrado al realizar ANOVAs de dos vias. La escala de 7 colores representa las diferencias estadisticas basadas en p-valores (los
incrementos y decrementos son representados mediante colores célidos y frios, respectivamente). Los recuadros indican diferencias a

nivel anterior en el efecto fAirmaco entre los métodos de filtrado evaluados.
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Figura 7.5 Mapas de probabilidad estadistica de los cambios topograficos inducidos por el firmaco (haloperidol, risperidona u
olanzapina) en comparacién con placebo, en las variables espectrales relacionadas con la actividad beta. a) y b) SPMs tras la aplicacién
del filtrado ocular mediante regresién y BSS, respectivamente. c) SPMs relativos a la interaccidn entre los factores firmaco y método
de filtrado al realizar ANOVAs de dos vias. La escala de 7 colores representa las diferencias estadisticas basadas en p-valores (los
incrementos y decrementos son representados mediante colores calidos y frios, respectivamente). Los recuadros indican diferencias a

nivel anterior en el efecto firmaco entre los métodos de filtrado evaluados.

7.2.4 Efecto en las curvas PK-PD

Las variables espectrales calculadas suelen utilizarse para caracterizar los efectos
farmacocinéticos y farmacodindmicos del compuesto sobre el sistema nervioso central [Ebert
el al, 2001] [Barbanoj et al., 2002]. El vinculo entre la dosis de un firmaco administrada a un
paciente y su utilidad en el tratamiento de la enfermedad se describe mediante la

farmacocinética y la farmacodindmica. La primera puede definirse como el enfoque
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cuantitativo del comportamiento de los firmacos en el organismo, abarcando los mecanismos
por los cuales éste tltimo influye en la concentracién de éstos, ya sea introduciéndolos y
distribuyéndolos por el sistema (absorcién y distribucién), modificindolos (metabolismo o
biotransformacién) o desechandolos (excrecién). La farmacodindmica incluye el estudio de los
efectos bioquimicos y fisioldgicos de los firmacos, asi como el de sus mecanismos de accién. De
esta manera, puede entenderse que si la farmacocinética estudia lo que el organismo le hace al
firmaco, la farmacodindmica analiza el efecto que el firmaco tiene sobre la funcién del
organismo. Por tal razén, las relaciones que conjugan ambas ramas, farmacocinética y
farmacodindmica, tienen gran interés en los estudios clinicos de farmacologia ya que permiten:
1) predecir la dosificacién Sptima para cada paciente, 2) evaluar diferencias entre la
biodisponibilidad y bioequivalencia de diversas formulaciones; 3) correlacionar las
concentraciones del firmaco con el efecto farmacoldgico o toxicoldgico; 4) explicar

interacciones entre firmacos; y 5) estudiar la distribucién y eliminacién del firmaco.

De hecho, la combinacién de las concentraciones plasmaticas del firmaco y las variables
espectrales calculadas a partir de las sefiales EEG permiten la generacién de modelos PK-PD
considerados de gran utilidad para la estimacién de la dindmica temporal de los efectos del
firmaco en el sistema nervioso central incluyendo: tiempos de inicio y pico del efecto,

duracién del efecto del firmaco y cuantificacion de la relacion dosis/efecto.

Para la mayoria de variables espectrales, se obtienen similares evoluciones temporales de
los efectos en los electrodos de EEG localizados a nivel central y posterior, al aplicar ambos
métodos de correccién ocular. Sin embargo, se aprecian diferencias entre ambos métodos en
los canales de EEG anteriores. De esta manera, la figura 7.6 muestra, a titulo de ejemplo, la
evolucién de las concentraciones plasméticas de a) 1mg de risperidona, y b) 5Smg de
olanzapina, asi como la evolucién temporal del efecto del firmaco en la a) potencia absoluta de
la banda delta, y b) potencia absoluta de la banda alfa. Los valores espectrales referentes al
efecto neto del firmaco sobre las sefiales EEG, obtenidos mediante los dos métodos de filtrado
ocular considerados (regresiéon y BSS), son calculados a partir del promedio de los canales
anteriores una vez sustraidos los valores basal y placebo. Puede apreciarse que las curvas para el

método gold standard, basado en regresion lineal, presentan mayor variabilidad entre los
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instantes temporales, especialmente en la actividad absoluta delta tras la administracién de

risperidona.

Figura 7.6 Efectos farmacocinéticos y farmacodinamicos de a) 1mg de risperidona y b) Smg de olanzapina. El trazo de color negro

representa la evolucién temporal de la concentracién plasmatica en ng/ml. Los trazos azul y rojo indican potencias absolutas en a)

delta y b) alfa (UV?) tras aplicar los métodos de filtrado ocular basados en regresion y BSS, respectivamente. Los valores espectrales
son calculados a partir del promedio de los electrodos localizados en la zona anterior (Fp1, Fp2, F7, F3, Fz, F4 y F8), tras eliminar el

valor correspondiente a las condiciones basal y placebo.

La correspondencia o concordancia entre los perfiles temporales de la concentraciéon
plasmdtica y las variables espectrales del EEG, se evaltian mediante el célculo de la correlaciéon
normalizada cruzada entre estas dos curvas para ambos métodos de filtrado ocular. La tabla 7.2
muestra los valores de correlacidén entre las curvas de concentracién plasmatica del firmaco
(risperidona y olanzapina) y las evoluciones temporales de los efectos en el EEG (potencia
absoluta en delta y alfa, respectivamente), obtenidos tras la aplicacidon de los dos métodos de
filtrado ocular para las zonas cerebrales anterior, central y posterior por separado. Los valores
correspondientes a los canales de EEG localizados en las zonas central y posterior son muy
similares para ambos métodos de reducciéon ocular. Sin embargo, para la risperidona, la curva
de la evolucién temporal de la potencia absoluta delta en la zona anterior, obtenida tras la
aplicacion del filtrado ocular mediante BSS correlaciona significativamente mejor con la curva

de concentracién plasmatica del firmaco, que la obtenida tras aplicar el método gold standard
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(0.95 vs 0.72, p=0.013). Ademds, la curva del efecto farmacodindmico determinado mediante
la potencia absoluta alfa, para la zona anterior, también correlaciona mejor con la curva de
concentracién plasmitica de olanzapina (0.92 vs 0.83, p=0.026) tras aplicar el filtrado de
artefactos oculares mediante BSS. Finalmente, puede observarse que unicamente para el
método BSS, los valores calculados en la zona anterior son similares a los obtenidos en las

zonas central Yy pOStCI‘iOl‘.

RISPERIDONA ABS DELTA OLANZAPINA ABS ALFA
AREA
Regresion BSS p-valor Regresion BSS p-valor
Anterior 0.72 0.95 0.013 0.83 0.92 0.026
Central 0.89 0.92 0.892 0.90 0.95 0.315
Posterior 0.93 0.94 0.858 0.94 0.95 0.197

Tabla 7.2 Valores absolutos de la correlacién normalizada cruzada calculada entre las curvas promedio de concentracién (risperidona
y olanzapina) y las curvas promedio de las variables espectrales de EEG (potencias absolutas delta y alfa, respectivamente) obtenidas
para las dreas anterior, central y posterior, tras aplicar el filtrado ocular basado en la regresién y en la BSS. Las diferencias estadisticas
(p-valores) entre las correlaciones correspondientes a la regresion y BSS se obtienen mediante la aplicacion de test de t de muestras
relacionadas entre las correlaciones individuales (n=20). El area anterior incluye el promedio de Fp1, Fp2, F7, F3, Fz, F4y F8; la

central el promedio de T3, C3, Cz, C4y T4; y por ultimo el 4rea posterior el promedio de los electrodos TS, P3, Pz, P4, T6, O1y O2.

7.2.5 Efecto en los mapas tomogrificos LORETA

Las regiones cerebrales asociadas a los efectos de los farmacos antipsicéticos en el EEG son
identificadas mediante la técnica de neuroimagen LORETA (ver apartado 2.7.6). Esta técnica
estima una distribucion tridimensional de la densidad de corriente intracerebral a partir de los
valores de voltaje registrados en el cuero cabelludo [Pascual-Marqui et al., 1994]. La versién de
LORETA (sLORETA), utilizada en esta tesis doctoral, implementa un modelo cerebral de
tres capas esféricas segin el Atlas del cerebro humano de Talairach, digitalizado en el Centro

de Imagen Cerebral del Instituto Neurolégico de Montreal [ Talairach y Tournoux, 1988].

Para el célculo de las imdgenes de tomografia funcional generadas por LORETA,

Gnicamente se utilizan aquellas épocas consideradas libres de artefacto, tras la aplicacién del
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procedimiento de preprocesado de dos etapas (ver apartado 2.4.1). La solucién LORETA estd
restringida a la masa cortical gris y al hipocampo, en base al atlas de Talairach. De esta manera,
el espacio correspondiente a la solucidn final estd formado por 6239 véxels, con una resolucién
espacial de 0.125 cm® [Pascual-Marqui, 2002]. Las imdgenes LORETA representan la
potencia (magnitud al cuadrado de la densidad de corriente intracerebral) en cada uno de los

6239 véxels.

En un primer paso, se estiman los valores de densidad de corriente a partir de la matriz
espectral cruzada de EEG. A continuacidn, los valores de potencia se obtienen elevando al
cuadrado la densidad de corriente para cada véxel y cada banda frecuencial. Las diferencias
estadisticas entre placebo y firmaco son determinadas mediante tests de t apareados entre los
valores de potencia LORETA, previamente log-transformados y con el basal corregido
(sustraido), para cada véxel, banda frecuencial e instante temporal. Ademds, suele aplicarse
comunmente una correccién por multiples comparaciones mediante un test no paramétrico
de umbral unico basado en la teorfa de permutaciones y randomizaciones desarrollada por
[Holmes et al., 1996]. De esta forma, se puede rechazar la hipétesis nula de no activacion en
ninguna zona cerebral si por lo menos un valor de t (correspondiente a la comparacién en uno
de los véxels) es superior al umbral critico asociado a p=0.05, determinado por 5000
randomizaciones. Adicionalmente, en base al atlas de estructura probabilistica cerebral
[Lancaster et al., 1997], se calcula el numero de voxels significativos para cada hemisferio y

cada I6bulo anatémico: frontal, parietal, occipital, temporal, limbico y sublobar.

Se realizan las pruebas estadisticas para todos los véxels y bandas frecuenciales a 4 horas
tras la administracién del firmaco (corregido por basal), correspondiente al pico de maximo
efecto. Se observan diferentes resultados en algunas bandas frecuenciales en funcién del
método de filtrado ocular utilizado. El andlisis estadistico aplicado véxel a véxel, comparando
los efectos de placebo con los de olanzapina, revela aumentos estadisticamente significativos en
la banda frecuencial delta y disminuciones en la banda alfa. No se observan diferencias
significativas, para este instante temporal (+4h), tras la administracién de haloperidol o
risperidona. La figura 7.7 muestra, como ¢jemplo, imagenes 3D de LORETA

correspondientes a mapas estadisticos no paramétricos de las regiones supraumbral
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encontradas para la banda frecuencial alfa, a 4 horas tras la administracién de olanzapina.
Estos mapas tomogréificos estadisticos son obtenidos tras la aplicacién de los dos métodos de
filtrado ocular considerados: regresion y BSS. Visualmente, puede apreciarse que el método de
reduccidn ocular basado en BSS proporciona mapas més simétricos entre ambos hemisferios

que el método considerado gold standard (basado en regresién lineal).

Figura 7.7 Efectos de una dosis de Smg de olanzapina en la actividad regional cortical eléctrica, tras 4 horas de su administracién
(n=20). Las iméagenes, visualizadas desde diferentes perspectivas, muestran mapas estadisticos no paramétricos basados en valores de
t de las diferencias entre los cambios inducidos por la olanzapina y los inducidos por placebo, en la banda frecuencial alfa (7.5-13Hz),

tras la aplicacion del filtrado ocular mediante los métodos basados en regresion lineal y BSS. El color azul indica disminuciones
significativas tras la correccién de Holmes (p<0.05) en comparacién con placebo. Se muestra la estructura cerebral anatémica

en color griséceo (L: izquierdo; R: derecho; A: anterior; P: posterior; S: superior; I: inferior).

Adicionalmente, la tabla 7.3 detalla la distribucién anatémica de estas disminuciones
significativas observadas en alfa, tras 4 horas de la administracién, para los dos métodos de
filtrado ocular. Los resultados indican que mientras se localizan 1757 véxels supraumbral para
el procedimiento basado en BSS, tnicamente se obtienen 513 voxels tras la aplicacién del

método gold standard. Ademis, en el drea mas relacionada con el ritmo alfa (I6bulos parietal y

occipital), la disminucién de la potencia alfa tras el método basado en regresién parece més
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pronunciada en el hemisferio derecho que en el izquierdo (379 vs 31 véxels, respectivamente),

mientras que para el método BSS, esta disminuciéon es menos asimétrica (761 vs 506,

respectivamente).
REGRESION BSS

LOBULO Hemisferio izquierdo Hemisferio derecho Hemisferio izquierdo Hemisferio derecho

Nsic Nror % Nsic  Nror % Nsic Nror % Nsc  Nror %
Frontal 0 1026 O 0 1150 0 0 1026 O 0 1150 0
Parietal 0 569 O 39 584 7 231 569 41 362 584 76
Occipital 31 362 9 340 399 85 275 362 76 399 399 100
Temporal 0 576 O 70 584 12 13 576 2 216 584 37
Limbico 0 335 0 33 424 8 70 335 21 169 424 40
Sublobar 0 113 O 0 117 O 0 113 O 22 117 19
TOTAL 31 2981 1 482 3258 15 589 2981 20 1168 3258 36

Tabla 7.3 Véxels supraumbral obtenidos para las disminuciones observadas en la potencia alfa entre olanzapina y placebo,
transcurridas 4 horas de la administracién. Se muestran los valores para ambos procedimientos de filtrado ocular. También se
proporciona el niimero de véxels significativos (Nsi), el niimero total de véxels (Ntor), y el porcentaje de voxels

significativo (%) para cada l6bulo y hemisferio cerebral.

7.3 Benzodiacepinas

En este apartado, se valora el impacto del método de filtrado ocular seleccionado
(regresion o BSS) en la evaluacién del efecto de diversas dosis de un farmaco de la familia de las
benzodiacepinas, denominado alprazolam en el sistema nervioso central. De manera andloga al
apartado anterior 7.2, el efecto del firmaco en el cerebro se determina teniendo en cuenta
diferentes aproximaciones: la clasica basada en los mapas topograficos SPM correspondientes a
los cambios inducidos por el firmaco en comparacion con placebo en las diferentes variables
espectrales de interés, y otras aproximaciones mas recientes que tienen en cuenta la actividad

cerebral en su globalidad (la aproximacién clésica realiza un andlisis canal a canal), tales como
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las relaciones PK-PD vy la localizacién de las dreas cerebrales involucradas por el firmaco

mediante técnicas de neuroimagen a partir del EEG (LORETA).

Cabe recordar que la base de datos correspondiente a las benzodiacepinas (explicada con
detalle en el apartado 2.6.2) dispone de 9 voluntarios, 4 sesiones aleatorizadas (en las cuales se
administra placebo, 0.25, 0,5 6 1mg de alprazolam) y 10 registros de EEG con ojos cerrados de
3 minutos de duracién (basal, +30°, +45’, +60’, +90°, +150’, +4h, +6h, +8h y +10h de la

administracién).

7.3.1 Dominio frecuencial

La figura 7.8 muestra, a titulo de ejemplo, la influencia de los dos métodos de filtrado
evaluados (regresion y BSS) en las funciones DEP calculadas para diversas zonas cerebrales
(frontopolar, frontal y occipital) tras la administracién de placebo o las diferentes dosis de
alprazolam. Las funciones DEP representadas en esta figura corresponden al instante temporal
de 1 hora tras la administracién del fairmaco, tiempo en el cual se espera, segtin las curvas de
concentracién plasmiticas, el efecto méximo. Los resultados respecto al efecto del método de
filerado seleccionado son similares a los obtenidos para el estudio de neurolépticos (ver

apartado 7.2.2): el método gold standard basado en la regresién lineal no sélo reduce la

contaminacién ocular, sino que también elimina actividad cerebral de interés, especialmente a
nivel anterior (zonas frontopolar y frontal). Esta eliminacién parcial de la actividad cerebral es
debida a que la incidencia de la contaminacién ocular es mdxima a nivel anterior (los
movimientos oculares verticales y horizontal afectan principalmente a los canales
frontopolares y frontolaterales, respectivamente). Por tal razén, los factores de propagacion de
la actividad ocular calculados para estos canales, mediante el método basado en regresion,
suelen ser elevados, y puesto que dicho método no tiene en cuenta la contaminacién
bidireccional, la actividad cerebral registrada simultaineamente por los electrodos de EOG es
también eliminada al sustraer los artefactos oculares. Ello ocurre tanto con la administracién
del firmaco como con placebo. De igual manera, cabe destacar que no se encuentran
diferencias entre las funciones DEP obtenidas por ambos métodos de reduccién ocular en los

canales centrales y posteriores (parictales y occipitales), ya que la incidencia de la
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contaminacién ocular (y por tanto los factores de propagacién calculados mediante regresién)

€S menor €n €stos canalcs.

Figura 7.8 Funciones PSD promedio obtenidas para el instante de méximo efecto del alprazolam (1h tras la administracién). El
area frontopolar refiere el promedio de los canales Fp1 y Fp2; el rea frontal representa el promedio de los canales F7, F3, Fz, F4 y F8;
y el area occipital describe el promedio de los canales O1 y O2. Se utilizan diferentes trazos de color para diferenciar las funciones DEP
obtenidas a partir de las sefiales registradas no corregidas (negro), y de las sefiales EEG corregidas mediante los métodos basados en

regresion lineal (azul) y BSS (rojo).
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Adicionalmente, en esta figura puede apreciarse el efecto principal del alprazolam sobre la
DEP, especialmente en la dosis de 1mg, que comparte con todas las benzodiacepinas: una
disminucién de la actividad alfa lenta (alfal) y un aumento generalizado de la actividad beta
[Saletu y Pakesch, 1987b]. Ademas, puede observarse la dependencia dosis-efecto: a medida
que se aumenta la dosis de alprazolam, la disminucién en la banda alfal y el aumento en beta

son cada vez mas acentuados.

7.3.2 Efecto en los mapas topogrificos SPM

El analisis clasico de los estudios de firmaco-qEEG estd basado en la evaluacién estadistica
de las diferencias de los cambios observados en los ritmos cerebrales tras la administracién del
firmaco y placebo. En este apartado, dicha aproximacion clésica es representada mediante
mapas topograficos de las variables espectrales calculadas para las senales EEG corregidas por

ambos métodos de filtrado ocular evaluados.

Como se ha comentado anteriormente, el patrén de los efectos en el EEG de los fairmacos
sedantes ansioliticos consiste bdsicamente en una disminucién de las potencias absolutas y
relativas de la actividad alfa, y un aumento de las potencias absolutas y relativas de la actividad
beta. Concretamente, el efecto sedativo se caracteriza por una disminucién especifica de la
actividad alfa lenta (alfal, comprendida entre 7.5 y 10Hz), permancciendo inalterada la
actividad alfa rédpida (alfa2, comprendida entre 10 y 13Hz). Las figuras 7.9, 7.10 y 7.11
muestran los mapas SPM obtenidos para las diferentes variables espectrales, ordenadas segiun
el contenido frecuencial (actividades global y lenta, alfa, y beta en las figuras 7.9, 7.10 y 7.11,
respectivamente), a +1h tras la administracién del firmaco, y tras la aplicacién de ambos
métodos de filtrado ocular. Puede observarse que los resultados y conclusiones obtenidas,
acerca del efecto de las diferentes dosis del alprazolam, a partir de la informacién global de
todos los canales de estos mapas SPM son muy similares para las dos técnicas de filtrado
ocular. De hecho el efecto es pricticamente idéntico para los canales de EEG centrales y
posteriores, observando tinicamente diferencias entre las dos aproximaciones en los canales
anteriores, donde la incidencia de la contaminacién ocular es maxima. Como consecuencia de

que el andlisis firmaco-qEEG clésico se realiza mediante una computacion canal a canal, las
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diferencias obtenidas en los canales anteriores tras aplicar el filtrado ocular por regresién o
BSS, no tienen excesivo impacto en la imagen global del efecto del firmaco al no afectar a los

canales centrales Yy pOStCI‘iOI‘CS.

Figura 7.9 Mapas de probabilidad estadistica correspondientes a los cambios topograficos inducidos por las diferentes dosis de
alprazolam (0.25, 0.5 6 1mg) en comparacién con placebo, en las variables espectrales relacionadas con la actividad global y la
actividad lenta. a) y b) SPMs tras la aplicacion del filtrado ocular mediante regresion y BSS, respectivamente. c) SPMs relativos a la
interaccion entre los factores firmaco y método de filtrado al realizar ANOVAs de dos vias. La escala de 7 colores representa las
diferencias estadisticas basadas en p-valores (los incrementos y decrementos son representados mediante colores célidos y frios,

respectivamente). Los recuadros indican diferencias a nivel anterior en el efecto firmaco entre los métodos de filtrado ocular.

De hecho, que el nivel de incidencia de la metodologia utilizada para la reduccién de la
contaminacién ocular, en la evaluacidn clisica del efecto de un firmaco en el cerebro no sea
mayor puede ser debido al tipo de disefio empleado en los estudios de firmaco-qEEG con

voluntarios sanos, basados en comparaciones estadisticas entre tiempos, tratamientos y sujetos.
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En otras palabras, a pesar de que el método de filtrado ocular basado en BSS preserva mayor
actividad cerebral a nivel anterior que la técnica basada en regresion; esta reduccién de la
actividad cerebral mediante regresion se obtiene tanto en el tiempo basal como en el tiempo de
estudio, asi como tras la administracién del firmaco como de placebo. Por tanto, al efectuar las
comparaciones estadisticas entre firmaco y placebo, una vez sustraido el basal, el efecto de la

reduccion de la actividad cerebral debido a la regresion queda reducido.

Figura 7.10 Mapas de probabilidad estadistica correspondientes a los cambios topograficos inducidos por las diferentes dosis de
alprazolam (0.25, 0.5 6 1mg) en comparacién con placebo, en las variables espectrales relacionadas con la actividad alfa. a) y b) SPMs
tras la aplicacion del filtrado ocular mediante regresion y BSS, respectivamente. c¢) SPMs relativos a la interaccién entre los factores
farmaco y método de filtrado al realizar ANOVAs de dos vias. La escala de 7 colores representa las diferencias estadisticas basadas en
p-valores (los incrementos y decrementos son representados mediante colores célidos y frios, respectivamente). Los recuadros

indican diferencias a nivel anterior en el efecto firmaco entre los métodos de filtrado evaluados.

En ambos métodos de filtrado ocular, puede apreciarse que el efecto inducido por el
alprazolam en las actividades alfal y betal (ver figuras 7.10 y 7.11) se acenttia a medida que se

incrementa la dosis del firmaco, manifestado por tanto en la dependencia gradual existente
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entre dosis y efecto. Ademids, el alprazolam induce otros cambios significativos en los
centroides de las actividades alfa y beta: incrementa la frecuencia media (centroide) de la
actividad alfa como consecuencia de la disminucién de la potencia de la actividad alfa lenta
(alfal), y disminuye la frecuencia media (centroide) de la actividad beta debido al aumento de

la potencia en la banda betal.

Figura 7.11 Mapas de probabilidad estadistica correspondientes a los cambios topograficos inducidos por las diferentes dosis de
alprazolam (0.25, 0.5 6 1mg) en comparacioén con placebo, en las variables espectrales relacionadas con la actividad beta. a) y b) SPMs
tras la aplicacién del filtrado ocular mediante regresién y BSS, respectivamente. c) SPMs relativos a la interaccién entre los factores
farmaco y método de filtrado al realizar ANOVAs de dos vias. La escala de 7 colores representa las diferencias estadisticas basadas en
p-valores (los incrementos y decrementos son representados mediante colores calidos y frios, respectivamente). Los recuadros

indican diferencias a nivel anterior en el efecto firmaco entre los métodos de filtrado evaluados.
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Hay que resaltar que en el apartado c) de estas figuras se representa el andlisis estadistico,
mediante ANOVAs de dos vias, para la comparacién de las diferencias entre los cambios netos
inducidos por el fairmaco obtenidos tras la aplicacion de los métodos de filtrado ocular basados
en regresiéon y BSS. Concretamente, estos mapas SPM manifiestan si los efectos debidos al
firmaco dependen o no del método de filtrado ocular seleccionado. Los mapas obtenidos
revelan que el filtrado ocular condiciona significativamente los efectos inducidos por
alprazolam, especialmente en los canales de EEG localizados a nivel anterior (frontopolares y
frontales). Con la dosis menor de 0.25mg no se observa practicamente diferencias entre ambos
métodos por la suavidad del efecto. Sin embargo, las diferencias aparecen y se enfatizan con
dosis mayores de 0.5 y Img. Esto puede observarse especialmente en las siguientes variables:
potencia total, potencia absoluta lenta, theta, alfas y betal, y potencia absoluta en la frecuencia

dominante alfa.

7.3.3 Efecto en las curvas PK-PD

Como se ha comentado en el apartado 7.2.4 de este mismo capitulo, la formulacién de la
relacién PK-PD es necesaria para la correcta comprensidn e interpretacién de la relacién entre
concentracién y efecto farmacoldgico. El efecto del alprazolam sobre las senales EEG (ver
figuras 7.9 a 7.11) puede resumirse principalmente en una disminucién de las potencias
absolutas y relativas en la banda alfal y un aumento de ambas potencias en la banda beta,
especialmente en betal. En este apartado, se pretende evaluar si tras la utilizacidon de alguno de
los dos métodos de filtrado ocular considerados, se obtienen variables espectrales que
correlacionen mejor con la curva temporal de concentraciones plasmaticas del fairmaco. Las
variables espectrales utilizadas para dicho analisis son las potencias relativas en las bandas alfal
y betal, ya que el efecto de las diferentes dosis de alprazolam tiene mayor intensidad sobre las
variables espectrales relativas. La figura 7.12 muestra la evolucién temporal de las
concentraciones plasmdticas y de estas variables espectrales, obtenidas tras el filtrado por
regresion y BSS, calculadas a partir del promedio de los canales de EEG localizados a nivel
anterior (Fpl, Fp2, F7, F3, Fz, F4 y F8). Las curvas de las variables espectrales representan la

evolucién temporal del efecto neto de las diferentes dosis de alprazolam, es decir, una vez
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sustraidos los valores basal y placebo, minimizando de esta forma los cambios debidos al ritmo
circadiano. En la figura se utilizan los canales anteriores ya que las curvas temporales de las
variables espectrales obtenidas para los canales centrales y posteriores son muy similares al
aplicar ambos métodos de filtrado ocular. Ademds, la incidencia de la contaminacién ocular es
mayor en los canales anteriores. Los grificos correspondientes a las diferentes dosis de
alprazolam tienen el mismo escalado vertical con la finalidad de facilitar la comparacién entre
ellas, observando el aumento con la dosis tanto de la concentracién plasmatica como del efecto

neto farmacodindmico en las potencias relativas alfal y betal.

Figura 7.12 Efectos farmacocinéticos y farmacodinamicos de las diferentes dosis de alprazolam (0.25, 05 y 1mg). El trazo de color
negro representa la evolucién temporal de la concentracién plasmatica en ng/ml. Los trazos azul y rojo indican potencias relativas
alfal y betal (%) tras aplicar los métodos de filtrado ocular basados en regresion y BSS, respectivamente. Los valores espectrales
son calculados a partir del promedio de los electrodos localizados en la zona anterior (Fp1, Fp2, F7, F3, Fz, F4y F8), tras

eliminar el valor correspondiente a las condiciones basal y placebo.

La tabla 7.4 muestra los valores de la correlacion normalizada cruzada calculada entre las
curvas de concentracién de las diferentes dosis de alprazolam vy la de las variables espectrales

(potencias relativas en las bandas alfal y betal), obtenidas mediante el promedio de los canales
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anteriores tras la aplicaciéon de ambos métodos de filtrado ocular. Los valores de correlacién
obtenidos tras el filtrado por BSS son en todos los canales superiores que los obtenidos tras la
aplicacién del método basado en regresion, si bien solo hay diferencias estadisticamente
significativas para la dosis de 0.25mg de alprazolam (p<0.021). Sin embargo, hay que remarcar
que el nimero de voluntarios en el estudio de alprazolam (n=9) es sensiblemente inferior al
numero de voluntarios del estudio de neurolépticos (n=20), perjudicando de esta manera a la

significacién estadistica.

DOSIS POTENCIA RELATIVA ALFA1 POTENCIA RELATIVA BETAL
ALPRAZOLAM Regresién BSS p-valor Regresién BSS p-valor
0.25mg 0.783 0.928 0.021 0.862 0.949 0.168
0.5mg 0.932 0.950 0.671 0.987 0.992 0.401
1mg 0.959 0.979 0.615 0.961 0.963 0.212

Tabla 7.4. Valores absolutos de la correlacién normalizada cruzada entre las curvas de concentracién de las diferentes dosis de
alprazolam (0.25, 0.5y 1mg) y las curvas de las variables espectrales de EEG (potencias relativas en alfal y betal) obtenidas para el
promedio de los canales anteriores (Fp1, Fp2, F7, F3, Fz, F4 y F8), tras aplicar el filtrado ocular basado en la regresién y en la BSS.

Las diferencias estadisticas (p-valores) entre las correlaciones de regresién y BSS se obtienen mediante la aplicacién de test

de t de muestras relacionadas entre las correlaciones individuales (n=9).

7.3.4 Efecto en los mapas tomogrificos LORETA

Con el trabajo descrito en esta apartado se pretende cubrir un objetivo que es doble:

1) el andlisis del efecto que tiene el filtrado ocular en la localizacién de las regiones
cerebrales involucradas en la accién farmacélogica de alprazolam teniendo en cuenta
los siguientes aspectos:

1) la simetria hemisférica en el instante de maximo efecto, y

2) la coherencia o légica farmacoldgica de la evolucién temporal de los efectos; y

2) el andlisis del efecto que tiene las correcciones estadisticas debidas a multiples
comparaciones al utilizar LORETA con el objetivo de determinar las dreas cerebrales

implicadas en una determinada intervencion.
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Adicionalmente, el hecho de disponer de una base de datos con diferentes dosis de un
firmaco y registros en diversos instantes temporales, ofrece una gran oportunidad para evaluar
el efecto del firmaco, y a la vez, valorar la técnica LORETA en base a una evolucion ldgica:
temporal, espacial (de las zonas cerebrales asociadas a la accién farmacoldgica) y dosis
incremental para analizar la intensificacién de la actividad de las regiones cerebrales ya
involucradas con una dosis menor, la extension de las regiones cerebrales asociadas a la accién
farmacoldgica, o bien una mezcla de ambos fenémenos. De hecho, es conocido que la accién
farmacoldgica, en general, aumenta de forma proporcional a la dosis del firmaco administrado
hasta alcanzar un méximo, punto a partir del cual la accién no aumenta por més que se
incremente la dosis. Esto es debido a que los fairmacos acttian sobre unos receptores especificos
limitados: aumenta la accién a medida que se van ocupando los receptores, hasta que todos

estén ocupados [Kwon, 2001].

El procedimiento tradicional para la generacion de las imdgenes de LORETA tinicamente
utiliza 6 épocas libres de artefactos, consideradas representativas de cada registro. En este caso,
se propone la utilizacién de todas las épocas libres de artefacto con el objetivo de mejorar la
robustez del método (27.2227.92 épocas para regresién, y 29.8217.31 épocas para BSS en
promedio para todos los sujetos y registros). Se realizan las pruebas estadisticas de las
diferencias entre los valores de potencia LORETA correspondientes a alprazolam y placebo
para cada voxel e instante temporal, pero unicamente en las bandas frecuenciales alfal y betal,
donde el efecto de alprazolam es mds notorio (ver figuras 7.10 y 7.11). De esta manera, las
figuras 7.13 y 7.14 muestran los mapas estadisticos 3D correspondientes a las zonas de
activacién a 1 hora (efecto mdximo) tras la administracién de las diferentes dosis de
alprazolam en comparacién con placebo, para las bandas frecuenciales alfal y betal,
respectivamente. Estos mapas estadisticos son generados para ambos métodos de filtrado
ocular evaluados: regresién lineal y BSS. Se colorean tnicamente aquellas zonas cerebrales
cuyo valor de t es superior al umbral critico asociado a p<0.1 determinado por 5000
randomizaciones (correccién de [Holmes et al., 1996]). En este caso, si el valor de t para p<0.1
es de 1.86, tras la correccién de Holmes es aproximadamente de 7.00 (el valor concreto

depende de las randomizaciones), que es el que se considera en las figuras.
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Figura 7.13 Efectos de varias dosis de alprazolam en la actividad regional cortical eléctrica, tras 1 hora de su administraciéon (n=9). Las
imagenes muestran mapas estadisticos no paramétricos basados en valores de t de las diferencias entre los cambios inducidos por
alprazolam y los inducidos por placebo (correccién de Holmes; p<0.1), en la banda frecuencial alfal (7.5-10Hz), tras la aplicacién del
filtrado ocular mediante los métodos basados en regresién lineal y BSS. El color azul indica disminuciones significativas. Se muestra la

estructura cerebral anatémica en color grisaceo (L: izquierdo; R: derecho; A: anterior; P: posterior; S: superior; I: inferior).
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Figura 7.14 Efectos de varias dosis de alprazolam en la actividad regional cortical eléctrica, tras 1 hora de su administracion (n=9). Las
imdagenes muestran mapas estadisticos no paramétricos basados en valores de t de las diferencias entre los cambios inducidos por
alprazolam y los inducidos por placebo (correccién de Holmes; p<0.1), en la banda frecuencial betal (7.5-10Hz), tras la aplicacion del
filtrado ocular mediante los métodos basados en regresién lineal y BSS. El color rojo indica aumentos significativos. Se muestra la

estructura cerebral anatémica en color grisiceo (L: izquierdo; R: derecho; A: anterior; P: posterior; S: superior; I: inferior).

Puede apreciarse que no se encuentran diferencias significativas para la dosis de 0.25mg de
alprazolam en comparacién con placebo, para la banda alfal ni para betal. De la misma

manera, la dosis de 0.5mg no produce tampoco diferencias significativas en la banda alfal. Sin
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embargo, la dosis de 1mg produce una disminucion significativa de la actividad alfal localizada
en el lébulo temporal. En cuanto al efecto en la banda betal, se produce un aumento de la
potencia tras la dosis de 0.5mg localizado entre los 16bulos frontal y parietal, que se desplaza
hacia una regién mds posterior (més parietal) al aumentar la dosis a 1mg. Por otro lado y al
igual que sucedia con el estudio de neurolépticos, el método de filtrado ocular basado en BSS
proporciona mapas estadisticos mds simétricos que la regresién lineal, situacién mds 16gica

desde la perspectiva de que la actividad cerebral registrada es esponténea.

Esta simetria interhemisférica puede ser cuantificada mediante el célculo del nimero de
voxels significativos en las diversas regiones cerebrales activadas o desactivadas, tras la
administracién de alprazolam en comparacién con placebo, para cada hemisferio. En este caso,
las regiones consideradas corresponden a giros cerebrales con el objetivo de localizar con mas
exactitud las zonas activadas/desactivadas, facilitando asi la comparacién entre ambos
métodos de filtrado ocular. De esta manera, las tablas 7.5 y 7.6 enumeran la distribucién
anatdémica de las regiones cerebrales correspondientes a las disminuciones y los aumentos

significativos observados en las bandas alfal y betal, respectivamente.

Los resultados de la tabla 7.5 estdn divididos en dos apartados: 1) los giros parcialmente
desactivados para ambos métodos, regresién y BSS; y 2) los giros parcialmente desactivados
tnicamente para alguno de los métodos de filtrado ocular. El efecto sobre la banda alfal, tras la
administracién de 1mg de alprazolam, consiste en una disminucién de la densidad de corriente
intracraneal localizada principalmente en los giros temporales superior, medio ¢ inferior y en
el frontal inferior. Cabe destacar ademas que el efecto tras la aplicaciéon del filtrado ocular
basado en BSS es de mayor intensidad, es decir, el porcentaje total de véxels con significacién
estadistica es mayor que si se aplica el filtrado considerado gold standard (14.5 vs 5.4% para
BSS y regresion, respectivamente). Ademds, en esta tabla puede apreciarse que para ambos
métodos de filtrado ocular la disminucién de la actividad alfal es mas pronunciada en el
hemisferio izquierdo (9% vs 2% para regresion y, 20% vs 9% para BSS, en hemisferios
izquierdo vs derecho, respectivamente). Eso supone una falta de simetrfa mayor en regresion
que con BSS (118% vs 65% de desviacién respecto a la media aritmética, respectivamente para

ambos métodos).
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REGRESION BSS
GIRO Hemisferio Hemisferio Hemisferio Hemisferio
izquierdo derecho izquierdo derecho
Temporal superior 15 21 73 61
Temporal medio 36 7 65 51
Temporal inferior 24 0 83 77
Frontal inferior 26 2 14 0
Frontal superior 10 2 0 0
Frontal medio 32 2 0 0
Orbital 40 0 0 0
Precentral 0 0 18 1
Fusiforme 3 0 40 8
Temporal transversal 0 0 89 81
Sub-giral 3 0 33 21
Parhipocampal 0 0 39 10
Uncus 0 0 100 18
Insula 0 0 48 6
Extra-nuclear 0 0 43 33
TOTAL 9 2 20 9

Tabla 7.5 Véxels supraumbral obtenidos para las disminuciones observadas en la potencia alfal entre 1mg de alprazolam y placebo,
transcurrida 1 hora de la administracién. Se muestran los valores para ambos procedimientos de filtrado ocular. Se proporciona, por
simplicidad, inicamente la informacién correspondiente al porcentaje de voxels significativo (%) para cada giro y hemisferio cerebral.

