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Resumo 
 

Plataforma de Aquisição de EEG Wearable Sem Fios 
 

A monitorização de pacientes com epilepsia, ou outras patologias 
paroxísticas, através da eletroencefalografia (EEG), tem sido considerada 
como uma ferramenta importante tanto para o diagnóstico e classificação 
como para o tratamento destas condições. 

Nesta Tese é apresentado um sistema de aquisição de EEG sem-fios 
wearable com a capacidade de monitorizar pacientes com epilepsia de forma 
prolongada. O sistema é composto por 32 elétrodos passivos secos, sinais 
com 24 bits de resolução, frequência de amostragem variável de 250 a 1000 
amostras/s.  

Cada elétrodo é constituído por 32 pinos compressíveis para permitir 
uma melhor adaptação a superfícies irregulares (escalpe). Os elétrodos não 
utilizam gel eletrolítico, para favorecer a manutenção das suas 
características eletrónicas ao longo do tempo (importante em 
monitorizações prolongadas), proporcionando também uma montagem do 
sistema mais rápida e eficiente. 

Apresenta ainda a capacidade de dois modos de funcionamento. O 
primeiro designado de modo streaming, os sinais são adquiridos e 
imediatamente enviados para uma unidade de visualização (PC). O segundo 
modo designado de modo de deteção, os sinais são adquiridos, processados 
por um algoritmo de deteção de convulsões epiléticas, e quando é sinalizado 
um evento, este é comunicado para um servidor para imediata ou posterior 
visualização por parte dos profissionais de saúde. 

O sistema de hardware é composto por um system-on-module (SOM) 
embebido que utiliza um sistema operativo Linux para o seu funcionamento. 
O sistema operativo foi configurado para controlar a interface entre duas 
estruturas de software que interagem para a manutenção da performance 
em tempo-real da leitura dos sinais de EEG, paralelamente à gravação, 
processamento e transmissão dos dados adquiridos. O sistema foi montado 
numa peça de vestuário (chapéu) que contem uma touca interna onde estão 
dispostos os elétrodos de aquisição de sinais, uma camada têxtil intermédia 
onde está acoplada a eletrónica e baterias, e uma camada têxtil mais 
superficial constituída por tecido eletricamente condutor que é ligada ao 
neutro do dispositivo de aquisição funcionando assim como um shield para 
isolamento dos sinais de ruido eletromagnético. 

Em modo de deteção, o sistema aqui apresentado utiliza um algoritmo 
(também desenvolvido) de deteção de eventos epiléticos, baseado na 
morfologia e forma de onda. O algoritmo é personalizável e não necessita de 
pré-treino para detetar eventos patológicos. 

O sistema foi testado em todas as suas partes constituintes. Os 
elétrodos foram caracterizados do ponto de vista eletroquímico e foi 
monitorizado o comportamento da impedância ao longo do tempo. Na 
perspetiva da qualidade dos sinais adquiridos, foram medidas 
características como o input-refered-noise e o common-mode-rejection-ration. 
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Em relação à capacidade de adquirir sinais de EEG, o sistema foi testado 
através de uma técnica de playback, e foi também comparado a outro 
sistema num paradigma de potenciais evocados e na geração do ritmo alfa. 
O sistema foi ainda testado em relação à temporização das tarefas do 
sistema operativo no que diz respeito ao cumprimento do tempo-real para 
a aquisição paralela às outras tarefas com menos restrições temporais, como 
a gravação, processamento e envio de dados. O algoritmo foi testado numa 
base de dados publica de pacientes com epilepsia, e obtiveram-se resultados 
comparáveis a outros algoritmos já descritos. 

O sistema aqui proposto demostrou vários argumentos para a possível 
monitorização de pacientes com epilepsia tanto em regime de ambulatório 
como de avaliação presencial. Este estudo tentou demostrar não só a 
possibilidade de monitorizar pacientes com epilepsia através de sistemas 
autónomos, como abre novas possibilidades para a monitorização de 
pacientes com desordens paroxísticas. 
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Abstract 
 

Wireless and Wearable EEG Acquisition Platform 

 
The monitorization of patients with epilepsy or other paroxysmal 

diseases, through electroencephalography (EEG), has been pointed out as an 
important tool for both diagnosis and treatment of those conditions. 

In this work it is presented a wireless and wearable EEG acquisition 
system with the ability to monitor patients with epilepsy on a long-term basis. 
The system consists of 32 passive dry electrodes, 24-bit signals resolution 
and configurable sampling frequency from 250 to 1000 samples/s. 

Each electrode consists of 32 compressible pins to allow better 
adaptation to irregular surfaces (scalp). The electrodes do not use electrolytic 
gel to favor the maintenance of their electronic characteristics over time 
(important in prolonged monitoring), also providing faster and more efficient 
system assembly. 

It also features the ability to operate in two modes. The first designated 
streaming mode, the signals are acquired and immediately sent to a display 
unit (PC). In the second mode, the detection mode, signals are acquired, 
processed by an algorithm for detecting epileptic seizures, and when an 
event is signaled, it is reported to a server for immediate or later analysis by 
health professionals. 

The hardware system consists of an embedded system-on-module 
(SOM) that uses a Linux operating system for its operation. The operating 
system has been configured to control the interface between two interacting 
software structures to maintain the real-time performance of EEG signals 
readings in parallel with the recording, processing and transmission of the 
acquired data. The system was mounted on a hat containing an inner cap 
where the signal acquisition electrodes are disposed, an intermediate textile 
layer where it is coupled to electronics and batteries, and a more superficial 
textile layer consisting of electrically conductive tissue which is connected to 
the neutral of the acquisition device operating as a shield for isolation of the 
electromagnetic noise signals. 

In detection mode, the herein presented system uses an algorithm (also 
developed) for detecting epileptic events, based on morphology and 
waveform. The algorithm is customizable and does not require pre-training 
to detect pathological events. 

The system has been tested in all its constituent parts. The electrodes 
were characterized with the electrochemical impedance spectroscopy and 
also the impedance was monitored over time. From the perspective of the 
quality of acquired signals, characteristics such as input-referred-noise and 
common-mode-rejection-ration were measured. Regarding the ability to 
acquire EEG signals, the system was tested through a playback technique, 
and was also compared to another system in a paradigm of evoked 
potentials and in the generation of the alpha rhythm. The system was also 
accessed on the timing of the operating system tasks with respect to the 
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real-time acquisition in parallel with the other tasks with less temporal 
restrictions (save, process and send data). The algorithm was tested in a 
public database of patients with epilepsy, and results were comparable to 
other algorithms already described. 