El total corresponde al porcentaje respecto a los 6239 véxels en los que se divide el cerebro.

Por otro lado, la tabla 7.6 recoge la informacién de los voéxels supraumbral
(estadisticamente significativos tras la correccién de Holmes) agrupados en giros cerebrales,
para la banda frecuencial betal, y para las dosis de 0.5 y 1mg de alprazolam en comparacién

con placebo. En este caso, los resultados se dividen en cuatro partes:
p p

* por un lado, los giros con las mismas tendencias para los dos métodos de filtrado ocular:
1) aumentando su activacion con la dosis (giros paracentral, postcentral, precuneus
y cingulado posterior),
2) activandose unicamente con la dosis de 1mg (giros supramarginal, parietal

inferior y superior, angular, parahipocampal ¢ insula),
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3) disminuyendo su activacién con la dosis (giros cingulado, y frontal medial y

superior);

®* por otro lado, 4) aquellos giros cuya activacién es sensiblemente diferente para los
métodos de filtrado ocular evaluados: (para la regresion, el aumento de activacién se
atenta al incrementar la dosis a 1mg en los giros precentral y cingulado anterior, y
enfatiza sdlo en el giro sub-giral; sin embargo, el aumento de activacién en todos estos
giros se mantiene al incrementar la dosis a Img cuando se aplica el filtrado basado en

BSS), efecto que por otro lado resulta més ldgico.

0.5mg ALPRAZOLAM 1mg ALPRAZOLAM
GIRO REGRESION BSS REGRESION BSS
izquierdo  derecho izquierdo derecho izquierdo  derecho izquierdo derecho

Paracentral 97 89 100 98 94 94 100 100
Postcentral 23 12 28 24 44 38 74 81
Precuneus 18 7 29 14 54 44 80 65
Cingulado posterior 8 4 8 4 31 31 23 24
Supramarginal 0 0 0 0 14 13 14 13
Parietal superior 3 0 5 2 88 56 100 81
Parietal inferior 0 0 0 0 56 27 61 60
Angular 0 0 0 0 6 1 19 10
Parahipocampal 0 0 0 0 12 6 24 14
Insula 0 0 0 0 4 2 10 6
Cingulado 93 86 83 79 70 64 70 69
Frontal medial 28 31 27 31 4 1 9 12
Frontal superior 9 9 13 16 0 0 0 0
Precentral 23 8 28 36 5 1 22 42
Sub-giral 18 8 36 29 36 25 36 25
Cingulado anterior 19 14 9 9 2 0 16 10
TOTAL 12 11 13 15 16 13 20 21

Tabla 7.6 Véxels supraumbral obtenidos para los aumentos observados en la potencia betal entre alprazolam (0.5 y 1mg) y placebo,
tras 1 hora de la administracién. Se muestran los valores para ambos procedimientos de filtrado ocular. Se proporciona, por
simplicidad, tnicamente la informacién correspondiente al porcentaje de véxels significativo (%) para cada giro y hemisferio cerebral.

El total corresponde al porcentaje respecto a los 6239 véxels en los que se divide el cerebro.
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Adicionalmente, puede apreciarse, tal y como ya sucedia con la actividad alfal, que el
aumento de activacion, tras ambas dosis de alprazolam en comparacién con placebo, sucede en
un numero de véxels sensiblemente mayor para el método de filtrado ocular basado en BSS
(13.9 s 11.1% tras 0.5mg, y 20.7 vs 14.5% tras 1mg, para BSS y regresion, respectivamente). Si
bien el efecto del firmaco en la banda frecuencial betal parece ser también mas pronunciado
en el hemisferio izquierdo, el nivel de simetria entre ambos hemisferios es superior en ambos

métodos que en el caso de alfal.

Por otro lado, el hecho de disponer de registros de EEG en diferentes instantes temporales
tras la administracién del firmaco permite evaluar la evolucién temporal de las zonas
cerebrales asociadas a cambios significativos de la densidad de corriente intracraneal. Esta
evolucién posibilita ademds la identificacidon del inicio y la duracién del efecto farmacolégico
en las bandas frecuenciales alfal y betal. De esta manera, las figuras 7.15 y 7.16 muestran la
evolucién de las zonas cerebrales activadas/desactivadas tras la administracién de 1mg de
alprazolam en comparacién con placebo, para las bandas frecuenciales alfal y betal,

respectivamente. Esta informacion se obtiene para los dos métodos de filtrado ocular.

Las imdgenes LORETA obtenidas entre ambos métodos no muestran excesivas
diferencias. El efecto de 1mg de alprazolam en alfal aparece ya a los 30 minutos ¢ incluso
permanece una vez pasadas 8 horas de la administracién; sin embargo, el efecto en beta 1 es
miés localizado temporalmente, apareciendo a los 45 minutos y desapareciendo a los 90
minutos de la administracién (mds coherente con el efecto conocido del alprazolam que es
mdximo alrededor de 1 hora). Cabe destacar ademds que, segin la figura 7.15, las
disminuciones en alfal se localizan a los 30 minutos a nivel posterior, a los 45 minutos se
diluyen, para volver a aparecer en los tiempos sucesivos a nivel anterior (16bulos limbico y
temporal), resultando una evolucién temporal que no es muy ldgica al asociarla con el efecto

del farmaco.
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Figura 7.15 Evolucién de la zonas desactivadas tras la administraciéon de una dosis de 1mg de alprazolam en comparacién con placebo
(n=9). Las imégenes, visualizadas desde diferentes perspectivas, muestran mapas estadisticos no paramétricos basados en valores de t
de las diferencias entre los cambios inducidos por alprazolam y los inducidos por placebo, en la banda frecuencial alfal, tras la
aplicacién del filtrado ocular mediante los métodos basados en regresién lineal y BSS. El color azul indica disminuciones significativas
tras la correccién de Holmes (p<0.1) en comparacién con placebo. Se muestra la estructura cerebral anatémica en color griséceo (L:

izquierdo; R: derecho; A: anterior; P: posterior; S: superior; I: inferior).
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Figura 7.16 Evolucién de la zonas activadas tras la administracién de una dosis de 1mg de alprazolam en comparacién con placebo
(n=9). Las imagenes, visualizadas desde diferentes perspectivas, muestran mapas estadisticos no paramétricos basados en valores de t
de las diferencias entre los cambios inducidos por alprazolam y los inducidos por placebo, en la banda frecuencial betal, tras la
aplicacién del filtrado ocular mediante los métodos basados en regresion lineal y BSS. El color rojo indica aumentos significativos tras
la correccién de Holmes (p<0.1) en comparacién con placebo. Se muestra la estructura cerebral anatémica en color grisiceo

(L: izquierdo; R: derecho; A: anterior; P: posterior; S: superior; I: inferior).
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A la vista de estas imdgenes y asociado al segundo objetivo del apartado, cabe alertar que
los mapas de probabilidad estadistica de LORETA, y por tanto las regiones consideradas como
activadas/desactivadas tras la administracién del firmaco, dependen en gran medida del valor
critico de t a partir del cual se considera significacion estadistica. En los estudios considerados
en esta tesis doctoral (neurolépticos y benzodiacepinas) se ha optado por utilizar la correccién
para multiples comparaciones descrita en [Holmes et al., 1996], que es ademds la que estd
contemplada en el software LORETA desarrollado por [Pascual-Marqui et al., 1994]. Los
tests de comparaciones multiples se basan en el andlisis de un conjunto de hipdtesis (una
hipdtesis para cada véxel) y el rechazo del mayor nimero posible de ellas, controlando que no
se produzcan errores de tipo I (rechazo de la hipdtesis nula cuando realmente es verdadera).
Otro método utilizado para comparaciones multiples es la correccién de Bonferroni, que
consiste en un recalculo del nivel de confianza a (&=a/m; donde m corresponde en este caso
al nimero de voxels, 6239), y rechazando la hipétesis individual H; con p;<¢’. Sin embargo,
los procedimientos clasicos de correccién, como el de Holmes o Bonferroni, son demasiado
conservadores y no permiten detectar todas las diferencias existentes en una comparacién
multiple [Shaffer, 1995]. En otras palabras, estos procedimientos cldsicos sobreestiman el valor
de t asociado a un nivel de confianza del 0.05 (para n=9, corresponde a 2.306), situdndolo

alrededor de 6 para Holmes y en 10.077 para Bonferroni.

En la literatura aparecen otras alternativas menos conservadoras que los procedimientos
clasicos de correccién por comparaciones multiples. Entre las técnicas de correccidn aplicadas
en el campo de neuroimagen, se encuentran los denominados tests post-hoc (Tukey,
Newman-Keuls, Duncan, etc.) [Babiloni et al., 2006] [Babiloni et al., 2009]. Por otro lado, en
aquellos casos donde el efecto del firmaco sobre el EEG es suave, ya sea por la dosis o
especificamente por la formulacién del compuesto, suele perderse toda la significacién
estadistica al realizar estas correcciones por comparaciones multiples. Una alternativa para
estas situaciones es aplicar el teorema binomial [Cross y Chaffin, 1982] para la interpretacion
de los resultados estadisticos obtenidos para todos los véxels [Saletu et al., 2004] [Anderer et
al., 2008]. El test binomial considera que para que un voxel sea realmente significativo, debe

formar parte de una regién (entendiendo como regién un conjunto de véxels contiguo)
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supraumbral de por lo menos 341 véxels (=0.05), reduciendo asi el aumento de errores tipo I
debido a las comparaciones multiples. Es decir, que la zona activa ha de ser suficientemente
grande y compacta para que no sea debida a las comparaciones multiples efectuadas sino al

efecto del firmaco en si.

Las regiones cerebrales involucradas en el efecto del firmaco no son las mismas si se aplica
una correccién por multiples comparaciones u otra. Este hecho adquiere mayor importancia
cuando, como en este caso, se trabaja con senales EEG espontdneas donde, a diferencia de los
potenciales evocados, la localizacidon de los generadores de la actividad cerebral no es del todo

conociday las interpretaciones de los resultados son mds abiertas o menos previsibles.

Con el objetivo de analizar las diferencias existentes entre las regiones cerebrales
significativas al aplicar un método u otro de correccién por comparaciones multiples, las
figuras 7.17 y 7.18 muestran la misma informacion que las figuras 7.13 y 7.14 (estadisticos 3D
correspondientes a las zonas de activacién a 1 hora tras la administracién de las diferentes
dosis de alprazolam en comparacién con placebo, para las bandas frecuenciales alfal y betal,
respectivamente), pero utilizando un gradiente de color para exhibir las regiones
estadisticamente significativas desde la correccién basada en el test binomial hasta la
correcciéon de Holmes. Para el test binomial, se colorean aquellos véxels cuyo valor de t supera
el umbral de 2.31, correspondiente a un nivel de confianza de 0.05, y forman parte de una
region de mas de 341 véxels. Puede apreciarse que, tanto para la actividad alfal como para
betal, légicamente las regiones activadas/desactivadas tras la administracién del firmaco se

van extendiendo, de forma gradual, a medida que va disminuyendo el umbral de t.

Adicionalmente, en estas figuras, en comparacién con las figuras 7.13 y 7.14, puede
observarse en mayor grado, la correlacién del incremento de la dosis de alprazolam con la
extensién de las regiones cerebrales significativas. En este caso, los resultados obtenidos tras la
aplicacién de la correccién ocular mediante BSS muestran un mejor comportamiento
dosis/efecto y una mayor simetria hemisférica que el método basado en regresion,
especialmente en alfal (las regiones cerebrales en color verde muestran desactivaciones

significativas tras la correccidn binomial, ya que por su extensién superan los 341 véxels).
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Figura 7.17 Efectos de varias dosis de alprazolam en la actividad regional cortical eléctrica, tras 1 hora de su administracién (n=9). Las
imdgenes muestran mapas estadisticos no paramétricos basados en valores de t de las diferencias entre los cambios inducidos
alprazolam y los inducidos por placebo, en la banda frecuencial alfal (7.5-10Hz), tras la aplicacién del filtrado ocular mediante los
métodos basados en regresion lineal y BSS. Se utilizan diferentes colores para matizar las disminuciones significativas, segiin

se aplique la correccién de Holmes o no (L: izquierdo; R: derecho; A: anterior; P: posterior; S: superior; I: inferior).
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Figura 7.18 Efectos de varias dosis de alprazolam en la actividad regional cortical eléctrica, tras 1 hora de su administraciéon (n=9). Las
imdgenes muestran mapas estadisticos no paramétricos basados en valores de t de las diferencias entre los cambios inducidos
alprazolam y los inducidos por placebo, en la banda frecuencial betal (13-16Hz), tras la aplicacion del filtrado ocular mediante los
métodos basados en regresion lineal y BSS. Se utilizan diferentes colores para matizar los aumentos significativos, segiin se

aplique la correccién de Holmes o no (L: izquierdo; R: derecho; A: anterior; P: posterior; S: superior; I: inferior).
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A continuacién, se presenta un estudio anilogo al realizado anteriormente acerca de la
evolucién temporal de las regiones cerebrales involucradas en el efecto del firmaco. En este
caso, se utiliza el mismo gradiente de color utilizado en las figuras 7.17 y 7.18 para la
significacién estadistica. De esta manera, las figuras 7.19 y 7.20 muestran la evolucién
temporal de las regiones cerebrales activadas/desactivadas tras la administracién de 1mg de
alprazolam en comparacién con placebo, para las bandas alfal y betal, respectivamente. Los
resultados mostrados tras la correccién binomial (incluidas las regiones en verde y amarillo
para las disminuciones y aumentos, respectivamente) parecen indicar una pauta temporal mas
l6gica que si se utiliza la correccidén de Holmes (ver figuras 7.15 y 7.16), si bien el nimero de

véxels desactivados para alfal es muy elevado (seguramente por tratarse de la dosis maxima de

1mg).

El anilisis clasico de neuroimagen tras la administracién de un firmaco estd basado en la
identificacién de las regiones cerebrales involucradas en el efecto farmacoldgico mediante un
criterio todo/nada. En otras palabras, Gnicamente se identifican aquellos voxels cuyo
estadistico supere un umbral critico, debido en parte a la necesidad de reducir la gran cantidad
de informacién estadistica disponible (figuras 7.13 a 7.16). Sin embargo, las diferencias
mostradas en las figuras anteriores (figuras 7.17 a 7.20), segtin se aplique un método de
correccion por ml'lltiples comparaciones u otro, proponen representaciones alternativas en el
andlisis para localizar e interpretar las regiones cerebrales involucradas en la accién

farmacoldgica.
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Figura 7.19 Evolucién de las regiones involucradas tras la administracién de una dosis de 1mg de alprazolam en comparacién con
placebo (n=9). Las imagenes, visualizadas desde diferentes perspectivas, muestran mapas estadisticos basados en valores de t de las
diferencias entre los cambios inducidos por alprazolam y los inducidos por placebo, en la banda alfal, tras la aplicacién del filtrado
ocular mediante los métodos basados en regresién y BSS. Se utilizan diferentes colores para matizar las disminuciones significativas,

seguin se aplique la correccién de Holmes o no (L: izquierdo; R: derecho; A: anterior; P: posterior; S: superior; I: inferior).
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Figura 7.20 Evolucién de las regiones involucradas tras la administraciéon de una dosis de 1mg de alprazolam en comparacién con
placebo (n=9). Las imagenes, visualizadas desde diferentes perspectivas, muestran mapas estadisticos basados en valores de t de las
diferencias entre los cambios inducidos por alprazolam y los inducidos por placebo, en la banda betal, tras la aplicacién del filtrado

ocular mediante los métodos basados en regresion y BSS. Se utilizan diferentes colores para matizar los aumentos significativos, segiun

se aplique la correccién de Holmes o no (L: izquierdo; R: derecho; A: anterior; P: posterior; S: superior; I: inferior).
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7.4 Discusion y conclusiones

Una vez realizado en el capitulo anterior el andlisis objetivo de la eficacia de los diferentes
métodos de filtrado de los artefactos oculares sobre sefales EEG simuladas, en este capitulo se
determina la influencia de este filtrado ocular en la evaluacidn de los efectos inducidos por un
farmaco en el cerebro, mediante la utilizacidén de bases de datos con senales EEG reales. Se

consideran dos métodos de filtrado ocular:

* ¢l mérodo utilizado como gold standard basado en regresion lineal, y

* ¢] método propuesto en la presente tesis a partir de las conclusiones y tras evaluar los
resultados del estudio comparativo en seiales simuladas (ver capitulo 6). Dicho método
se basa en los algoritmos SOBI o AMUSE indistintamente (se selecciona el primero en
este capitulo) de descomposicion ciega de fuentes (BSS) en segmentos de 90 segundos de
duracion, tras la aplicacién de un preblanqueo previo basado en la descomposicion
singular en valores y vectores propios de la matriz de covarianza. Dicho método también

incluye la deteccién automdtica de las senales fuente asociadas a actividad ocular.

Se dispone de dos bases de datos correspondientes a la administracién de dos clases de
firmacos psicoactivos (neurolépticos y benzodiacepinas) en voluntarios sanos. Respecto a la
evaluacion de los efectos del firmaco en el sistema nervioso central, se utilizan diferentes
aproximaciones que comprenden el andlisis cldsico (dominio temporal y frecuencial, y

topografia cerebral) y técnicas ms recientes (relaciones PK/PD y tomografia cerebral).

Dominio temporal

Una visiéon de diferentes canales correspondientes a sefiales EEG reales corregidas
mediante los dos métodos de filtrado ocular evaluados, regresién y BSS, pone de manifiesto
que si bien ambos procedimientos reducen los artefactos oculares. Visualmente, el método
basado en regresién elimina adicionalmente parte de la actividad cerebral registrada por los
canales de EOG debido a la contaminacién bidireccional. Ello sucede especialmente en los

canales de EEG anteriores, donde la incidencia de la contaminacién ocular es maxima.
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Dominio frecuencial

El andlisis en el dominio frecuencial realizado tanto para la base de datos de neurolépticos
como para la de benzodiacepinas reafirma la conclusién obtenida en el dominio temporal, es
decir, que la técnica gold standard no sélo reduce las componentes frecuenciales asociadas a
actividad ocular, sino que también elimina actividad cerebral de interés. Este hecho queda
caracterizado en ambos firmacos por la disminucién del pico alfa en las canales EEG
anteriores corregidos mediante regresiéon en comparacién con las senales EEG registradas y
corregidas mediante BSS (ver figuras 7.2 y 7.8). Cabe destacar que, igual que sucedfa en el
dominio temporal, no se encuentran diferencias entre las funciones DEP obtenidas por ambos
métodos de filtrado ocular en los canales centrales y posteriores. Ademds, la reduccion de la
actividad cerebral, tras la aplicacién del método basado en regresion, se obtiene en todos los

instantes temporales, pre- y post-administracién del fairmaco.

Mapas topogrdficos

Las variables frecuenciales de interés revela perfiles farmacodindmicos resultantes no
excesivamente dispares para ambos métodos de filtrado ocular al observar todos los canales del
mapa de manera global. Ello es debido a que en las dos bases de datos evaluadas, aunque se
observan diferencias entre regresiéon y BSS en los canales anteriores, los resultados son muy
similares en los electrodos centrales y posteriores (ver figuras 7.3 a 7.5 para neurolépticos, y 7.9
a7.11 para benzodiacepinas). Respecto a los canales anteriores, los resultados obtenidos tras la
aplicacion del filtrado ocular mediante BSS tienen la misma tendencia que los observados para
los electrodos centrales y posteriores. Parece de dificil explicacién que un firmaco muestre
diferencias en todos los electrodos de EEG, a excepcion de los canales anteriores como sucede
al utilizar la regresion, casualmente donde la incidencia de la contaminacién ocular es méxima.
Por ello se concluye que el método de BSS es més adecuado y no la regresion para los canales
anteriores de los mapas topograficos. Como el andlisis estd basado en operaciones canal a canal
y se considera el mapa en su globalidad, y a pesar de que se observan diferencias en los canales

EEG anteriores, la evaluacién del efecto del fAirmaco en términos de incremento o decremento
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de ritmos cerebrales resulta similar al utilizar ambos métodos de filtrado y al observar los

canales centrales y posteriores de los mapas.

Relaciones PK/PD

La evolucién temporal de las variables frecuenciales asociadas al efecto del firmaco, en
combinacién con la evolucién de las concentraciones plasmaticas, permite la estimacién de
relaciones PK/PD, de gran interés para los estudios clinicos. La asociacién entre la
farmacocinética y la farmacodindmica es evaluada mediante el cdlculo de la correlacion
normalizada cruzada entre las curvas de concentracién y las de las variables espectrales. Tanto
para el estudio de neurolépticos (ver tabla 7.2) como para el de benzodiacepinas (ver tabla
7.4), los valores de correlacidon obtenidos tras el filtrado ocular por BSS son superiores a los
obtenidos tras la aplicacién del método basado en regresion, resultado estadisticamente
significativos en diversos casos cuando se computan las variables a partir del promedio de los
canales anteriores (p<0.013 para la potencia absoluta delta tras la administracion de
risperidona, p<0.026 para la potencia absoluta alfa tras olanzapina, y p<0.021 para la potencia
relativa alfal tras 0.25mg de alprazolam). Ello permite concluir que los cambios de dichos
ritmos tras la administracion del fAirmaco estdn mds relacionados con el efecto del firmaco al
utilizarse el método propuesto en esta tesis, que al aplicar el procedimiento gold standard. Los
valores de correlacién obtenidos para los canales de EEG localizados en las zonas central y

posterior son muy similares para ambos métodos de filtrado ocular.

Tomografia cerebral

Por otro lado, la aplicacién de otras técnicas mas recientes, basadas en la informacién de la
actividad cerebral global facilitada por los registros multicanal de EEG, proporciona una
informacién mds exacta que el andlisis individual efectuado canal a canal. Entre ellas, las
técnicas de neuroimagen basadas en la resolucién del problema inverso a partir del EEG, como
LORETA, permiten la identificacién anatémica de las regiones cerebrales involucradas en la
accién farmacoldgica. Las imdgenes de tomografia funcional generadas por LORETA
representan mapas 3D de las diferencias estadisticamente significativas entre los valores de

densidad de corriente calculados tras la administracién del firmaco en comparacién con
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placebo. Debido a que todos y cada uno de los canales EEG (anteriores incluidos) influyen en
las corrientes de densidad para todos y cada uno de los véxels, el método de filtrado tiene una
mayor incidencia en los resultados que al considerar los mapas topograficos. Las imdgenes
obtenidas, para las dos bases de datos consideradas, indican una mayor simetria hemisférica
cuando se aplica la reduccién de los artefactos oculares mediante el método basado en BSS. En
este caso, la simetria hemisférica parece corresponder a una situacién mas légica puesto que la
actividad cerebral registrada es espontdnea. Ello hace concluir que el método de filtrado

propuesto en esta tesis es especialmente adecuado al computar tomografia cerebral.

Finalmente, se concluye el capitulo proponiendo una presentacién de las correcciones
debidas a comparaciones multiples alternativa a la hora de aplicar LORETA en estudios de
firmaco-qEEG. La estadistica entre imagenes de LORETA comprende la realizacién de 6239
tests, uno por cada voxel. En estas situaciones, es necesario aplicar una correccién por
comparaciones multiples para controlar que no se produzcan errores de tipo I. EI método
implementado en el software LORETA, y por tanto mas utilizado, corresponde a la correccién
de Holmes, aunque ésta, al igual que la de Bonferroni, es demasiado conservadora. Ambos
métodos consisten en la sobreestimacién del valor de t asociado a un cierto nivel de confianza.
Existen, sin embargo, otros métodos para realizar la correccién por multiples comparaciones,
de especial interés, en situaciones donde el efecto del firmaco sobre el EEG sea leve y pueda
perderse la significacién estadistica tras las correcciones de Holmes o Bonferroni. En estos
casos, una alternativa consiste en la correccién por el test binomial que proporciona
significacién estadistica a aquellos véxels que formen parte de una regién compacta
supraumbral formada por lo menos por 341 véxels. En este caso, no se realiza ningun recélculo
del valor de t umbral. Los mapas de probabilidad estadistica calculados, y por tanto las regiones
consideradas activadas/desactivadas tras la administracion de diferentes dosis de alprazolam,
han permitido analizar el efecto de la correccion por comparaciones multiples en la evolucién
temporal/espacial de las regiones cerebrales consideradas significativas. Estos han demostrado
la dependencia en gran medida del valor critico de t a partir del cual se considera significacién
estadistica. Los resultados observados tras la correccién binomial indican una pauta temporal-
espacial més logica que si se utiliza la correccion de Holmes (ver figuras 7.19 y 7.20 en relaciéon

a las figuras 7.15 y 7.16). Por tanto, el andlisis cldsico de neuroimagen, basado en la
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identificacién de las regiones cerebrales involucradas en la accién farmacoldgica mediante un
criterio todo/nada, puede ser mejorado mediante estas nuevas representaciones para la

localizacién e interpretacion de estas regiones.
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Herramienta informadtica

para uso clinico

8.1 Introduccién

En este capitulo se describe la interfaz grafica interactiva, denominada qEEG, que ha sido
realizada con el objetivo de facilitar al personal clinico investigador una herramienta practica
para el procesado de senales en estudios de firmaco-EEG. La interfaz qEEG ofrece un entorno
de programacién estructurado para leer, visualizar, procesar y almacenar las senales EEG
espontaneas registradas. Permite realizar un preprocesado de previo para la reduccién de
artefactos oculares, utilizando tanto el método considerado gold standard basado en regresiéon
lineal, asi como las técnicas basadas en BSS que han sido evaluadas en esta tesis doctoral vy,
entre ellas, el método de reduccién de artefactos finalmente propuesto. La flexibilidad e
interactividad anadida en todo este procedimiento, posibilita ademas al usuario la
comprensién de su funcionamiento a partir de la visualizacién de las senales EEG corregidas.
Sin embargo, el objetivo final de la interfaz grafica consiste en la evaluacion del efecto de los
firmacos administrados en el sistema nervioso central, a partir de las sefiales EEG registradas.
Para ello, la herramienta informatica qEEG tiene implementadas diferentes opciones para la

realizacion de este analisis:
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* Identificacién del tiempo de mdiximo efecto mediante el método estadistico
multivariable Hotelling T

» Comparacion estadistica de las variables de interés entre diferentes tiempos de registro.

» Comparacion estadistica de las variables de interés entre diferentes firmacos o
tratamientos.

* Andlisis de la evolucién temporal de las variables de interés para los diferentes fairmacos
evaluados.

* Comparacion estadistica de los resultados procedentes de diferentes estudios de
fairmaco-EEG.

* Visualizacién global de los resultados obtenidos en la evaluaciéon del efecto central
mediante la aproximaciéon no paramétrica de Friedman.

* Preparacion de los datos para la estimacién de modelos PK/PD.

* Adecuacién de las senales EEG filtradas de artefacto para la localizacion de las regiones

cerebrales involucradas en la accién farmacoldgica mediante el software LORETA.

8.2 Estructura de la interfaz

La interfaz grafica gEEG se ha implementado bajo la plataforma Matlab®, aprovechando
de esta manera los diversos algoritmos realizados durante el desarrollo de la tesis doctoral. La
herramienta estd pensada para que pueda ser utilizada en un ambiente clinico, ya que no
requiere ningun conocimiento especifico ni de programacién ni de familiarizacién con el
software Matlab®. El objetivo, por tanto, es que, a partir de las sefiales EOG y EEG registradas,
el investigador pueda visualizar, procesar y obtener resultados de su estudio de firmaco-EEG

en un entorno amigable.

En este apartado, se describen las etapas a seguir para alcanzar los resultados finales. La
interfaz va activando estos pasos a medida que el usuario avanza con el andlisis. Ademds, todos
los datos intermedios quedan automaticamente almacenados, asi como la etapa del proceso

donde se halla el investigador, con la finalidad de permitir que el procesado pueda realizarse en
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diferentes sesiones. La figura 8.1 muestra la pantalla inicial, donde puede apreciarse el proceso
completo desde la definiciéon del estudio de firmaco-EEG hasta la obtencién de resultados.

Entre las etapas a completar se incluyen:

® la definicion del estudio, ya comentada,

* J]a reducciéon de la contaminacidén ocular (ya sea mediante el método gold standard

basado en regresién lineal o mediante algiin algoritmo de descomposicién basado en
BSS),

® ¢l rechazo de épocas artefactuadas,

= ¢l cdlculo de las variables frecuenciales de interés, la sustitucién de un canal artefactuado
por otro,

* la introduccién de la matriz de aleatorizacién, y por ultimo

® ¢ andlisis estadistico.

Figura 8.1 Vista de la pantalla inicial de la interfaz grafica gEEG. En este caso, el usuario se encuentra en la tltima etapa de anélisis

(estadistica) y ha decidido realizar el filtrado de artefactos oculares mediante un algoritmo basado en BSS.

A continuacion, se detallan cada una de estas etapas.
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8.3 Definicién del estudio

Inicialmente, el usuario que ejecuta por primera vez la herramienta qEEG debe
implementar una serie de pardmetros acerca del estudio de firmaco-EEG que se va a evaluar,

entre ellos:

® ¢] ndmero de voluntarios,
® ¢l nimero de sesiones (correspondientes normalmente al nimero de tratamientos o
firmacos administrados) y

* ¢l nimero de registros adquiridos en cada sesion.

Ademis, el usuario debe facilitar la nomenclatura que siguen estos ficheros, para que la
interfaz qEEG pueda acceder a ellos de manera automdtica. Otros pardmetros hacen referencia
a la indicacién del directorio de trabajo, donde se almacenaran todos aquellos ficheros, ya sean
transitorios o de resultados definitivos, y el formato de los datos EEG adquiridos.
Actualmente, la interfaz grafica acepta datos en tres formatos diferentes (Neuroscan, Best y
Brainvision), debido a que corresponden a los formatos utilizados en el Centro de
Investigaciéon de Medicamentos (CIM) del Hospital de Sant Pau. Sin embargo, otros formatos

pueden ser incluidos sin excesiva dificultad por un programador, mediante la rutina leereeg. .

Una vez introducidos esta serie de pardmetros iniciales, quedan almacenados de manera
que cuando se cargue el estudio de firmaco-EEG puedan recuperarse, y se pueda proceder con
la etapa siguiente. La figura 8.2 muestra un ejemplo de la ventana correspondiente a la primera
etapa de definicién del estudio de firmaco-EEG. En este caso, los pardmetros introducidos
pertenecen al estudio de neurolépticos, considerado en el desarrollo de esta tesis doctoral (ver

apartado 2.6.3).



(lnpfrulo 8: Herramienta informadtica para uso clinico 269

Figura 8.2 Vista de la ventana correspondiente a la introduccién de pardmetros asociados al estudio de firmaco-EEG realizado.

8.4 Filtrado de senales EEG

8.4.1 Filtrado ocular (regresién vs BSS)

El procedimiento seguido por la herramienta gréfica para el procesado de los artefactos
que contaminan las senales EEG fue parcialmente descrito en [Anderer et al, 1992], y

explicado con detalle en el apartado 2.4.1. Consta de dos etapas:

1) reduccién de la contaminacidn ocular, y

2) rechazo de las épocas con artefactos remanentes de origen ocular o de otro tipo.

Respecto a la reduccién o filtrado de la contaminacién ocular, en la interfaz grafica se
incorpora, ademds del método gold standard basado en regresion lineal, las técnicas
automaticas basadas en BSS vy, entre ellas, la propuesta en la presente tesis que ha demostrado
el mejor comportamiento tanto en sefiales simuladas como en sefales reales. Una vez

introducidos los pardmetros referentes al estudio de firmaco-EEG, el usuario puede decidir el
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método de filtrado que desea utilizar en esta primera etapa. Para ambos métodos de filtrado
ocular, el usuario tiene la posibilidad de indicar si desea procesar toda la base de datos
registrada, o por el contrario, algun voluntario, periodo o registro especifico. La figura 8.3
muestra, a titulo de ejemplo, la pantalla correspondiente al inicio del preprocesado mediante el
filtrado ocular basado en BSS, siendo muy similar la pantalla concerniente al método basado

en regresion.

Figura 8.3 Vista de la ventana correspondiente al inicio del filtrado ocular mediante el método basado en BSS.

En caso de seleccionar el método de filtrado ocular basado en BSS, el usuario puede elegir
entre diversos algoritmos de BSS: AMUSE, SOBI, PCA, JADE, INFOMAX, extended-
INFOMAX y FastICA. Ademas, puede seleccionar la duracion de los segmentos, utilizada por
los algoritmos, para la descomposicién en sefales fuente: 5, 10, 15, 30, 60, 90 y 180 segundos.
Los valores por defecto corresponden al método propuesto en la presente tesis: la
descomposicién mediante el algoritmo SOBI en segmentos de 90 segundos con preblanqueo

convencional y el algoritmo automdtico de decision de componentes artefactuadas. En los
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estudios de firmaco-EEG espontaneo, suelen adquirirse registros de EOG y EEG de 3 minutos
de duracién con ojos cerrados y vigilancia controlada (el investigador alerta al voluntario tan

pronto como aparecen patrones dC somnolencia en las seniales EEG.

Por otro lado, en la opcién de filtrado basado en regresion, el usuario puede determinar los
valores de los factores iniciales de propagacion, que necesita el método para empezar a operar
[Anderer et al., 1992]. Los valores introducidos por defecto corresponden a los valores
obtenidos del promedio de los factores de propagacién correspondientes a diferentes estudios
anteriores. La figura 8.4 muestra la pantalla destinada a la seleccion de los factores de
propagacion iniciales. Adicionalmente, puede observarse en esta ventana la distribucién de los
canales EEG utilizados en el estudio de firmaco-EEG. Cabe destacar ademés que la interfaz
qEEG estd preparada para operar con diversas configuraciones y diferente nimero de canales
de EEG. Esta informacion es extraida de la cabecera de los ficheros correspondientes a los

registros de EEG.

Figura 8.4 Pantalla de seleccion de los factores de propagacion iniciales utilizados para el método de filtrado ocular basado en

regresion lineal.
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Para el procedimiento basado en regresion lineal, la interfaz gréfica tiene ademads
implementado el algoritmo automdtico de validacién de los factores de propagacién
calculados, explicado anteriormente en el apartado 2.4.1. Este algoritmo comprueba que los
factores sean coherentes con los mecanismos conocidos acerca de la propagacién de la
actividad ocular. En el caso que los factores obtenidos para algin voluntario y periodo no
fueran coherentes y por tanto fiables, éstos serfan sustituidos por el promedio de los factores
calculados para el mismo voluntario en otras sesiones, o bien por el promedio global de todos
los sujetos y sesiones en caso que no se obtuvieran factores validos para el resto de sesiones
experimentales. La figura 8.5 muestra, a titulo de ejemplo, la ventana obtenida como resultado
de la aplicacién del procedimiento automatico de correccidén de los factores de propagacién

calculados para el método de regresion.

Figura 8.5 Ventana resultado de la aplicacién del algoritmo automatico de los factores de propagacion, vertical y horizontales,

calculados mediante el método basado en regresion lineal.
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Adicionalmente, la interfaz qgEEG ofrece la posibilidad de revisar visualmente las senales
EEG obtenidas libres de artefactos oculares mediante ambos métodos de filtrado ocular

(regresion vs BSS) si se desea compararlas:

* En el caso de la regresion, la ventana muestra simultaneamente los valores de los factores
calculados, asociados a la propagacién de la actividad ocular vertical y horizontal, que
son utilizados para la sustraccion de los artefactos oculares.

* Respecto a la opcién de BSS, la ventana muestra el cumplimiento de los diferentes
criterios usados para la identificacidn automdtica de las senales fuente asociadas a
actividad ocular (ver apartado 4.4.1). Ademds, el usuario tiene la posibilidad de
visualizar el curso temporal de las sefiales fuente obtenidas a partir de la descomposicion

de las senales registradas.

La figura 8.6, en sus apartados a) y b), muestra las ventanas correspondientes al proceso de
revision de las sehales EEG corregidas mediante los métodos de regresién y BSS,

respectivamente.

Figura 8.6 Pantallas correspondientes al proceso de revision de las sefiales EEG libres de artefactos oculares, obtenidas mediante la

aplicacién de los métodos basados en a) regresion, y b) BSS.

8.4.2 Procesado de artefactos

Este apartado hace referencia a la segunda etapa del procedimiento para el filtrado de

artefactos descrito anteriormente en el apartado 2.4.1. Una vez realizada una segmentacién en



(lnpfrulo 8: Herramienta informadtica parauso clinico 274

épocas de 5 segundos, esta segunda etapa consiste en el rechazo de aquellas épocas con
artefactos de diverso tipo: electrodo, contaminacién ocular que quede remanente tras la
primera etapa del preprocesado, actividad muscular, somnolencia, sudoracién, etc. La
identificacién automadtica de las épocas consideradas artefactuadas estd basada en tres criterios

asociados a pardmetros temporales y frecuenciales de las sefiales EEG corregidas [Anderer et

al.,, 1992].

La interfaz interactiva gEEG ofrece, ademds del propio calculo de las épocas artefactuadas,
la opcién de revisar el niimero de épocas libres de artefacto para cada registro, y modificar
manualmente la decisién sobre una época en base a la visualizacion simultdnea del curso
temporal de las senales EEG corregidas y de los valores de los parametros asociados a los tres
criterios. Hay que recordar que unicamente las épocas libres de artefacto serdn consideradas
posteriormente en el andlisis estadistico y ademds, para que un registro sea vélido, debe
disponer de un minimo de 6 épocas libres de artefacto (que corresponden a 30 segundos de los
180 inicialmente disponibles). El poder modificar manualmente la decisién adoptada por los
criterios automaticos, permite afiadir épocas flexibilizando las condiciones, pues aunque con
artefacto, si poseen pardmetros no muy lejanos de los umbrales marcados y visualmente el
artefacto no es sensiblemente apreciable en la senal temporal, puede ser finalmente aceptado

no teniendo, de esta forma, que perder todo el registro.

La figura 8.7 muestra, como ejemplo, una captura de la pantalla correspondiente a la
revisién del numero de épocas consideradas libres de artefacto para cada registro asociado a
una sesion de un voluntario determinado. El usuario puede solicitar la revisién, época a época,
de cualquiera de estos registros. La figura 8.8 muestra la ventana concerniente a esta revisién
exhaustiva. En este caso, el usuario puede desplazarse a lo largo del registro de 180 segundos,
valorando para cada época los pardmetros calculados y los umbrales correspondientes en cada
uno de los tres criterios de rechazo. Aquellos pardmetros que sobrepasan el umbral asociado,
quedan resaltados en color amarillo. Como se ha comentado anteriormente, el usuario tiene la

tltima decision sobre si desea o no afadir una época determinada en el andlisis estadistico.
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Figura 8.7 Ventana correspondiente a la visualizacién del nimero de épocas consideradas libres de artefactos, para todos los registros

asociados a una sesién experimental de un voluntario.

Figura 8.8 Captura de la pantalla correspondiente a la revision, época a época, de las senales EEG corregidas, junto con los parametros

y umbrales asociados a los tres criterios de rechazo.
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8.4.3 Matriz de aleatorizacién y sustitucién de canales no vilidos

Como se ha comentado en el apartado 2.6 acerca de la adquisicién de las bases de datos, los
clectrodos de EOG y EEG son fijados al inicio de la sesién experimental, y se mantienen
durante la adquisicién de todos los registros (la mayorfa de veces durante todo el dia y la
noche). Por este motivo, a pesar de comprobar la impedancia de los electrodos previamente a
la adquisicién del registro, ocasionalmente se presentan casos donde el artefacto de electrodo
contamina la totalidad del registro. En estas situaciones donde puede perderse todo un registro
debido a un tnico canal, la interfaz qEEG ofrece la posibilidad de sustituir dicho canal
artefactuado por otro. El canal elegido para sustituir al danado suele ser el simétrico situado en

el hemisferio contrario.

Ademds, los disefios experimentales de los estudios de fairmaco-EEG suelen ser doble-
ciego, aleatorizados, cruzados y controlados por placebo. En otras palabras, el voluntario recibe
en un orden aleatorio, los distintos firmacos (ademds de placebo) en las diferentes sesiones,
pero ni el voluntario ni el investigador encargado de la parte experimental conocen el firmaco
que ha tomado durante la sesién. Una vez acabado el estudio con todos los voluntarios, se
rompe el doble-ciego y esta informacién, correspondiente al orden de la administracion de los
farmacos durante las diferentes sesiones de cada voluntario, es conocida llam4dndose matriz de
aleatorizacién. De esta manera, la matriz de aleatorizacién debe ser introducida en la interfaz
grafica antes de la realizaciéon del anilisis estadistico. De hecho, en el software qEEG esta
tltima etapa unicamente se activa una vez estd introducida dicha matriz y se ha realizado el

procesado de artefactos comentado en el apartado anterior 8.4.2.

La figura 8.9 muestra, a titulo de ejemplo, la pantalla correspondiente a la introduccién de
la matriz de aleatorizacién. Ademds de la informacién correspondiente al orden seguido en la
administracién de los firmacos para cada voluntario, puede introducirse los nombres de los
diferentes compuestos farmacoldgicos, que posteriormente serdn utilizados en los resultados

de la etapa asociada al andlisis estadistico.
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Figura 8.9 Ventana correspondiente a la introduccion de la informacion asociada a la matriz de aleatorizacién. En la figura se muestra

un ejemplo relativo al estudio de alprazolam.

8.5 Analisis estadistico

La etapa de andlisis estadistico corresponde al tltimo paso de la interfaz grafica qEEG.
Una vez realizado el preprocesado de reduccidn y rechazo de artefactos, los resultados finales
pueden obtenerse a partir de las sefiales EEG libres de artefacto. La interfaz qEEG
proporciona, en esta etapa, diferentes aproximaciones para el estudio del efecto de los

farmacos evaluados en el cerebro:

" comparacion entre tiempos para un determinado firmaco,

® comparacion entre fairmacos,

®* comparacién entre las poblaciones correspondientes a dos estudios diferentes (por
ejemplo, pacientes vs voluntarios sanos),

* andlisis multivariable Hotelling T* y Friedman,

* evolucién temporal de las variables espectrales,
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» preparacion de los datos para la estimacién de modelos PK/PD, y

* aplicacién de tomografia cerebral mediante LORETA.

Inicialmente, el usuario debe decidir qué referencia desea utilizar en las senales EEG para
la obtencién de sus resultados. La interfaz qEEG ofrece dos posibilidades: el promedio de
mastoides y el promedio comun. Las senales EEG correspondientes a actividad cerebral
espontdnea suelen registrarse utilizando como referencia los mastoides; sin embargo, en
estudios de fairmaco-EEG se suele re-referenciar las sefales EEG al potencial promedio comtn
de todos los canales adquiridos, ya que con esta referencia puede apreciarse de mejor manera el
efecto del firmaco [Herrmann et al.,, 1989]. Una vez seleccionada la referencia, la interfaz
qEEG activa las diferentes aproximaciones para el analisis estadistico. Cada una de ellas, tiene
una serie de pardmetros de entrada y varias posibilidades para la visualizacién de los resultados
finales. La interfaz también permite seleccionar si los tests estadisticos a realizar corresponden
a muestras relacionadas o independientes, incorporando ademds pruebas paramétricas y no
paramétricas. La figura 8.10 muestra un e¢jemplo de la pantalla inicial correspondiente al
andlisis estadistico. Las diferentes ventanas van variando automdticamente, segin la

aproximacion estadistica seleccionada para la generacién de resultados.

Figura 8.10 Ventana inicial correspondiente a la aplicacion de diferentes analisis estadistico para la generacién de resultados.
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De la misma manera, la figura 8.11 muestra dos cjemplos correspondientes a la
visualizacién de resultados: comparacién de una variable espectral (potencia absoluta alfal)
entre las diferentes dosis de alprazolam y placebo; y la evolucién temporal de algunas variables

espectrales, previamente seleccionadas por el usuario.

Figura 8.11 Ventanas correspondientes a los resultados referentes a dos posibilidades en el andlisis estadistico: a) comparacién entre
dos farmacos (en el gréfico, la variable potencia absoluta en la banda alfal comparada entre diferentes dosis de alprazolam y placebo);
y b) evolucién temporal de diversas variables espectrales para los diferentes fairmaco evaluados (en este caso, se muestra el promedio

de todos los electrodos, pero en la interfaz el usuario tiene la opcién de seleccionar los canales que desea).



(lnpfrulo 8: Herramienta informadtica para uso clinico 280

8.6 Ensayos clinicos evaluados

A continuacién, se enumeran los diferentes ensayos clinicos, realizados en el Centro de
Investigacion de Medicamentos (CIM) del Instituto de Investigacién del Hospital de Sant
Pau de Barcelona, en los que se utilizado la interfaz grifica qEEG para la obtencién de

resultados :

* Evaluacion de los efectos de las benzodiacepinas sobre el veflejo del sobresalto potenciado por

la ansiedad en humanos: estudio dosis-respuesta con alprazolam.

* Evaluacion de las variaciones de flujo sanguineo regional cerebral asociados a la
administracion aguda de Ayabuasca y Anfetamina en voluntarios sanos mediante
tomografia por emisidn de forones simples (SPECT): Estudio con Bicisato (ECD) marcado

con 99mTc.

» Evaluacién de los cambios EEG como predictores de respuesta tras administracion oral
dnica de neurolépticos en la esquizofrenia: estudio cruzado, aleatorizado, doble ciego y
controlado con placebo en voluntarios sanos, familiares de pacientes y pacientes

esquizofrénicos.

* Cuantificacidn del papel de los enantidmeros del metabolito activo (+MI1/-M1) del
tramadol en el efecto antinoniceptivo: Estudio en voluntarios sanos previamente

genotipados y aplicando técnicas de andlisis farmacocinético/farmacodindmico poblacional.

* Evaluacion de la farmacologia de la Ayahuasca tras su administracion en dosis repetidas en

UOZM?’ZféZViOS sanos.

» Evaluacion del indice biespectral (BIS) y del indice de estado cerebral (CSI) asociados a las

evecciones nocturnas en UOl%ﬂdeiOS sanos.

®* Population pharmacokinetic/pharmacodynamic approach to evaluate the interaction
between  delta-9-tetrahydrocannabinol and cannabidiol in healthy volunteers after

sublingual administration: pharmacokinetics, antinoniceptive and subjective effects.
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8.7 Discusion y conclusiones

En este capitulo se ha descrito una interfaz gréfica, denominada qEEG, que ha sido
disefiada e implementada con el objetivo de proporcionar al personal investigador una
herramienta informdtica que les facilite, de forma sencilla ¢ intuitiva, la obtencién de
resultados en los estudios de firmaco-EEG. Esta herramienta, desarrollada con Matlab, es
completamente interactiva, permitiendo al usuario la seleccion de diferentes pardmetros (se
sugieren valores por defecto) involucrados en el procedimiento de filtrado de los artefactos

que contaminan las senales EEG.

Este procedimiento consta de dos etapas: 1) reduccién de la contaminacién ocular, y 2)
rechazo de épocas artefactuadas. En la primera etapa, el usuario puede escoger entre el método

considerado gold standard, basado en regresion lineal, y diversos algoritmos de separacion ciega

de fuentes. De entre estos ultimos, estd disponible el método propuesto en esta tesis tras la
evaluacion en sefiales artificiales y reales bajo efecto de firmaco. Una vez realizada la primera
ctapa, la interfaz QEEG ofrece la posibilidad de revisar las sefales EEG corregidas de artefactos
oculares. Respecto a la segunda etapa, la interfaz qEEG permite visualizar el niimero de épocas
(segmentos de 5 segundos) que restan libres de artefactos, y revisar los valores relativos a los
criterios de rechazo, de manera que sea el usuario el que tenga la ultima decisién acerca de

afiadir o eliminar alguna época.

Adicionalmente, la herramienta qEEG dispone de diferentes aproximaciones para la
obtencidn de los resultados, ya sea utilizando la referencia promedio mastoides o promedio
comun, y diversos andlisis estadisticos univariables y multivariables, paramétricos y no
paramétricos. Los resultados son mostrados de manera clara y gréfica, disponiendo de
multiples posibilidades para su generacién y difusién. Ademas, la interfaz qEEG exporta
también ficheros con el formato para ser utilizados en otras aplicaciones basadas en la

estimacién de modelos PK/PD, y tomografia cerebral mediante LORETA.

Finalmente, esta interfaz, que incorpora los métodos de filtrado aportados en esta tesis, ya

estd siendo utilizada habitualmente por el CIM en sus estudios farmacolégicos.
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El hombre necesita ver para creer.
Su cerebro necesita crear para ver.

Redes, programa n° 449: “Manipular el cerebro”

Conclusiones y
extensiones futuras

9.1 Introduccién

Este capitulo describe las conclusiones y aportaciones mas relevantes que se derivan del
trabajo realizado en la presente tesis. Al final de cada capitulo se presentan algunas
conclusiones parciales, que se recopilan a continuacién siguiendo la estructura con la que se

han formulado los capitulos.

En general, se han cumplido de manera satisfactoria todos y cada uno de los objetivos
enumerados en la seccién 2.5. La metodologia aportada permite la evaluacién objetiva de
diferentes técnicas de filtrado de la contaminacién ocular en las senales EEG espontaneas. Para
la realizacién de este andlisis comparativo se han utilizado tanto sefiales reales como sefales
simuladas. Adicionalmente, se ha estudiado y modelado la propagacién de las actividades
cerebral y ocular a lo largo del cuero cabelludo considerando diferentes aproximaciones, con la
finalidad de que las sefiales simuladas representasen una situacién clinica cercana a la realidad.
El mayor logro de esta tesis, ademds de la metodologia presentada, es la obtencién de un
método automdtico para la reduccion de la actividad ocular que contamina las senales EEG,

que pueda aplicarse en el entorno clinico para la consecucién de resultados y conclusiones mas
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fiables acerca de la evaluacidn del efecto de un firmaco en el sistema nervioso central. Ademas,
se ha desarrollado ¢ implementado una herramienta informatica interactiva con el fin de

facilitar al investigador clinico las diferentes metodologias descritas en esta tesis doctoral.

Finalmente, la presente tesis doctoral supone un inicio considerable de la linea de
investigacién asociada al andlisis de la actividad cerebral del Departament d’Enginyeria de
Sistemes, Automatica i Informatica Industrial (ESAII) y del Centre de Recerca en Enginyeria

Biomedica (CREB) de la Universidad Politécnica de Cataluna (UPC).

9.2 Artefactos oculares en senales EEG

Las sefales electroencefalogréficas (EEG) se han convertido en una herramienta de gran
utilidad para el estudio no invasivo del proceso cognitivo y fisioldgico del cerebro.
Concretamente, el andlisis cuantitativo y la interpretacién del EEG permiten la comprensién
de la funcién cerebral ayudando de esta manera, en el diagnéstico clinico de estados
disfuncionales en neurologia, psiquiatria y psicofarmacologia. De hecho, la técnica mds
utilizada tanto en el diagnéstico como en la evaluacién del efecto de un fairmaco en el sistema
nervioso central, consiste en el analisis de los cambios obtenidos en diversas variables

espectrales calculadas a partir de las senales EEG.

Existen cinco ritmos cerebrales principales, que pueden distinguirse gracias a su diferente
contenido frecuencial: delta (1.3-3.5 Hz), theta (3.5-7.5 Hz), alfa (7.5-13 Hz), beta (13-30
Hz) y gamma (>30 Hz). La relacién entre los ritmos de la sefial EEG y los cambios fisiolgicos
debidos al estado cerebral, asi como la relacidn entre estos ritmos y los efectos

farmacodindmicos han sido ya establecidos y analizados [Basar, 1988].

Sin embargo, es conocido que cierta actividad no cortical también contribuye de manera
significativa en los registros de EEG. De esta manera, el andlisis y extraccién de informacién a
partir de las senales EEG presentan una problemdtica afiadida debido al registro simultaneo de

otras actividades eléctricas que pueden tener origen fisioldgico o proceder del exterior. Los
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artefactos fisioldgicos de mayor importancia son las actividades cardiaca, ocular y muscular.
Por otro lado, la contaminacién de origen no fisioldgico procede generalmente de los equipos
de adquisicién, electrodos y cables. Una correcta preparacion de los electrodos, incluyendo su
adecuada colocacidon sobre el cuero cabelludo asi como una exhaustiva inspeccién de la
impedancia, mejoran en gran medida la calidad de los registros EEG, reduciendo de forma

significativa los artefactos externos [Barlow, 1986].

Una etapa de especial importancia en el procesado de datos EEG consiste en el adecuado
tratamiento de los artefactos que contaminan las sefiales EEG, ya que dichos artefactos pueden
conducir a resultados espurios y por tanto, a conclusiones erréneas. Sin duda, el caso mas
relevante corresponde a la actividad ocular, debido principalmente a su elevada amplitud y
frecuencia de aparicidn, y al solapamiento frecuencial con la senal EEG. La rotacién del globo
ocular genera una actividad eléctrica que se propaga a través del cuero cabelludo, y por tanto es
registrada por los electrodos de EEG. Concretamente, los potenciales debidos a la actividad
ocular interfieren con el campo eléctrico de origen neuronal en todo el cuero cabelludo,
especialmente en la region frontal, que es la més cercana a los ojos [Gratton, 1998]. De hecho,
los electrodos utilizados para el registro de las sefiales EEG vy electrooculogrificas (EOG) no
recogen las actividades cerebral y ocular por separado, sino que ambos adquieren una mezcla
de estas actividades propagadas hasta el lugar de colocacién del electrodo sobre el cuero
cabelludo. Este fendmeno, denominado contaminaciéon bidireccional, unido a la elevada
amplitud de los potenciales oculares en comparacién con los cerebrales, y al solapamiento
frecuencial entre las actividades ocular y cerebral, dificultan en gran medida el filtrado de los

artefactos oculares en registros EEG.

9.3 Métodos de filtrado evaluados

Los métodos denominados de reduccién o filtrado pretenden eliminar o como minimo
disminuir la actividad ocular presente en los registros de EEG. Sin embargo, la solucién mas
simple consiste en el rechazo de aquellas épocas o segmentos con evidente contaminacién

ocular. Este tipo de métodos presentan una problemdtica variada: por un lado, no rechazan los
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segmentos con baja actividad ocular y esto puede influir en los resultados obtenidos; y por otro
lado, tambié¢n se elimina informacién relevante debido a que el nexo entre las actividades
ocular y cognitiva es muy préximo. Por tal razén, se prefiere como preprocesado previo el
filtrado o reduccién de artefactos oculares al rechazo de los segmentos contaminados, debido a
que este ultimo conlleva una pérdida de informacién especialmente relevante en el caso de
sefales de tamafio limitado, o cuando los artefactos, como en el caso de los movimientos

oculares, ocurren con elevada frecuencia [Barlow, 1986].

En la memoria se describen diversas técnicas propuestas para la reduccién de la
contaminacidén ocular en las senales EEG. Entre ellas, se encuentran el método basado en

regresion lineal, considerado gold standard en el dmbito de la neuropsicofarmacologia, y otros

procedimientos mds avanzados basados en el filtrado adaptativo, modelos autorregresivos y
separacion ciega de fuentes. Los procedimientos basados en regresion lineal asumen que las
sefales EEG registradas son una superposicion lineal e invariante en el tiempo de diversas
actividades eléctricas. En concreto, estos procedimientos consisten en la estimacién de la
cantidad de actividad ocular (senal EOG) que hay presente en un determinado canal de EEG.
De esta manera, estos métodos se basan en el calculo de la propagacion de la actividad ocular
(representada por las diferentes derivaciones de EOG) a un canal de EEG, y la reconstruccién
de la senal EEG corregida a partir de la sustraccién de la parte de seial EOG presente en la
senal EEG registrada. Sin embargo, la regresion lineal presenta diferentes limitaciones: por un
lado, necesita del registro de una buena senal de referencia donde poder estimar la actividad
ocular; y por otro lado, no tienen en cuenta el fendmeno de contaminacién bidireccional entre
las actividades ocular y cerebral. Por tal razén, a pesar de que estos métodos estan considerados

como gold standard principalmente por su simplicidad, no s6lo reducen la contaminaciéon

ocular sino que también eliminan la actividad cerebral registrada en comun por los electrodos

de EOGy EEG [Jungetal., 2000].

Con el objetivo de solventar las limitaciones presentadas por el método basado en
regresion lineal, han ido apareciendo en la literatura otras aproximaciones. De hecho, una
primera mejora, conocida como regresion filtrada, consiste en reducir la cancelacién de

actividad cerebral a partir del filtrado paso-bajo de las sefiales EOG antes de realizar la
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sustraccion de la parte de EOG presente en el canal EEG. Otra técnica que se plantea como
mejora al método gold standard corresponde al filtrado adaptativo, en el cual los factores de
propagacién de la actividad ocular no tienen porqué ser constantes o independientes de la
frecuencia. A pesar de que existen diversos algoritmos de filtrado adaptativo, en esta tesis
doctoral se ha optado por utilizar el algoritmo RLS (recursive least squares), ya que ha
demostrado una mejor estabilidad y rapidez de convergencia para esta aplicacion [He et al.,
2007]. Sin embargo, a pesar de que el algoritmo RLS ha proporcionado buenos resultados en
la eliminacién de la contaminacién ocular en sefiales EEG, no son excesivamente mejores que

los obtenidos con el método gold standard. No obstante, estos resultados fueron alcanzados a

partir de un estudio que no reflejaba bien una situacién real, en el que no se contemplaba la
propagacién de la actividad cerebral, y por tanto no se tenfa en cuenta la contaminacién
bidireccional [He et al., 2007]. Ademds, de forma andloga al método de regresion, también se
propone la utilizacién de una versién del algoritmo RLS, denominada RLS filtrado, basada en
un filtrado paso-bajo de las senales EOG, previo a la sustraccién de la parte de EOG presente

en el canal de EEG.

La técnica propuesta en esta tesis doctoral, descrita con detalle en el capitulo 4, para la
reduccién de los artefactos de origen ocular que contaminan las senales EEG, corresponde a
una metodologfa automdtica basada en la separacién ciega de fuentes (BSS). La BSS es un
método emergente en el campo del procesado de sefiales, que consiste en la recuperacion de las
senales originales denominadas fuente a partir unicamente de las mezclas observadas. En la
aplicaciéon que ocupa esta tesis doctoral, este problema se traduce en la separacién de las
actividades eléctricas de origen cerebral y ocular, que han dado lugar a las sefiales EOG y EEG
registradas. No obstante, la resoluciéon de este problema es complicada ya que tnicamente se
dispone de la informacién proporcionada por las sefiales mezcladas (EOG y EEG registradas),
no teniendo ninglin conocimiento ni de la naturaleza de las sefales fuente (actividades ocular
y cerebral) ni del proceso de mezcla llevado a cabo. En la memoria se realiza una visién
panordmica de los numerosos algoritmos existentes para la resolucién del problema de BSS.
Bésicamente, pueden dividirse en dos grupos: los denominados de decorrelacién espacio-
temporal, que utilizan dnicamente estadisticos de segundo orden (SOS); y los basados en la

independencia estadistica de las fuentes, que aplican estadisticos de orden superior.
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9.4 Conclusiones

9.4.1 Algoritmo automdtico de seleccién de componentes fuente artefactuadas

Una vez realizada la descomposicion de las sefiales EOG y EEG registradas en
componentes fuente mediante alguno de los algoritmos de BSS considerados, se propone un
algoritmo automdtico basado en reglas booleanas para la identificaciéon de las componentes
fuente asociadas a actividad ocular. La metodologia propuesta para realizar esta identificacién
estd focalizada en el conocimiento existente acerca de la actividad ocular: caracteristicas
frecuenciales y topografia espacial de su propagaciéon. En concreto, para que una componente
sea identificada como artefacto ocular, deben cumplirse simultinecamente los siguientes

criterios [Romero et al., 2008]:

* La potencia relativa de la componente en la banda frecuencial delta debe superar el 60%.

* Los pesos asociados a la proyeccién (normalizados por el peso méximo de esa
componente) de la componente en los electrodos de EOG deben ser superiores a 0.9.

* Los pesos de la proyeccion de la componente en los electrodos de EEG deben seguir un
gradiente relacionado con el conocimiento fisioldgico disponible acerca de la

propagacién de la actividad ocular.

Ademis, una vez identificadas las componentes fuente de origen ocular, se muestra el

procedimiento para la obtencién de las sefiales EEG corregidas de contaminacién ocular.

9.4.2 Generacién de senales simuladas

La evaluacién cuantitativa de la eficacia de los métodos de filtrado ocular propuestos
requiere un conocimiento previo de las actividades ocular y cerebral por separado. La situacién
mis viable, en la cual estas actividades pueden ser inicialmente conocidas, precisa la utilizacién
de senales EOG y EEG simuladas. Por otro lado, se requiere que las senales simuladas
representen una situacion clinica cercana a la realidad, ya que, de esta manera, los resultados
obtenidos pueden extrapolarse a un caso prictico con sefiales reales. En esta tesis doctoral, se

propone la generacién de senales simuladas a partir de la mezcla de las actividades ocular y
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cerebral, previamente extraidas a partir de sefiales EOG y EEG registradas. Actualmente, en la
literatura existe cierta controversia acerca de si la mezcla en el cerebro es instantinea
(propagacién de las actividades bioeléctricas independiente de la frecuencia) o convolutiva
(dependiente de la frecuencia). En la memoria se plantean ambas posibles estrategias para la

generacion de las sefiales simuladas.

La metodologia para la extraccién de las actividades ocular y cerebral a partir de las senales
reales, estd basada en criterios de seleccién de los segmentos mas adecuados, y en un cierto
procesado con el objetivo de minimizar la contaminacién bidireccional existente entre ambas
actividades. La actividad ocular (sefiales EOG fuente) es obtenida a partir de segmentos con
amplitudes normales de EOG, sometidos a un filtrado paso-bajo para eliminar posibles
interferencias de origen neuronal. Por otro lado, la actividad cerebral (sefiales EEG fuente) se
obtiene a partir de segmentos de muy baja actividad ocular, filtrados paso-alto con la finalidad

de eliminar los pequefos potenciales de origen ocular.

Respecto al procedimiento de generaciéon de sefales EOG y EEG simuladas mediante
mezclas instantdneas, los modelos de propagacién de las actividades ocular y cerebral, basados
en coeficientes constantes, son estimados a partir de la aplicacién del método de regresién a los
segmentos de corta duracidn representativos de cada situacién. En este caso, se obtienen como
resultado 20 segmentos, de 3 minutos de duracién, de sefales EOG y EEG simuladas, que
perfectamente podrian corresponder a 20 voluntarios ficticios. Sin embargo, los modelos de
propagacion correspondientes a las mezclas convolutivas corresponden a modelos generales
lineales MISO (multiple-input single-output) con estructura autorregresiva ARX. En general,
los modelos de mezcla convolutiva identificados en la tesis muestran que el medio de
propagacién actiia como un filtro paso-bajo, atenuando en mayor medida la actividad de
elevada frecuencia. Las respuestas frecuenciales obtenidas de las funciones de transferencia
asociadas a los modelos de propagacion de la actividad ocular y cerebral corresponden a filtros
paso-bajo y paso-todo, respectivamente. Un analisis detallado de las respuestas frecuenciales
correspondientes a la propagacion de la actividad ocular, revela que los anchos de banda a 3dB
incluyen aproximadamente el 97% de la energfa de las sefiales EOG fuente, de manera que el

efecto del filtrado paso-bajo pricticamente no actta sobre la actividad ocular. De esta manera,
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el analisis realizado considerando ambas aproximaciones, proporciona resultados de interés
sobre la controversia acerca de si la propagacién ocular es dependiente o independiente de la
frecuencia. A pesar de que inicialmente podria pensarse lo contrario, las propagaciones ocular
y cerebral obtenidas a partir de los modelos MISO pueden considerarse independientes de la
frecuencia, y por tanto totalmente de acuerdo con el conocimiento biofisico existente [Nunez

y Srinivasan, 2006].

Ademds, los pardmetros definidos, correlacién de Pearson e indice SAR (signal-to-artifact
ratio), para evaluar la distribucién de la contaminacién ocular en las senales simuladas,
demuestran que ambas bases de datos simuladas, instantdneas y convolutivas, son coherentes
con la informacidn fisiolégica conocida: la contaminacién ocular vertical disminuye siguiendo
el eje anterior-posterior, mientras que la horizontal se propaga lateralmente. Esta coherencia,
afadida a la simetria hemisférica, proporciona consistencia a los modelos de propagaciéon

estimados, y por tanto a las sefiales EOG y EEG simuladas.

9.4.3 Preblanqueo

En el capitulo 4 se describen diferentes métodos para la realizacién del preblanqueo de las
senales EOG y EEG registradas. Este preblanqueo, que suele utilizarse como preprocesado
previo a la aplicacién de los algoritmos de BSS, consiste en la ortogonalizacién de la matriz de
mezcla, reduciendo de esta manera la complejidad del problema de BSS, ya que el nimero de
elementos a estimar de una matriz ortogonal es practicamente la mitad que una matriz
normal. En la memoria, se evaltian cuatro métodos de preblanqueo sobre la base de datos

simulada de mezclas instantaneas:

* sin preblanqueo,
* preblanqueo convencional,
* preblanqueo convencional modificado, y

* preblanqueo robusto

Los dos ultimos métodos estin basados en la reduccién del posible ruido aditivo afiadido

en el proceso de mezcla. El andlisis comparativo realizado incorpora el calculo del coste
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computacional de cada método, y de diversas variables asociadas al error cometido en los
dominios temporal y frecuencial. Los resultados indican que los artefactos oculares pueden ser
identificados y filtrados mediante todos los procedimientos de preblanqueo considerados,
incluso cuando no se realiza ningin preblanqueo previo a la aplicacion del algoritmo de BSS.
Sin embargo, en este dltimo caso, también se observa una reduccién de la actividad cerebral,
especialmente en los canales de EEG anteriores. El método convencional de preblanqueo,
utilizado como preprocesado previo a los algoritmos de BSS basados en SOS (AMUSE y
SOBI), proporciona los coeficientes de correlacion mds elevados entre las sefiales EEG fuente y
las senales EEG corregidas. Respecto al coste computacional, los resultados obtenidos
advierten que, a pesar de que el preblanqueo facilita la resolucién del problema de BSS,
también conlleva una transformacién matricial adicional que se ve reflejada en el hecho que la
aplicacién de cualquier método de preblanqueo supone un mayor tiempo de célculo. En
concreto, el coste computacional del algoritmo robusto de preblanqueo es superior al resto de
métodos para AMUSE, SOBI ¢ INFOMAX, debido a que éste consiste en un procedimiento
iterativo de convergencia. Como conclusién, los métodos de preblanqueo que muestran

mejores resultados en el filtrado dependen del algoritmo BSS utilizado en cada caso:

* El método de preblanqueo convencional es el mds adecuado para los algoritmos
AMUSE y SOBL

* Tanto el método convencional como el convencional modificado resultan idéneos para
el preblanqueo con el algoritmo INFOMAX.

* El método convencional modificado es el que proporciona mejores resultados para el
algoritmo FastICA, si bien en el tiempo de célculo es ligeramente superior al método
convencional y con resultados muy similares.

* Por dltimo, el método robusto de preblanqueo es el mas idéneo para el algoritmo

JADE.

Si bien hay que hacer notar que los resultados obtenidos para los algoritmos basados en
HOS son similares entre los diferentes métodos de preblanqueo evaluados, por lo que la
utilizacién del preblanqueo convencional también puede considerarse adecuada para los

algoritmos FastICA, JADE ¢ INFOMAX. Por todo ello, se decide utilizar el método de
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preblanqueo convencional como preprocesado previo en todos los algoritmos de BSS para los

andlisis siguientes realizados tanto en senales simuladas como en senales reales.

Por otro lado, la eficacia de la eliminacién de la contaminacién ocular se ve afectada en
gran medida por la presencia de ruido adicional en el proceso de mezcla. El método
convencional de preblanqueo contintia siendo el més apropiado como preprocesado previo a
los algoritmos AMUSE y SOBI para los diferentes valores de SNR simulados, obteniendo
coeficientes de correlacion entre las seniales fuente y las senales corregidas de 0.981 sin ruido

adicional, 0.904 con SNR=10dB, y 0.802 con SNR= 5dB.

9.4.4 Seiiales simuladas: mezclas instantdneas y convolutivas

La primera conclusiéon que se obtiene en la evaluacién realizada sobre las dos bases de
datos de senales simuladas es que el método de filtrado ocular basado en regresion lineal, y
considerado gold standard, no sélo reduce los artefactos oculares sino que también elimina
actividad cerebral (errores entre las senales EEG fuente y EEG corregidas en las potencias
absolutas de las bandas alfa y beta de 29.96% y 28.22% para las mezclas instantaneas, y de
24.91% y 22.06% para las mezclas convolutivas). Esta eliminacién de la actividad cerebral
queda reducida al aplicar la versién filtrada de la regresién, empeorando, sin embargo, los

errores en las potencias relativas (promedio alrededor del 10% para ambas mezclas simuladas).

La eficacia del método de reduccion ocular basado en el filtrado adaptativo RLS, asi
como su version filtrada, es muy similar a la del método de regresién y su version filtrada. Se
realiza un estudio del comportamiento del filtrado adaptativo RLS en la reduccién de la
actividad ocular en funcién del orden de los filtros y del factor del olvido con el objetivo de
seleccionar los valores més adecuados para esta aplicacién. Los mejores resultados se obtienen
con un factor de olvido igual a 0.9999 y no dependiendo précticamente del orden seleccionado

para los filtros FIR (aunque M=1 proporciona el minimo error).

Respecto a los algoritmos de filtrado ocular basados en BSS, el analisis realizado acerca

de la influencia de la duracién del segmento considerado para la descomposicién concluye que
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los algoritmos basados en estadisticos de orden superior (HOS) requicren de la mayor
duracién posible, ya que el error cometido disminuye con la utilizacién de segmentos de mayor
longitud. No obstante, los algoritmos basados en estadisticos de segundo orden (SOS), a
excepcién del Andlisis de componentes principales (PCA), proporcionan errores similares
para todas las duraciones consideradas. Para las mezclas instantdneas, la duraciéon de 90
segundos es la que produce el minimo error para los algoritmos SOS, a diferencia de las
mezclas convolutivas donde el minimo error se consigue con 15 segundos, si bien la diferencia
de error obtenida para ambas mezclas entre 15 y 90 segundos es muy pequena. Los errores
menores para la técnica PCA se obtienen con segmentos de corta duracién (5 segundos), no
resultando mejores que los obtenidos con el método considerado gold standard. Por otro lado,
la aplicacién de los algoritmos basados en SOS y HOS no proporciona resultados similares,
debido a que proceden de hipétesis diferentes respecto a la estimacion de las seniales fuente. En
general, los algoritmos HOS no separan perfectamente las actividades ocular y cerebral,

mostrando sefiales fuente correspondientes a la mezcla de estas actividades.

Los errores entre las variables espectrales para las sefales EEG fuente y las corregidas
calculadas para los algoritmos basados en HOS disminuyen a medida que aumenta la duracién
de la muestra considerada para la descomposicién, pero atn asi estin lejos de los errores
porcentuales promedios obtenidos para los algoritmos basados en SOS: alrededor del 30%
para FastICA alrededor del 15% para INFOMAX, y alrededor del 17% para JADE,
comparado con el 1.77% y 4.25% para SOBI, en mezclas instantineas y convolutivas
respectivamente. Los valores promedio de error y de correlacién obtenidos para los métodos
INFOMAX, regresion vy filtrado adaptativo RLS son similares. La distribucién topografica
muestra que los errores estin localizados principalmente en la regién cerebral anterior,
especialmente en los canales frontopolares y frontolaterales. Ademads, en el estudio de mezclas
convolutivas, las versiones filtradas de la regresién lineal y del filtrado adaptativo
proporcionan muy buenos resultados en promedio: coeficientes de correlacién de 0.950 y
0.945, y errores en las variables espectrales de 11.90% y 11.33%, respectivamente. Sin embargo,

los resultados obtenidos para el algoritmo de descomposicién SOBI son todavia mejores:

0.961 y 4.25%.
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En base a los resultados obtenidos en los dominios temporal y frecuencial sobre senales
artificiales simuladas mediante mezclas instantdneas y convolutivas, puede concluirse que los
algoritmos basados en SOS (AMUSE y SOBI) son las técnicas que demuestran mayor
eficiencia y eficacia para la reduccién de los artefactos oculares (preservando y recuperando

mayor actividad cerebral que el resto de técnicas evaluadas), en relacién a:

® la similitud (calculada mediante el MSE y el coeficiente de correlacién de Pearson) entre
las senales EEG fuentes y las sefales EEG corregidas,

* ¢l indice SAR con mejoras de hasta 40dB en los electrodos frontopolares, y

® las variables espectrales utilizadas con frecuencia en la prictica clinica (errores promedio
de todos los canales inferiores al 2% y al 5%, para mezclas instantaneas y convolutivas

respectivamente).

Por otro lado, la configuracién o montaje de los electrodos EOG y EEG en la rutina
clinica cambian dependiendo de la aplicacién. Ademds, diversos estudios recientes han
sugerido métodos de filtrado ocular diferentes en funcién de la aplicacién: unos aconsejan la
utilizacion de algoritmos basados en BSS [Joyce et al., 2004] [Kierkels et al., 2006], y otros el
método basado en regresion especialmente cuando el nimero de canales disponibles es
pequeno [Wallstrom et al., 2004] [Schlogl et al., 2007]. De esta manera, aunque la parte
principal del andlisis realizado con mezclas instantaneas estd realizada con 2 canales de EOG y
19 de EEG, también se considera la evaluacién de los diferentes métodos de filtrado ocular en

las siguientes configuraciones:

1) aplicaciones clinicas de EEG infantil, neonatal y polisomnografia, en las cuales suele
disponerse de 6 electrodos de EEG; y

2) la peor situacion posible viene contemplada por la no disponibilidad de senales de
referencia EOG, ya que en esta circunstancia no puede aplicarse el método

considerado gold standard.