The system proposed here has shown several arguments for the 
possible monitoring of patients with epilepsy both in the outpatient and face-
to-face evaluation. This study attempted to demonstrate not only the 
possibility of monitoring patients with epilepsy through more autonomous 
systems, but also opened new possibilities for the monitoring of patients with 
paroxysmal disorders. 
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1. Introdução 

 
 
 
 
 
 
 

 
 
 

 
 

 

Introdução 
 

 

A qualidade dos serviços de saúde e o acesso aos mesmos por parte 
dos cidadãos constituem problemas fundamentais das sociedades atuais, 
como por exemplo em países subdesenvolvidos como o Camboja, Zâmbia 
ou Gana em contraste com os países da Europa ou Estados Unidos da 
América [1]. A Assembleia Geral da Organização Mundial da Saúde, definiu 
na agenda de desenvolvimento pós-2015, “Uma cobertura universal de 
saúde”, como objectivo-chave da saúde global [2]. Pretende-se assim, 
proporcionar a todos os cidadãos, uma cobertura de serviços de saúde, de 
acesso geral e equitativo não só em termos de aceitabilidade por parte dos 
utentes, como no que refere à dimensão financeira e física dos serviços de 
saúde [2]. 

Existe assim preocupação e entendimento crescentes acerca da 
necessidade de desenvolver estratégias e meios de disponibilizar serviços de 
saúde de qualidade, adaptados às necessidades dos utentes, sobretudo no 
que refere ao local, à disponibilidade de horário e custos [2]. 

A Organização Mundial de Saúde afirma que uma prestação de 
cuidados de saúde bem-sucedida, requer dispositivos médicos eficazes 
como ferramentas para a prevenção, diagnóstico, tratamento e reabilitação 
[3]. A tecnologia poderá ser uma das formas de ajudar a colmatar algumas 
destas barreiras ao acesso a serviços de cuidados de saúde. 



  

Desenvolvimento de uma Plataforma de Aquisição de EEG Wearable Sem Fios 2 

Durante a última década, temos assistido a um grande progresso no 
campo dos sensores e dispositivos médicos portáteis. O desenvolvimento e 
utilização de dispositivos médicos (aplicações móveis, sensores, e 
equipamentos médicos) em cuidados de saúde tem vindo a demonstrar ser 
uma mais valia, não só na manutenção do estado de saúde e qualidade de 
vida do utente, mas também na potenciação do desempenho dos 
cuidadores [4].  

As inovações tecnológicas para a saúde têm vindo a dar resposta a 
muitas das necessidades sentidas, no entanto, existem ainda carências 
especificas por satisfazer no que se refere ao diagnóstico precoce e 
monitorização do paciente em contexto real. A aplicação de tecnologias para 
a saúde em ambiente domiciliar de indivíduos com condições pré-clínicas e 
clínicas proporciona a capacidade de responder rápida e eficazmente a 
situações de emergência, como é o caso de episódios de convulsão em 
pacientes com epilepsia [5]. 

A epilepsia é classificada como a segunda maior patologia neurológica 
nos seres humanos a seguir aos Acidentes Vasculares Encefálicos (AVE) [3] 
e afeta cerca de 50 milhões de pessoas em todo o mundo, o que representa 
cerca de 1% da população mundial [2]. Aproximadamente 1 em cada 50 
indivíduos apresentará uma das expressões de epilepsia em algum 
momento da sua vida. Diariamente são diagnosticadas cerca de 75 novos 
casos de epilepsia [6]. 

Esta patologia neurológica caracteriza-se por convulsões recorrentes, 
que podem variar entre pequenos lapsos de atenção a convulsões 
prolongadas, causadas por uma súbita e tipicamente rápida, descarga 
elétrica excessiva de um grupo de neurónios [7].  

O exame complementar recomendado para o diagnóstico clinico da 
epilepsia é a monitorização simultânea de vídeo e eletroencefalografia (EEG) 
[8]. No entanto várias são as limitações de disponibilidade deste recurso, 
sendo que a monitorização por vídeo não está disponível para muitos 
pacientes sob avaliação diagnóstica [6]. 

A monitorização em regime de ambulatório apresenta-se como uma 
mais valia à abordagem tradicional e tem sido apontada como uma 
ferramenta promissora na melhoria da capacidade de diagnóstico, 
classificação e prescrição médica, em pacientes que apresentam epilepsia 
ou outras doenças paroxísticas [9-11]. 

Burkholder et al. (2016), descreve que a precisão de diagnóstico em 
epilepsia pode ser aumentada aproximadamente 20% apenas pelo aumento 
do tempo de aquisição de EEG em 30 minutos, comparativamente ao tempo 
protocolado. O mesmo estudo concluiu que à medida que o tempo de 
aquisição de EEG é aumentado, também aumenta a taxa de captura de 
eventos epiléticos em aproximadamente 30% [12]. Outro estudo diz ainda, 
que a maior parte da captura de eventos epiléticos ocorre em aquisições 
ambulatórias, tendo isso implicações diretas no diagnóstico e tratamento de 
doente com epilepsia [13]. Ainda de referir, que a incapacidade de detetar 
e quantificar os episódios epiléticos de forma rápida, precisa e automática, 
tem limitado o entendimento da patologia, assim como a possibilidade de 
desenvolvimento de terapêuticas mais toleráveis [14]. 
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Têm sido descritas diferentes abordagens para a monitorização de 
pacientes com epilepsia baseadas em outros sinais biológicos que não o 
EEG. Dentro das várias apresentadas temos a monitorização de movimento 
(pela utilização de acelerómetros) [15], eletrocardiograma [16], ou então 
pela resposta galvânica da pele [17]. Apesar dos pacientes com epilepsia 
poderem ser monitorizados através destas abordagens complementares, 
apenas pela análise de sinais de EEG se pode diagnosticar a patologia tendo 
como base a atividade generalizada anormal, frequência de ocorrência e 
identificação dos estímulos que despertam as convulsões. Os sistemas 
tradicionais de EEG apresentam várias limitações principalmente 
relacionadas com a mobilidade do paciente. Durante o protocolo de 
aquisição de EEG, a mobilidade do paciente fica condicionada a um espaço 
restrito, sem se poderem mover livremente no ambiente, devido aos cabos 
que ligam os elétrodos na cabeça do paciente até ao sistema de aquisição 
de EEG.  