Para el primer caso, los errores obtenidos tras la aplicacién del método basado en el
algoritmo SOBI son inferiores a los obtenidos con la regresién lineal, incluso con su versién

filtrada. Respecto a la segunda posibilidad, la metodologia basada en BSS demuestra ser una
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técnica de filtrado valida a pesar de no disponer de informacién de la actividad ocular

registrada en canales de referencia EOG.

9.4.5 Aplicacién en seiales reales: Efecto firmaco

En los estudios denominados de firmaco-EEG, los efectos del firmaco en el sistema
nervioso central son determinados mediante los cambios producidos en las sefiales EEG entre
condiciones pre- y post-administracion. Estas variaciones del EEG son cuantificadas
normalmente mediante el cilculo de variables en las diferentes bandas frecuenciales de interés
clinico. Ademis, la utilizacion de los cambios temporales de dichas variables en combinacién
con los niveles plasmaticos del firmaco permite la estimacién de modelos farmacocinéticos-
farmacodindmicos (PK-PD), considerados de gran utilidad a la hora de predecir niveles de
dosificacién e intervalos de administracién [Barbanoj et al., 2002]. De igual forma, otros
métodos multicanal, como el mapeo topografico cerebral o la tomografia electromagnética
cerebral de baja resolucién (LORETA) han proporcionado recientemente una informacién

mds precisa que el andlisis individual, canal a canal, del EEG.

De esta manera, una vez realizado el andlisis objetivo de la eficacia de los diferentes
métodos de filtrado de la contaminacién ocular sobre sefiales EEG simuladas, a continuacién
se propone valorar la influencia de este filtrado ocular en la evaluacién de los efectos inducidos
por un farmaco en el cerebro, mediante la utilizacién de bases de datos con senales reales. Se
consideran dos métodos de filtrado ocular: el método utilizado normalmente basado en
regresion lineal, y el algoritmo SOBI basado en BSS, que ha proporcionado los mejores
resultados sobre sefiales simuladas. Ademas, se dispone de dos bases de datos correspondientes
a la administracién de dos clases de firmacos psicoactivos (neurolépticos y benzodiacepinas)

cn VOhlIltal‘iOS sanos.

Dominio temporal

De forma similar a lo observado con las senales simuladas, la evolucién temporal de las

senales EEG reales corregidas pone de manifiesto que, aunque ambos métodos reducen la
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contaminacién ocular, el método de regresién elimina ademds simultdneamente parte de la

actividad cerebral, especialmente en los canales de EEG anteriores.

Dominio frecuencial

El anilisis realizado en el dominio frecuencial indica que la regresién no sélo reduce las
componentes frecuenciales asociadas a actividad ocular, sino que también disminuye otras
componentes asociadas a actividad cerebral de interés (disminucién del pico alfa en los canales
anteriores). Esta reduccidon de la actividad cerebral, tras la aplicacién del filtrado ocular
mediante la regresion, se obtiene en todos los instantes temporales, pre- y post-administracién

del firmaco. Por tanto, estos resultados parecen indicar que el filtrado ocular considerado go/d
standard puede influir en gran medida en la evaluacién del efecto del firmaco, especialmente

en aquellas bandas frecuenciales (alfa y beta) donde la eliminacion de la actividad cerebral es

evidente.

Mapas topogrificos

El andlisis firmaco-qEEG clasico, basado en la representacion topografica de los cambios
inducidos por el firmaco en comparacién con placebo, a pesar de las conclusiones extraidas en
el dominio frecuencial, revela perfiles farmacodindmicos resultantes no excesivamente dispares
para ambos métodos de filtrado ocular al observar todos los canales del mapa de manera global.
Si bien es cierto que se observan diferencias localizadas en la regién anterior, éstas no son
determinantes para deducir conclusiones diferentes acerca del efecto global del firmaco en las
variables espectrales. Los resultados obtenidos en los canales anteriores tras la aplicacién del
filtrado ocular basado en BSS, son mds coherentes con los observados en los canales centrales y
posteriores. Parece de dificil explicacién que, tras el filtrado por regresion, un firmaco muestre
diferencias en todos los canales de EEG, a excepcion de los canales anteriores, en los cuales la

incidencia de la contaminacién ocular es maxima.

Relaciones PK/PD

El vinculo entre la dosis administrada de un firmaco y su utilidad en el tratamiento de la

enfermedad viene descrito mediante la farmacocinética y la farmacodindmica. La asociacion
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entre la componente farmacocinética y la componente farmacodindmica es evaluada mediante
el cdlculo de la correlacién cruzada normalizada entre las curvas de concentracion plasmética 'y
la evolucién temporal de las variables espectrales. Para las dos bases de datos analizadas,
neurolépticos y benzodiacepinas, los valores de correlacién obtenidos tras el filtrado ocular
mediante regresion lineal son inferiores a los obtenidos tras la aplicacién del filtrado mediante
BSS, alcanzando la significacién estadistica al computar las variables a partir del promedio de
los canales anteriores (p<0.013 para la potencia absoluta delta tras la administracién de
risperidona; p<0.026 para la potencia absoluta alfa tras olanzapina; y p<0.021 para la potencia
relativa alfal tras la administracion de 0.25mg de alprazolam). Por otro lado, los valores de
correlacion obtenidos para los canales de EEG localizados en las regiones central y posterior
son muy similares para ambos métodos de filtrado ocular. Ello permite concluir que los
cambios de dichos ritmos en la regién anterior tras la administracién del firmaco estan mas
relacionados con el efecto del firmaco al utilizarse el método propuesto en esta tesis, que al

aplicar el procedimiento gold standard.

Tomografia cerebral

Finalmente, la aplicacién de métodos mads recientes, como las técnicas de neuroimagen,
basadas en la resolucién del problema inverso a partir del EEG, permiten la identificaciéon
anatdmica de las regiones cerebrales involucradas en la accidn farmacoldgica. Las imdgenes de
tomografia cerebral generadas con LORETA representan mapas tridimensionales de las
diferencias estadisticamente significativas entre los valores de densidad de corriente cerebral
calculados tras la administracién del firmaco en comparacién con placebo. Debido a que
todos y cada uno de los canales EEG (anteriores incluidos) influyen en las corrientes de
densidad para todos y cada uno de los véxels, el mérodo de filtrado tiene una mayor incidencia
en los resultados que al considerar los mapas topograficos. En ambas basas de datos, los
resultados obtenidos muestran una mayor simetria interhemisférica tras la aplicacién del
filtrado ocular mediante el método basado en BSS. En este caso, esta simetria corresponde a

una situaciéon mds logica ya que la actividad cerebral registrada es espontanea.

Por otro lado, la técnica LORETA comprende la realizacion de un test estadistico para

cada véxel (el cerebro se divide en 6239 véxels), siendo necesaria una correccién por multiples
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comparaciones. El método implementado en el software LORETA, y por tanto mas utilizado,
corresponde a la correcciéon de Holmes, aunque ésta, al igual que la de Bonferroni, es
demasiado conservadora. Ambos métodos consisten en la sobreestimacién del valor de t
asociado a un cierto nivel de confianza. En esta tesis, se analiza la correccién por el test
binomial que es mucho menos conservador y proporciona significacién estadistica a aquellos
voxels que formen parte de una regién compacta supraumbral formada por al menos 341
voxels. En este caso, no se realiza ningin recilculo del valor de t umbral. Los mapas de
probabilidad estadistica calculados, y por tanto las regiones consideradas activadas-
desactivadas tras la administracion de diferentes dosis de alprazolam, han permitido analizar el
efecto de la correccién por comparaciones multiples en la evolucién temporal/espacial de las
regiones cerebrales consideradas significativas. Estos han demostrado la dependencia en gran
medida del valor critico de t a partir del cual se considera significaciéon estadistica. Los
resultados observados tras la correccién binomial indican una pauta temporal/espacial mas

légica que si se utiliza la correccién de Holmes. Por ello se concluye:

® ¢l andlisis clisico de LORETA y en general de las técnicas de neuroimagen, basado en la
identificacién de regiones cerebrales involucradas en la accidén farmacoldgica mediante
un criterio de todo/nada no parece ser el més adecuado, y

* [as representaciones propuestas en esta tesis basadas en la correcciéon binomial y

mostrando el efecto en funcién del valor de t asociado resulta mas adeucado.

9.4.6 Herramienta informdtica para uso clinico

En el ultimo capitulo de esta tesis se ha descrito una interfaz grifica, denominada qEEG,
que ha sido disefiada ¢ implementada con el objetivo de proporcionar al personal clinico
investigador una herramienta informdtica que les facilite la obtencién de resultados en los
estudios de firmaco-qEEG. Esta herramienta, desarrollada en Matlab®, es completamente
interactiva, permitiendo al usuario la seleccién de diferentes pardmetros involucrados en el
proceso de filtrado de los artefactos que contaminan las sefiales EEG. Este proceso de filtrado
consta de dos etapas: 1) reduccién de la contaminacién ocular, y 2) rechazo de las épocas

artefactuadas. En la primera etapa, el usuario puede escoger entre el método de filtrado
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considerado gold standard, basado en regresion lineal, y diversos algoritmos de separacion ciega
de fuentes. De entre estos ultimos, estd disponible el método propuesto en esta tesis tras la
evaluacién en sefales artificiales y reales bajo el efecto de firmaco. Una vez realizada esta
primera etapa, la interfaz ofrece la posibilidad de revisar las sefiales EEG obtenidas, libres de
contaminacién ocular. En cuanto a la segunda etapa, la interfaz permite la visualizacién del
numero de épocas de 5 segundos que quedan libres de artefacto, y la revisién de los criterios de
rechazo, de manera que es el usuario el que tiene la decisién final acerca de anadir o no al

estudio una época determinada.

Ademas, la interfaz qEEG tiene implementadas diferentes aproximaciones para la
obtencién de resultados, utilizando la referencia promedio mastoides o promedio comun, y
diversos andlisis estadisticos univariables y multivariables, paramétricos y no paramétricos. La
interfaz muestra los resultados de manera grafica, y exporta también ficheros con el formato
adecuado para el uso de software especifico para la estimacién de modelos PK/PD vy el andlisis
de tomografia cerebral mediante LORETA. Esta interfaz, que incorpora todos los métodos de
filerado aportados por esta tesis, ya estd siendo utilizada habitualmente en sus estudios
farmacolégicos por el Centro de Investigaciéon de Medicamentos (CIM) del Hospital de la

Santa Creu i Sant Pau de Barcelona.

9.5 Aportaciones mas relevantes

En este apartado se resumen las principales aportaciones de esta tesis doctoral. La
aportacién mads relevante consiste en la implementacién de un nuevo método completamente
automatico para la reduccion de la contaminacion ocular en las sefales EEG. Dicho método

comprende los siguientes supuestos:

* sc basa en los algoritmos SOBI o AMUSE, indistintamente, de BSS,
® sc aplica en segmentos de corta duracién,
® requiere de un preblanqueo previo basado en la descomposicion singular en valores y

vectores propios de la matriz de covarianza, e
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* incluye la deteccién automatica de las componentes fuente asociadas a actividad ocular
mediante reglas booleanas basadas en caracteristicas temporales y frecuenciales propias

de la actividad ocular.

La eficacia de este método automatico de filtrado ocular ha sido validada tanto en sefales
simuladas [Romero et al., 2008] [Romero et al., 2009a] como en sefiales reales [Romero et al.,

2009b], demostrando un comportamiento mejor que el método considerado gold standard. La

clevada eficacia mostrada por el nuevo método automadtico propuesto para el filtrado ocular es
de gran utilidad en el entorno clinico, ya que facilita el hecho de disponer de senales EEG mas
libres de artefacto, proporcionando de esta manera una mayor robustez a los resultados y

conclusiones obtenidos.

En segundo lugar, se han estimado modelos MISO que reflejan la propagacion de las
actividades ocular y cerebral a lo largo del cuero cabelludo. Dichos modelos han permitido
aportar informacién para aclarar la discusién acerca de la dependencia o independencia de la
frecuencia en la propagacién ocular. Estos resultados afirman que ambas propagaciones de las
actividades ocular y cerebral pueden considerarse pricticamente independientes de la
frecuencia, y por tanto las sefales EOG y EEG registradas corresponden a mezclas

instantdneas de las actividades ocular y cerebral presentes.

Finalmente, se ha realizado una herramienta informatica para el procesado de senales EEG
en estudios de firmaco-EEG. Esta interfaz gréfica interactiva ya ha empezado a ser utilizada en
diversos estudios de evaluacién del efecto de un firmaco en el sistema nervioso central [Alonso

etal, 2010], por el CIM del Hospital de la Santa Creu i Sant Pau de Barcelona.

9.6 Extensiones futuras

El analisis de la actividad cerebral tras la administracién de firmacos es un tema
totalmente nuevo en el departamento de Enginyeria de Sistemes, Automatica i Informatica

Industrial (ESAII) y en el Centre de Recerca en Enginyeria Biomeédica (CREB) de la
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Universidad Politécnica de Catalufia (UPC). Por tanto, esta tesis doctoral, basada en la
obtencién de sefales EEG libres de artefactos, constituye el punto de partida de una linea de
investigacién sobre el efecto de los férmacos en el sistema nervioso central, que implicard

futuros trabajos.

Ademis de las extensiones futuras derivadas de la linea de investigacion, a lo largo de la
tesis se han encontrado dreas de interés que no pudieron ser estudiadas con la amplitud que el
tema requeria, por alejarse de los objetivos propuestos o por limitaciones de tiempo. En este

apartado, se comentan algunas de las posibles extensiones futuras de este trabajo.

9.6.1 Filtrado de otro tipo de artefactos

En esta tesis se ha abordado principalmente el filtrado de los artefactos de origen ocular

que contaminan las senales EEG debido a su especial problematica por las siguientes razones:

* La proximidad entre las fuentes de generacidn de las actividades ocular y cerebral,

* ]a magnitud de los potenciales asociados a la actividad ocular es mucho mayor que los de
la actividad cerebral,

® la ocurrencia la actividad ocular es elevada, y

® ¢l solapamiento frecuencial entre las actividades ocular y cerebral.

Sin embargo, en los registros de EEG existen otros tipos de artefactos que también
deberfan considerarse. En esta tesis se tienen en cuenta dentro de la segunda etapa de
preprocesado, relacionada con el rechazo de las épocas segmentos artefactuados. No obstante,
algunos de estos artefactos, como la contaminacién cardiaca o muscular, podrian ser filtrados
previamente, y de esta manera se evitarfa la eliminacién de informacién que conlleva el

rechazo de épocas artefactuadas.

Por tanto, el algoritmo automdtico de identificacién propuesto en esta tesis podria
incorporar la identificacién de las componentes fuente asociadas a actividad cardiaca y
muscular. De hecho, en un trabajo inicial de esta tesis se realizaba dicha identificacién de
manera manual en base a los siguientes criterios 16gicos: 1) deteccién del artefacto cardiaco por

su morfologia y periodicidad, y 2) deteccién de los artefactos de origen muscular debido al
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aumento de actividad en la banda frecuencial (20-40Hz) y su localizacién temporal y

frontolateral [Romero et al., 2003].

9.6.2 Aplicacién en suefio

El sueno constituye una etapa de gran actividad donde se operan cambios hormonales,
metabolicos, térmicos, bioquimicos y en la actividad mental en general. El cerebro tiene
esencialmente tres estados funcionales: vigilia, suefio sin movimientos répidos de ojos (REM —
rapid eye movement) y suefio con REM. Los dos estados de suefio, conocidos comiinmente
como no-REM y REM, se repiten de manera ciclica varias veces durante la noche. El estado de
no-REM se divide en cuatro fases relacionadas con el nivel de profundidad de sueno: fase 1 a
fase 4. La frecuencia de las ondas del EEG va disminuyendo progresivamente con la
profundidad del suefio [Carskadon y Dement, 1994]. Estas fases de suefio estdn caracterizadas

por la aparicién de diversos transitorios: puntas de vértice, spindles o husos de suefo, y

complejos K. En concreto, la fase 2, predominante durante el sueno, viene caracterizada por
los spindles y los complejos K. Los spindles son trenes de actividad sincronizada con una
frecuencia de oscilacién entre 11 y 14Hz y duracién entre 0.5 y 1 segundo. Los complejos K
son ondas lentas asociadas a componentes de baja frecuencia similares a las de la actividad
ocular, de amplitud alrededor de los 751V, formadas por una deflexién positiva seguida de otra
negativa de duracién variable entre 0.5 y 2 segundos [ Andreassi, 2000]. Por otro lado, ¢l suefio
REM que consiste en una fase de alta actividad cerebral eléctrica y metabdlica, estd
caracterizado por el movimiento rdpido (siguiendo un patrén irregular) del globo ocular. De
hecho, el estado REM presenta mds semejanzas con un estado de vigilia que con uno de suefio,
y no sdlo respecto a las seniales EEG sino que también en otras medidas fisioldgicas como la
frecuencia cardiaca, la presiéon sanguinea o la frecuencia respiratoria. Sin embargo, como

defensa de conservacion del suefio, la fase REM presenta una atonfa muscular generalizada.

El suefio presenta una problemdtica afadida al procedimiento de filtrado ocular descrito
en esta tesis, mediante los algoritmos de BSS. La razén consiste en que el grado de

contaminacién ocular en la sefiales EEG es muy distinto para las diferentes fases de suefio. Por
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un lado, la actividad ocular presenta una incidencia de critica importancia durante el suefio
REM. Los movimientos rapidos oculares que se producen durante esta fase con una ocurrencia
clevada, contaminan en gran medida los registros de EEG, dificultando la extraccién de
informacién cerebral [Waterman et al,, 1992]. Por otro lado, existe actividad cerebral, como
los complejos K o las ondas lentas que caracterizan las fases 3 y 4, de localizacién frontal que
pueden ser fécilmente confundidas con actividad ocular ya que quedan registradas claramente
en las derivaciones de EOG [Anderer et al., 1999]. Por tanto, la identificacién automdtica de
las componentes oculares basadas en reglas booleanas podria ser mejorado y adaptado
convenientemente para sefiales EEG registradas durante el suefio. En este caso, con el objetivo
de solventar la problematica afnadida durante el suefio, se propone como extensién futura la
realizacién de un algoritmo automético de decision basado en redes neuronales o
preferentemente, 16gica difusa. El motivo de decantarse por el segundo radica en el hecho que
un decisor borroso intenta reproducir el conocimiento de un experto, aportando una
interpretacién contextual de gran utilidad en el 4mbito clinico, a diferencia del decisor basado

en redes neuronales.

9.6.3 Utilizacién de otros algoritmos de BSS

En esta tesis, se han tenido en cuenta un gran nimero de algoritmos de BSS tanto SOS
como HOS, pero podrian evaluarse otros en futuros trabajos. En la literatura existe una gran
variedad de algoritmos o extensiones para la solucién del problema de BSS: con restricciones,
no lineales, convolutivos o los que tienen en cuenta el probable ruido anadido por los sensores
o electrodos. Ademds, existen otras versiones del problema de BSS, que también podrian
aplicarse para el filtrado de artefactos en senales EEG o MEG, como pueden ser el ICA

topogrifico, la factorizacién de matrices no negativas (NMF - non-negative matrix
Jactorization), sparse PCA, o la decomposicion candnica (PARAFAC - parallel factor analysis)

[Choi et al., 2005].
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9.7 Publicaciones derivadas de la tesis

9.7.1 Articulos de revista

* Romero S., Mananas M.A. y Barbanoj M.J. “A comparative study of automatic
techniques for ocular artifact reduction in spontaneous EEG signals based on clinical

target variables: a simulation case”. Computers in Biology and Medicine 38:348-360,

2008.

* Romero S., Mananas M.A. y Barbanoj M.J. “Ocular reduction in EEG signals based on

adaptive filtering, regression and blind source separation”. Annals of Biomedical

Engineering 37:176-191, 2009.

* Romero S., Mafianas M.A. y Barbanoj M.J. “Influence of ocular filtering in EEG data on
the assessment of drug-induced effects on the brain”. Human Brain Mapping 30:1470-

1480, 2009.

* Alonso J.F., Mananas M.A., Romero S., Hoyer D., Riba J. y Barbanoj M.J. “Drug effect

on EEG connectivity assessed by linear and nonlinear couplings”. Human Brain

Mapping 31:487-497, 2010.

9.7.2 Comunicaciones a congresos internacionales

* Romero S., Mananas M.A,, Clos S., Giménez S. y Barbanoj M.J. “Reduction of EEG
artifacts by ICA in different sleep stages”. 25% Annual International Conference of IEEE

Engineering in Medicine and Biology Society 2675-2678, Cancin (México), 2003.

* Romero S., Mananas M.A., Riba J., Morte A., Giménez S., Clos S. y Barbanoj M.J.
“Evaluation of an automatic ocular filtering method for awake spontaneous EEG signals

based on independent component analysis”. 26" Annual International Conference of

IEEE Engineering in Medicine and Biology Society 925-928, San Francisco (USA), 2004.
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methods”. 28% Annual International Conference of IEEE Engineering in Medicine and
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* Alonso J.F., Mananas M.A., Romero S., Riba J., Barbanoj M.J. y Hoyer D. “Connectivity
analysis of EEG under drug therapy”. 29" Annual International Conference of IEEE
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* Romero S., Mananas M.A., Riba J., Morte A., Giménez S., Clos S. y Barbanoj M.J.
“Anilisis comparativo de métodos de filtrado automatico de artefactos oculares en
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Enginyeria Biomédica, Barcelona, 2004.

* Romero S., Mafianas M.A., Riba J., Morte A. y Barbanoj M.J. “Nuevo método
automatico de filtrado ocular en senales EEG espontdneas basado en Analisis de

componentes independientes”. XXV Jornadas de Automdtica CEA, Ciudad Real, 2004.

* Romero S., Mananas M.A. y Barbanoj M.J. “Estudio comparativo de técnicas

automaticas para el filtrado ocular en senales EEG simuladas®. XXVIII Jornadas de

Automdtica CEA, Huelva, 2007.

* Alonso JF., Martinez N.P., Mananas M.A., Romero S. y Barbanoj M.J. “Aplicacién de la

entropia condicional para el andlisis del EEG bajo terapia farmacolégica”. XXX Jornadas

de Automdtica CEA, Valladolid, 2009.
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Abstract

Eye movement artifacts represent a critical issue for quantitative electroencephalography (EEG) analysis and a number of mathematical
approaches have been proposed to reduce their contribution in EEG recordings. The aim of this paper was to objectively and quantitatively
evaluate the performance of ocular filtering methods with respect to spectral target variables widely used in clinical and functional EEG studies.
In particular the following methods were applied: regression analysis and some blind source separation (BSS) techniques based on second-order
statistics (PCA, AMUSE and SOBI) and on higher-order statistics (JADE, INFOMAX and FASTICA). Considering blind source decomposition
methods, a completely automatic procedure of BSS based on logical rules related to spectral and topographical information was proposed in
order to identify the components related to ocular interference. The automatic procedure was applied in different montages of simulated EEG
and electrooculography (EOG) recordings: a full montage with 19 EEG and 2 EOG channels, a reduced one with only 6 EEG leads and a third
one where EOG channels were not available. Time and frequency results in all of them indicated that AMUSE and SOBI algorithms preserved
and recovered more brain activity than the other methods mainly at anterior regions. In the case of full montage: (i) errors were lower than
5% for all spectral variables at anterior sites; and (ii) the highest improvement in the signal-to-artifact (SAR) ratio was obtained up to 40dB
at these anterior sites. Finally, we concluded that second-order BSS-based algorithms (AMUSE and SOBI) provided an effective technique for
eye movement removal even when EOG recordings were not available or when data length was short.
© 2007 Elsevier Ltd. All rights reserved.

Keywords: Electroencephalography (EEG); Electrooculography (EOG); Ocular filtering; Regression analysis; Blind source separation (BSS); Principal
component analysis (PCA); Independent component analysis (ICA)

1. Introduction EEG power is traditionally divided into spectral broad fre-

quency bands related to EEG generators and rhythms: delta,

Quantitative analysis and interpretation of human electroen-
cephalographic (EEG) signals are useful methods to study
functional states of the brain, to evaluate drug effects and to di-
agnose psychiatric and neurological disorders. The most widely
used techniques to quantify changes in EEG signals are based
on spectral analysis and topographic mapping. In humans,
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theta, alpha and beta.

Electrical scalp recordings do not contain only cerebral ac-
tivity (EEG) but also non-cortical electrical activities, such as
artifacts of physiological and non-physiological origin. Physi-
ologic artifacts are generated from the subject and the ocular
activity is the most important. Eye movements and blinking
are a major source of EEG contamination because they occur
very frequently and the electrooculographic (EOG) signal am-
plitude can be several times larger than brain scalp potentials.
Their vertical ocular projection propagates quite symmetri-
cally in a anterior—posterior direction and it contaminates the
recorded EEG signals. Lateral eye movements mainly affect
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lateral frontal electrodes [1]. The potentials generated by ocular
activity interfere with the electric field of neural origin mainly,
in the anterior scalp regions. To a certain extent, neural activ-
ity especially from the anterior scalp area is also recorded by
electrodes placed near the eyes. EEG and EOG recordings are
therefore a mixture of brain and ocular electrical activity. This
is known as bidirectional contamination.

A critical point in EEG signal processing is the need for care-
ful treatment and reduction of these artifacts which contaminate
the EEG signals and can lead to wrong results and conclusions.

The aim of the study was to objectively and quantitatively
evaluate the performance of filtering methods based on linear
regression and component analysis with respect to spectral tar-
get variables and topographic maps, both widely used in clini-
cal and functional EEG studies. For this purpose, two different
EEG channel configurations were used and even the absence
of EOG recordings was also considered.

The most common reduction method is based on linear
regression in the time or frequency domain. This method
estimates and removes the influence of EOG on the signals
recorded by scalp electrodes from the EEG recordings. How-
ever, this technique has an inherent drawback that is the
aforementioned bidirectional contamination. In other words,
regression procedures consider that the EEG recording is not
correlated with the EOG recording, and this assumption is
generally erroneous. Therefore, relevant cerebral information
contained in the EOG recordings can also be cancelled in the
EEG recordings corrected by means of regression techniques
[2]. Some studies suggest that most of the high frequency
range in the EOG is of neural origin. Thus, in order to reduce
the cancellation of interesting cerebral information, low-pass
filtering of the EOG signals has been proposed before the
application of a time domain regression approach [3]. Further-
more, a recent study suggests that ocular artifact effects in
EEG signals are not only present in delta and theta ranges, but
also in alpha and beta bands, so the above-mentioned filtering
does not seem to be an adequate solution [4].

Other approaches for ocular artifact reduction are based on
a linear decomposition of the EEG and EOG recordings into
source components, the so-called blind source separation (BSS)
techniques. These component-based methods permit the iden-
tification of artifactual sources, and then the reconstruction
of EEG recordings without these sources. The first proposed
component-based procedure was the principal component anal-
ysis (PCA) [5]. By means of a rotation, PCA transforms a
multi-variable data set into components which are spatially or-
thogonal. The main drawback with PCA is the assumption of
orthogonality between neural activity and ocular artifact and
this is not generally true. Lagerlund et al. reported that PCA
could not completely separate eye artifacts from cerebral activ-
ity, especially if they have similar amplitudes [6].

In order to overcome the limitations and constraints pre-
sented by regression and PCA procedures newer approaches
use blind source extraction based on independent component
analysis (ICA). The assumption taken into account in these ap-
proaches is that sources must be statistically independent, not
just uncorrelated and this is mostly true with regard to the brain

and ocular components. ICA is currently considered an impor-
tant technique for removing artifacts from EEG signals [2,7,8].
However, most of the studies detect visually artifactual com-
ponents following a subjective criterion. In order to overcome
this subjectivity, few studies have been carried out using a com-
pletely automatic artifact correction process based on statistical
properties like kurtosis, entropy or correlation with EOG chan-
nels [9-11]. Many articles use these filtering approaches in real
EEG data. However, the quantitative evaluation of the goodness
of each correction method is very difficult because it is neces-
sary to know which are the true brain and ocular components.
To date, few sets of algorithms based on simulated data have
been evaluated in order to solve this problem [10,12]. Further-
more, opposite results were obtained: in the former study, the
best performance was obtained with an ICA algorithm [10],
while in the latter, ocular artifact correction methods based on
regression and PCA performed better than ICA-based correc-
tion procedures [12]. Besides, some of the ICA algorithms that
were evaluated and inadvisable in [10] require much longer
data segments than the epoch duration considered in that study
in order to work properly [13]. In addition, the approach on
which the results of [10] were based, an eye tracker procedure,
is quite different from the clinical routine, where spontaneous
EEG signals are commonly acquired with closed eyes and with
normal (not fast forced) eye movements. Moreover, another
recent study defended regression-based methods against BSS
when the number of EEG leads was small [14]. Concerning
this point, a reduced number of electrode configuration or even
without EOG leads (where linear regression approach and au-
tomatic procedures based on correlation with EOG channels
are not applicable) have not been yet analyzed. Finally, the ef-
fects of filtering results on the spectral bands widely used as
target variables and on the distribution of the correction effec-
tiveness through the scalp topography have not been analyzed
either.

This study takes into account all the questions mentioned
above and proposes a completely automatic BSS procedure
in simulated EEG and EOG recordings with different dura-
tions, where the cerebral and ocular components are previously
known, in order to simulate real clinical situations.

2. Methodology
2.1. Subjects and instrumentation

Forty healthy volunteers, 20 males and 20 females, aged be-
tween 20 and 32 years (mean age 23.75 years) were selected for
the study from a larger database corresponding to clinical EEG
studies with closed eyes. Twenty volunteers with normal eye
movements were selected following inspection of EOG signals.
The remaining 20 volunteers were carefully chosen based on
the criterion of no apparent eye movements. Spontaneous EEG
and EOG signals, sampled at 100 Hz, were recorded during a
3-min vigilance-controlled condition with eyes closed. During
the acquisition, the experimenter kept the volunteers alert by
means of acoustic stimulation as soon as drowsiness patterns
appeared in the EEG signals.
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The vertical EOG (VEOG) signal was recorded from mid-
forehead (2.5 cm above the pupil) to the average of one elec-
trode below the left eye and one electrode below the right eye
(2.5 cm below the pupil). The horizontal EOG (HEOG) signal
was obtained from the outer canthi. EEG signals were recorded
from 19 electrodes placed on the scalp according to the inter-
national 10-20 system on the following locations: Fpl, Fp2,
F7, F3, Fz, F4, F8, T3, C3, Cz, C4, T4, TS, P3, Pz, P4, T6,
Ol and O2, referenced to averaged mastoids [15]. The ampli-
fiers used were neuroscan synamps. The signals were recorded
using a band pass filter between 0.3 and 50 Hz.

2.2. Simulated data

As the propagation of the signals (EEG and EOG) is very
fast, a simultaneous linear mixture between source EEG (EEGy)
and EOG (EOGgy) signals is proposed in order to simulate a real
case [12]. Twenty 3-min epochs were simulated according to
an instantaneous mixing model between the EEG4 and EOGgq
coming signals expressed by

(EOGm> A (EOGS)
EEGy, EEG, /
where the subindexes m and s denote mixed and source signals.
Simulated data was created by mixing EEGy and EOG¢ com-

ing from different subjects in order to guarantee independence
between them.

ey

Regarding the ocular activity, one 3-min epoch with ver-
tical and horizontal eye movements was selected from each
one of the first 20 subjects in the database. Then, individ-
ual vertical (o) and horizontal () propagation factors, repre-
senting the proportion of the amount of EOG that is present
in a particular EEG channel, were calculated for each EEG
channel by means of linear regression using all this 3-min
epoch. That is, measured EEG signals were considered depen-
dent variables and measured VEOG and HEOG signals were
used as independent variables in the linear regression. This re-
gression was carried out for each of the 20 subjects in order
to obtain 20 sets of propagation factors that reflected differ-
ent real situations of ocular interferences. For the procedure,
only samples with high VEOG or HEOG amplitude were used
to calculate the sum of squares of regression analysis [16].
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These propagation factors were used as the weights of the
mixing matrix A which contaminates the EEGy signals. Next,
VEOG and HEOG signals from this available data were low-
pass filtered with a cut-off frequency of 7.5Hz in order to
guarantee that the majority of potentials were of ocular origin
[3]. These filtered signals were considered VEOG and HEOG
sources.

EEG sources were considered following the criterion of
low ocular activity. One 3-min epoch was selected from
each one of the remaining 20 subjects in the database. The
criterion to select a certain segment was that no samples
of the VEOG or MEOG exceeded 40 uV during the 3 min.
EEG sources were obtained by high-pass filtering all the 19
EEG derivations with a cut-off frequency of 0.5Hz in or-
der to guarantee that very low frequency components were
removed.

Ocular contamination was simulated by means of the
addition of VEOG and HEOG sources (weighted by their
corresponding propagation factors) to the EEG sources which
composed the EEGy, signals. Neural contamination by cere-
bral activity was then simulated by the partial contribution
of the average fronto-polar (Fpl and Fp2) and lateral frontal
(F7 and F8) activities which composed VEOG;, and HEOG,
signals, respectively. The partial contribution of the EEGy into
the EOG, was assumed to be the same propagation factor as
that from the VEOG; or HEOG; into the EEGy, signal. Eq.
(2) describes the global mixing process followed in order to
obtain EOGy, and EEGy, signals.

"VEOGn71 1 0 oapp/2 opp/2 O 0 0 07 [ VEOG; T
HEOG, 0o 1 0 0  Bp/2 Peg/2 O 0 | | HEOG;
Fplpm apl Prpi 1 0 0 0 0 0 Fply
Fp2m o2 Prr O 1 0 0 0 0 Fp2,
Fim |~ | @e7 Ppr 0 0 1 0 0 0 Fr, |0 @
F8pm ops  Prg O 0 0 10 0 F8,
L 020 1 Laogs Boy, O 0 0 0 1L oz _

where oggG and fipgg represent the vertical and horizontal ocu-
lar propagation factors, respectively, which are calculated using
the EEG channel denoted by the subindex. Mixing procedure
by means of Eq. (2) was carried out 20 times in order to sim-
ulate 20 subjects or sets of mixed signals. In each case, EOGg
signals with their corresponding propagation factors and EEGg
were used. A schematic diagram of the simulation process is
shown in Fig. 1.

2.3. Regression-based approaches to ocular artifacts reduction

The multiple linear regression method in the time domain
which was applied in this study was based on the methodology
described in Semlitsch et al. [17]. Individual regression factors
(y for VEOG, and ¢ for HEOG,) were calculated for each
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Fig. 1. Simulation procedure representing a linear mixing of real EEG and
EOG signals corresponding to different subjects.
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where N and M represent the number of samples used for the
calculation of y and J, respectively.

In order to improve the estimation of these factors, only
samples with high VEOGy, or HEOG,, amplitudes were used
to calculate the sum of squares for regression analysis [16].

Regression methods assume that the recorded EEG signals
(EEGp,) are a linear, time-invariant superposition of differ-
ent sources. The corrected EEG (EEG,) signals were obtained
by removing the portion of VEOG,, and HEOG,,, which was
present in the EEGy,

EEG¢(t) = EEGy(t) — y - VEOG, () — 0 - HEOG (7). (4)

It is known that this method also removes part of the cerebral
activity which is present in the EOGy, channels [2]. To reduce
this cancellation of cerebral information, some studies suggest
a low-pass filtering (cut-off frequency of 7.5Hz) of EOGp
signals before the application of the regression procedure [3].
This option was also considered to be evaluated in this study
with the name of ‘filtered regression’ method.

2.4. Spatial component approaches to ocular artifacts
reduction

BSS methods consider the parametric estimation of the
following generative model for the data:

x=A-s, (5

where x and s are matrices composed by n and m row vectors,
respectively, and A is a n x m matrix which must be estimated.
In other words, there are mixtures x; (0 <i<n) composed by
original source signals s; (0 < j <m). Nothing is known about
the mixing process A or the sources s; whose estimation is the
objective of BSS.

2.4.1. Uncorrelated sources
Second-order statistics (SOS) techniques only consider the
assumption that source signals are uncorrelated in order to

estimate the mixing matrix and the original sources. Three tech-
niques were considered in this study: PCA, algorithm for mul-
tiple unknown signals extraction (AMUSE) and second-order
blind identification (SOBI). The PCA procedure calculates a
rotated orthogonal matrix A in such a way that mixtures in the
new coordinates become uncorrelated. In other words, PCA
obtains a low-dimensional representation of data which con-
tains most of their variance. AMUSE [18] and SOBI [19] be-
long to the group of spatio-temporal decorrelation procedures
with SOS. These algorithms are sometimes classified as ICA
techniques [20]. In fact, uncorrelation is a weak form of statisti-
cal independence. As EEG and EOG data have temporal struc-
tures, less restrictive conditions than statistical independence
are often sufficient to estimate the mixing matrix and sources.
Basics of AMUSE and SOBI algorithms consist of simulta-
neous diagonalization of the corresponding lagged covariance
matrix (using one time lag for AMUSE and several lags for
SOBI).

2.4.2. Independent sources

Higher-order statistics (HOS) are crucial to solve the BSS
problem when original sources are assumed to be statistically
independent. This independence is a more general concept than
decorrelation: two random variables are statistically indepen-
dent if knowledge of the values of one variable provides no
information about the values of the other one. There are sev-
eral procedures to measure statistical independence, basically
based on approaches of non-gaussianity, mutual information
and maximum likelihood estimation [20].

In this study, three common ICA methods, with their vari-
ations, were evaluated: JADE [21], INFOMAX [22] and
FASTICA [23]. The JADE algorithm is based on the joint
approximate diagonalization of eigenmatrices defined by
fourth-order cumulant tensors. The INFOMAX principle con-
sists of the maximization of the joint entropy of a neural
processor output, that is the same as minimizing the mutual
information among the output components. Besides, in this
work we applied an extended-INFOMAX version [24], which
performs the decomposition on linear mixtures with either sub-
or super-gaussian distributions. Finally, FASTICA is a com-
putationally efficient implementation based on a maximization
of the non-gaussianity given by the negentropy.

ICA algorithms require a sufficient number of samples to
provide reliable results. A minimum number corresponding to
a few times the square of the number of channels is usually
needed to obtain reliable decompositions [13]. However, sta-
tionarity of the signal cannot be assumed when long time seg-
ments are used. Thus, additional data points improve the decom-
position of HOS algorithms only if relative stationarity of the
spatial structure of the EEG and EOG sources can be assumed.
In order to evaluate this effect, different duration of epochs of
EEG, and EOGy, signals were considered when component
based methods, SOS and HOS algorithms, were applied: 5, 10,
15, 30, 60, 90, 120 and 180s.

Decomposition procedures were performed using the
functions included in the ICALAB toolbox v2.2 for
Matlab [25].
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2.4.3. Automatic selection of artifact-related components

In Eq. (5), rows of the observed matrix x were the sim-
ulated EEGy, and EOGy, signals recorded at different elec-
trodes. Once the components were estimated by means of any
of the algorithms mentioned above (§ = W - x), the rows of
the matrix § were the estimated source signals s; (indepen-
dent components: IC), and the columns of the inverse matrix
W1, which was the estimation of A, provided the projection
strengths of each IC onto the scalp sensors. Therefore, scalp
topographies of the IC allowed examination of the biological
origin and to decide whether or not an IC was related to an
artifact.

Thus, automatic artifact identification was based on fre-
quency and scalp topography aspects of the IC. The criteria
to remove an IC related to an eye movement artifact were
simultaneously:

(i) Relative power in delta band in excess of a certain high
percentage.

(ii) Projection strength (normalized to the maximum) on the
EOG electrodes above a certain threshold. This condi-
tion was related to the correlation between IC and EOG
channel.

(iii) Projection strength on the EEG electrodes following a gra-
dient related to the propagation of the ocular artifact that
is empirically known [26]. These values had to decrease in
the following order: fronto-polar, frontal, central, parietal
and occipital areas in the case of vertical movement; and
frontal, central, parietal and occipital areas in the case of
horizontal movement.

(iv) Maximum projection strength on the EEG electrodes
higher than a threshold, whose value depended on whether
the interference corresponded mainly to a vertical or a
horizontal eye movement.

After detecting IC related to EOG interference, corrected
EEG was reconstructed from the remaining components by
zeroing out the corresponding rows of the matrix §.

2.5. Validation of correction

Frequency variables often used in clinical EEG studies were
selected in order to evaluate the correction effect of each tech-
nique described above. Spectral analysis was performed for all
EEG channels. Power spectral density (PSD) functions were
calculated by means of periodogram using a Hanning window
of 5-s duration [16]. Several variables were calculated from the
PSD functions: total power (0.5-35 Hz), and absolute and rela-
tive power of the following bands [27]: delta (0.5-3.5 Hz), theta
(3.5-7.5Hz), alpha (7.5-13 Hz) and beta (13-35 Hz). Relative
variables were calculated with respect to the total power. These
band power values were calculated for further comparison be-
fore and after EOG correction. Percentage errors in each spec-
tral variable were calculated between the sources (true values)
and all the corrected EEG channels. Furthermore, the mean
square error (MSE) between sources and corrected EEG signals
was calculated for all the methods.

3. Results
3.1. Simulated data

Results in the time domain of the simulation procedure can
be observed in Fig. 2. Fig. 2a shows an example of 5s epoch
corresponding to EEG sources from one volunteer and EOG
sources from another, in order to guarantee that there is no con-
tamination between them. Fig. 2b shows the mixed EEG and
EOG data obtained multiplying the sources by the correspond-
ing weight matrix applying Eq. (1). The bidirectional contam-
ination between cerebral and ocular activity can be observed
in Fig. 2b, especially in the VEOG and fronto-polar (Fpl and
Fp2) channels.

Elements of the 20 mixing matrices applied to simulate the
propagation of the ocular activity over the scalp were obtained
from the vertical and horizontal regression factors calculated
for each subject who provided the EOG sources. Table 1 shows
VEOG and HEOG propagation factors in mean and standard
deviations for the 20 subjects related to the sources of ocular
activity.

VEOG propagation factors were maximal at the fronto-polar
electrodes (Fpl and Fp2), decreasing from anterior to posterior
channels. HEOG interference had opposite signs for left and
right hemispheres, obtaining the maximal propagation factors
in absolute values at lateral-frontal channels (F7 and F8).

Signal-to-artifact ratio (SAR) was computed for each EEG
channel in order to evaluate the extent of ocular contamination
over the scalp. Thus, this index was defined as the ratio between
the total power of the true cerebral component (EEG source)
and the total power of the true EOG component (corresponding
to the propagation of both vertical and horizontal ocular activity
to that channel). This true EOG component could be rewritten
as the MSE between the mixed (contaminated) EEG signal and
the EEG source.

SARERG
SN (BEGn(i))?
=10-log —5 N —
Z,’:] (UEEG - VEOG; (i) + ﬁEEG -HEOG; (7))
N
E EEG
~ 10 log nergy{EEG;} ©)

MSE(EEG,, — EEG,}’

where opgg and fggg were the vertical and horizontal propa-
gation factors, respectively, for this EEG channel, and N was
the number of samples. Fig. 3 shows a scalp map with the SAR
calculated by averaging the values obtained for the 20 simu-
lated mixed data. Lower SARs were obtained in anterior chan-
nels and the index increased toward the posterior scalp sites.
The almost total symmetry of the map was logical.

3.2. Effect of artifact filtering on time courses

Fig. 4 shows three EEG channels (Fpl, F7 and C3) corre-
sponding to the same 5s interval shown in Fig. 2, before and
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Fig. 2. (a) Five seconds epoch corresponding to EEG and EOG sources from two different volunteers. (b) Five seconds segment corresponding to mixed EOG
and EEG signals obtained after applying the linear mixing simulation procedure to the sources shown in (a). Mixed EEG signals contained a prominent slow

eye movement.

Table 1
Vertical and horizontal EOG regression factors for the 20 subjects whose
EOGg were extracted for the mixture process (mean = std)

Channel VEOG HEOG

Fpl 0.969 £ 0.075 0.029 + 0.046
Fp2 0.983 £ 0.083 —0.063 +0.041
F7 0.439 £0.142 0.309 £ 0.055
F3 0.495 £0.101 0.085 £ 0.027
Fz 0.409 £ 0.095 —0.008 £ 0.022
F4 0.463 £0.107 —0.103 £ 0.026
F8 0.405 £0.143 —0.300 +0.036
T3 0.104 £ 0.046 0.114 £ 0.026
C3 0.223 £ 0.069 0.073 £ 0.025
Cz 0.202 £ 0.069 —0.001 £0.022
C4 0.221 £ 0.081 —0.073 £0.023
T4 0.114 £ 0.073 —0.113 +£0.031
T5 0.005 £0.108 0.027 £ 0.026
P3 0.113 £0.056 0.030 £ 0.024
Pz 0.094 + 0.052 —0.001 +0.024
P4 0.050 £ 0.025 —0.033 £0.019
T6 0.053 £ 0.035 —0.035+0.017
01 0.027 £ 0.029 0.009 + 0.023
02 0.027 £ 0.029 —0.007 +0.021

after applying the different ocular removal techniques. Visual
effectiveness of the proposed correction procedures on differ-
ent EEG channels can be observed. Comparing the sources
with the corrected EEG signals by means of regression-based
techniques, this approach also reduced neural activity recorded
in EOG data. This effect was especially located at anterior EEG
channels because of the bidirectional contamination between

Fig. 3. Scalp topography of the averaged SAR ratio. Dark grey represent
negative values of SAR (high ocular contamination) and light grey depict
positive SAR values (weak ocular contamination).

ocular and cerebral activity. PCA procedure also removed in-
teresting cerebral activity at anterior channels. In spite of HOS-
based techniques eliminated quite accurately ocular artifacts as
the rest of the methods, corrected EEG signals showed modified
cerebral activity in frontal sited locations with respect to EEGyg
signals. By visual inspection, SOBI algorithm produced more
similar corrected EEG signals to the original source than other
methods at the fronto-polar (Fpl) and the lateral-frontal (F7)
channels. Very similar results were obtained for the AMUSE
algorithm, indicating that SOS techniques extracted eye
movement artifacts with less loss of cerebral information.
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Fig. 4. Visual comparison of results corresponding to mixed and corrected EEG signals. Different automatic ocular correction techniques were applied to the
5s segment shown in Fig. 2b). Original sources are also displayed. Only three channels are plotted as examples: (a) Fpl; (b) F7 and (c) C3. More posterior
channels showed a better performance for all the correction methods since ocular incidence is lower than in anterior channels.

No apparent visual differences between ocular correction ap-
proaches were observed for the central and more posterior
channels.

3.3. Validation of correction

3.3.1. Target variables

BSS was applied using different epoch durations: 5, 10,
15, 30, 60, 90, 120 and 180s. For the regression procedures,
the propagation factors only depended on the subject and the
electrode location at the scalp. Therefore, these factors were
obtained considering all the available 180 s in each simulated
subject. If only few seconds including ocular artifacts were
used for their computation, it was difficult to obtain reliable
factors because there were not enough eye movements for the
estimation [16]. Percentage errors between the EEG sources
and the corrected EEG signals were calculated for each filtering
technique and for all spectral variables. These errors, in abso-
lute and relative powers of delta, theta, alpha and beta bands,
are shown in Fig. 5. Mean values for all the 19 EEG channels
and all the 20 simulated data are presented using different dura-
tion of epochs for the blind separation in the component-based
procedures. Errors for AMUSE algorithm are not depicted
because they were very similar to errors obtained for SOBI

algorithm. Besides, similar percentage errors were obtained
for AMUSE and SOBI in all different epoch durations. Errors
increased slightly with higher durations for PCA. However,
errors decreased by increasing the epoch length of the data
in HOS-based techniques (JADE, INFOMAX and FASTICA).
Percentage errors for AMUSE and SOBI were lower than for
the other approaches in all epoch durations.

Table 2 shows the percentage errors averaged across chan-
nels obtained with different EOG correction procedures and
using the epoch duration which provided the minimum error in
each technique: 5s for PCA decomposition, 90s for AMUSE
and SOBI and 180-s epochs for HOS-based algorithms.
Percentage errors for non-corrected EEG signals are also
included.

The spectral band with the highest error in non-corrected
EEG signals was the delta band where there was the main
incidence of ocular contamination in the EEG channels. All
the correction methods reduced percentage errors obtained for
the mixed (no corrected) EEG signals in absolute and relative
delta band. Errors for absolute alpha and beta powers obtained
by regression analysis were high due to additional removal
of neural activity which was common to the EOG and EEG
channels. These errors were reduced after applying the filtered
version of the regression technique.
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Fig. 5. Percentage errors between corrected EEG signals and EEG sources, obtained by averaging all the 19 EEG channels and the 20 simulated subjects.
Different duration epochs in the component-based correction techniques are considered. All spectral variables are represented: absolute and relative delta ((a)
and (b), respectively), theta ((c) and (d), respectively), alpha ((e) and (f), respectively) and beta ((g) and (h), respectively). Two graphs with different y-axis
scale are used because of the different range of values between HOS-based methods (right graph) and the others (left graph).

Table 2
Percentage errors (%) in spectral variables for EOG correction procedures

Spectral variables EOG correction algorithms

Non-corrected Regression Filtered regression PCA Amuse Sobi Jade Extended INFOMAX FASTICA

Total power 97.79 27.36 8.39 22.01 1.59 2.06 22.17 35.13 40.13
Abs. delta 273.64 25.02 24.74 21.69 235 3.46 3358 5274 52.62
Rel. delta 57.03 11.19 20.48 13.97 1.11 1.83 8.28 10.56 8.91
Abs. theta 21.07 26.80 7.05 22.80 1.44 1.48 21.32  29.54 40.84
Rel. theta 20.72 6.66 18.09 520 094 1.24 6.73 5.80 9.11
Abs. alpha 0.67 29.96 0.63 2527  0.79 0.85 20.75  30.29 28.96
Rel. alpha 26.75 10.50 12.86 9.45 1.52 2.02 8.24 9.12 8.86
Abs. beta 0.00 28.22 0.00 26.68  0.62 1.08 22,19  56.28 51.71
Rel. beta 26.96 9.81 12.04 10.39 1.75 1.90 9.47 13.99 12.22
Mean of variables 58.29 19.50 11.59 17.50 1.35 1.77 16.97  27.05 28.15

Mean of all EEG channels and mean of all the simulated subjects.
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Fig. 6. Topographic maps of the errors (%) between the sources and the corrected EEG signals by means of different ocular correction procedures. Errors (%)
between sources and mixed (non-corrected) signals are included in the first column. Color key is discretized from white to black in 5% stripes. Errors higher

than 50% are depicted as a dark red colour.

Errors with HOS techniques were generally higher than with
the filtered regression-based approach in all variables, espe-
cially with INFOMAX and FASTICA algorithms. Regression,
PCA and JADE provided similar errors. Regarding the error as
an average of all variables, the lowest errors by far were ob-
tained with AMUSE and SOBI. The former algorithm was the
best approach because it provided a mean error below 2.5% for
all spectral variables.

3.3.2. Topographic maps

The extent of ocular removal in each EEG channel was eval-
uated by representing the distribution of the spectral errors over
the scalp. Fig. 6 shows the topographic maps of these per-
centage errors for each EOG correction procedure using the
epoch duration which provided the minimum error (see Sec-
tion 3.1). Observing the results for non-corrected EEG signals,
the effect of ocular artifacts only was confirmed in delta and
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Fig. 7. Topographic maps showing improvements of SAR after applying the ocular artifact correction procedure. Best performances of the methods were selected.

Table 3

Percentage errors (%) in spectral variables for bss-based ocular reduction procedures

Spectral variables EOG correction algorithms

Non-corrected PCA Amuse SOBI JADE Extended INFOMAX FASTICA
Total power 97.79 23.93 12.89 10.72 353 32.51 48.61
Abs. delta 273.64 38.99 32.77 28.36 58.66 44.04 77.77
Rel. delta 57.03 22.9 12.68 13.25 14.89 11.23 17.08
Abs. theta 21.07 23.82 7.12 6.38 34.03 27.41 43.62
Rel. theta 20.72 10.21 6.66 6.29 9.87 7.34 11.76
Abs. alpha 0.67 24.49 5.17 4.07 27.11 30.49 35.57
Rel. alpha 26.75 12.61 6.91 7.18 10.94 9.06 11.46
Abs. beta 0.00 26.67 6.76 6.49 37.75 43.19 48.33
Rel. beta 26.96 14.68 7.10 6.82 12.97 10.57 12.01
Mean of variables 58.29 22.03 10.89 9.95 26.83 23.98 33.02

No EOG information—mean of all EEG channels and mean of all the simulated subjects.

theta bands. Topographic results were coherent with the prop-
agation of eye movements over the scalp. Maximum errors
were located at anterior sites, especially in fronto-polar and
lateral-frontal channels. Although errors for absolute powers
were similar between regression and ICA techniques at fronto-
polar and lateral-frontal channels, lower values were obtained
for the latter in relative powers. The high errors for absolute
alpha power showed that regression and PCA techniques re-
moved more cerebral activity than the other methods. This was
related to the bidirectional mixing simulation approach which
introduced interferences in the broadband spectral power of the
mixed EOG signals.

Comparing regression results with their filtered version, an
improvement with the latter was observed in absolute vari-
ables related to theta and alpha bands. AMUSE and SOBI algo-
rithms presented lower percentage errors than other correction
approaches in all spectral variables. Errors in the fronto-polar
channels were low, around 5%, and they were even lower in
the remaining channels.

Another index to quantify the performance of the ocular cor-
rection techniques was the improvement of SAR. Initial SAR
for each channel before filtering was obtained using Eq. (6).
Final SAR after filtering was calculated by the quotient be-
tween energy of true EEG source and MSE corresponding to
corrected EEG signal and EEG source

Energy{EEG;}
MSE{EEG, — EEGy}

Final SARggG (in dB) = 10log 7

The improvement of SAR (ASAR) was obtained subtracting
the final SAR from the initial SAR.

MSE{EEG, — EEGy}
MSE{EEG. — EEG,}

Corrected EEG signals would be equal to the EEG source
with an ideal filtering, so MSE between them would be zero
and ASAR would tend to infinite. Fig. 7 shows the topographic
maps corresponding to improvements of SAR for each chan-
nel obtained by means of the same ocular correction methods
shown in Fig. 6. ASAR reached up to 25dB for lateral-frontal
channels with both regressions based approaches, whereas im-
provement with PCA and HOS-based techniques were around
15 dB for practically all EEG channels. AMUSE and SOBI al-
gorithms provided the highest improvements of SAR (range:
from 21.4dB (02) to 41.7dB (F7)).

ASARggG(in dB) = 101og (8)

3.4. Other channel configurations and absence of EOG
recordings

One of the main advantages of applying BSS procedures
with respect to linear regression methods is that EOG record-
ings are not necessary as reference channels. However, all the
studies until now reported have incorporated these ocular sig-
nals in order to improve the decomposition and the automatic
identification of the IC related to the ocular activity. The same
quantitative evaluation procedure described in this work was
proposed in order to study the performance of the ocular re-
duction techniques when EOG channels were not available.
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Fig. 8. A comparison of the percentage errors obtained for different EOG and
EEG channel configurations in some spectral variables. Mean values were
calculated from averaging all the nine target variables.

Source components were estimated by using only the 19 EEG
channels in the BSS procedure. In this case, the algorithm pro-
posed in this paper for the automatic ocular artifact identifica-
tion was modified by replacing the EOG electrodes with the
frontopolar (if vertical movement) or lateral-frontal (if horizon-
tal) channels in the second criterion. Table 3 shows average
percentage errors obtained for different ocular reduction meth-
ods using the same epoch duration as in Table 2. Comparing
results from both tables, errors for every BSS-based method not
using EOG recordings were logically higher than those obtained
when EOG channels were included in the source decomposi-
tion. However, error values for SOBI algorithm without con-
sidering EOG channels were much lower than those obtained
with the gold standard method (regression approach) and even
slightly lower in average (9.95%) than those with the filtered
regression procedure (11.59%).

On the other hand, a reduced or limited number of EEG
electrodes is often used in sleep studies [28] and when subjects
are neonates or young infants, due to the size of the head [29].
For the analysis of these situations and the comparison of these
methods with a small number of EEG channels, a configuration
including only six EEG electrodes (Fpl, Fp2, C3, C4, Ol and
02) was considered. In this case, filtered regression method
and SOBI algorithm were applied to mixed multichannel data
(two EOG and six EEG). Fig. 8 shows a comparison of the
percentage errors in several target variables obtained for the
different EEG and EOG channel configurations studied after
applying both approaches and using an epoch duration of 90 s
(similar values were obtained for AMUSE and SOBI). Results
showed that percentage errors became higher in each method
using a configuration with few EEG electrodes, but they kept
in average much lower for SOBI algorithm than for filtered
regression.

4. Discussion and conclusion

Ocular contamination of EEG data is an important and a very
common problem in the diagnosis of neurobiological events
because of the overlap between EEG and EOG in frequencies
which can lead to wrong conclusions. Several techniques have

been proposed to remove eye movement artifacts from sponta-
neous EEG signals based on regression analysis and BSS. For
component-based methods, a new automatic procedure using
logical rules, which are based on spectral and topographical in-
formation, is presented in order to identify the components re-
lated to eye activity. Results showed that all methods were able
to reduce eye activity which contaminated EEG data. Evalua-
tion of the performance of these correction techniques is dif-
ficult because of the inability to directly measure the electric
activity of eyes and brain separately. To quantify the correction
success of a method it is necessary to work with simulated EEG
signals reproducing standard clinical situations that are as real
as possible. The comparative study is based on spectral vari-
ables and topographic maps that are commonly used in clinical
routine.

Ocular removal procedures based on regression analysis are
considered as the gold standard method in spontaneous EEG
signals [16] because they provide a relatively simple mathe-
matical solution by removing the ocular component from EEG
channels. However, a partial neural component is also sub-
tracted by the regression process due to the mutual contamina-
tion between EEG and EOG channels. In this study, this was
shown by the corrected signals from the fronto-polar channels
(see Fig. 4) and by the high errors obtained for absolute al-
pha power (29.96%). This neural removal was partly reduced
by applying a low-pass filter to the EOG channels before the
subtraction. Errors with filtered regression were almost zeros
for absolute power in fast bands (alpha and beta) since no oc-
ular contamination was included by the simulation procedure.
However, worse results were shown for relative powers of these
bands (around 12%, see Table 2).

Smaller errors were obtained for PCA using short duration
data (see Fig. 5), although they were not lower than for regres-
sion (see Fig. 6). PCA does not use a realistic physical solution
since there is no reason to assume that EOG and EEG sources
are orthogonal. To overcome this unrealistic constraint, other
SOS and HOS techniques have appeared which decomposed
the sources more properly.

HOS-based techniques use statistic information as higher or-
der cumulants, entropy or maximum likelihood estimation in
order to separate the sources by minimizing an approximation
of mutual information. They are composed of time consum-
ing iterations for optimizing certain HOS-based cost functions.
HOS-based algorithms required a certain data length. Delorme
et al. [13] recommend at least a number of samples correspond-
ing to a few times (k) the square of the number of channels.
In our case, k - 212 =k - 441 samples were needed, where k
is an integer. Results showed that errors decreased with higher
data length and tended to similar values to those obtained with
PCA when increasing data length. Although the lowest errors
were obtained with an epoch duration of 180 s (18 000 samples
which corresponded to k =40), similar values to these minima
were already obtained with 90s (9000 samples which corre-
sponded to k = 20). Stationarity of the spatial structure of the
sources has to be assumed when a long data epoch is used, be-
cause these approaches would not be appropriated in another
case.
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Separation by SOS and HOS-based algorithms was not ex-
pected to be similar because they have different assumptions
about sources modeling. Sources extracted by HOS-based
methods are generally noisier than sources extracted by SOS
techniques. AMUSE and SOBI algorithms use temporal struc-
ture of mixed EEG signals to achieve the blind separation.
These spatio-temporal decorrelation procedures are simple,
fast to compute and robust. Besides, they were not sensitive
to the duration of data in the present study. Similar errors
were obtained for all epoch durations and for both approaches
(see Fig. 5). Time and frequency results indicated that these
SOS-based ocular removal techniques preserved and recovered
more brain activity than the other methods. Best ocular cor-
rected EEG signals were obtained using them for blind separa-
tion: errors lower than 5% for all spectral variables at anterior
sites (lower than 2.5% as an average of all channels) and the
highest SAR improvements up to 40 dB at these anterior sites.

In clinical routine, electrode configurations change depend-
ing on the application. Moreover, in last years, many algo-
rithms using different number of EEG and EOG electrodes
have been suggested in order to reduce ocular artifacts from
EEG data and opposite conclusions were obtained. Up to date,
some studies proposed BSS algorithms [9,10], others defended
regression analysis, especially when the number of EEG chan-
nels is small [12,14]. Although the main part of this study was
performed using 19 EEG and 2 EOG channels according to
the international 10-20 system, a comparison between meth-
ods was also carried out with only six EEG electrodes and even
in the worst situation: without EOG recordings. EOG signals
are absolutely necessary for regression-based approaches, but
not for BSS procedures. However, the studies in the literature
focused the automatic ocular identification on the correlation
between an IC source and the EOG channels. Considering only
six EEG + two EOG channels, errors in spectral parameters
obtained for SOBI technique were much lower than those cal-
culated by regression-based methods. Even, errors for SOBI
algorithm considering only 19 EEG channels (without EOG)
were slightly lower than those obtained with filtered regression
approach but recording additionally two EOG channels in the
latter.

Therefore, based on the effects quantified on clinical target
variables and applying fully automated BSS procedure in sim-
ulated EEG and EOG recordings, we conclude that AMUSE
and SOBI are the most suitable algorithms to be used in clini-
cal and functional EEG studies, not only independently of the
number of EEG leads, but also when EOG recordings are not
available.
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Abstract—Quantitative electroencephalographic (EEG) anal-
ysis is very useful for diagnosing dysfunctional neural states
and for evaluating drug effects on the brain, among others.
However, the bidirectional contamination between electro-
oculographic (EOG) and cerebral activities can mislead and
induce wrong conclusions from EEG recordings. Different
methods for ocular reduction have been developed but only
few studies have shown an objective evaluation of their
performance. For this purpose, the following approaches
were evaluated with simulated data: regression analysis,
adaptive filtering, and blind source separation (BSS). In the
first two, filtered versions were also taken into account by
filtering EOG references in order to reduce the cancellation
of cerebral high frequency components in EEG data.
Performance of these methods was quantitatively evaluated
by level of similarity, agreement and errors in spectral
variables both between sources and corrected EEG record-
ings. Topographic distributions showed that errors were
located at anterior sites and especially in frontopolar and
lateral-frontal regions. In addition, these errors were higher
in theta and especially delta band. In general, filtered versions
of time-domain regression and of adaptive filtering with RLS
algorithm provided a very effective ocular reduction. How-
ever, BSS based on second order statistics showed the highest
similarity indexes and the lowest errors in spectral variables.

Keywords—Electroencephalography (EEG), Electrooculog-
raphy (EOG), Ocular artifacts, Regression analysis, Adaptive
filtering, Blind source separation (BSS), Independent com-
ponent analysis (ICA).

INTRODUCTION

Quantitative analysis of electroencephalographic
(EEG) signals is a helpful support in the diagnosis of
psychiatric and neurological disorders, and in the
evaluation of drug effects in functional states of the
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brain. EEG changes are often quantified by the cal-
culation of spectral variables in different frequency
bands of clinical interest: delta, theta, alpha, and beta.
It is known that non-cortical interferences, such as
heart, ocular, and muscular activities, contribute to
EEG recordings. Procedures to detect and remove
these artifacts are very important and necessary be-
cause they could lead to wrong results and conclusions.

Ocular artifacts are the most relevant interference
because they occur very frequently and their amplitude
can be several times larger than brain scalp potentials.
As the eyeball moves, the electric field composed by
cornea and retina changes and it produces the elec-
trooculographic (EOG) signals. Additionally, some
neural activity is recorded by EOG electrodes because
they are located near the head. Muscle activity asso-
ciated with the eyes or near them can also interfere in
the EOG signal. Ocular activity propagates across the
scalp: vertical ocular projection following the anterior—
posterior direction, and horizontal mainly affecting
lateralfrontal scalp regions.’

Linear regression analysis is the most common ap-
proach for reducing eye movement artifacts. This
method estimates and removes the EOG component
existing in each EEG lead. However, regression pro-
cedures do not take into account the bidirectional
contamination, i.e., EOG recording is also contami-
nated by cerebral activity, and consequently this cere-
bral information could be relevant and can also be
cancelled in the EEG recordings after linear subtrac-
tion. Gasser et al.'' proposed previously to apply
regression procedure a low pass filtering of EOG sig-
nals in order to reduce the cancellation of high fre-
quency cerebral components from EEG data.

He et al.'> proposed the adaptive filtering by
recursive least squares (RLS) algorithm which was
applied to simulated data in He e al.'® in order to
compare with time-regression procedure. However, the
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authors did not consider in their study the bidirectional
contamination. They recognized that it would deteri-
orate the method and they pointed out modifications
such as smoothing the reference EOG.

In addition, other approaches based on Blind
Source Separation (BSS) have been proposed.'®**3!
BSS procedures decompose the multichannel EOG and
EEG recordings into source components. Sources,
which are related with artifacts, are deleted by
removing their contributions onto the scalp sensors.
The first proposed component-based procedure was
Principal Component Analysis (PCA).?° However, it
has several drawbacks related to the assumption of
orthogonality between neural and ocular activities, and
the difficulty to separate eye movement artifacts from
cerebral activity when their amplitudes are similar.
More recent approaches use blind source extraction
based on Independent Component Analysis (ICA).
Assumption for ICA-based techniques is that sources
must be statistically independent, not just uncorre-
lated, and this is mostly true with regard to brain and
ocular components.

There are different algorithms and principles to
estimate the components, generally based on second
order and higher order statistics. However, most of the
EEG studies with ICA application identify the arti-
factual source components by visual inspection fol-
lowing a time-consuming subjective criterion.
Moreover, quantitative evaluation of the performance
of each ocular correction method is difficult because it
would be necessary to get available previous knowl-
edge corresponding to the true ocular and cerebral
activities, and this is not possible because they cannot
be separately measured due to bidirectional contami-
nation. There have been few empirical studies mea-
suring the effectiveness of ocular reduction techniques
on simulated data composed by mixtures of cerebral
and ocular activities.'”** However, these studies
showed opposite conclusions: regression and PCA
based algorithms were suggested in Wallstrom et al.,*?
adaptive filtering was proposed in He et al.,'> and BSS
techniques based on second-order statistics were rec-
ommended in Kierkels ez al.'” and Romero et al.* in
spite of adaptive filtering was not evaluated in both.
Moreover, in spite of the theoretical advantages of BSS
based approaches, a very recent study based on real
data and using expert scorers for identifying ocular
artifacts concluded that regression procedure could
significantly reduce ocular artifacts better than ICA
when few EEG channels were available.?’

Regarding simulated data, in Wallstrom et a
coefficients for the linear mixture were determined
based partially on normalizing random variates. Due
to this random mixture, simulated EEG signals did not
correspond to specific EEG leads. In Kierkels er al."

1'32

forced and fast ocular movements were simulated by
Boundary element method (BEM). BEM calculated
the potential at different positions in an arbitrary
shape volume, and with representative tissues con-
ductivity values taken from literature. Furthermore,
the location of simulated brain dipoles was chosen
randomly based on real data from one EEG channel.
This study was based on situations with open eyes. In
He et al.'® an arbitrary gain function for ocular
propagation was used to obtain simulated EEG and
EOG signals. This function was frequency dependent
and constructed based on Gasser er al.'® In Romero
et al.,”® simulated data was generated from spontane-
ous EOG and EEG signals with closed eyes and with
normal (not fast forced) eye movements, which is the
common procedure used in clinical routine. The sim-
plest linear instantaneous mixtures were carried out by
factors from regression coefficients and by using EEG
recordings considered free of ocular artifacts with a not
very restrictive condition. In the present study, simu-
lated EEG and EOG data were obtained by more
general linear mixtures whose coefficients were calcu-
lated by means of multi-input single-output (MISO)
linear models applied to a database composed of real
EEG and EOG recordings. A more restrictive condi-
tion than used in Romero et al.>> was applied in order
to consider EEG recordings more free of artifacts.
Bidirectional contamination, where EOG recordings
are also interfered by some cerebral activity, was also
taken into account by linear mixtures in both direc-
tions.

In this study, a fully automatic procedure for ocular
correction from spontaneous EEG signals based on
BSS described in Romero ef al®> was used. The
objective of the present study was twofold. The first
aim was to generate simulated EEG and EOG signals
in order to reproduce a real clinical situation in prac-
tice. It was achieved by obtaining a proper propaga-
tion model of cerebral and ocular activities across the
scalp based on the theory of system identification. The
second aim was to evaluate the performance of dif-
ferent ocular reduction methods (linear regression,
adaptive filtering and BSS) on this simulated data. This
evaluation was quantitatively carried out by level of
similarity, agreement, and spectral target variables
used commonly in clinical EEG studies.

METHODOLOGY

Subjects and Instrumentation

Twenty-four young healthy volunteers of either
gender (aged 22.50 £ 3.75 years) were selected for the
study from a larger database. Spontaneous EEG and
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EOG signals, sampled at 100 Hz, were acquired during
10 non-consecutive 3-min periods following a vigi-
lance-controlled condition with eyes closed. During the
vigilance-controlled recordings, the experimenter tried
to keep the volunteers alert by acoustic stimulation.
Twelve subjects with normal-high eye movements
(called ‘ocular group’) were selected following visual
inspection of EOG signals. The remaining 12 volun-
teers (called ‘cerebral group’) were carefully chosen
based on the criterion of no apparent eye movements
(3 consecutive minutes with EOG amplitudes lower
than 25 ©V). Nineteen EEG recordings were obtained
by means of scalp electrodes placed according to the
international 10/20 system: Fpl, Fp2, F7, F3, Fz, F4,
F8, T3, C3, Cz, C4, T4, T5, P3, Pz, P4, T6, Ol, and
02, referenced to averaged mastoids. Additionally,
vertical and horizontal EOG (VEOG and HEOG,
respectively) signals were recorded. The VEOG signal
was acquired from mid-forehead (2.5 cm above the
pupil) to the average of one electrode below the left eye
and one electrode below the right eye (2.5 cm below
the pupil). The HEOG signal was obtained from the
outer canthi. Multichannel EOG and EEG signals
were recorded using a band pass filter between 0.3 and
45 Hz.

Simulated Data
Simulated EEG Signals

Neural sources (EEG;) corresponding to 3-min
consecutive epochs were obtained from the 19 EEG
channels for each subject belonging to ‘cerebral group’
and selected from the entire large database. The
selection criterion was that no samples from VEOG
and HEOG signals exceeded 25 pV. This threshold was
lower than 40 pV, which was used in a previous
study,” in order to better consider a reduced potential
ocular activity in EEG data. Neural sources were ob-
tained by high-pass filtering the EEG channels with a
cut-off frequency of 0.5 Hz in order to reduce very low
frequency components which could be possibly more
related to ocular activity. Interference from ocular
activity was added to the neural sources. This inter-
ference was calculated by estimation of linear models
between EOG and EEG recordings following the
procedure explained below.

Ten 5-s epochs with high EOG activity were chosen
from each one of the 12 volunteers belonging to the
‘ocular group.” A multi-input single-output (MISO)
linear model was estimated for each 5-s epoch and for
each lead. Models had two inputs corresponding to
VEOGo and HEOGq signals (subindex referred to
signals derived from the ‘ocular group’), and one
output that was each one of the 19 EEGq channels.

Due to bidirectional contamination, it is well known
that cerebral activity also affects to EOG signals. This
activity was reduced for a better estimation of models
in order to obtain the interferences from ocular activ-
ity. For this purpose, in each model, EEGo and EOGg
channels, corresponding to outputs and inputs,
respectively, were low-pass filtered with the cut-off
frequency corresponding to highest value of the 99%
(fo9) of the total energy of these VEOGo and HEOGq
signals. Thus, the remainder 1% of signal energy was
not considered as ocular activity (neural activity,
electrode noise, power line interference, etc.) in the
EOGq recordings. The 99% cut-off frequencies ob-
tained were 6.34 £4.04 and 8.20 £ 5.01 Hz for
VEOGo and HEOGq, respectively, as mean and
standard deviation for all epochs and volunteers. This
consideration was supported by some studies which
suggested that most of the high frequency range in the
EOG signal is of neural origin.'" Besides, this low-pass
filtering procedure on EOGg and EEGg did not cause
apparently shift delays or variations in the ocular
waveform.

A linear autoregressive with exogenous input
ARX(N, M) structure, that is described in Eq. (1), was
used for the parametric model in each i lead (i = Fpl,
Fp2, ..., Ol, and O2), and p epoch (p = 1, 2, ..., 10).

N-1
EEGoi,(n) + Z aip(k) - EEGop(n — k)
k=1

S

bl;,(k) - VEOGo,(n — k)

+
T =
i

b2;,(k) - HEOGo,(n — k) +e(n) (1)

-

=0

where n represents the sample time; a;,, b1,,, and b2;,
denote the unknown model parameters; N and M are
the orders associated with the output and the inputs,
respectively; and e(n) is the unknown error mapping.”'
The same order M for both inputs was considered
because they corresponded to the same kind of activity,
ocular, whose propagation is wanted to be modeled;
and this propagation takes place in the same medium,
through the head, and the same directions: from EOG
channels to EEG leads. Akaike’s final prediction error
(FPE) was used to select the 4RX model orders. Fig-
ure 1 shows the FPE as a function of different orders
for output and inputs. The orders selected for output
and inputs were 4 and 3, respectively, that corre-
sponded to a FPE low enough and it did not decrease
sensitively with higher orders. Estimation of model
parameters was implemented by least squares estima-
tion method, using QR-factorization for overdeter-
mined linear equations.
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FIGURE 1. Mean Akaike’s Final Prediction Error (FPE) as a function of the input and outputs orders of the ARX model repre-
senting the ocular propagation. These mean values were calculated by averaging FPE from all EEG leads and all the 12 subjects.