Uma outra condição limitativa deste recurso de diagnóstico, é o facto 
de a maioria das plataformas de EEG utilizarem elétrodos com gel, para 
obtenção de sinais de elevada qualidade. A aplicação deste tipo de sistemas 
é morosa e obriga o paciente a manter-se no centro de monitorização para 
substituição periódica do gel nos elétrodos. Quando este procedimento não 
é realizado de forma apropriada, a qualidades dos sinais deteriora-se pondo 
em causa todo o exame. 

Com o aumento da necessidade de monitorização multi-ambiente, 
vários dispositivos portáteis para monitorização de EEG sem-fios têm sido 
apresentados por várias empresas [18-20], e outras têm anunciado a 
produção de elétrodos secos para ultrapassar as limitações comuns. O 
paradigma de monitorização em regime de ambulatório levanta vários 
desafios como a portabilidade, liberdade de movimento, conforto, estética e 
manutenção da qualidade dos sinais de EEG por longos períodos [21]. 

Num estudo realizado por Schulze-Bonhage et al [22] com o intuito de 
perceber qual a opinião dos pacientes com epilepsia em utilizar 
biodispositivos para a sua monitorização, conclui-se que efetivamente existe 
algum relutância na sua utilização pelos fatores supramencionados [22]. 
Para além disso, os dispositivos vestíveis (wearable) sem fios de EEG para 
monitorização prolongada deverão ser autónomos, pequenos e leves, 
eficientes do ponto de vista energético e computacionalmente poderosos 
para adquirir, processar e comunicar em qualquer ambiente [9, 23]. 

A Sociedade Americana de Neurofisiologia Clínica (American Clinical 
Neurophysiology Society - ACNS) descreve, nas suas diretrizes, que sistemas 
de monitorização prolongada de EEG em pacientes com epilepsia deverão 
conseguir adquirir entre 32 a 64 canais de EEG e ter uma autonomia de 
funcionamento de pelo menos 24 horas. Esta entidade recomenda ainda a 
utilização de algoritmos de deteção de eventos, com a finalidade de 
aumentar o nível de eficiência deste tipo de aplicação [24]. 

Algumas plataformas [25-28] e dispositivos comerciais [20] têm 
tentado concretizar a monitorização em ambulatório, mas as características 
necessárias para a monitorização prolongada e efetiva de sinais de EEG 
continua a apresentar alguns desafios de difícil resolução.  
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Como principais desafios para o cumprimento de uma plataforma de 
monitorização multi-ambiente, para indivíduos com epilepsia, podem-se 
enumerar: a criação de elétrodos que para além de não necessitarem de gel 
eletrolítico, apresentem também uma fácil usabilidade; sistema de aquisição 
com elevado número de canais e frequência de amostragem ao mesmo 
tempo que apresente a capacidade de transmissão de dados sem-fios para 
permitir o livre movimentos dos sujeitos; processamento local dos dados 
adquiridos por forma a dar uma resposta mais rápida a eventuais eventos 
patológicos; e por ultimo a introdução de todo o equipamento numa peça 
de vestuário para proporcionar uma imagem esteticamente aceitável. 

Esta dissertação apresenta algumas contribuições nas áreas referidas 
anteriormente, culminando no desenvolvimento de um sistema portátil de 
aquisição de sinais de EEG sem fios com 32 canais de elevada resolução e 
frequência de amostragem, que utiliza elétrodos secos de rápida preparação 
e montagem, deteta automaticamente eventos eletroencefalográficos de 
origem epilética e ainda totalmente assemblado numa peça de vestuário. 

1.1 Eletroencefalografia  

A EEG é comummente utilizada nas áreas médica e de investigação, 
baseada numa leitura da atividade elétrica gerada pelas estruturas corticais 
[29]. A medição de EEG pode ser realizada diretamente na superfície cortical 
(eletrocorticograma-ECOG) ou na superfície do escalpe designando-se de 
EEG de superfície [29]. A EEG de superfície utiliza procedimentos não-
invasivos que poderão ser aplicados de forma repetida em qualquer 
paciente, desde adultos a crianças, sem nenhum risco ou limitação [29]. 
Quando as células nervosas (neurónios) são ativadas, são produzidos 
localmente fluxos de corrente elétrica. A EEG mede essencialmente as 
correntes que fluem durante as excitações sinápticas dendríticas de muitos 
neurónios piramidais, localizados no córtex cerebral. As diferenças de 
potencial elétrico são causadas pelo somatório dos potenciais excitatórios e 
inibitórios pós-sinápticos dos neurónios piramidais, que criam dipolos 
elétricos entre o soma (corpo do neurónio), e os dendritos apicais (Figura 
1.5). A corrente elétrica cerebral é produzida essencialmente pelo 
movimento de iões como o Na+, K+, Ca2+ e Cl- que são bombeados através 
de canais nas membranas neurais na direção do potencial de membrana 
[30]. 
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Figura 1.1-  Dipolo elétrico criado pela despolarização de um neurónio. 

 
O potencial gerado apenas por um dipolo neural conforme a Figura 1.1, 

é demasiado pequeno para ser medido por um elétrodo de EEG. A razão 
pela qual estas pequenas correntes extracelulares conseguem ser medidas, 
deve-se ao facto de os neurónios piramidais estarem alinhados de forma 
paralela por todo o córtex. Esta característica anatómica, permite que 
dipolos individuais possam ser somados para produzir um dipolo 
equivalente, suficientemente grande para ser medido. Assim, os sinais de 
EEG são gerados por uma camada de dipolos neurais [31]. 

1.1.1 Classificação dos ritmos cerebrais 

Os ritmos cerebrais formam ondas similares a sinusoides. Tipicamente 
são medidas de pico-a-pico (pp) e apresentam uma banda de amplitude 
entre os 0.5-100 µV, que é cerca de 100 vezes inferior aos sinais de ECG. 
Através da análise do espectro de potência de um sinal de EEG, calculada 
através de uma transformada de Fourier, podem-se encontrar as 
componentes de frequência correspondentes aos vários ritmos, cujas 
frequências dominantes dependem do estado cognitivo do indivíduo. 