Once the parameters for each of the 10 ARX
models were estimated for each EEG lead in each
volunteer, two frequency responses (for both vertical
and horizontal ocular activity) for every model were
evaluated. These 10 frequency responses were aver-
aged in spectral domain for both VEOGgy and HEO-
Go, for each EEGq lead and volunteer. That is, they
were representative of the contamination of both ver-
tical and horizontal projection of the ocular activity up
to each EEG lead in every volunteer. Finally, equiva-
lent 256-order FIR filters |[b;vpoG(k) binroc (k) ]
were estimated from average frequency responses
using the frequency sampling method.'” These FIR
filters, that were specific for each channel in each of
the 12 volunteers, were applied to EOGg sources
(VEOG; and HEOGgs) in order to simulate EEG
recordings (mixed EEG signals: EEG,,) from 12 sim-
ulated volunteers.

255
EEGin(n) = EEGg(n) + Y _ biveoc(k) - VEOGy(n — k)
k=0

255
+ Z b_iHEOG(k) -HEOG;(n — k) (2)
k=0

for each i channel (i = Fpl, Fp2, ..., Ol, and O2).

Figure 2 shows the mean magnitude frequency re-
sponse of FIR filters corresponding to VEOGo and
HEOGq for each EEGq lead. It was obtained by
averaging all frequency responses from each subject of
the ‘ocular group.’

Simulated EOG Signals

Ocular activity sources (EOG;) corresponding to
3-min consecutive epochs were extracted from the two

FIGURE 2. Mean magnitude frequency responses corre-
sponding to ocular contamination from vertical (solid grey
line) and horizontal (dashed black line) projections to each
EEG channel.
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EOG channels for each volunteer belonging to ‘ocular
group.” Ocular sources were obtained by low pass fil-
tering these EOG channels with the cut-off frequency
corresponding to highest value of the 99% of their
total energy. Interference from cerebral activity was
added to the ocular sources. Analogously to simulated
EEG signals, this interference was calculated by the
estimation of linear models between EEGc and EOG¢
recordings (subindexc referred to signals derived from
the ‘cerebral group’) following an analogous procedure
that is explained below.

In this case, 10 five-second epochs with no apparent
eye movements (absolute EOGc amplitudes below
15 uV) were selected from each one of the 12 volun-
teers belonging to the ‘cerebral group.” Neural con-
tamination of EOG¢ channels was obtained from the
anterior placed EEG electrodes, which are the nearest
ones to the eyes. A MISO linecar model was identified
by an ARX(N, M) structure for each EOG¢ channel. It
had four inputs, corresponding to the frontopolar
EEGc channels (Fpl and Fp2) and the lateral-frontal
ones (F7 and F8), and one output related to each
EOGc channel. Equation (3) describes as an example
the model for VEOGg channel.

N-1
VEOGc,(n) + Z AvEOG, (k) - VEOGc,(n — k)
k=1

M-1
= Z blVEOGp (k) . EEGCP Fpl (n — k)
k=0

+ bZVEOGp (k) . EEGCp Fp2 (I’l — k)
M-1

+ 3" b3veog, (k) - EEG, p1(n — k)
k=0

+ b4VEOG,, (k) . EEGCp F8 (I’l - k) + e(n) (3)

where 1, p, aveog,, b1veoG,, b2vEoG, , b3VEOG, , b4VEOG, s
N, M, and e(n) represent the same as in Eq. (1).

EEGc signals for the inputs were previously high-
pass filtered with a cut-off frequency of 0.5 Hz in order
to reduce very low frequency components which could
be possibly more related to ocular activity. Besides, the
target spectral variables used for the evaluation of
ocular filtering performance were calculated in fre-
quencies higher than 0.5 Hz. Thus, this high pass fil-
tering did not affect results and conclusions but it
permitted a better estimation of model in order to obtain
the cerebral contamination. The selected order for N
and M were 4 and 3, respectively, and were chosen by the
same criterion as in section “Simulated EEG Signals.”
Remainder steps of the procedure were analogous to the
ones explained in section “Simulated EEG Signals.”
Finally, four 256-order FIR filters were obtained for
VEOGc [brpi-veoc(k)  brpa—veoG(k)  brr-veoa (k)
brs—veoc (k)] and HEOG [bgp1—nroc (k) brpa—neoc (k)

br7—neoG (k) brs_ueog (k)] channels from each vol-
unteer belonging to ‘cerebral group.’

These FIR filters, that were specific for each one of
the 12 volunteers, were applied to four leads of EEG¢
sources (EEGgp; s, EEGEps s, EEGEy 5, and EEGgg )
in order to obtain EOG recordings (mixed EOG sig-
nals, VEOG,, and HEOG,,) from 12 simulated sub-
jects:

255
VEOGn(n) = VEOG(n) + Y _ brp1—veoa (k)
k=0

255
-EEGgp s(n — k) + Z brp2—vEOG (K)
=0

. EEGFp2 S(I’l — k)
255

+ Z br7—veoG (k) - EEGp7s(n — k)
=0
255

+ Z brs—.veoG (k) - EEGpg s(n — k)
=0

4)

255
HEOG,(n) = HEOG(n) + > brpi—niroc (k)
k=0

255
- EEGgyp1 s(n — k) + Z bep2—neoG (k)
k=0

. EEGFp2 s(n — k)
255

+ Z br7-neoG (k) - EEGE7s(n — k)
=0
255

+ Z brs—neoG (k) - EEGpss(n — k)

k=0
(5)

Figure 3 shows the mean frequency response of FIR
filters corresponding to the four anterior EEGc¢ leads
for VEOGc and HEOGc recordings. It was obtained
by averaging all frequency responses from each subject
of the ‘cerebral group.’

Ocular Filtering Methods
Linear Regression

Multiple regression analysis is based on subtracting
a fraction of EOG channels from contaminated EEG
signals. This method assumes that the recorded EEG
signals (in this case simulated mixed, EEG; ) are an
instantaneous superposition of the true or uncontam-
inated EEG (EEG,; ;) and the ocular activity (VEOGg
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FIGURE 3. Mean magnitude frequency responses corresponding to cerebral activity contamination from frontopolar and lateral-
frontal EEG channels to vertical (solid grey line) and horizontal (dashed black line) EOG signals.

and HEOGgy). Then, corrected EEG signals (EEG; ¢o1r)
are calculated by Eq. (6):

EEG; corr(n) = EEG; (1) — ;- VEOG, (1)
— B;- HEOGn(n) (6)

where o; and f3; denote the propagation factors of the
VEOG,, and HEOG,, signals, respectively, up to the
EEG; , lead. Equation (4) was applied to each i lead
with its corresponding factors o; and f5;. These factors
were calculated using only samples with high VEOG,,
or HEOG,, amplitudes in order to improve their esti-
mation.”®

This method can easily be implemented but it causes
distortion of the corrected EEG signals because it does
not take into account the bidirectional contamination
between ocular and cerebral activities. In order to
improve the performance of the regression procedure,
a variant of the method was proposed.!' Cancellation
of cerebral information can be reduced by low-pass
filtering with a cut-off frequency of 7.5 Hz the VEOG,,
and HEOG,, signals before the application of regres-
sion subtraction.

Adaptive Filtering by Recursive Least Squares (RLS)

Ocular cancellation by adaptive filtering uses the
available references to the interference, in this case,
vertical and horizontal EOG channels. Adaptive filters
self-adjust a vector of weights w,(j) according to an
algorithm of optimization. These weights model the
contamination of the ocular activity to the EEG
leads.*® In fact, adaptive filtering is an improvement of
linear regression: propagation factors do not need to
be neither constant nor frequency independent.” In
terms of modeling, it is assumed that recorded EEG
signals are a mixture, not necessarily instantaneous, of
cerebral and ocular activities.'*'? Corrected EEG sig-
nals by RLS method can be calculated by:

M
EEG; corr(n) = EEGim(n) - Z WVEOG (])
Jj=1

M
VEOGn(n+1—j) =Y wiroc ()
=1

“HEOGu(n+1—) (7)

where wygog and wyrog denote the vector of weights
of length M that model the contamination of the
VEOG,, and HEOG,, signals, respectively, up to the
EEG; ,, lead.

Although there are several adaptive filtering algo-
rithms, RLS has shown best stability, efficiency and
fast convergence. There are two parameters involved in
the adaptive filtering method: the number of weights M
and the forgetting factor A. In theory, the value M is
determined by characteristics of the EOG-EEG trans-
fer function but the performance of the adaptive filter
is not sensitive to this value, as it will be demonstrated
in section “Ocular Artifact Removal.” The forgetting
factor adjusts the weight of the previous samples to
update the filter coefficients, and it depends on the
stability of the relationship between the reference in-
puts (VEOG,, and HEOG,, signals) and the primary
input (EEG; ,, lead). Mathematically, A is related to a
window that indicates the number of previous samples
that are used to calculate the current filter coefficients.
The size of this window can be estimated by solving
/N = 0.5, where N are the number of sample points.
A study of the performance of adaptive filtering for
several values of M and 4 was performed and shown in
section “Ocular Artifact Removal” in order to select
their proper values.

Component Based Techniques

Component-based approaches decompose multi-
channel EOG and EEG data into a mixture of source
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ocular and cerebral signals. BSS problem assumes that
a set of m recorded EOG and EEG channels are
composed by a mixture of n source components, gen-
erally with n < m. Corrected EEG signals can be
recovered by a re-mixing process rejecting the ocular
sources, i.e., using only the cerebral, or non-ocular,
sources. There are several approaches to solve the so-
called BSS problem which can be divided in second-
order statistics (SOS) techniques and ICA algorithms
based on higher-order statistics (HOS).

SOS techniques formulate the hypothesis that
sources are only uncorrelated, which is a weak form of
statistical independence. Two SOS-based methods
were evaluated in this study: PCA and SOBI (Second-
Order Blind Identification). PCA transforms multi-
channel data set by a rotation, in such a way that
components in the new coordinates become uncorre-
lated and orthogonal. SOBI uses the time structure
information provided by the sources to improve the
estimation of the model. SOBI decomposition proce-
dure consists on diagonalizing time-lagged covariance
matrices.”

The difference between SOS- and HOS-based
algorithms resides in how the sources are modeled: if
sources are assumed mutually independent, HOS are
essential to solve the BSS problem. There are several
procedures to measure statistical independence, basi-
cally based on approaches of non-gaussianity, maxi-
mum likelihood estimation and mutual information.'®
Two ICA algorithms were considered in this study:
INFOMAX and FastICA. INFOMAX is an infor-
mation theoretic based algorithm that obtains the
independence maximizing the entropy of a neural
processor output.’ FastICA is a computationally
efficient algorithm that uses a fixed-point iteration
scheme that allows faster convergences than gradient
descent methods applied in other ICA algorithms.
FastICA maximizes non-gaussianity as a measure of
statistical independence based on the central limit
theorem.'”

Decomposition procedures were performed using
the functions included in the ICALAB toolbox v3 for
Matlab (http://www.bsp.brain.riken.jp/ICALAB/).®

Automation of ocular contamination identification
is an important step for artifact correction based on
decomposition techniques. Classical correction meth-
ods have been carried out by visual inspection of
source components in order to decide which ones were
related to artifacts. In order to overcome this subjec-
tivity, several studies have attempted to find some rules
using statistical properties like kurtosis or entropy.>’
In this study, automatic ocular artifact identification
was based on frequency and scalp topography aspects
of the source components and had been previously
described in Romero er al.*> The criteria to remove a

source component related to ocular activity were de-
fined by the following rules:

(1) Relative power in delta band had to be greater
than a specific high percentage.

(2) Projection strength onto the EOG electrodes had
to be higher than a threshold.

(3) Projection strengths onto the EEG electrodes had
to follow a gradient decreasing from anterior to
posterior brain regions.

(4) The maximum of the projection strengths on the
EEG electrodes had to be higher than a threshold.

Once the components related with ocular artifacts
were detected, corrected EEG signals were obtained by
reconstruction of the components excluding the ocular
related ones.

Evaluation of Ocular Artifact Reduction

Quantitative performance of each ocular correction
technique was assessed by using similarity and the
most important spectral target variables which are
often utilized in clinical EEG studies. In previous
studies,'**>3 mean squared error was used to measure
similarity between true and corrected EEG data, but it
could not be the most appropriate index due to its
dependence with the signals scaling. In this article,
similarity of waveforms between original cerebral
sources and the corrected EEG data was assessed by
calculating the Pearson’s correlation coefficient be-
tween them. Additionally, Bland—Altman analysis is
the most direct way to assess agreement between two
quantitative measurements.’ In this analysis, the dif-
ference of the paired two signals (corrected or mixed
EEG signals minus neural sources) is plotted against
the mean of both signals, and agreement is achieved if
the 95% of the data points lie within the +1.96 stan-
dard deviation (range of agreement) of the mean dif-
ference. The more narrow the range of agreement, the
more precise the method. Constant biases were
checked by calculating the mean of the differences.
Finally, regression was performed in order to evaluate
proportional biases.

Power spectral density (PSD) functions were calcu-
lated for each EEG channel by means of Welch peri-
odogram using a Hanning window of 5-s duration.'
Then, nine target variables were calculated from PSD
function: total power (0.5-35 Hz), and absolute and
relative power in four different frequency bands:*®
delta (0.5-3.5 Hz), theta (3.5-7.5 Hz), alpha (7.5-
13 Hz), and beta (13-35 Hz). Relative spectral powers
were computed by dividing the power for a specific
band by the total power. These target variables were
calculated for further comparison before and after
ocular correction. Relative percentage errors for each
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target spectral variable were calculated between the
values obtained for the original sources and those
calculated for corrected EEG channels, following

Eq. (8):
JOERROR
=100 - abs

spectral variablesources — spectral variablecorrected
spectral variablegoyrces

(®)

where abs denotes the absolute value for further
averaging of these percentage errors among simulated
subjects.

RESULTS

Simulated Data

Twelve mixtures of 3-min duration were generated
by mixing each one of the 12 ocular activity sources
from the ‘ocular group’ with each one of the 12 cere-
bral sources related to the ‘cerebral group.” Each
mixture reproduced a simulated subject whose true
ocular and cerebral activities were known. Figure 4
shows, as an example, a time domain 5-s epoch of the
simulation procedure. Ocular and cerebral sources of

(a)

two subjects are presented in Fig. 4a. Bidirectional
contamination between ocular and cerebral activities
could be observed in the simulated mixtures in Fig. 4b.

Additionally, extent of eye movement artifacts was
evaluated by the topographical distribution pattern of
the magnitude frequency responses in Fig. 2: DC gains
decreased considerably from anterior to posterior
locations for vertical eye movements, and they de-
creased following a lateral axis for horizontal eye
movements. It agreed with the well known physiolog-
ical information mentioned in section “‘Introduction.”
This similarity as well as the hemispheric symmetry
were logical and they provided consistency to the
estimated propagation models and hence to the simu-
lated signals.

Ocular Artifact Removal

Visual comparative evaluation of ocular reduction
procedures on spontaneous EEG signals can be carried
out in Fig. 5. Regression, adaptive and PCA-based
correction methods removed some neural activity,
which was also recorded in EOG channels, especially
on anterior regions (frontopolar leads). Performance
of HOS-based techniques seemed to be visually better
for posteriorly EEG locations. In fact, these HOS-
based methods eliminated quite accurately ocular

(b)
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(a) Five second segment corresponding to ocular and cerebral activity sources from two subjects belonging to

‘ocular’ and ‘cerebral’ groups, respectively; (b) Five second epoch corresponding to mixed EOG and EEG signals obtained after

applying the convolution mixing procedure to the sources in (a).
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(a)

MIXED

SOURGCE [y ¥ubenr st st AN ANE AN MM,

REGRESSION  |ruhs i A avcmnnrmmn st p Vo

FILTERED Pt o AR MR AR ANV AR VMM
REGRESSION

RLS [y iyt e A Nt st s o N A Wy

FILTERED L. tpwon, mssanpsdrmmessitinitenms \uyamisan,
RLS

PCA
SOBI [ A, WM AR apstm s e,

INFOMAX MW“WWMM

FASTICA WWWWNW

(b)

MIXED W\WN

SOURCE ™t N MRS M AN oA o ARy

REGRESSION [“* o \e st papnponsemnn e Mgt et

e L
REGRESSION

RLS [W" st N\ AR S8t A AR N ¥

FILTERED Lt psman o, M A At s gy i
RLS

PCA [ Mt N p o pn s hne s Ao Nt

SOBI W™ sersor ™ N MR WA s AT AN

INFOMAX [y ML oot WA by g AR e

FASTICA %““\WWWW

FIGURE 5. Five second time courses corresponding to simulated and corrected EEG signals. Several ocular reduction methods
were applied for obtaining corrected EEG signals. Original cerebral activity sources are also displayed. Only two channels are

plotted as examples: (a) Fp1 and (b) C3.

FIGURE 6. Mean average errors calculated for different val-
ues of the order of the filter M and of the forgetting factor i for
the adaptive filtering. Solid lines indicate classical RLS algo-
rithm and dashed lines denote filtered version of RLS algo-
rithm.

artifacts. However, corrected EEG signals that were
obtained when reconstructing the signals without
ocular components, showed modified cerebral activity
in frontal sited locations. By visual inspection, SOBI
algorithm and filtered versions of regression and
adaptive RLS procedures produced more similar cor-
rected EEG signals to the original cerebral sources
than other methods in all EEG channels.
Performance of the adaptive filter depends on the
order M and on the forgetting factor /. Both param-
eters were evaluated by means of Fig. 6. This figure
shows the mean percentage errors (average of 19 EEG
channels, 12 subjects and for all 9 spectral target
variables) calculated for different values of M and A.
Results showed that the lowest errors were obtained
with 4 =0.9999. In addition, errors did not change
significantly depending on M with this forgetting fac-
tor. By visual inspection of Fig. 6, the filter length of

M =1 and a forgetting factor A = 0.9999 were se-
lected because they showed the lowest errors in spectral
target variables.

For HOS-based BSS techniques, long data is gen-
erally recommended for applying the decomposition
procedure.® In this work, all BSS-based procedures
were computed with different EEG segment durations
from 5 to 180 s in order to evaluate their effect in fil-
tering. Propagation factors in regression-based tech-
niques were calculated considering the whole 3 min
available because factors only depended on subject and
electrode location at the scalp.' Relative errors for all
nine spectral target variables were calculated between
initial cerebral sources and corrected EEG signals.
Results showed that while PCA worked better in
shortest segments, errors obtained for the other SOS-
based technique (SOBI) were similar in all EEG seg-
ment durations longer than 5 s and minimum at 15 s.
Finally, in spite of the decreased error in HOS-based
procedures by increasing the segment duration, the
lowest errors were obtained for SOBI algorithm in any
case (around 5%). For further analysis, the epoch
duration that provided the lowest error was used for
each BSS-based technique: 5 s for PCA, 15 s for SOBI
and 180 s for HOS-based algorithms.

Table 1 shows Pearson’s correlation values between
sources and corrected EEG signals, that were averaged
for all subjects and leads corresponding to three brain
areas: anterior, central, posterior, and all the brain.
Correlation values between sources and non-corrected
EEG signals were also depicted. Similarity increased
after applying any ocular reduction method and was
higher for corrected EEG signals from leads towards
posterior brain areas. The highest correlation values
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TABLE 1. Pearson’s correlation coefficient for EOG correction procedures (mean of all the simulated subjects).
EOG correction algorithms

Area Non-corrected Regression  Filtered regression ~ RLS  Filtered RLS PCA  SOBI INFOMAX FastICA
Anterior 0.385 0.740 0.881 0.730 0.871 0.640 0.909 0.782 0.675
Central 0.667 0.968 0.980 0.968 0.982 0.930 0.986 0.954 0.899
Posterior 0.851 0.989 0.992 0.988 0.993 0.976  0.993 0.986 0.965
All EEG channels 0.631 0.891 0.950 0.888 0.945 0.840 0.961 0.902 0.841

TABLE 2. Statistical increases between Pearson’s correlation coefficient for EOG correction procedures (paired t-tests were used

between Method A vs. Method B).

Method B

Filtered
Method A Non-corrected FastICA PCA RLS Regression  INFOMAX Filtered RLS Regression
SOBI p<0.001 p<0.001 p<0.001 p<0.001 p<0.001 p<0.009 p<0.013 p < 0.016
Filtered regression p<0.001 p<0.001 p<0.001 p<0.001 p<0.001 p < 0.024 ns
Filtered RLS p<0.001 p<0.001 p<0.001 p<0.001 p<0.001 p < 0.040
INFOMAX p<0.001 p<0.009 p<0.012 ns ns
Regression p<0.001 p<0.005 p<0.006 ns
RLS p<0.001 p<0.005 p<0.006
PCA p<0.001 ns
FastICA p<0.001

Bold depicted p-value <0.01; ltalicized p-value <0.05, and ns non-significative increases (mean of all EEG channels).

were obtained after applying the SOBI algorithm
(0.961 in average for all EEG channels; p < 0.016 with
respect to the other ocular reduction techniques).
Moreover, the highest increase with respect to corre-
lation between EEG sources and non-corrected EEG
signals was for the anterior region (from 0.385 to 0.909
after applying SOBI algorithm). These results indi-
cated that filtered EEG signals were very similar to the
corresponding sources. Statistical differences (paired ¢-
tests) between mean correlation values obtained for
each ocular reduction method were shown in Table 2.
Results indicated that all techniques increased signifi-
cantly Pearson’s correlation coefficients compared to
those obtained from non-corrected EEG signals. No
statistical differences were obtained between regres-
sion, adaptive filtering and INFOMAX techniques.
However, correlation values obtained for filtered ver-
sions of regression and adaptive filtering were statisti-
cally higher than these three methods. Non-significant
differences were obtained between both filtered ap-
proaches. Finally, correlation coefficients calculated
after applying SOBI algorithm were statistically higher
than any other ocular reduction methods.

Figure 7 shows as an example the signal values for
both source and SOBI-corrected Fpl channel in one
subject when applying Bland—Altman analysis. Fig-
ure 7a indicated high similarity between signals
(Pearson’s correlation coefficient = 0.899; and slope of

regression line = 0.921). Figure 7b shows the Bland—
Altman plot with the differences of source minus
SOBI-corrected Fpl channel. According to this anal-
ysis, bias (average of the differences) and precision
(95% confidence ranges) were also calculated. Besides,
regression was carried out in order to evaluate pro-
portional biases.

Table 3 summarizes the following variables from
the Bland—Altman analysis averaged for all subjects
and leads corresponding to the anterior brain region:
95% confidence ranges, correlation coefficient and
slope of regression line using both source and corrected
EEG signals. The bias between source and corrected
EEG data was almost zero (lower than 107°) for all
methods so the constant bias was negligible for all
methods. Regarding the proportional bias, a higher
correlation coefficient and slope indicated a higher
proportional bias: the higher values the higher differ-
ences. In this case, bias is proportional to the magni-
tude of the value due to high potentials of ocular
contamination. The highest slopes in magnitude are
obtained with the non-corrected EEG signals. After-
wards, regression, adaptive RLS, FastICA, and IN-
FOMAX showed lower slopes and with not high
correlation coefficients (lower than 0.492). Finally,
slopes with values almost zero were obtained for the
remainder ocular correction methods (filtered versions
of regression and adaptive RLS, PCA and SOBI)
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showing that proportional bias was negligible. At least
96% of the data points lied within the 95% confidence
range for all methods indicating a high level of agree-
ment. The highest range was obtained with non-cor-
rected EEG signals (£46.05) and it decreased strongly
with all the ocular correction methods and the mini-
mum range was found for SOBI algorithm (£6.15).

FIGURE 7. Comparison between source and SOBI-corrected
Fp1 channels from one simulated subject: (a) Scattergram of
source and corrected EEG signal. Gray line is the linear
regression of the data; (b) Plot of the differences (Bland-Alt-
man plot) between SOBI-corrected and source Fp1 channel
compared with mean values. Black solid line is the average
difference, and the dashed lines represent 95% confidence
intervals. Gray line is the linear regression of the data.

Results for the other brain areas (central and pos-
terior) were similar when comparing between methods:
95% confidence range, that were lower in general for
central and specially posterior areas, decreased in all
methods with respect to non-corrected EEG signals
and their minimum was found for SOBI algorithm
(£2.419 and +1.643 in central and posterior leads,
respectively).

Mean percentage errors (average of 19 EEG leads)
for each spectral variable obtained with different ocu-
lar reduction methods are shown in Table 4. Errors for
non-corrected EEG signals are also included and they
showed that the highest impact of ocular contamina-
tion was in delta band (152 and 45% for absolute and
relative delta power, respectively) due to the low fre-
quency components of EOG interferences. All eye
movement removal techniques reduced the errors ob-
tained for non-corrected EEG signals in relative pow-
ers as well as in absolute delta power (p-values <0.01
for absolute and relative delta powers). Errors in
absolute powers for regression-based and RLS adap-
tive procedures were high (around 20%) because these
methods did not take into account the bidirectional
contamination between cerebral and ocular activities,
and it also removed neural activity recorded in EOG
channels. These errors were reduced with their filtered
versions, especially in alpha and beta bands. Errors for
HOS-based procedures were high for absolute powers
in all bands because independent components ex-
tracted and then removed by HOS-based techniques
were not only composed of ocular activity but also of
some neural one. In average for all variables, the
lowest error was obtained with SOBI algorithm
(4.25%) and the following higher error was 11.33% for
the filtered RLS adaptive approach (p-value <0.001).
This also happened in almost all target spectral vari-
ables (see Table 4).

Figure 8 shows the topographic distribution of
errors for each ocular reduction technique. Simulated
ocular artifacts affected mainly delta EEG band.
Results for beta and alpha bands were very similar.
Errors in absolute theta and especially in alpha and
beta powers revealed that the incidence of ocular
propagation in these bands was lower. These topo-
graphic results were coherent with the distribution of

TABLE 3. Parameters extracted from Bland-Altman analysis (mean of anterior EEG channels and mean of all the simulated
subjects).

EOG correction algorithms

Non-corrected Regression Filtered regression RLS Filtered RLS PCA  SOBI INFOMAX FastICA

Parameter
95% Confidence interval (+) 46.054 9.641 6.646
Correlation coefficient 0.759 0.492 0.300

Slope of regression line 1.198 —0.381

—0.136

10.061 7.260 12.836 6.152 11.977 17.723
0.407 0.222 0.246 0.132 0.269 0.392
—0.307 —-0.096 —0.084 —0.069 0.221 0.431
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TABLE 4. Percentage errors (%) in spectral variables for EOG correction procedures (mean of all EEG channels and mean of all
the simulated subjects).

EOG correction algorithms

Spectral variables Non-corrected Regression Filtered regression RLS  Filtered RLS PCA SOBI INFOMAX FastICA

Total power 47.89 22.54* 11.17%* 22.03 10.56** 20.53* 4.32**  19.52* 43.04
ABS delta 151.78 19.86** 19.78** 18.57** 18.35** 18.83** 8.46*  29.89**  43.10**
ABS theta 3.78 20.39** 18.92** 20.32** 18.54** 22.41** 3.88 21.77**  53.97**
ABS alpha 0.98 24.91* 5.44* 24.77* 5.27** 22.54* 1.89*  13.46*  34.93*
ABS beta 0.87 22.06** 0.82** 22.19* 0.87 23.56** 4.39*  20.59**  67.97*
Mean ABS variables 41.06 21.95 11.23* 21.58 10.72* 2157 459" 21.05 48.60
REL delta 45.24 9.93** 12.21%* 10.29** 11.00** 11.47** 5.10** 9.07** 9.03**
REL theta 17.33 8.14* 10.69* 7.37** 10.84* 468 317 5.58** 8.71%
REL alpha 18.45 8.21** 9.47* 8.12** 8.98** 6.17** 3.47** 5.87** 7.75**
REL beta 18.50 14.41 18.64 12.59 17.52 6.73" 359" 6.47" 12.76
Mean REL variables 24.88 10.17** 12.75%* 9.59* 12.09** 7.26** 3.83* 6.75* 9.56**
Mean all variables 33.87 16.72* 11.90** 16.25* 11.33** 15.21*  4.25  14.69* 31.25

Statistical differences between errors for ocular correction methods and non-corrected signals were shown (* p < 0.05; ** p < 0.01).

FIGURE 8. Topographic maps of the errors (%) between the cerebral sources and the corrected EEG signals by using different
ocular reduction techniques. Errors between sources and non-corrected (mixed) signals are included. Color key is discretized from
white to black in 10% stripes.

eye activity contamination across the scalp (see SOBI algorithm provided the lowest errors between
Fig. 2): errors were located at anterior sites and the original cerebral sources and the corrected EEG
especially in frontopolar and lateral-frontal regions. signals.
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(a) Five second epoch of raw EOG and EEG signals containing prominent ocular artifacts. Some EEG channels

corresponding to left hemisphere are shown as an example; (b) Raw EOG and corrected EEG signals obtained after applying

automatic SOBI-based ocular removal procedure.

Real Data

Figure 9 shows as an example a 5-s epoch corre-
sponding to real EOG and EEG signals displayed be-
fore and after applying SOBI-based ocular correction
procedure. Propagation of ocular contamination to the
different EEG leads and the bidirectional contamina-
tion between ocular and cerebral activities can be
observed in the raw data (Fig. 9a). SOBI-based
decomposition algorithm was performed using epoch
durations of 15s. The effects of ocular correction
procedure on different EEG leads are shown in
Fig. 9b. By visual inspection, this example demon-
strates that SOBI algorithm removed efficiently the
ocular artifacts from spontaneous real EEG data.

DISCUSSION AND CONCLUSION

Ocular artifacts in EEG data are a significant trouble
in the diagnosis of dysfunctional neural states and in
the evaluation of drug effects on the brain. Most used
techniques to reduce them from spontaneous EEG
signals are based on regression analysis. Adaptive fil-
tering is another approach also proposed for this pur-
pose. Additionally, BSS procedures have been recently
applied in order to consider the mutual contamination
between cerebral and ocular activities. In this study for

BSS-based methods, an automated procedure using
logical rules, which were based on spectral and topo-
graphical information, was used in order to identify
those components related to eye activity. Quantitative
comparison of performance of these different ocular
reduction methods required simulated signals where
ocular and cerebral activities must be known «a priori.
In this study, simulated EEG and EOG data were
obtained by means of real data recorded according to
the common procedure used in clinical routine. For
this purpose, linear MISO models corresponding to
ocular and cerebral activity contaminations were
identified by using an autoregressive structure with
exogenous inputs. Although the same model orders
were used to cerebral and ocular contaminations
through the same medium which is the head, higher
and different orders in both contamination could have
been selected. However, the identification would not
improve sensitively because the FPE was not much
smaller (see Fig. 1) and it is known that an unnecessary
complex model could produce artifacts. It does not
imply that ocular and cerebral propagations are
frequency dependent, a topic that has been questioned.
Bioelectromagnetism considers that volume conduc-
tion is instantancous for frequencies lower than
1000 Hz; in other words, frequency dependence of
ocular propagation is negligible.”® It is yet to be
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definitively demonstrated whether ocular propagation
is frequency dependent or independent. In fact, any
volume conductor has both resistive and capacitive
properties. Nevertheless, the detailed capacitive prop-
erties of neocortex at the very low frequency compo-
nents of most interest in EEG and EOG (0.5-20 Hz)
have not been widely studied, but the available evi-
dence suggests that capacitive effects have minimal
influence on EEG volume conduction.?* On the other
hand, other studies have taken the assumption that
ocular propagation exhibits frequency-dependent
behavior and apply techniques for artifact cancellation
based on filtered EOG signals.'*'32%:33

In this work, for ocular contamination, magnitude
frequency responses seemed to correspond to a low
pass filtering procedure (see Fig. 2). However, to
analyze them in more detail permitted to observe that
it was not exactly thus. In this way, 3-dB bandwidths
(frequency at which the gain drops 3 dB) of these FIR
filters were calculated: 1.71 4+ 0.76 Hz for vertical and
3.11 £ 1.94 Hz for horizontal EOG in all channels.
These bandwidths corresponded to the 96.67 £ 0.01
and 97.76 £ 0.01% of the total energy of the vertical
and horizontal EOG sources, respectively, for all
subjects and channels. Thus, almost whole ocular
propagation could be considered practically frequency-
independent which was consistent to what would be
expected from biophysics knowledge. Regarding cere-
bral activity contamination, the magnitude frequency
responses from pre-frontal and lateral frontal sites to
EOG locations (see Fig. 3) corresponded to quasi all-
pass filters in the EEG frequency range and they could
be approximated by constant propagation coefficients.
Their filter gains showed a higher contamination in the
vertical ocular channel than in the horizontal one.

Other studies that have been previously published
compared ocular reduction methods in simulated EEG
signals. However, the following approaches had not
been compared so far: linear regression, adaptive fil-
tering and BSS. Besides, filtered versions of the linear
regression, which was already applied in Wallstrom
et al.,** as well as of the adaptive filtering, which was
suggested but not applied in He et al.,'® were included
in this study. Additionally, performance of these
methods was quantitatively evaluated by similarity
between sources and corrected signals and by errors in
the spectral target variables used commonly in clinical
EEG studies.

Time and frequency results indicated that all methods
reduced significantly the ocular contamination from
EEG data. However, corrected EEG signals from
frontal regions showed that a partial neural component
was also subtracted by regression, adaptive RLS- and
PCA-based methods, possibly due to the mutual con-
tamination between EEG and EOG signals (see Fig. 5).

This cerebral information removal was partly reduced in
the alpha and beta bands for regression and RLS tech-
niques by applying a low-pass filter to EOG recordings
before subtraction. Other BSS procedures based on SOS
or HOS found more appropriate, and not necessarily
orthogonal like PCA, source components. Assumptions
about source modeling are different in SOS- and HOS-
based algorithms: while SOS methods extract uncorre-
lated sources, HOS-based techniques use statistic
information (like higher-order cumulants, entropy or
maximum likelihood estimation) in order to obtain
sources by minimizing an approximation of mutual
information. Ocular sources extracted by HOS-based
algorithms contained generally some cerebral activity,
especially in anteriorly placed electrodes while it did not
happen with SOBI algorithm. Errors between spectral
variables for initial cerebral sources and corrected EEG
signals calculated with HOS-based algorithms de-
creased when increasing data length, but they were far
from the low errors obtained with some SOS-based
methods (see Table 4: 31.25% for FastICA (n.s., when
compared to non-corrected errors) and 14.69% for
INFOMAX (p < 0.015) compared to 4.25% for SOBI
(p < 0.001), in average). Similar errors and correlation
values were obtained for INFOMAX, regression and
adaptive filtering methods. Topographic distributions
showed that errors were located at anterior sites and
especially in frontopolar and lateral-frontal regions.
Additionally, filtered version of linear regression and
adaptive filtering provided good results in average:
0.950 and 0.945 for Pearson’s correlation coefficients,
and 11.90 and 11.33% for errors in spectral variables,
respectively. However, correlation coefficients were
much higher and errors much lower for SOBI algorithm
(see Tables 1 and 4: 0.961 and 4.25% in average,
respectively). Moreover, agreement level by 95% con-
fidence ranges using Bland—Altman analysis was nar-
rower for SOBI algorithm (see Table 3). This algorithm
did not show either constant or proportional bias.
Consequently, this method showed much higher simi-
larity between EEG sources and corrected EEG signals.

BSS-based approaches are based in some a-priori
hypothesis: sources must be uncorrelated for SOS-
based algorithms, and statistically independent for
HOS-based ones. In the present paper, BSS techniques
were used to separate ocular from cerebral activities in
order to eliminate the former. The fact that ocular and
cerebral activities in a simulated subject came from
different real subjects ensured the statistically inde-
pendence between these activities. Additionally, in all
cases, normalized correlations between each ocular
(two) and each cerebral (19) sources were calculated.
Results showed that correlation values were always
lower than 0.023 indicating the fulfillment of the
a-priori hypothesis of uncorrelatedness for SOS-based



190 ROMERO et al.

methods. In the case of SOBI, a-posteriori correlations
between ocular activities and corrected-EEG signals
were calculated for each subject. Results showed values
lower than 0.062 indicating a poor level of correlation.
Analogously, statistical independence was assessed by
calculating the normalized cross mutual information'
between ocular and cerebral sources. Cross mutual
information quantifies the amount of information
gained about one signal from the measurement of a
second one. Normalized mutual information is zero
when signals are independent, while it has a maximum
value of one if both signals are identical. Results
showed values between ocular and cerebral sources
lower than 0.004 indicating that they were statistically
independent. Moreover, mutual information was also
calculated between ocular activities and INFOMAX-
based corrected EEG signals obtaining values always
lower than 0.030.

Besides, these results can be considered another test
of validation of the ocular reduction effectiveness: very
low values of correlation and mutual information be-
tween ocular sources and corrected EEG signals en-
sured that there were no relation between them and
hence ocular contamination was efficiently removed
from EEG data.

Thus, time and frequency results indicated that
SOBI algorithm reduced better the ocular artifacts
preserving by far more cerebral activity (see Figs. 5
and 8). This algorithm, that is simple, fast to compute
and robust, presented the lowest errors in all leads
using only short data segments of 15 s. Because HOS-
based methods needed longer durations, sources were
less stationary which is one of the assumptions of BSS.
Besides, SOBI algorithm used the temporal structure
provided by EOG and EEG data to achieve the sepa-
ration. In this case, the use of additional well-defined
second-order statistics (as covariances at different time
lags) improved the estimation of the BSS model and
the separation of ocular and cerebral sources.