As ondas cerebrais são caracterizadas em quatro grupos básicos: gama 
(30-100 Hz), beta (13-30 Hz), alfa (8-13 Hz), teta (4-8 Hz) e delta (0.5-4 Hz) 
(Figura 1.2). 
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Figura 1.2-  Ritmos cerebrais característicos (imagem adaptada de [26]). 

 
O ritmo mais conhecido e estudado entre os quatro, é o ritmo alfa. O 

ritmo alfa é usualmente observado nas regiões posteriores e occipitais, com 
uma amplitude típica de cerca de 50 μVpp. Esta atividade é induzida no 
córtex occipital pelo fechar de olhos e relaxamento, e desaparece com a 
abertura dos olhos e estados de alerta, como o raciocínio ou o cálculo 
mental. A origem precisa do ritmo alfa ainda não é totalmente 
compreendida. As ondas alfa são normalmente atribuídas ao somatório dos 
potenciais dendríticos [32]. 

A EEG é sensível a estados contínuos que variam entre estados de 
stress, estado de alerta, hipnose e sono. Durante os estados de alerta com 
os olhos abertos, o ritmo beta é dominante. Em relaxamento ou sonolência, 
o ritmo alfa aumenta. 

1.1.2 Aplicações Clínicas e de Investigação 

Com a utilização de EEG, padrões complexos de atividade neural 
podem ser adquiridos em algumas frações de segundo após um 
determinado estímulo ser aplicado. 

De acordo com Bickford [32], algumas aplicações clinicas e de 
investigação da EEG em humanos e animais são: 

- Monitorização de estados de alerta, coma e morte 
cerebral; 

- Localização de áreas lesadas em função de certas 
patologias (AVE, tumores, etc.); 

- Controlo de anestesia (servo anestesia); 
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- Investigação e monitorização da epilepsia e localização 
da sua origem; 

- Efeito de medicamentos na epilepsia; 
- Assistência em excisões corticais com foco epilético; 
- Monitorização do desenvolvimento cerebral em humanos 

e animais; 
- Efeito de medicamentos na epilepsia; 
- Investigação da fisiologia e desordens do sono; 
- Stereo-EEG, apesar de ser uma técnica invasiva. 

Em casos de lesões restritas como por exemplo tumores, hemorragias 
e AVEs, é frequente observar-se uma prevalência de ritmos com baixas 
frequências no córtex.  

 

1.1.3 Aquisição de EEG 

Na medição de EEG são utilizados sistemas de aquisição que consistem 
em: elétrodos, amplificadores e filtros, conversores analógico-digitais (ADC) 
e dispositivos de gravação de dados. 

Os elétrodos formam a interface entre o escalpe e a plataforma de 
aquisição enquanto os amplificadores amplificam os sinais na ordem dos 
microvolts para que a digitalização por parte dos ADCs se faça com maior 
precisão. Os conversores transformam o sinal de analógico em digital para 
que posteriormente se faça no computador a visualização e processamento 
dos dados recolhidos. 

A EEG de superfície permite a medição das alterações de potencial ao 
longo do tempo entre um elétrodo (ativo) e um outro de referência (passivo) 
[33]. Um terceiro elétrodo é ainda necessário para obter a tensão em modo 
comum dos outros dois elétrodos e minimizar o seu efeito nos mesmos 
(Driven Right Leg - DRL). Uma configuração mínima para a aquisição de EEG 
consiste num elétrodo ativo, um elétrodo de referência e o elétrodo DRL. 
Uma configuração multicanal pode compreender até 256 elétrodos ativos. 

A EEG fornece uma projeção bidimensional de uma realidade 
tridimensional, o que torna difícil determinar a localização dos geradores de 
sinais com base nos sinais adquiridos ao nível do escalpe. Este paradigma é 
designado de problema inverso e existem vários métodos de abordagem 
como o LORETA [34], Independent Component Analysis (ICA) [35], Monte 
Carlo [36], Current Source Density (CSD) [37], Spatio-Temporal Maping (ST-
MAP) [38], Backus-Gilbert [39], Local Autoregressive Average (LAURA) [39], 
Shrinking Loreta Focus (SLF) [39] e EEG-fMRI [40], que propõe estratégias 
para o cruzamento da informação proveniente do EEG e a sua localização 
em modelos tridimensionais do cérebro humano. 
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1.1.4 Artefactos 

Uma das maiores dificuldades associadas à interpretação do EEG é a 
identificação errónea de potenciais não-cerebrais como tendo sido 
originados no cérebro. Apesar dos artefactos poderem muitas vezes ser 
reconhecidos pela sua forma e distribuição característica, em muitos casos 
apenas são identificados pelo examinador durante a aquisição dos sinais. 

Os artefactos podem ser classificados de duas formas: os artefactos 
internos (gerados pelo próprio sujeito a ser monitorizado) e os artefactos 
externos (gerados pelo meio e pelo equipamento de monitorização). 

Os principais artefactos internos registados num EEG incluem 
movimentos oculares, artefactos musculares, artefactos de movimento, 
artefactos cardiobalísticos, alterações do potencial da pele, e movimentos da 
língua ou outras estruturas orofaríngeas [41]. 

Os artefactos gerados pelos movimentos oculares provocam alterações 
de potencial que são principalmente registadas nos elétrodos frontais. Os 
elétrodos que registam principalmente os movimentos oculares verticais são 
o Fp1 e o Fp2, enquanto nos movimentos horizontais são o F7 e o F8. Estes 
artefactos são tipicamente identificados pela sua distribuição frontal, 
simetria e forma características. Os movimentos oculares repetidos podem 
simular ritmos cerebrais. Movimentos lentos repetidos podem-se 
assemelhar a ondas frontais lentas síncronas de aproximadamente 10 Hz.  

Os artefactos musculares provocam potenciais de curta duração que 
ocorrem de forma periódica. Se os potenciais ocorrerem de forma discreta, 
podem-se assemelhar a descargas de spikes, apesar destes tipicamente 
ocorrerem com maior duração. Se se manifestarem como descargas 
rápidas, podem produzir diferentes potenciais que ocultam a atividade 
cerebral. Os artefactos musculares do escalpe e face apresentam-se 
principalmente na região frontal e temporal do EEG, mas poderão também 
ser adquiridos por qualquer elétrodo. A redução da banda de filtragem 
(principalmente o limite superior) vai reduzir a amplitude dos potenciais 
musculares. 

Os movimentos da cabeça e do corpo, ou mesmo dos elétrodos e dos 
cabos podem provocar artefactos. Os artefactos de movimentos são rítmicos 
aquando do tremor, mastigação, respiração ou mesmo movimentos 
repetidos da cabeça causados pela força que o sangue exerce na circulação 
cerebral (artefacto cardiobalístico). Os artefactos de movimento são 
facilmente reconhecidos durante a aquisição de EEG pela sua associação 
com os movimentos visíveis e devem ser identificados pelo registo do 
momento e tipo de movimento ocorrido. 

No que diz respeito ao potencial da pele, podem ocorrer dois tipos de 
artefactos, o artefacto devido à sudação e a resposta simpática da pele 
(RSP). O artefacto de sudação consiste numa onda lenta tipicamente com 
duração superior a 2 segundos. A sudação provoca alterações lentas da 
baseline do EEG pela alteração da impedância ou contacto entre o elétrodo 
e a pele. Este artefacto apresenta-se tipicamente em mais que um elétrodo, 
mas poderá ser lateralizado ou assimétrico. A resposta simpática da pele, 
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também conhecida como resposta galvânica da pele, consiste em ondas 
lentas, que ocorrem em períodos de 1.5-2 segundos, com 3 fases distintas. 
A RSP representa a resposta autónoma produzida pelas glândulas 
sudoríparas e o potencial da pele mediado pelas fibras colinérgicas não-
mielinizadas em resposta a um estímulo sensorial ou psíquico. A RSP poderá 
ser difícil de identificar, principalmente se se registar em apenas 1 ou 2 
elétrodos. Aparece tipicamente na região frontal e produz uma onda 
característica com fase tripla [41]. 

Os movimentos da língua ou outras estruturas orofaríngeas 
apresentam-se também como um artefacto. Estes movimentos podem 
produzir ondas lentas intermitentes e repetidas numa grande distribuição, 
tipicamente com amplitude máxima nas montagens bipolares na região 
central da cabeça. Os movimentos da língua provocam um artefacto 
glossocinético porque a extremidade da língua tem um potencial elétrico 
negativo em relação à sua restante estrutura. Os movimentos da língua 
explicam parte dos artefactos gerados pela fala, deglutição, mastigação, 
tosse, entre outros. Os artefactos gerados na região temporal, facial e 
musculares da cabeça poderão estar misturados com os movimentos da 
língua [41]. 

No que diz respeito aos artefactos externos, o mais comum é a 
interferência proveniente da rede elétrica, através do equipamento de 
aquisição. Este artefacto consiste numa onda de 50 Hz e uma pequena 
percentagem deste é inevitável sempre que se utiliza uma fonte de corrente 
elétrica alternada. Estes artefactos podem ser introduzidos de forma 
eletrostática pela utilização de cabos elétricos sem armadura (i.e., shielding) 
ou por eletromagnética devido a correntes elevadas que passam nos cabos 
e equipamentos próximos, como transformadores ou motores. As 
interferências electroestáticas poderão ser atenuadas pela utilização de 
cabos com armadura, enquanto as interferências eletromagnéticas pela 
devida ligação entre os cabos elétricos de potência, e utilização de circuitos 
de compensação de interferência (como p.e. o circuito de driven-right-leg-
DRL). Outros tipos de interferência poderão advir de estações de televisão, 
rádio, telefone, pacemakers cardíacos ou mesmo qualquer movimento de 
um corpo carregado eletricamente perto dos elétrodos de aquisição. A 
utilização de uma sala apropriada para a aquisição de EEG é também 
aconselhada, de forma a evitar a maioria destes artefactos externos através 
da utilização de, por exemplo, uma gaiola de faraday [41]. 

Para além da interferência provocada pela fonte energética da rede, o 
próprio equipamento de aquisição poderá produzir alguns artefactos. Estes 
estão tipicamente relacionados com os elétrodos, principalmente com o seu 
movimento e perda de contacto com o escalpe [41]. 

1.2 Epilepsia 

Aproximadamente 1 em cada 50 indivíduos apresentará uma das 
expressões de epilepsia em algum momento da sua vida. Diariamente são 
diagnosticadas cerca de 75 novos casos de epilepsia [6]. Apenas 3 a 5% 
desses indivíduos são afetados pelo fenómeno de fotossensibilidade 
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(quando expostos a luz do tipo Strober). Assumir que todos os indivíduos 
que sofrem de epilepsia apresentam fotossensibilidade é um erro comum, 
sendo aliás este fenómeno bastante invulgar. Apenas cerca de 2 indivíduos 
em cada 1 milhão apresentam esta condição [6]. 

A epilepsia está descrita como uma desordem aguda ou crónica do 
SNC caracterizada por convulsões recorrentes em resultado de uma 
descarga paroxística e descontrolada de uma grande população de 
neurónios [42]. 

O termo epilepsia é utilizado quando o individuo apresenta uma grande 
tendência para as convulsões. A classificação das convulsões é baseada na 
forma como estas se manifestam. Se a convulsão se inicia numa região focal 
do cérebro é designada de parcial, por outro lado, se se manifesta de forma 
global em todo o cérebro é designada de generalizada. As convulsões 
parciais podem ainda ser subdivididas consoante a sua relação com o estado 
de consciência do individuo: convulsões parciais simples, em que não há 
perda de consciência, e convulsões parciais complexas, com perda de 
consciência. O termo utilizado de convulsões generalizadas secundárias 
refere-se a uma convulsão generalizada que se inicia numa região espacial 
localizada (foco epilético), mas que se propaga até envolver uma porção 
substancial do córtex [42]. 

Devido ao facto de a área espacial da população de neurónios envolvida 
na convulsão tender a aumentar, torna-se essencial questionar a forma 
como esta propagação acontece de um ponto para outro [42]. 

Existe atualmente um grande foco da comunidade científica no estudo 
da interação de grandes sistemas neuronais. No entanto, segundo 
Chkhenkeli et al, para a condição epilética, dever-se-á perspetivar o estudo 
de sistemas epiléticos, ou seja, a dinâmica não modificável e evolutiva de 
determinados sistemas neurais que controlam a propagação das convulsões 
epiléticas [43]. 