Finally, based on artificially generated both spon-
taneous and corrupted EOG and EEG recordings, we
concluded that SOBI was the most effective and effi-
cient techniques for eye movement reduction with re-
spect to similarity between sources and corrected EEG
signals and to spectral target variables that are fre-
quently used in a clinical real situation, even when
available data length was short.
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Abstract: Ocular artifacts in EEG signals affect the interpretation of clinical study results. The aim of
this study was to assess the influence of automatic ocular filtering procedures in the conclusions drawn
from a pharmaco-EEG trial. Regression analysis, gold standard, and blind source separation (BSS), Sec-
ond Order Blind Identification algorithm, ocular filtering procedures were compared using time, fre-
quency, topographic and tomographic brain mapping approaches and pharmacokinetic-pharmacody-
namic (PK-PD) relationships. Data consisted of EEGs obtained from 20 volunteers who received single
oral doses of haloperidol 3 mg, risperidone 1 mg, olanzapine 5 mg and placebo in a randomized cross-
over double-blind design. Although the BSS-based technique preserved brain activity more than regres-
sion analysis in anterior leads, in general, topographic significance probability maps globally showed
similar results with both methods for most spectral variables. However, different results were obtained
when using whole multi-channel information for studying drug effects in the brain: (i) higher correla-
tions between PK and PD time courses showing that BSS allowed estimation of spectral variables more
accurately related to drug effects and (ii) larger and more symmetric drug related tomographic LOR-
ETA maps showing that BSS led to results that were more neurophysiopharmacologically sound. Defi-
nitely, the BSS-based procedure is an effective and efficient preprocessing method to remove ocular
artifacts from EEG data. The selection of the ocular filtering procedure could determine different
results whose impact depends on the evaluating tool applied to analyze the pharmaco-EEG data.
Hum Brain Mapp 30:1470-1480, 2009.  ©2008 Wiley-Liss, Inc.
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INTRODUCTION

Quantitative analysis of electroencephalographic (EEG)
signals is a very useful and practical objective measure in
clinical neurospychopharmacology to evaluate drug bioa-
vailability in the human brain [Saletu et al., 1987]. In phar-
maco-EEG studies, drug activity is established by means of
EEG changes between pre- and post-medication condi-
tions. These EEG effects are frequently quantified by the
calculation of spectral variables in different frequency
bands of clinical interest: delta, theta, alpha, and beta. In
addition, time courses of these spectral EEG parameters in
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combination with drug plasma concentrations allow the
estimation of pharmacokinetic-pharmacodynamic (PK-PD)
models of drug action to suggest appropriate dose levels
and administration intervals [Barbanoj et al., 2002]. More-
over, new applied techniques using multi-channel record-
ings such as topographic EEG brain mapping and the neu-
roimaging method known as low-resolution electromag-
netic tomography (LORETA) have recently provided more
accurate information than individual channel analysis
about pharmacodynamics in the brain [Saletu et al., 2006].
Several studies have used LORETA to identify anatomical
brain areas predominantly involved in neuropsychophar-
macological action [Frei et al., 2001; Riba et al., 2004; Babi-
loni et al., 2006].

However, some noncerebral interference such as ocular
activity also appears in the EEG recordings. Ocular poten-
tials are generated from the electric dipole composed of
the cornea and retina. When the ocular globe rotates on its
axis, it generates a current field with large amplitude
which can be recorded by electrodes at scalp sites. These
ocular artifacts must be detected and removed because
they can lead to false results and erroneous clinical conclu-
sions. In general, artifact reduction is more desirable than
artifact rejection, since no information is lost, and this is
especially important when limited data is available.

There are several methods to remove ocular activity
from EEG data. The most common approach, considered
the gold standard method, is based on regression analysis
in time or frequency domains. It estimates factors which
model the propagation of ocular activity from electrooculo-
graphic (EOG) signals to single EEG channels. Thus, cor-
rection based on regression methods involves subtraction
of a portion of EOG signals from each EEG channel. The
main drawback is that regression-based approaches do not
take into account the bidirectional contamination between
ocular and cerebral activities in EOG and EEG signals. In
other words, regression methods consider that EOG elec-
trodes acquire pure eye activity; however, both EEG and
EOG signals record a mixture of ocular and cerebral activ-
ities. Therefore, whenever regression-based removal is per-
formed, relevant cerebral information contained in EOG
signals is also cancelled in the corrected EEG data.

To solve this drawback, other approaches based on blind
source separation (BSS) have shown to be very effective
tools for eliminating ocular artifacts from event-related
potentials [Jung et al., 2000] and from spontaneous EEG
signals [Vigario, 1997]. BSS procedures consider that ocular
and cerebral generators are separate anatomical and physi-
ological processes, that is, their related activities must be
independent. These methods decompose the EOG and
EEG data into source components, identify those that are
artifact related, and reconstruct the EEG signals without
them. Several algorithms can be used to solve the BSS
problem, all of them based on the assumption that sources
should be statistically independent [Hyvéarinen et al,
2001]. Spatiotemporal decorrelation procedures based on
second-order statistics (SOS) have shown the best perform-

ance for eye movement artifact correction in simulated
EEG and EOG recordings [Kierkels et al., 2006, Romero
et al., 2008]. Although the performance of these different
ocular correction techniques has been evaluated on real
EEG signals, the true influence of these techniques on the
conclusions reached in clinical EEG studies has been not
yet analyzed.

The aim of this work was to assess the impact of ocular
filtering in evaluating drug-induced effects on the brain
using time, frequency, topographic and tomographic brain
mapping approaches as well as PK-PD relationships. We
evaluated one typical (haloperidol) and two atypical (olan-
zapine and risperidone) antipsychotic agents widely used
in the treatment of schizophrenia and other psychotic dis-
orders [Tandon, 1998]. The drugs were administered to
healthy volunteers in highly controlled and standardized
laboratory conditions.

MATERIALS AND METHODS

Study Design

Twenty volunteers of either gender (10 males and 10
females) aged between 20 and 32 years (mean age: 23.75)
were included in the study. Volunteers were in good phys-
ical health, confirmed by medical history, laboratory tests,
ECG and urinalysis, and psychological health (Structured
Clinical Interview for DSM-IV). Volunteers were requested
to abstain from any medications or illicit drug use in the
2 weeks prior to the experimental sessions and until the
completion of the study. Volunteers also abstained from
alcohol, tobacco and caffeinated drinks 24 h prior to each
experimental day. In a double-blind randomized fashion,
each volunteer received either a single oral dose of pla-
cebo, olanzapine 5 mg, risperidone 1 mg or haloperidol
3 mg in four experimental sessions at least 1 week apart.
Although these dosages were lower than clinical doses at
low effective therapeutic range (olanzapine 10 mg/day,
risperidone 2 mg/day and haloperidol 5 mg/day;
[Miyamoto et al., 2002]), they can be considered equipotent
from a pharmacodynamic point of view as they were
administered to healthy volunteers.

On each experimental day, drugs were orally adminis-
tered in the morning (8.00 h) under fasting conditions. Se-
rial venous blood samples were taken at predefined times
(from +1 h to +10 h in 1 h intervals). Blood samples were
heparinized and centrifuged. Plasma levels of haloperidol,
risperidone and olanzapine were measured by a validated
liquid chromatography tandem mass spectrometry
method.

Signal Acquisition

EEG recordings were assessed from 19 electrodes placed
on the scalp according to the international 10/20 system
on the following locations: Fp1, Fp2, F7, F3, Fz, F4, F8, T3,
C3, Cz, C4, T4, T5, P3, Pz, P4, T6, O1 and O2, referenced
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to averaged mastoids. Additionally, vertical and horizontal
EOG (VEOG and HEOG, respectively) signals were
recorded. VEOG was obtained from mid-forehead (2.5 cm
above the pupil) and from the average of one electrode
below the left eye and another below the right eye (2.5 cm
below the pupil). The HEOG signal was acquired from the
outer canthi. EEG and EOG signals were recorded using
high-pass (0.3Hz) and low-pass filters (45 Hz), with a sam-
pling frequency of 100 Hz, by means of Neuroscan Syn-
amps amplifiers.

Vigilance controlled EEG for 3 min with eyes closed was
recorded at baseline, +1, +2, +3, +4, +5, +6, +7, +8, +9,
+10, +11 and +12 hours after drug administration. The
experimental sessions were undertaken in a quiet room
with the volunteers seated in a reclining chair. The experi-
menter remained outside the room during the vigilance-
controlled recordings, and attempted to keep the volun-
teers alert by acoustic stimulation as soon as drowsiness
patterns appeared in EEG recordings.

Signal Preprocessing

A two-step artifact processing procedure was used. The
first stage consisted of an ocular artifact reduction process.
An automatic artifact (saturation, movement, drowsiness
patterns or not really clean EEG data by the first stage)
rejection process based on time and frequency domain
approaches was then implemented in a second stage as
described by Anderer et al. [1992]. Regarding the ocular
artifact reduction step, two automatic approaches, based
on regression and BSS, were applied for evaluation in fur-
ther comparisons.

Regression Analysis

Multiple regression analysis assumes that recorded EEG
signals (EEG,,,) are a linear and time-invariant superposi-
tion of different sources. Then, corrected EEG signals
(EEGcorr) can be calculated by subtracting a fraction of the
VEOG and HEOG signals from each EEG channel:

EEGcor (t) = EEGraw(t) — a - VEOG(t) — g - HEOG(t) (1)

where o and B are vectors that represent the propagation
factors of the VEOG and HEOG signals, respectively, to
the EEG channel. The Eq. (1) was applied to each EEG
channel with its corresponding factors o and B. These
propagation factors were estimated by regression analysis
using only samples of data with high EOG activity
[Semlitsch et al., 1986; Anderer et al., 1992].

For the regression procedure, the propagation factors
only depended on the subject and the electrode position
on the scalp. Therefore, these factors were calculated for
each subject using all the data available from the same ses-
sion (12 recordings of 180 seconds).

BSS Procedure

BSS is a statistical signal processing technique whose
goal is to recover source signals from several observed lin-
ear mixtures. One way to formulate the BSS problem is to
consider the parametric estimation of the following genera-
tive model for the data:

x=A-s (2)

where x is a matrix composed of n row vectors (raw EOG
and EEG signals recorded at different electrodes), s is a
matrix composed of m row vectors (source signals), and A
is an n X m mixing matrix which must be estimated. In
other words, there are some mixtures x; (I < i < n) of
some original source signals s; (1 < j <m). The objective is
to estimate the original sources without the aid informa-
tion about the sources or the mixing process:

s=W-x (3)

where rows of the output § are the estimated source sig-
nals, and the columns of the inverse matrix W ! (esti-
mated mixing matrix A) provide the projection strengths
of the respective sources onto the scalp electrodes. Scalp
topographies of these projection strengths related to sour-
ces allow us to examine the evidence concerning their bio-
logical origin and to determine whether a source signal is
related to ocular or cerebral activity. In this study, auto-
matic artifact identification was based on frequency and
scalp topography aspects of the sources and was previ-
ously described in Romero et al. [2004]. After detecting
sources related to ocular interference, corrected EEG sig-
nals can be reconstructed only from the remaining source
components by zeroing out the corresponding rows of the
matrix $ related to eye activity.

There are several estimation principles to solve the BSS
problem. These can be divided into SOS-based techniques
and ICA (Independent Component Analysis) algorithms
based on higher-order statistics. Generally, ICA is essential
to solve the BSS problem if sources are assumed mutually
independent. However, as EEG and EOG data have tempo-
ral structure, less restrictive conditions than statistical inde-
pendence are often sufficient to estimate the mixing matrix
and sources. Thus, SOS techniques assume the hypothesis
that sources are only uncorrelated, which is a weak form of
statistical independence. Indeed, SOS approaches which are
more simple and faster to compute have shown to be more
effective than ICA algorithms for removing ocular artifacts
from EEG recordings [Ting et al., 2006]. In this article, the
selected SOS algorithm was SOBI (Second Order Blind Iden-
tification), which uses the time structure provided by the
sources to improve the estimation of the model [Belou-
chrani et al., 1997]. This algorithm has shown the best per-
formance on simulated spontaneous EOG and EEG signals
[Kierkels et al., 2006; Romero et al., 2008].

BSS was applied using epoch durations of 90 seconds.
This duration was selected in a previous study by means
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of an analysis with simulated EEG data [Romero et al,,
2008]. This analysis showed that similar percentage errors
between sources and corrected EEG signals were obtained
for SOBI algorithm in all different epoch durations longer
than 5 seconds but they were minimum at 90 seconds.

EEG Processing and LORETA Analysis

After computing the two-step artifact preprocessing pro-
cedure, spectral analysis was performed for all EEG chan-
nels. Mean percentages of artifact-free 5-s epochs were 65.8
+ 16.2% and 74.1 = 14.0% (P < 0.0001) for regression- and
BSS-based ocular reduction techniques, respectively. Addi-
tionally, the epochs considered after applying regression
analysis were also contained in the free-artifact epochs by
BSS method. Power spectral density (PSD) functions were
calculated from artifact-free 5-s epochs by means of a
periodogram using a Hanning window. Spectral density
curves for all artifact-free EEG epochs were averaged for a
particular experimental situation (treatment X at time Y).
These mean PSD functions were quantified into 29 varia-
bles: total power (0.5-35 Hz); absolute and relative power
of the following frequency bands: delta (0.5-3.5 Hz), theta
(3.5-7.5 Hz), alphal (7.5-10.5 Hz), alpha2 (10.5-13 Hz),
betal (13-16 Hz), beta2 (1620 Hz), beta3 (20-25 Hz), beta4
(25-30 Hz), beta5 (30-35 Hz), combined 8-theta, alpha and
beta; and the centre-of-gravity frequency (centroid) of the
combined 8-theta, alpha and beta bands as well as of the
total activity.

Statistical analysis of EEG recordings was performed fol-
lowing the IPEG (International Pharmaco-EEG Group)
guidelines for statistical design and analysis of pharmaco-
dynamic trials [Ferber et al.,, 1999]. In short, paired t-tests
were carried out at all observation times, locations and
variables to evaluate changes and inter-drug differences in
detail at different hours post-administration. All results
obtained for a specific time were referenced to the baseline
situation before drug intake. According to the experimen-
tal design used, pharmacologically sound patterns of P-
values < 0.05 were those showing spatial clustering and
time courses. These results were displayed as topographic
significance probability maps. In addition, time courses
were also used to estimate the PK-PD relationships of the
drugs under study [Barbanoj et al., 2006].

Brain regions associated with EEG effects in antipsy-
chotic-treated volunteers were identified by means of LOR-
ETA. The LORETA technique estimates the three-dimen-
sional intracerebral current density distribution from the
voltage values recorded at the scalp electrodes [Pascual-
Marqui et al., 1994]. The LORETA version (sLORETA)
employed in this article implements a three-shell spherical
head model used in Talairach’s Human Brain Atlas that
was digitized at the Brain Imaging Center of the Montreal
Neurologic Institute [Talairach and Tournoux, 1988]. Only
the artifact-free epochs after the two-step artifact process-
ing procedure were used for computing the LORETA func-
tional images. The LORETA solution was restricted to the

cortical gray matter and hippocampus based on the Talair-
ach altas. The final solution space consisted of 6,239 voxels
with a spatial resolution of 0.125 cm® [Pascual-Marqui,
2002]. LORETA images represent the power (i.e., squared
magnitude of computed intracerebral current density) in
each of the 6,239 voxels.

In a first step, current density values were estimated
based on the EEG cross-spectral matrix and then squared
for each voxel and frequency band. To evaluate differences
between drugs and placebo, paired-sample t-tests were
computed for log-transformed baseline-corrected LORETA
powers at each voxel and each frequency band for the dif-
ferent time points. To correct for multiple comparisons, a
non-parametric single-threshold test was applied on the
basis of the theory for randomization and permutation
tests developed by Holmes et al. [1996]. The omnibus null
hypothesis of no activation anywhere in the brain was
rejected if at least one t-value was above the critical thresh-
old for P = 0.05 determined by 5,000 randomizations. On
the basis of the Structure-Probability Map Atlas [Lancaster
et al., 1997], the number of significant voxels was com-
puted for each hemisphere and for each anatomical lobe:
frontal, parietal, occipital, temporal, limbic, and sublobar.

RESULTS
Time Domain

The effects of the proposed ocular correction procedures
in time domain on different EEG channels can be observed
in Figure 1. As propagation factors are very high (above
0.85) on anterior regions (frontopolar), the regression-based
ocular correction method removed some cerebral activity
at these sites that was also recorded in EOG channels due
to bidirectional contamination. By visual inspection, SOBI
algorithm produced more reliable ocular artifact-free EEG
signals in anterior placed electrodes. However, no appa-
rent visual differences between ocular correction techni-
ques were observed for central and more posterior EEG
scalp locations.

Frequency Domain

Figure 2 depicts the influence of ocular filtering in PDS
functions as they are the means by which variables assess-
ing drug-induced effects on EEG are calculated. It shows
an example of average PSD functions obtained from fron-
topolar, frontal and posterior electrodes at baseline, and
also at 4 h after olanzapine administration when the maxi-
mum effect is expected. Graphs in this figure depict data
before and after applying both ocular correction methods.
The impact of the drug effects and of the ocular removal
method can be observed. The regression-based technique
not only reduced ocular-related frequency components but
also removed interesting cerebral activity shown by the
decrease of alpha peak with respect to raw EEG signals.
This reduction appeared in anteriorly-placed electrodes:
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Figure 1.

(a) Five-second epoch of raw EEG signals containing a prominent slow eye movement artifact.
As an example, only some EEG channels corresponding to left hemisphere are shown. (b) and
(c) Corrected EEG signals obtained after applying automatic ocular removal procedures based
on regression analysis and Blind Source Separation (BSS), respectively.

frontal and mainly frontopolar. This effect for a specific
EEG channel was observed in all recording times: not only
after drug administration but also at baseline. In any case,
the reduction of the fast EEG activity (alpha and beta) by
regression-based ocular removal method can affect the
evaluation of the drug effect in these frequency bands.

Spectral EEG Variables

Topographic brain maps comparing drug and placebo-
induced changes based on t-tests were computed for each
of the 29 variables calculated for regression and BSS ocular
removal approaches. Significance probability —maps
between drug-induced and placebo-induced changes in
some target variables at 4 h after administration are
depicted in Figure 3a,b using regression and BSS, respec-
tively, for ocular reduction. In general, the results were
similar with both approaches for central and posterior
electrodes. However, differences appeared between regres-
sion and BSS-based methods for anterior EEG channels in
topographic maps. Moreover, results obtained using the
BSS method in the anterior EEG channels were generally
more in line with those observed at central and posterior
electrodes. That is, alterations found on central and poste-
rior sites were also obtained at frontal sites using the BSS
approach: for example, decreases for haloperidol and olan-
zapine in combined 3-theta centroid; increases for risperi-
done and olanzapine in absolute delta and combined 3-

theta activity; and decreases for olanzapine in absolute
alpha power. These results were not found using the
regression approach. It is difficult to account for the fact
that a drug shows differences in all EEG leads except fron-
topolar and lateral-frontal channels where the interference
of ocular activity was also maximum.

Two-way ANOVAs were performed to quantitatively
evaluate the differences between the two ocular removal
methods. The main factors were (i) drug effects (placebo
vs drug) and (ii) ocular filtering effects (regression vs BSS).
The interaction between these two factors (Fig. 3c) shows
whether the effects of the former depended or not on the
latter. Two-way ANOVA significance probability maps
revealed that the ocular-filtering factor significantly altered
drug-induced effects, especially in anterior-placed electro-
des. In other words, drug-induced increases (both absolute
d-theta and alpha powers for risperidone; and absolute
and relative delta powers for olanzapine) or decreases
(combined 8-theta centroid for haloperidol; and both abso-
lute alpha power and combined &-theta centroid for olan-
zapine) were higher at the anterior scalp regions when the
BSS-based ocular removal approach was applied.

Spectral EEG parameters have been often used to relate
PK-PD effects of drugs acting on the central nervous sys-
tem (CNS) [Ebert et al., 2001; Barbanoj et al., 2002]. The
combination of drug plasma concentrations and EEG spec-
tral variables allows PK-PD modeling to be an adequate
tool for estimating the time dynamics of drug effects on
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Figure 2.

Average PSD functions obtained at baseline and at maximum peak
effect of olanzapine (4 h after administration). Frontopolar depicts
average values of Fpl and Fp2 channels; frontal represents average
values of F7, F3, Fz, F4 and F8 channels; and posterior indicates

average values of P3, Pz, P4, Ol and O2 channels. Different colors
are used to distinguish between PSD functions obtained from
recorded or raw EEG signals (black) and from ocular corrected
EEG data using regression analysis (blue) or BSS (red).

Figure 3.

Significance probability maps showing differences between drug-
induced (haloperidol, risperidone and olanzapine) and placebo-
induced changes in absolute 8-theta, delta and alpha powers, and in
combined &-theta centroid at 4 h after administration. Maps are cal-
culated after using regression-based (a) or BSS-based (b) ocular arti-
fact removal approaches. (c) depicts maps based on the interaction

between factors of two-way ANOVAs [drug effects (placebo vs.
drug) and ocular filtering effects (regression vs. BSS)]. Electrode posi-
tions are indicated by black dots. Seven-color scale represents statis-
tical differences based on p-values. Increases and decreases are
depicted as hot and cold colors, respectively.
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TABLE I. Absolute values of normalized cross correlation between average
concentration-time curve (risperidone and olanzapine) and average effect-time
curve of spectral EEG variables (absolute delta and alpha, respectively) obtained in
anterior, central and posterior areas after applying regression and Blind Source
Separation (BSS) based ocular filtering procedures

Risperidone absolute delta

Olanzapine absolute alpha

Area Regression BSS P-value Regression BSS P-value
Anterior 0.72 0.95 0.013 0.83 0.92 0.026
Central 0.89 0.92 0.892 0.90 0.95 0.315
Posterior 0.93 0.94 0.858 0.94 0.95 0.197

Statistical differences (P-values) between regression and BSS correlations were obtained by using
paired t-tests on individual correlations (1 = 20). Anterior data were obtained by averaging Fp1l,
Fp2, F7, F3, Fz, F4 and F8 electrodes; central by averaging T3, C3, Cz, C4 and T4; and posterior

data by averaging T5, P3, Pz, P4, T6, O1 and O2.

the CNS, including times of onset or peak, duration of drug
effects and quantification of dose relations. For most spec-
tral variables, a similar time courses of EEG effects was
obtained at central and posterior electrodes for both ocular
reduction methods. However, some differences appeared
between the two approaches respect to anterior-placed elec-
trodes. Figure 4 shows, as an example, the concentration-
time profiles of risperidone 1 mg (4a) and olanzapine 5 mg
(4b), and the effect-time profiles of absolute delta (4a) and
alpha (4b) powers obtained for both ocular artifact reduc-
tion methods. Spectral values were calculated by averaging
anterior electrodes after subtracting the baseline and pla-
cebo conditions. Curves obtained after applying the regres-
sion-based ocular removal technique appeared to present
more variability between time points, especially in absolute
delta activity after risperidone intake.

To evaluate the correspondence between concentration-
time profiles and effect-time profiles of spectral EEG varia-
bles, a normalized cross correlation between these two
curves was performed for both ocular filtering procedures.
Table I shows these correlation values between concentra-
tion-time curves (risperidone and olanzapine) and effect-
time profiles (absolute delta and alpha, respectively)
obtained for anterior, central and posterior electrodes after
applying both ocular filtering methods. Values at central
and posterior brain areas were very similar for both meth-
ods. However, for risperidone, the effect-time curve of
absolute delta power (anterior lead) obtained after the
BSS-based ocular removal technique correlated better with
the concentration-time curve than that obtained after using
the regression-based method (0.95 vs 0.72; P = 0.013,
paired t-test). Moreover, the effect-time profiles of absolute
alpha activity (anterior location) obtained using the BSS-
based method also correlated better with the olanzapine
plasma concentrations curve (092 vs 0.83; P = 0.026,
paired t-test). Thus, only the correlation values calculated
after applying the BSS-based procedure in anterior leads
were similar to those obtained in central and posterior
areas after applying either method.

LORETA Data

Omnibus significance tests were performed for all voxels
and frequency bands at 4 h (baseline corrected) after drug
administration, corresponding to the maximum peak
effect. Different results were found in some frequency
bands depending on the ocular reduction method used.
Statistical overall analysis applied as voxel-by-voxel com-
parison of olanzapine versus placebo-induced effects 4 h
after drug administration revealed statistically significant
increases in the delta frequency band and decreases in the
alpha band. No significant differences were obtained after
haloperidol or risperidone administration at this time
point. Figure 5 shows, as an example, 3-D surface-ren-
dered LORETA images as statistical nonparametric maps
corresponding to suprathreshold regions found for the
alpha frequency band, 4 h after olanzapine administration.
These statistical tomographic maps were obtained using
both ocular removal techniques. By visual inspection, the
BSS-based method seemed to provide more symmetric
maps than the regression approach.

In addition, Table II lists the anatomical distribution of
these power decreases observed for the alpha frequency
band at 4 h after olanzapine administration for both ocular
artifact reduction methods. Results indicated that while
1,756 suprathreshold voxels were located for the BSS-based
procedure, only 513 were obtained after the regression-
based ocular removal technique. Moreover, in the area
most related to alpha rhythm (occipital and parietal lobes),
the decrease in alpha LORETA power after applying the
regression approach seemed more pronounced over the
right hemisphere than over the left (379 vs 31 voxels,
respectively), whereas for the BSS approach, decreases
were less asymmetric (761 vs 506, respectively).

DISCUSSION

Ocular contamination of EEG data is a very important
and common problem in clinical EEG studies evaluating
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Figure 4.

Pharmacokinetics and pharmacodynamics of (a) risperidone |
mg and (b) olanzapine 5 mg. Black lines represent observed
drug plasma concentration time-profiles in ng/ml. Blue and red
lines represent absolute delta (4a) and alpha (4b) powers (V)
after applying regression or BSS-based ocular removal methods,

respectively. Spectral values were calculated by averaging ante-
rior electrodes (Fpl, Fp2, F7, F3, Fz, F4 and F8) after subtracting
the baseline and placebo conditions. Time is depicted on the x-
axis and the concentration and absolute powers are depicted on
the y-axis.

Figure 5.

Effects of olanzapine 5 mg on regional cortical electrical activity
4 h after administration (n = 20). Images seen from different
perspectives show statistical nonparametric maps based on t val-
ues of differences between olanzapine-induced and placebo-
induced changes in alpha frequency band (7.5-13 Hz) after apply-

ing regression- and BSS-based ocular reduction procedures. Blue
indicates significant decreases after Holmes correction (P <
0.05) as compared to placebo. Structural anatomy is shown in
gray scale (L: left, R: right, A: anterior, P: posterior, S: superior, I:
inferior).
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TABLE Il. Suprathreshold voxels obtained for olanzapine- vs placebo-induced decreases in alpha power (7.5-13 Hz)
4 h after administration (n = 20)

Regression Blind source separation (BSS)
Left hemisphere Right hemisphere Left hemisphere Right hemisphere
Lobe Nsig Nror %o Nsic Nror Yo Nsic Nror Yo Nsig Nror %o
Frontal lobe 0 1026 0 0 1150 0 0 1026 0 0 1150 0
Parietal lobe 0 569 0 39 584 7 231 569 41 362 584 76
Occipital lobe 31 362 9 340 399 85 275 362 76 399 399 100
Temporal lobe 0 576 0 70 584 12 13 576 2 216 584 37
Limbic lobe 0 335 0 33 424 8 70 335 21 169 424 40
Sublobar lobe 0 113 0 0 117 0 0 113 0 22 117 19

Values for both ocular removal approaches are shown. The number of significant voxels (Ngi), the total number of voxels (Ntor) and
the percentage of significant voxels (%) for each lobe and hemisphere are given.

drug effects on the brain because PSD functions of ocular
and cerebral activities overlap in frequency. Although pre-
vious studies have evaluated the performance of several
ocular artifact reduction methods on simulated and real
EEG signals, none have yet revealed the practical influence
of ocular artifact removal in a real clinical situation such
as a pharmaco-EEG trial.

In this study, an automatic BSS-based ocular artifact
reduction procedure was compared with the “gold stand-
ard” method based on regression analysis to evaluate the
influence of ocular artifact filtering in pharmaco-EEG trials.
To determine the impact of artifact reduction on drug-
induced results and conclusions, different approaches
were applied: time domain, PSD functions, topographic
maps based on spectral target variables comparing drug
with placebo-induced alterations, PK-PD time courses, and
LORETA tomography, a neuroimaging technique for neu-
rophysiological data.

Results from time domain and PSD functions (see Fig-
ures 1 and 2) indicated that the BSS-based method pre-
served and recovered much more brain activity than
regression analysis in anterior-placed electrodes. No visual
differences between the two correction techniques were
observed for the central and more posterior EEG channels.
However, regarding topographic significance probability
maps, similar results were obtained for the two artifact re-
moval methods for all spectral EEG variables except some
in anterior EEG channels (see Fig. 3). The fact that results
were comparable after both ocular artifact removal meth-
ods could be due to the within-subject comparison design.
Using a design with these characteristics, drug spectral
variables are compared to the baseline conditions and to
the placebo administration. Interesting brain information is
removed because of both, bidirectional contamination phe-
nomena and the regression-based method. As this occurs
at baseline and after drug or placebo administration it is
not so evident in the graphic display of statistical results,
that is in the topographic significance probability maps. In
spite of this, some differences between the two methods

were found at anterior sites: results obtained for the BSS-
based ocular removal approach were more in line with
those observed at central and posterior leads. Thus, taking
global information from topographic maps into account,
deviations between ocular removal approaches did not
provide different pharmacological conclusions concerning
drug bioavailability in the brain.

Some multi-channel EEG evaluating techniques, such as
PK-PD relationships and LORETA tomography, assess the
global information provided rather than analyze the data
from each electrode separately.

PK-PD relationships are used to enlarge the scope of
inferences that can be derived from a pharmaco-EEG study
and include not only the pharmacological properties of the
drugs but also the properties of the systems with which
the drugs interact [Valle et al., 2002]. One as yet unsolved
issue related to PK-PD relationships is which lead to use, a
challenge which is currently approached by applying
the average from all leads within a target spatial cluster
[Barbanoj et al., 2006]. The ocular filtering procedure uti-
lized could play a relevant role in obtaining reliable spec-
tral EEG variable time-profiles. In this study, time curves
of spectral EEG variables obtained after applying regres-
sion-based ocular artifact reduction technique at anterior
sites presented more unaccountable oscillations than those
obtained after applying BSS method (see Fig. 4). Moreover,
correlations  between  drug-plasma-concentration-time
curves and drug-effect-time curves using these spectral
EEG variables from anterior areas were statistically higher
when applying BSS-based ocular removal method than
when using the regression-based approach. Finally, corre-
lation values for anterior, central and posterior areas
obtained after applying BSS ocular reduction were very
similar, whereas the values obtained with the regression
method at anterior leads were different from the remain-
ing brain areas (see Table I). We consider this indicates
that the BSS-based ocular reduction method permits a
more accurate estimation of spectral variables related to
the drug effect.
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Drug topographic maps do not allow spatial interpreta-
tion of the results. Scalp distributions are ambiguous and
cannot be interpreted directly in terms of local brain elec-
trical generators. In recent years, some computerized
methods from dipole analysis to distributed source analy-
sis have been developed to overcome this problem
[Michel et al., 2004]. One of them, LORETA, was devel-
oped as a source localization method to obtain the most
plausible solution of the EEG inverse problem as the
smoothest of all possible inverse solutions [Pascual-
Marqui et al.,, 1994]. Several studies have shown that
LORETA is a useful tool to localize brain areas involved
in the neurophysiological effects of psychoactive drugs
[Riba et al., 2004; Babiloni et al., 2006; Saletu et al., 2006].
As LORETA finds the 3-D distribution of the generating
electric neuronal activity from measurements of scalp
EEG data, changes in any of these EEG signals by apply-
ing different ocular reduction techniques can induce dif-
ferent inverse problem solutions for all brain areas. In the
present study, we obtained some differences using both
ocular removal methods in the LORETA-based analysis.
In this case, the reduction of cerebral activity by regres-
sion-based technique mostly in frontal regions affected
the solution in the brain areas involved in the generation
of alpha activity that were located in the parietal and
occipital lobes. As an example, LORETA tomographic
olanzapine- vs placebo-induced maps of alpha activity af-
ter regression-based ocular reduction were more shifted
to the right hemisphere in comparison with those after
the BSS-based technique (see Fig. 5 and Table II). This
asymmetry is not easy to explain from a neurophysio-
pharmacological point of view.

In conclusion, automatic ocular artifact correction for
spontaneous EEG signals by BSS using SOS showed simi-
lar and even better performances than the regression-based
method when assessing drug effects in the brain. Differen-
ces favoring the BSS approach were evidenced when
applying pharmaco-EEG evaluating tools which used in-
formation from each electrode to proceed with their ana-
lytical procedures. The BSS-based method is an effective
and efficient preprocessing tool to remove ocular artifacts
from EEG data in pharmaco-EEG studies to assess drug bi-
oavailability in the brain.

ACKNOWLEDGMENTS

The authors thank all the staff at the Centre d’Investi-
gacié del Medicament de 1'Institut de Recerca de 1"'Hospital
de la Santa Creu i Sant Pau (CIM-Sant Pau), in particular,
Eva Maria Grasa for her technical assistance during the ex-
perimental part of the work.

REFERENCES

Anderer P, Semlitsch H, Saletu B, Barbanoj M] (1992): Artifact
processing in topographic of electroencephalographic activity
in neuropsychopharmacology. Psychiatry Res 45:79-93.

Babiloni C, Casseta E, Dal Forno G, Del Percio C, Ferreri F, Ferri
R, Lanuzza B, Miniussi C, Moretti DV, Nobili F, Pascual-Mar-
qui RD, Rodriguez G, Luca Romani G, Salinari S, Zanetti O,
Rossini PM (2006): Donepezil effects on sources of cortical
rhythms in mild Alzheimer’s disease: responders vs non-res-
ponders. Neuroimage 31:1650-1665.

Barbanoj MJ, Riba ], Morte A, Antonijoan RM, Jané F (2002):
Basics of PK-PD using QEEG: Acute/repetitive administration,
interactions. Focus on axiolytics with different neurochemical
mechanisms as examples. Methods Find Exp Clin Pharmacol
24C:67-83.

Barbanoj MJ, Antonijoan RM, Riba ], Valle M, Romero S, Jané F
(2006): Quantifying drug-drug interactions in pharmaco-EEG.
Clin EEG Neurosci 37:108-120.

Belouchrani A, Abed-Meraim K, Cardoso JF, Moulines E (1997): A
blind source separation technique using second-order statistics.
IEEE Trans Signal Process 45:434-444.

Ebert U, Grossmann M, Oertel R, Gramatté T, Kirch W (2001):
Pharmacokinetic-pharmacodynamic modeling of the electroen-
cephalogram effects of scopolamine in healthy volunteers.
J Clon Pharmacol 41:51-60.

Ferber G, Abt K, Fichte K, Luthringer R (1999): IPEG guideline on
statistical design and analysis for pharmacodynamic trials.
Neuropsychobiology 39:92-100.

Frei E, Gamma A, Pascual-Marqui R, Lehmann D, Hell D, Vollen-
weider FX (2001): Localization of MDMA-induced brain activ-
ity in healthy volunteers using low resolution brain electro-
magnetic tomography (LORETA). Hum Brain Mapp 14:152-
165.

Holmes AP, Blair RC, Watson JDG, Ford I (1996): Nonparametric
analysis of statistic images from functional mapping experi-
ments. ] Cereb Blood Flow Metab 16:7-22.

Hyvirinen A, Karhunen ], Oja E (2001): Independent Component
Analysis. New York: Wiley.

Kierkels JJM, van Boxtel G]JM, Vogten LLM (2006): A model-based
objective evaluation of eye movement correction in EEG
recordings. IEEE T Bio-Med Eng 53:246-253.

Jung TP, Makeig S, Westerfield M, Townsend ], Courchesne E, Sej-
nowski TJ (2000): Removal of eye activity artifacts from visual
event-related potentials in normal and clinical subjects. Clin
Neurophysiol 111:1745-1758.

Lancaster JL, Rainey LH, Summerlin JL, Freitas CS, et al. (1997):
Automated labeling of the human brain—A preliminary report
on the development and evaluation of a forward-transform
method. Hum Brain Mapp 5:238-242.

Michel CM, Murray MM, Lantz G, Spinelli L, Grave de Per-
alta R (2004): EEG source imaging. Clin Neurophysiol 115:
222.

Miyamoto S, Duncan GE, Goff DC, Lieberman JA (2002): Thera-
peutics of schizophrenia. In: Davis KL, Charney D,Coyle JT,
Nemeroff C, editors. American College of Neuropsycho-phar-
macology: The Fifth Generation of Progress. Philadelphia, PA:
Lippincott. pp 775-807.

Pascual-Marqui RD, Michel CM, Lehmann D (1994): How resolu-
tion electromagnetic tomography: A new method for localiz-
ing electrical activity in the brain. Int ] Psychophysiol 18:49-
65.

Pascual-Marqui RD (2002): Stardardized low resolution brain elec-
tromagnetic tomography (sLORETA): Technical details. Meth-
ods Find Exp Clin Pharmacol 24D:5-12.