As terminologias “propagação” e “sincronização” de convulsões 
epiléticas, têm sido utilizadas há mais de um século por profissionais de 
saúde e cientistas. A invenção e desenvolvimento de sistemas de aquisição 
de sinais de EEG reforçou esta terminologia, em parte devido às alterações 
visualizadas nos sinais durante os eventos epiléticos. No entanto, dados 
recentes sugerem que os fenómenos que ocorrem associados às convulsões 
não são corretamente descritos por estes termos. 

A identificação das vias de propagação das convulsões parciais, 
assume-se muito relevante no entendimento da conectividade cerebral. À 
algumas décadas atrás, alguns neurocientistas pensavam que quaisquer 
dois neurónios do SNC poderiam estar conectados por não mais que três 
sinapses [44]. Sabendo que existem cerca de 1010-1011 neurónios e 1013-
1014 sinapses no SNC [45], isto implicaria a existência de um grande 
número de vias por onde as convulsões se poderiam secundariamente 
propagar a partir de um foco epilético. O estudo da propagação da atividade 
epilética, fornece uma oportunidade única para identificação das vias que 
apresentam maior importância funcional. Apesar da funcionalidade neural 
estar alterada no foco epilético [46], as vias pelas quais a convulsão se 
propaga estão tipicamente normais. Assim, pode-se constatar que as vias de 
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propagação de atividade epilética a partir do foco, são as mesmas utilizadas 
no fluxo normal de informação do SNC em condições normais. 

A investigação clínica relacionada com os eventos epiléticos e sua 
propagação são tipicamente realizados num contexto pré-cirúrgico de 
avaliação dos pacientes com epilepsia resistente à medicação.  

1.2.1 Epilepsia e EEG 

A ferramenta principal na monitorização e propagação das convulsões 
em pacientes com epilepsia são a observação clínica e a EEG, para além de 
outras técnicas alternativas como o ECOG e fMRI (functional magnetic 
ressonance imaging). A EEG representa o registo espácio-temporal das 
variações de potencial elétrico adquiridas no cérebro [47-50]. Num paciente 
com epilepsia são tipicamente observadas muitas variações da EEG (Figura 
1.4).  

 
A morfologia, frequência e distribuição espacial destas alterações, são 

utilizadas por neurologistas para o diagnóstico de epilepsia. Nos pacientes 
com epilepsia parcial, são frequentemente registados picos epiléticos focais 
(spikes), que possibilitam determinar a localização do foco epilético. Por 
outro lado, pacientes com epilepsia generalizada exibem uma variedade 
característica de ondas de EEG correspondentes a diferentes diagnósticos: 
padrões pico-e-onda (spike-and-wave - SAW) de 3 Hz, nos pacientes com 
convulsões de ausência; os padrões SAW de baixa frequência (2-2,5 Hz), em 
pacientes com síndrome Lennox-Gastaut e nos pacientes com status 
epileticus de ausência com poly-SAW [51]. Apesar da grande evolução no 
conhecimento dos mecanismos básicos moleculares e celulares da 
epilepsia, ainda não foi possível traduzir essa informação num entendimento 

Figura 1.3- Convulsão epilética (imagem adaptada de [26]). 
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mais claro dos fenómenos de EEG medidos numa base diária em 
laboratórios ou unidades de monitorização de epilepsia por todo o mundo. 

Na monitorização com EEG, ainda não foi atribuída a devida atenção 
aos padrões de evolução, ou seja, às alterações na frequência e morfologia 
das ondas enquanto uma convulsão evolui no tempo. Um exemplo desta 
necessidade que tem sido enfatizado na literatura [52, 53], advém das 
convulsões complexas parciais em adultos que se originam no complexo 
amígdala-hipocampo-lobo temporal. Têm sido descritos três diferentes 
padrões ictais (padrões de sinal característicos de convulsão) através do 
EEG: um padrão regular modulado (5-6 Hz); um padrão caracterizado por 
ritmos lentos (2-5 Hz); e padrões arrítmicos ou difusos lentos. Estes padrões 
não aparecem apenas no foco da convulsão e podem também ser 
observados em convulsões consecutivas no mesmo paciente [43]. O 
mecanismo que produz os padrões ictais em EEG, não é ainda totalmente 
conhecido. 

Para além dos episódios ictais, os indivíduos que padecem de epilepsia 
apresentam ainda padrões interictais. Apesar de não se poder diagnosticar 
um paciente com epilepsia apenas pela presença de padrões interictais, 
estes assumem grande importância uma vez que podem eventualmente 
determinar o acontecimento das convulsões. Os padrões interictais 
apresentam uma grande variabilidade intra-sujeito, inter-sujeito e ainda 
inter-canal. Podem ocorrer de forma focal ou generalizada assim como os 
episódios ictais. Tipicamente são caracterizados por padrões de picos 
(spikes), ou padrões de picos seguidos de ondas lentas (spike & slow-wave 
complex) [54]. Os padrões interictais apresentam maior amplitude que a 
atividade de fundo, no entanto uma duração menor que os episódios ictais. 
Para além dessas características, os episódios interictais podem também 
ocorrer em indivíduos sem epilepsia. Apesar deste padrão ser importante no 
diagnóstico da epilepsia, a sua deteção ou mesmo etiologia são ainda difíceis 
de padronizar, pelo que alguns estudos mostram baixos níveis de correlação 
inter-observador na deteção destes eventos [54]. 

A utilização de elétrodos de profundidade (ECOG) proporciona um 
melhor entendimento destes processos, no entanto este tipo de tecnologia 
apresenta algumas limitações, como a área de aquisição muito localizada, 
apesar de uma elevada resolução espacial, e a necessidade de uma 
intervenção cirúrgica para a sua aplicação. 

O interesse atual na deep-brain-stimulation (DBS) no tratamento da 
epilepsia, assim como em outras doenças neurológicas (p. ex. doença de 
Parkinson), produziu um ressurgimento da aquisição de técnica de ECOG 
[55-57]. 

A grande vantagem da utilização desta tecnologia no estudo da 
propagação da atividade epilética é a aquisição dos sinais corticais 
totalmente livres de artefactos de movimento e musculares, bem como a 
localização específica e avaliação funcional do foco epilético em pacientes 
candidatos à remoção do tecido responsável pelo mesmo. 
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1.2.2 Convulsão Epilética 

Numa perspetiva anatómica, o córtex parece estar organizado para que 
em qualquer momento se possa desencadear uma convulsão. 
Aproximadamente 75% dos neurónios corticais são excitatórios. Cada 
neurónio está conectado a cerca de 103-104 outros neurónios e a quantidade 
de excitatórios supera os inibitórios numa razão de 13 : 2 [45, 58]. Assim, 
não é estranho que estudos matemáticos [59-61] e experiências 
observacionais [62-64] indiquem que isoladamente, o córtex funcione muito 
próximo de um limiar que separa o comportamento quiescente de um 
estado ativo epilético. Estas observações sugerem que os mecanismos 
inibitórios apresentados no córtex de sujeitos normais não são suficientes 
para mantê-lo num estado não epilético. 

A natureza episódica de uma convulsão sugere que o foco epilético 
poderá passar por um problema similar de manutenção do equilíbrio do 
limiar devido às alterações patológicas no seu mecanismo de controlo [65]. 

É conhecido há bastante tempo que uma convulsão parcial pode surgir 
após uma diminuição de amplitude e aumento da frequência das oscilações 
das ondas de EEG. Com dispositivos de EEG modernos tem-se vindo a 
demonstrar que, durante o período pré-convulsão, ocorrem oscilações de 
alta frequência (100-500 Hz), particularmente nos elétrodos posicionados 
na região de suspeita de foco epilético [66-69].  

Uma estimulação sensorial [70] ou elétrica [71, 72] aplicada na região 
do foco da convulsão pode inibir a ocorrência do evento epilético. Estas 
observações sugerem a evidência da multi-estabilidade [70, 73, 74], ou seja, 
a coexistência de um estado cortical de quiescência e convulsão. 

Os mecanismos neurais que estão na base da manifestação da 
convulsão, ainda não estão totalmente definidos e entendidos, pelo que o 
estudo dos sinais de EEG deverá ser continuamente explorado. Para uma 
análise temporal detalhada da manifestação destes padrões patológicos de 
EEG, os pacientes devem ser monitorizados não só em ambiente hospitalar, 
como também em regime de ambulatório. Na monitorização em regime de 
ambulatório, poder-se-á ter a noção da evolução dos padrões neurais que 
levam à convulsão, assim como os estímulos e estados cognitivos que 
poderão estar na origem da mesma.  

 

1.3 Estado-da-Arte dos sistemas de monitorização da 
epilepsia baseados em EEG 

O maior desafio da monitorização da epilepsia está na própria definição 
das convulsões paroxísticas. Sendo estas imprevisíveis, muitas vezes não 
apresentam qualquer expressão clínica. Dependendo da região do cérebro 
que primariamente ou secundariamente irá sustentar a híper-sincronia e 
hiperatividade dos seus neurónios e do papel que essa área ou circuito 
apresentam, uma convulsão poderá consistir num conjunto involuntário de 
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movimentos, alterações do sistema nervoso autónomo, alterações cognitivas 
entre outros [21]. 

Para a monitorização destes estados, os sistemas de aquisição devem 
ser de elevada versatilidade, no sentido de distinguir que sistema corporal 
ou cerebral está na origem das convulsões, definir de forma rigorosa o inicio 
dos sintomas, localizá-los, quando possível, e ainda proporcionar ao paciente 
uma melhor gestão da sua condição clínica. 

A evidência cientifica já demonstrou que uma monitorização 
prolongada da atividade cortical em pacientes com epilepsia, resulta numa 
melhor classificação das convulsões proporcionando melhores resultados 
terapêuticos [75]. 

Esta monitorização prolongada de EEG em regime de ambulatório, 
representa um grande desafio devido às características necessárias para que 
estes dispositivos sejam efetivamente funcionais, segundo as 
recomendações da ACNS [24]. Neste sentido, e em resposta a estas 
necessidades, foram desenvolvidos trabalhos de investigação, centrados em 
praticamente todos os constituintes destes dispositivos, no que diz respeito 
aos elétrodos, aos circuitos de pré-amplificação e aquisição dos sinais, à 
necessidade de aquisição de um elevado numero de canais com uma alta 
resolução e frequência de amostragem, à necessidade de uma grande 
capacidade de memória para gravação de sinais em monitorizações 
prolongadas, à possibilidade de transmitir dados sem fios para proporcionar 
a mobilidade necessária ao utilizador, à manutenção de algum tipo de 
intercomunicação entre a plataforma de aquisição e o profissional de saúde 
responsável, à algoritmia associada ao processamento dos dados adquiridos 
para a sinalização com menor tempo possível de atraso de eventos 
patológicos, ao baixo consumo energético para uma maior durabilidade 
funcional da plataforma, ao conforto de usabilidade da plataforma e mesmo 
aos aspetos estéticos e de utilização deste tipo de sistemas. 

Efetivamente, ainda não foi apresentado nenhum dispositivo, quer 
cientificamente, quer comercialmente, que seja igualmente disruptivo em 
todas as características referidas acima, no entanto os desenvolvimentos 
realizados nas várias áreas de forma individual, poderão proporcionar 
sistemas gradualmente mais eficazes. 

No que diz respeito aos elétrodos, todos os desenvolvimentos parecem 
suportar a vantagem da utilização de elétrodo secos para as monitorizações 
prolongadas em ambientes não controlados. Vários estudos apresentam 
diferentes soluções, sendo elas baseadas em pinos metálicos [76], sondas 
poliméricas [77], espuma condutora [78], gel sólido [79], entre outros. 

Entre outras vantagens, os elétrodos secos não necessitam da aplicação 
de gel. Embora na comparação destes elétrodos com os tradicionais se tenha 
constatado uma performance muito similar do ponto de vista da qualidade 
dos sinais adquiridos [76-79], a sua elevada impedância deverá ser uma 
limitação a considerar aquando do seu desenvolvimento e utilização. Neste 
sentido, alguns estudos apresentam como alternativa a utilização de 
elétrodos ativos [76, 80] , onde circuitos e componentes eletrónicos são 
utilizados para apresentar uma impedância de entrada ultraelevada (TΩ) no 
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front-end de aquisição, de modo a compensar impedâncias elevadas na 
interface pele-elétrodo (100-500 kΩ). 