Riba J, Anderer P, Jane F, Saletu B, Barbanoj MJ (2004): Effects of
the South American psychoactive beverage ayahuasca on re-
gional brain electrical activity in humans: A functional neuroi-

. 1479 «



¢ Romero et al. ¢

maging study using low-resolution electromagnetic tomogra-
phy. Neuropsychobiology 50:89-101.

Romero S, Mananas MA, Riba J, Morte A, Gimenez S, Clos S, Bar-
banoj MJ (2004): Evaluation of an automatic ocular filtering
method for awake spontaneous EEG signals based on inde-
pendent component analysis. Conf Proc IEEE Eng Med Biol
Soc 1:925-928.

Romero S, Mafianas MA, Barbanoj MJ (2008): A comparative study
of automatic techniques for ocular artifact reduction in sponta-
neous EEG signals based on clinical target variables: A simula-
tion case. Comput Biol Med 38:348-360.

Saletu B, Anderer P, Kinsperger K, Griinberger ] (1987): Topo-
graphic brain mapping of EEG in neuropsychopharmacology,
Part II: Clinical applications (pharmaco EEG imaging). Meth-
ods Find Exp Clin Pharmacol 9:385-408.

Saletu B, Anderer P, Saletu-Zyhlarz GM (2006): EEG topography and
tomography (LORETA) in the classification and evaluation of the
pharmacodynamics of psychotropic drugs. Clin EEG Neurosci
37:66-80.

Semlitsch H, Anderer P, Schuster P, Presslich O (1986): A solution
for reliable and valid reduction of ocular artifacts applied to
the P300 ERP. Psychopharmacology (Berl) 23:695-703.

Talairach ], Tournoux P (1988): Co-planar Stereotaxic Atlas of the
Human Brain. Stuttgart, Georg Thieme.

Tandon R (1998):Antipsychotic agents. In: Klein DF, Rowland LP,
editors. Current Psychotherapeutic Drugs. New York: Brun-
ner/Mazel. pp 120-154.

Ting KH, Fung PC, Chang CQ, Chan FH (2006): Automatic correc-
tion of artifact from single-trial event-related potentials by
blind source separation using second order statistics. Med Eng
Phys 28:780-794.

Valle M, Barbanoj M]J, Jané F (2002): Pharmaco-electroencephalog-
raphy and pharmacokinetic-pharmacodynamic modeling in ba-
sic research: Focus on human pharmacology. Methods Find
Exp Clin Pharmacol 24D:37.

Vigario RN (1997): Extraction of ocular artifacts from EEG using
independent component analysis. Electroenceph Clin Neurophy-
siol 103:395-404.

* 1480






Anexo. Articulos en revista indexada derivados de la tesis 359

Drug effm‘ on EEG connectivity assessed 17)/ linear and nonlinear coup/z'ngs

Human Brain Mapping, 31:487-497,2010

Factor de impacto (2008): 5.395
Subject Category: Radiology, Nuclear Medicine & Medical Imaging (pos. 4/92)






¢ Human Brain Mapping 31:487-497 (2010) ¢

Drug Effect on EEG Connectivity Assessed by
Linear and Nonlinear Couplings

Joan F. Alonso,'** Miguel A. Mafanas,'? Sergio Romero,'” Dirk Hoyer,’
Jordi Riba,*** and Manel J. Barbanoj*>*

'Biomedical Engineering Research Center, Department of Automatic Control,
Universitat Politecnica de Catalunya (UPC), Barcelona, Spain

*CIBER de Bioingenieria, Biomateriales y Nanomedicina (CIBER-BBN), Spain

*Department of Neurology, Biomagnetic Centre, Friedrich Schiller University, Jena, Germany
*Drug Research Center, Hospital de la Santa Creu i Sant Pau (HSCSP), Barcelona, Spain
>Department of Pharmacology and Therapeutics, Universitat Autonoma de Barcelona (UAB),
Barcelona, Spain
°CIBER de Salud Mental (CIBERSAM), Spain

L 4 *

Abstract: Quantitative analysis of human electroencephalogram (EEG) is a valuable method for
evaluating psychopharmacological agents. Although the effects of different drug classes on EEG
spectra are already known, interactions between brain locations remain unclear. In this work, cross
mutual information function and appropriate surrogate data were applied to assess linear and
nonlinear couplings between EEG signals. The main goal was to evaluate the pharmacological effects
of alprazolam on brain connectivity during wakefulness in healthy volunteers using a cross-over,
placebo-controlled design. Eighty-five pairs of EEG leads were selected for the analysis, and connectiv-
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zones and interhemispheric connectivity were also measured. Results showed that alprazolam induced
significant changes in EEG connectivity in terms of information transfer in comparison with placebo.
Trends were opposite depending on the statistical characteristics: decreases in linear connectivity and
increases in nonlinear couplings. These effects were generally spread over the entire scalp. Linear
changes were negatively correlated, and nonlinear changes were positively correlated with drug
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INTRODUCTION

Quantitative analysis and interpretation of human elec-
troencephalogram (EEG) has been used since the late-
1980s in clinical neuropsychopharmachology. It has
proven to be a valuable technique for classifying psycho-
pharmacological agents and assessing their pharmacody-
namics. It is also used to objectively and quantitatively
evaluate drug functional bioavailability in the human
brain [Barbanoj et al., 2002; Saletu et al., 1987]. The method
most widely used to help in the diagnostic process of
psychiatric and neurological disorders and to evaluate the
influence of drugs is based on changes obtained in spectral
EEG variables. Currently, four spectral bands are
considered of clinical interest in pharmaco-EEG studies:
delta (3), theta (0), alpha (o), and beta (B). The effect of
different drug classes on the spectral variables of univari-
ate EEG time series is already known. Benzodiazepines,
for example, basically decrease o; power and increase B
power (defined from 7.5 to 10.5 Hz and from 13 to 35 Hz,
respectively) [Barbanoj et al.,, 1994; Saletu and Pakesch,
1987]. However, interactions between brain locations
remain unclear.

Traditionally, coherence and cross-correlation have been
the main methods to assess the degree of functional con-
nectivity between brain areas that could be associated
with different functional states [Achermann and Borbély,
1998]. Spatial statistics of scalp EEG have usually been
presented as coherence estimates in individual frequency
bands. Nevertheless, the main limitation of these
approaches is that only the linear statistical link between
EEG signals is indicated.

Several nonlinear approaches have recently been applied
to univariate EEG time series to evaluate different phe-
nomena. These include monitoring the depth of anesthesia
[Ferenets et al., 2006] and recovery after an asphyxia injury
[Shanbao et al., 2003], and diagnosing epileptic seizures
[Srinivasan et al., 2007] or cardiac diseases [Huyn-Chool
et al., 2006].

In the last few years, nonlinear techniques have also
been used to detect nonlinear interactions in neurophysiol-
ogy, applying methods derived from information theory
[Palus, 1996b; Schreiber and Schmitz, 2000], from general-
ized synchronization [Abarbanel et al. 1996; David et al.,
2004; Kreuz, 2004], and from phase synchronization
[David et al., 2004; Stam et al., 2002, 2003]. A number of
different approaches aiming at a quantification of the
degree of synchronization between signals have been pro-
posed in the literature. Multivariate nonlinear analysis
does not necessarily coincide with the evaluation obtained
from linear methods, and this is the main reason why non-
linear tools are not intended to substitute linear tools.
Indeed, nonlinear methods are useful to assess the interde-
pendences between neural assemblies and to provide addi-
tional information with respect to linear tools [Pereda
et al., 2005]. Some recent studies have compared different
nonlinear approaches, but it is difficult to objectively

assess the performance of these measures in EEG data.
Moreover, most of the nonlinear indexes seem to be corre-
lated [David et al. 2004; Kreuz, 2004; Quiroga et al., 2002].

Within the framework of information theory, mutual in-
formation (MI) analysis represents a general method to
detect both linear and nonlinear statistical dependences
between time series, and it can be considered an alterna-
tive to the well-known correlation analysis. Intuitively,
cross mutual information (CMI) obtained from two signals
or time series quantifies the amount of information gained
about one signal from the measurement of another one as
a function of delay between these two time series. CMI
can thus provide a quantitative measure of linear and non-
linear components of coupling between two processes or
time series in terms of information transfer when appro-
priate surrogate data are used [Alonso et al., 2007; Hoyer
et al., 2005; Palus, 1996a; Pereda et al., 2005; Prichard and
Theiler, 1994; Schreiber and Schmitz, 2000; Theiler et al.,
1992].

Nonlinear interactions between EEG time series can
therefore be assessed by means of MI, whose derived
indexes have been found to be promising in yielding use-
ful information in several studies, particularly in epilepsy
[Kreuz, 2004], in Alzheimer disease [Hornero et al., 2009;
Jeong et al., 2001], and in schizophrenia [Na et al., 2002].
MI is also considered useful for many other studies, such
as during anesthesia [Frasch et al., 2007], stimuli process-
ing [Teplan et al., 2006], cognitive performance [Jin et al.,
2006a,b], sleep deprivation [Na et al., 2006], and motor
tasks [Chun-Chuan et al., 2008]. Moreover, David et al.
[2004] evaluated interdependence changes, and MI
retained sensitivity to variations of the coupling strength
between signals.

However, most of the above-mentioned studies did not
quantify the nonlinear dependence of electrical potentials
across brain areas or they did so measuring linear and
nonlinear dependences together. Approaches related to
nonlinear information transmission have not been applied
to date for the assessment of electrophysiological changes
induced on EEG by medications in a placebo-controlled,
cross-over study in healthy volunteers.

The use of data coming from a strictly controlled experi-
mental design in laboratory conditions in healthy volun-
teers minimizes uncontrolled sources of variance
[Warrington, 1997]. Running a pharmacological challenge
with well-known compounds allows us to integrate the
available information about their mechanism of action into
the electrophysiological realm [Riba and Barbanoj, 2008].

Two aspects that influence brain connectivity studies
and should be taken into account are volume conduction
and reference electrode. Respect to the former [Nolte et al.
2004] proposed a modified coherence measure that
depended on the effects related to brain interactions but
skull propagation. Nunez and Srinivasan [2006] explained
that capacitive effects at macroscopic scales have a mini-
mal influence on EEG volume conduction due to the
dielectric properties of the neocortex at frequencies
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associated with EEG. In other words, volume conduction
is independent of source frequency in the usual EEG
range. Moreover, as electrical measurements depend on
skull properties, it is advisable to use normalized varia-
bles, independently of the amplitude of the recorded sig-
nals. The second issue is the choice of reference electrode
location in EEG recordings. The intuitive idea of an “inac-
tive” electrode means that the recording electrodes should
be near the generating sources, whereas reference electro-
des should be placed far from them. In practice, distant
points are not usually available [Nunez and Srinivasan,
2006]. Averaged mastoids or earlobes [Barbanoj et al.,
2008; Lucchesia et al., 2003; Romano et al., 2002; Sampaio
et al., 2007; Tan et al., 1998] have traditionally been used
for pharmaco-EEG studies (e.g., nose reference was used
in [Fingelkurts et al., 2004]). In this study, averaged mas-
toids were selected as reference.

Any effects of reference electrode and volume condition
on the results were reduced by the experimental and sta-
tistical design of the study: we conducted a double com-
parison between before and after intake and between drug
and placebo conditions, for each subject. As the effects of
field spread and reference could be considered identical in
all cases, they were cancelled by this double comparison,
and the differences obtained were due to a pharmacologi-
cal effect.

The design of the experiment for this study followed the
guidelines of the International Pharmaco-EEG Group
[Diimermuth et al., 1987; Ferber et al., 1999; Stille and
Herrmann, 1982] and was focused on revealing the differ-
ences between the administration of the drug and placebo.

To consider only the net pharmacological effect, all
measured variables were baseline corrected; that is, the
value of a variable measured before intake was subtracted
from the same variable obtained after drug intake. To
remove the effects of circadian rhythms, all experimental
sessions started at the same time of day, and statistical
comparison was performed between baseline corrected
variables obtained after placebo and drug.

The effects of a single administration of alprazolam
were studied in this work. Alprazolam is a short-acting
drug of the benzodiazepine class, and it is extensively pre-
scribed in the Western World for the treatment of anxiety
and panic disorders. Absorption following oral dosing is
rapid and almost complete. Peak plasma concentrations
are obtained between 0.5 and 2 h after intake [Greenblat
and Wright, 1993]. Regarding brain effects, it is widely
known that benzodiazepine activity runs in a progressive
continuum from anxiolytic, to sedative, hypnotic, and an-
esthetic effects, each well characterized by specific behav-
ioral features [Malizia and Nutt, 1995]. Benzodiazepines
induce an enhancement of the inhibitory pathways
through their activity on the GABA, receptor complex,
favoring the entrance to chloride ions into the neurons
[Haefely, 1990]. Up to now, few studies have analyzed
human EEG connectivity after drug dispensation. Besides,
the few concerning benzodiazepine administration have

only been based on linear techniques, such as coherence
[Romano et al., 2002, Sampaio et al., 2007], or on the so-
called index of structural synchrony [Fingelkurts et al.,
2004], and results are conflictive.

Because of the enhancement of the inhibitory pathways
that arises as a consequence of the neurophysiological
effects of benzodiazepine, a weakening or even an impair-
ment of functional connectivity was hypothesized. How-
ever, this increase of inhibitory activity could help to
reveal connections that were not previously apparent, such
as weak nonlinear interactions between EEG time series.

The aim of this study was to describe short-term
changes caused by alprazolam in terms of brain connectiv-
ity, by separately quantifying effects on linear and nonlin-
ear coupling between EEG leads.

METHODOLOGY
Experimental Protocol

A single oral dose of alprazolam 1 mg was administered
to nine volunteers under fasting conditions in a double-
blind randomized crossover placebo-controlled design. Vol-
unteers, aged between 20 and 32 years (mean age 23 years),
were reported to be in good health and not allowed to take
any psychoactive drugs in the two weeks before the study
or during the study period. In addition, they abstained
from alcohol, tobacco, and caffeinated drinks in the 48 h
before each experimental day, and experimental days were
separated by 1-week washout period. The study was
conducted in accordance with the Declaration of Helsinki
and subsequent revisions concerning experimentation in
humans and approved by the Hospital Ethics Committee
and the Spanish Ministry of Health.

Upon arrival in the laboratory, volunteers received
instructions from the experimenter, a cannula was placed
in the cubital vein for blood sampling, and medication
was given. Blood was drawn immediately after each signal
recording at various time points to establish the pharmaco-
kinetic profile of the drug. Blood samples were hepari-
nized and centrifuged, and plasma concentrations of
alprazolam were measured by a validated liquid chroma-
tography tandem mass spectrometry method.

During each recording session, volunteers were seated
in a comfortable reclining chair in a dimly lit, sound-atte-
nuated, and electrically shielded chamber. EEG was
recorded with eyes closed to reduce eye-related artifacts
such as blinking, and volunteers were asked to remain
alert throughout the experiment. All spontaneous EEG
recordings were vigilance-controlled, that is, they were vis-
ually monitored for alertness. As soon as drowsiness pat-
terns such as suppression of alpha wave trains appeared
in the EEG signals, volunteers were aroused by gentle
acoustic stimulation and recovered their initial alertness
state. Drowsiness patterns showed an average of 0.13
occurrences per minute of recording.
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A 3-min EEG was recorded before drug intake (PRE-re-
cording) and at six time-points after drug intake: 30 min,
45 min, 1 h, 1.5 h, 2.5 h, and 4 h. We recorded vertical and
horizontal electrooculogram (EOG) signals, and 19 EEG
channels corresponding to Fpl, Fp2, F7, F3, Fz, F4, F8, T3,
C3, Cz, C4, T4, T5, P3, Pz, P4, T6, O1, and O2 (according
to the international 10-20 system) referenced to averaged
mastoid electrodes (Al and A2). Gold-plated standard
EEG electrodes were used (keeping electrode impedance
below 5 kQ). EEGs were analogically band-pass filtered
between 0.1 and 50 Hz and recorded by means of a NEU-
ROSCAN SynAmps amplifier with an A/D resolution of
24 bits at a sampling frequency of 100 Hz.

Artifact Reduction and Rejection

A two-step artifact processing procedure was used. The
first stage consisted of an ocular artifact reduction process
based on blind source separation (BSS). An automatic arti-
fact (saturation, muscles, and movement) rejection proce-
dure was implemented in a second stage, as described by
Anderer et al. [1992].

BSS is a statistical signal processing technique whose
goal is to express a set of signals as a linear combination
of statistically independent component signals. One way
to formulate the BSS problem is to consider the following
generative model for the data:

x=A-s (1)

where x is a matrix composed of n row vectors (raw EOG
and EEG signals recorded at different electrodes), s is a
matrix composed of m row vectors (source signals), the
columns of x and s correspond to the time points, and A is
the n X m matrix, which must be estimated. In other
words, x; (0 < i < n) are mixtures composed of original
sources s; (0 < j < m). Nothing is known about the mixing
process A or the sources s;, whose estimation is the objec-
tive of the BSS. Second-order statistics are usually suffi-
cient to solve the linear BSS problem if temporal
information is taken into account. In particular, the SOBI:
second order blind identification algorithm [Belouchrani
et al., 1997], which is based on eigenvalue decomposition
of a linear combination of several time delayed covariance
matrices, was applied in this paper. Rows of the output
data matrix s = W - x are the estimated source signals. Af-
ter detecting the source signals related to ocular interfer-
ence, corrected EEG signals can be reconstructed from the
remaining components by zeroing out the corresponding
rows of matrix 5. Automatic identification of these ocular
sources was based on frequency and scalp topography
aspects of the source signals and was previously described
at Romero et al. [2008]. The number of components identi-
fied as artifacts ranged from one to four, with an average
number of 2.44 components per recording. No statistically
significant differences in the number of such components

were found between placebo and drug or between differ-
ent recording instants.

After ocular artifact reduction procedures, an automatic
artifact identification algorithm based on temporal and
spectral variables of EEG signals was applied. Each 5-s
epoch was analyzed and rejected due to artifacts if any of
the following rules was broken [Anderer et al., 1987, 1992]:

1. Maximum amplitude of EEG channels had to be
lower than +150 mV to avoid electrode-related arti-
facts or remaining ocular contamination.

2. Absolute power in the 35-45 Hz band had to be
lower than 25 mV? in each EEG channel to reject
muscular artifacts. Frontopolar, frontal, and temporal
derivations had a higher threshold set to 50 mV?2.

3. Absolute power ratio between o (7.5-13 Hz) and $ (1.3
3.5 Hz) bands had to be higher than a variable thresh-
old, which depended on the EEG channel’s amplitude
and alpha activity present in the signal. This criterion
was set to detect drowsiness patterns associated with a
decrease in alpha activity and also to counterbalance a
possible incorrect elimination of ocular artifacts,
mainly indicated by an increase in delta activity.

After computing the two-step artifact processing proce-
dure, an artifact-free consecutive 90-s segment was
cropped out. Each available signal was filtered between
1.3 and 35 Hz using a type-II Chebyshev filter of order 20.
Zero-phase forward and reverse digital filtering was
applied to cancel phase distortions.

Mutual Information Calculation

Mutual information function (MIF) assesses temporal
dependencies in terms of information transfer as a func-
tion of a time horizon (t). Mutual information is zero val-
ued when series are independent and reaches a maximum
value if series are identical. In other words, MIF estimates
the predictability over a time horizon, either in a single
time series (auto mutual information function) or between
two time series (cross mutual information function, CMIF).
CMIF can thus be considered a nonlinear counterpart of
the cross-correlation function and in fact, its linear compo-
nent is closely related to the squared cross-correlation
function. The reduction of uncertainty, or the amount of
information transmitted from one signal to another, can be
calculated using the following equation to quantify the
coupling between two signals &(f) and n(t + 1) [Alonso
et al., 2007; Hoyer et al., 2005]:

I(§,m) = H(§) + H(n) — H(§, n) @)

where H() represents the a priori uncertainty with regard
to u, and H(¢n) — H(E) is the remaining a posteriori uncer-
tainty with regard to # if ¢ is known. H denotes the Shan-
non entropy, which is defined as follows:
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H(E) = =) _pilog, (i) ®)

for a discrete probability distribution {p;} of any random
variable . As base-2 logarithm is used, this entropy meas-
ures the average information of £ in bits. In this work, the
amplitude range of the data series was quantized using a
standard partition with partition points given by the (i/8)-
quantiles, i = 1, 2,...,7. Thus (1) CMIF is independent of
the amplitude of the signal and (2) CMIFs maximum pos-
sible value is only reached when both time series are iden-
tical, being equal to logy(8) = 3 bits. The resulting
uniformly distributed signal is invariant under monotonic
distortions of the original signal and robust against out-
liers and trends [Escudero et al., 2009]. This methodology
for CMIF calculation was exactly the same as that applied
to demodulated EMG time series in a previous study
[Alonso et al., 2007].

CMIF was obtained as a function of time lag (t), by
repeating the calculation of I({,n) over a time delay rang-
ing from —0.5 to 0.5 s.

Linear and Nonlinear Contribution of
Mutual Information

CMI takes into account all statistical dependences
between two series, both linear and nonlinear. To identify
nonlinear couplings, it was thus necessary to obtain a spe-
cial type of bivariate phase-randomized surrogate data
[Hoyer et al., 2005; Prichard and Theiler, 1994; Theiler
et al., 1992].

In general, surrogate data come from manipulations of
the original data conducted to conserve all the statistical
properties of the data under study except the property of
interest [Kantz and Schreiber, 2000; Pereda et al., 2005].
Two points have to be considered to calculate phase
randomized surrogates: spurious results may be produced
if the amplitude distribution of the original data is not
Gaussian; and phase relations between signals must be
kept constant [Alonso et al. 2007; Kantz and Schreiber,
2000; Prichard and Theiler, 1994].

In this study, surrogate data that conserve all complex
linear interactions were calculated as per the following
steps: (1) amplitude normalization; (2) synchronous phase
randomization, that is, keeping the phase relations
between channels constant; (3) amplitude rescaling.

These kinds of surrogates represent the special case of
possible linear stochastic synchronization, which is
rejected in the case of phase synchronized nonlinear sys-
tems. Hence, if there is linear stochastic synchronization
between signals, surrogates are able to preserve it.

Twenty sets of surrogate data were obtained for each
pair of EEG signals under study (see Table I). CMI func-
tions were then calculated for each set of surrogates. The
average function of all these CMI functions was calculated
and labeled linear contribution of CMIF, because this func-
tion provided the linear coupling between the each pair of

EEG time series considered. The nonlinear contribution of
CMIF was measured as the difference between the original
CMIF, calculated from the EEG time series, and the linear
contribution of CMIF.

Finally, the area under the curve (area) was calculated for
linear and nonlinear contributions of CMIF as a measure of
linear and nonlinear couplings, respectively. This variable
was obtained for all volunteers, for all time instants, and
for all considered pairs of channels, as a global measure of
statistical dependence, considering time lags between —0.5
and 0.5 s. After systematic evaluation of the obtained func-
tions, this lag interval was considered sufficiently long.
CMIF generally reached very low values with respect
to the maximum outside this range of time delays (see
Fig. 1).

Connectivity Assessment

Eighty-five pairs of EEG leads (see Table I) were
selected for the analysis to evaluate the most interesting
couplings between electrode locations. Connectivity was
evaluated over anterior, central, and posterior regions of
the scalp. Connectivity between these regions and interhe-
mispheric connectivity were also measured (see Fig. 2). So
as to consider only the net pharmacological effect, all
measured variables were baseline and placebo-corrected.

Statistics

Statistics were performed using two-sided Wilcoxon
signed rank tests to compare placebo and drug intake at
the different time-points. As explained earlier, the value at
PRE instant had previously been subtracted from the val-
ues at each of these times. Results from the statistical tests
for all pairs of leads were represented by statistical para-
metric maps (SPM). SPM are schematic representations of
electrodes over the scalp where statistically significant
comparisons between EEG leads are shown by lines con-
necting their corresponding electrodes. In this work,
warm-colored lines were used when significant increases
of area were found, whereas cold-colored lines indicated
significant decreases of this variable. Thick dark-colored
lines represented statistically significant changes with P-
values lower than 0.01, whereas thick and thin light-col-
ored lines indicated P-values lower than 0.05 and 0.1,
respectively.

To detect changes in EEG connectivity related to drug
effect, an omnibus significance test based on the binomial
theorem was performed [Cross and Chaffin, 1982], which
corrects the higher chance of false positive results due to
the multiple comparison tests. Thus, SPM with more than
nine significant channel pairs of 85 (P < 0.1) were consid-
ered to reject the global null hypothesis.

Time changes in the net pharmacological effect were
compared to plasma concentrations of alprazolam aver-
aged for all subjects as a function of time. To have a
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Figure I.
CMIF functions from a frontal-central pair of EEG leads, before and after drug intake. Left col-
umn shows placebo results for linear and nonlinear contributions of CMIF (top and bottom
axes, respectively). Right column shows linear and nonlinear contributions (top and bottom axes,

respectively) for drug intake situation.

quantitative measure of this comparison in the range from
zero to one, the maximum absolute value of the normal-
ized cross-correlation function between both variables was
calculated.

RESULTS
Linear Connectivity

Statistically significant differences between changes
obtained after placebo and alprazolam for linear connectiv-
ity are shown in Figure 3a. Statistically significant
decreases were found immediately after drug intake (30
min). The number of significant differences remained until
1 h after drug administration, gradually decreased there-
after, and had disappeared at 4 h. These decreases in lin-
ear connectivity seemed to affect the whole scalp.

The net pharmacological effect on the area (averaged
over all available interhemispheric pairs of channels)
obtained from the linear contribution of CMIF is depicted
along the different time points in Figure 4.

The linear component of the global interhemispheric
connectivity showed a progressive decrease, reaching a
minimum at 45 min after drug intake. It recovered its ini-
tial values after 2.5 h. Similar trends were obtained when
the net pharmacological effect along the different time-
points on the linear contribution of CMIF was calculated
for the individual (frontal, central, and posterior) and
interregion (frontal-central, frontal-posterior, and central-
posterior).

Maximum values of normalized cross-correlation func-
tion between time changes of the net pharmacological
effect on the area assessing the linear components of CMIF
(averaged curves among EEG pairs and volunteers) and
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Figure 2.
Examples of pairs of EEG leads used to assess: global interhemi-
spheric, individual (frontal, central, and posterior) and interre-
gion (frontal-central, frontal-posterior, and central-posterior)
connectivity.

plasma concentrations of alprazolam as a function of time
ranged between 0.775, which was obtained at the posterior
evaluation, and 0.915 at the frontal-posterior evaluation
(see Table II).

Nonlinear Connectivity

Statistically significant differences between changes
obtained after placebo and alprazolam for nonlinear con-
nectivity are shown in Figure 3b. SPMs revealed signifi-
cant increases of nonlinear connectivity from 30 min until
1.5 h after drug intake. These increases in nonlinear con-
nectivity seemed to affect the entire scalp.

The net pharmacological effect on the area (averaged
over all available interhemispheric pairs of channels)
obtained from nonlinear contribution of CMIF is depicted
along the different time points in Figure 4. The nonlinear
component of the global interhemispheric connectivity
showed a progressively sustained increase until 1.5 h,
remaining at approximately the same level until 4 h. Simi-
lar trends were obtained when the net pharmacological
effect along the different time points on the nonlinear con-
tribution of CMIF was calculated for the individual (fron-
tal, central, and posterior) and interregion (frontal-central,
frontal-posterior, and  central-posterior) evaluation
assessments.

Maximum values of normalized cross-correlation func-
tion between time changes of the net pharmacological
effect on the area assessing the nonlinear components of
CMIF (averaged curves among EEG pairs and volunteers)
and plasma concentrations of alprazolam as a function of
time ranged between 0.896, obtained at the frontal evalua-
tion, and 0.985, which was obtained at the frontal-poste-
rior evaluation (see Table II).

DISCUSSION AND CONCLUSION

Drug effects on EEG have been studied to date by
means of linear techniques such as classical spectral analy-
sis [Tan et al.,, 1998], coherence [Romano et al., 2002;
Sampaio et al., 2007], and other measures such as the

Figure 3.

SPM showing differences caused by (a) linear and (b) nonlinear
CMIF contribution in area variable between electrodes. Maps
show the net pharmacological change (-PRE, -placebo) at six
time-points after drug intake. Cold and warm colors depicted
significant decreases and increases, respectively. Color intensity
and trace thickness indicate different P-values, the lighter and

narrower: the higher, that is, dark color and thick traces meant
highly significant (P-value < 0.01), and light color and thin lines
represented the less significant case (P-value < 0.1). Only maps
with more lines than 10% of the total number of channel pairs
were depicted.
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Figure 4.

Net pharmacological effects on area as a function of time after
drug intake averaged for all interhemispheric pairs of channels
(see left axis scale). Black dashed traces correspond to the lin-
ear component of CMIF whereas black solid traces indicate
nonlinear connectivity measures. Plasma drug concentrations are
also shown as a function of time (see right axis scale, gray solid
traces). Nonlinear measures were positively correlated with
plasma levels and showed higher correlation coefficients than
linear measures, which were negatively correlated with plasma
levels.

so-called index of structural synchrony [Fingelkurts et al.,
2004]. Although EEG is usually recorded using the 10-20
placement for electrodes, some connectivity studies only
took into account interhemispheric pairs of channels, see
for instance [Sampaio et al., 2007]. In the last decades, lin-
ear techniques for electrophysiological signal analysis have
been substantially extended by nonstationary, nonlinear,
and complexity approaches. Complexity has usually been
assessed with regard to a single time scale, disregarding
complex physiology organized on several different time
scales. This drawback has been overcome by information
transfer functions such as CMIF, which has been con-
firmed as an appropriate approach for the analysis of time
scale related complexity between biomedical signals series
[Chun-Chuan et al., 2008; Jeong et al., 2001; Jin et al.,
2006a,b; Na et al., 2002, 2006].

Electrophysiological signals, which are not related to
brain activity, can be a source of contamination for EEG.
The largest of these is the EOG, which is originated by the
electrical dipole contained in the eye. To analyze and
interpret EEG, artifacts need to be removed. In this work,
a BSS-based filtering approach was chosen, because it has
proven to be an effective method for removing ocular arti-
facts from spontaneous EEG recordings [Romero et al.,
2008; Vigon et al., 2000], overcoming limitations of linear
regression methods. Moreover, BSS approaches can well
preserve the nonlinear characteristics of EEG after artifact
removal [Zhaojun et al., 2006].

This study assessed the electrophysiological effects of
alprazolam on scalp EEG connectivity. The electrophysio-
logical changes of EEG coupling were evaluated separately
by means of linear and nonlinear CMIF contributions. So
as to evaluate both kinds of functional couplings sepa-
rately, appropriate surrogate data were used.

The results were obtained in a strictly controlled envi-
ronment after a pharmacological challenge, which made it
possible to formulate an explicit experimental hypothesis:
like all benzodiazepines, alprazolam facilitates the action
of GABA, the main inhibitory neurotransmitter on the
CNS. As a consequence of the enhancement of inhibitory
pathways, a weakening or even an impairment of func-
tional connections was hypothesized. In other words, we
expected that the elements (either single neurons or neuro-
nal populations) of the CNS would have a decreased influ-
ence on each other, thus inducing a global reduction in
connectivity.

Linear results only showed significant decreases (see
Figs. 3a and 4) that indicated a decoupling between areas
after drug intake. Linear decreases of connectivity could
be found from 30 min to 1 h after drug administration
and were consistent with reported timing of peak plasma
concentrations [Greenblat et al., 1993]. Correlations
between plasma drug concentrations and the variable
obtained from linear contribution of CMIF were high for
all scalp regions and interhemispheric connectivities.
These results agreed with the experimental hypothesis,
but they did not agree with a previously published work
in which interhemispheric coherence increased due to
drug action [Sampaio et al., 2007]. Interestingly, after ben-
zodiazepine intake, a decrease in absolute and relative
power of the alpha frequency band (7.5-10.5 Hz) was
observed when applying spectral analysis to EEG data
[Barbanoj et al., 1994]. This reduction in alpha activity has
been associated behaviorally with a decrease in the vigi-
lance level produced after acute ingestion of these drugs
[Barbanoj et al., 2007] and with a weakening of the thala-
mocortical interactions [Destexhe and Sejnowski, 2001].
Thus, both decreases could be related and the reduction
of EEG linear couplings might be associated with the
decrease of functional connectivity between subcortical
and cortical structures. However, further analyses and
other experimental measures should be performed to con-
firm this hypothesis.

Nonlinear connectivity, on the other hand, presented
significant increases (see Figs. 3b and 4). These significant
differences of CMIF between original and surrogate data
could be due either to nonlinear structure in one or both
time series or to nonlinear coupling between the time se-
ries. In any case, results indicate that there is a nonlinear
functional structure in the system of EEG coupled time se-
ries as a consequence of drug action.

Statistical differences were found between 30 min and
1.5 h after drug ingestion, and these changes were almost
totally correlated with the levels of plasma concentrations
as a function of time (see Fig. 4). Correlation coefficients
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were even higher than those obtained for linear connectiv-
ity (see Table I).

The increases obtained with nonlinear analyses agreed
with the results reported by increases of the index of
structural synchrony in [Fingelkurts et al., 2004]. After
benzodiazepine intake, an increase in absolute and relative
power of the beta frequency band (13-35 Hz) has been
observed when applying spectral analysis to EEG data
[Barbanoj et al., 1994]; this was associated behaviorally
with increases in cognitive efficiency [Adler and Brassen,
2001]. In addition, improvements in cognitive efficiency
have been related with augmented local brain integration
[Polunina and Davydov, 2006], and local cortical neuronal
behavior has been found to be weakly nonlinear [Stam,
2005]. Thus, it could be hypothesized that stronger nonlin-
ear structure of the underlying system of coupled EEG
time series could be related to an augmentation of func-
tional connectivity between cortico-cortical structures.
Nevertheless, as mentioned earlier, further analysis and
experimental measures should be done to conclude and
confirm these hypotheses.

It should be noted that CMIF did not directly estimate
axonal connections or cortico-cortical communication. In-
formation transfer quantified by CMIF should be under-
stood in a statistical sense to mean that one could obtain
information about the time series at one site from the time
series at another site. Neither linear nor nonlinear contri-
butions revealed the exact mechanism or pathways
through which this statistical relation was established.
Therefore, an impairment or improvement of long/short
cortico-cortical fibers might not be the sole cause of the ex-

TABLE I. Connectivity zones used in this work and EEG
pairs included in each grouping

Connectivity
zone EEG channels
Frontal Fpl-Fp2, Fpl-F7, Fpl1-F3, Fpl-Fz,

Fp2-Fz, Fp2-F4, Fp2-F8, F3-Fz,

F3-F4, F4-F8, F7-F3, F7-F8, Fz-F4
Central T3-C3, T3-T4, C3-Cz, C3-C4, Cz-C4, C4-T4
Posterior T5-P3, T5-T6, T5-O1, P3-Pz, P3-P4,

P3-0O1, Pz-P4, Pz-O1, Pz-O2, P4-Té6,
P4-02, T6-O2, 01-O2

Fp1-T3, Fp1-C3, Fp1-Cz, Fp2-Cz, Fp2-C4,
Fp2-T4, F7-T3, F7-C3, F3-T3, F3-C3,
F3-Cz, Fz-Cz, F4-Cz, F4-C4, F4-T4,
F8-C4, F8-T4

Fp1-T5, Fp1-P3, Fpl-Pz, Fp1-O1, Fp2-Pz,
Fp2-P4, Fp2-Té, Fp2-02, F7-T5, F7-01,
F3-P3, F3-Pz, F3-O1, Fz-P3, Fz-Pz,
Fz-P4, F4-Pz, F4-P4, F4-02, F8-T6, F8-O2

T3-T5, T3-P3, T3-01, C3-T5, C3-P3,
C3-01, Cz-P3, Cz-Pz, Cz-P4, C4-P4,
C4-To, C4-O2, T4-P4, T4-Te6, T4-O2

Fpl-Fp2, F7-F8, F3-F4, T3-T4, C3-C4,
T5-T6, P3-P4, O1-O2

Frontal-central

Frontal-posterior

Central-posterior

Interhemispheric

TABLE Il. Maximum absolute values of normalized
cross-correlation function between time changes in the
net pharmacological effect on area values obtained from

linear and nonlinear components of CMIF and drug

plasma concentrations

Correlation Correlation
coefficient coefficient
for linear for nonlinear
Connectivity component component
Global 0.828 0.985
interhemispheric

Frontal 0.854 0.896
Central 0.858 0.913
Posterior 0.775 0.969
Frontal-central 0.891 0.942
Frontal-posterior 0.915 0.985
Central-posterior 0.889 0.981

planation for changes in the linear and nonlinear compo-
nents of connectivity after drug intake. The changes
observed could also be caused by the dissociation or syn-
chronization between cortical and subcortical structures
[Jeong et al., 2001].

In conclusion, our results showed that drug intake
induced changes in EEG connectivity in terms of informa-
tion transfer. However, trends were opposite depending
on their statistical characteristics: a decrease in linear inter-
actions and an increase in nonlinear couplings. These
effects were generally spread over the entire scalp. The
pattern of changes over time in the connectivity maps was
very highly correlated with the time course of drug
plasma concentrations, providing consistent information
about brain changes in terms of connectivity. Finally, the
study indicated that changes in EEG connectivity that pro-
vide interesting information about psychopharmacological
effects should be assessed by both linear and nonlinear
approaches.
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