De referir ainda que, para além dos referidos avanços alcançados, 
existem ainda muitos outros progressos em elétrodos com características 
mais heterogéneas [78, 81, 82], ou micro-agulhas [83-88]. 

Relativamente aos sistemas de aquisição, alguns estudos já 
apresentaram soluções sem-fios, com elevada resolução dos sinais, elevada 
frequência de amostragem, boa densidade espacial de aquisição (numero 
de canais) e baixo consumo energético. Utilizando diferentes tecnologias, 
estes sistemas têm apresentado características ímpares no que diz respeito 
ao tipo de elétrodos que utilizam, front-end de aquisição, conversão-
analógica-digital e protocolos de comunicação sem fios, sejam eles 
proprietários ou não (Figura 1.5). 

De entre vários estudos científicos realizados e dispositivos 
comercializados são de salientar 3 sistemas, o Emotiv® Epoc [100], o HD-72 
da Cognionics® [14] e o dispositivo apresentado no estudo de Yu et al [89]. 

Embora o Emotiv® Epoc não apresente nenhuma característica de 
estado de arte na monitorização de EEG, foi das primeiras plataformas de 
aquisição a apresentar a característica sem-fios. Este facto traduziu-se num 
grande sucesso comercial, sendo ainda hoje considerada como uma 
referência. Embora a sua utilização em laboratório ou ambiente clinico esteja 
condicionada pelas suas caraterísticas (apenas 14 canais localizados 
principalmente na região frontal, com frequência de amostragem inferior a 
256 Hz e filtragem de sinal acima dos 40 Hz), a possibilidade de incluir os 
sinais de EEG na industria dos vídeo-jogos, foi demonstrada por este sistema 
[90, 91]. 

Já a plataforma HD-72 da Cognionics® apresenta várias evoluções de 
estado de arte na aquisição de EEG sem-fios. Esta utiliza elétrodos secos 
produzidos em nylon, através de um processo de impressão 3D, em forma 
de “aranha” [92]. O front-end é de elevada impedância, e rejeição de ruido 
[93], permitindo uma elevada qualidade dos sinais adquiridos. Foi também 
desenvolvida uma estrutura com diferentes materiais onde os elétrodos 
estão colocados, com a capacidade de ajuste e conforto de utilização para 
qualquer individuo [94]. Esta plataforma possibilita o streaming dos 72 
canais (24 bits de resolução) disponibilizados numa frequência de 
amostragem de 500 amostras/s, ou 32 canais de EEG a 1000 amostras/s. 
Sendo que a plataforma tem uma capacidade de gravação de dados durante 
10 horas ou streaming de dados durante 6 horas. 

Apesar da elevada capacidade funcional desta plataforma, é de 
salientar que para além da referida limitação da incapacidade de 
processamento de dados online, esta apresenta um aspeto estético final no 
utilizador, que também poderá ser considerado uma limitação. 

A plataforma de aquisição de EEG apresentada no estudo de Yu et al., 
expõe características inovadoras similares à HD-72, embora com uma 
frequência de amostragem menor [89]. Este estudo teve como principal 
preocupação o conforto de utilização do paciente, tendo desenvolvido uma 
estrutura de suporte da eletrónica e dos sensores (touca rígida) com um 
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sistema insuflável de modo a facilitar a adaptação dos elétrodos secos (pinos 
metálicos) ao escalpe. 

Existem ainda dois sistemas cuja aplicação é a monitorização 
prolongada de EEG em regime de ambulatório. Estes sistemas são 
disponibilizados pela NATUS® e designam-se de Nicolet e de Xltek [16]. 

O Nicolet é um sistema sem fios, que disponibiliza 32 canais de EEG, 
com elétrodos que utilizam gel, estando sincronizado com um software de 
discriminação de eventos epiléticos a funcionar apenas num computador. 

Já o sistema Xltek apresenta apenas 24 canais de aquisição, 
funcionando também com elétrodos com gel, estando a aquisição 
sincronizada com um sistema de vídeo que permite uma monitorização 
durante 96 horas. 

 

 
Figura 1.4- Principais sistemas de aquisição de EEG disponíveis comercialmente. 

 
Assim sendo, apesar destas duas plataformas de aquisição serem 

classificadas como sistemas de monitorização prolongada em regime de 
ambulatório, o facto de utilizarem elétrodos com gel e estarem 
condicionados a um dispositivo de processamento de dados externo 
(computador) ou de monitorização (videovigilância), tornam a sua aplicação 
em ambulatório restrita e condicionada. Por estes factos a sua utilização tem 
sido direcionada apenas para a monitorização prolongada em ambiente 
clínico, embora com necessidade de supervisão continua no que refere às 
potenciais alterações de impedância dos elétrodos no tempo (secagem do 
gel eletrolítico). 

Outra grande área de investigação relacionada com a monitorização 
prolongada de EEG em indivíduos com epilepsia, é a algoritmia de deteção 
e previsão de eventos epiléticos. 

Os avanços neste campo devem-se essencialmente à visão diferenciada 
das abordagens. Essencialmente, os algoritmos desenvolvidos podem ser 
subdivididos em duas grandes tipologias: algoritmos que se baseiam na 
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morfologia e forma de onda e algoritmos baseados em processos 
estatísticos. 

Um dos grandes marcos na algoritmia de deteção de eventos epiléticos 
atribui-se a Gotman, tendo este sido um dos pioneiros nesta tecnologia. 
Gotman et al. [95] desenvolveu um algoritmo baseado no estudo da 
morfologia e forma de onda, e ainda hoje o seu algoritmo é utilizado em 
plataformas de software comercializadas. Desde então, vários algoritmos de 
deteção [96-101] apresentaram sensibilidade que varia entre 70-90% com 
taxas de geração de falsos positivos de 6 eventos por hora, no máximo. 

A outra abordagem à algoritmia de deteção de eventos epiléticos 
baseia-se em processos estatísticos. Estes têm como base o 
condicionamento digital dos sinais de EEG (filtração, etc.), a extração de 
variáveis através do cálculo de características dos sinais, treino dessas 
variáveis num classificador (Linear discriminant analysis, Principal component 
analysis, Naybe Bayes classifier, Redes Neuronais etc.), e posterior aplicação 
da função discriminativa. 

Neste grupo de algoritmos várias são as abordagens, tendo-se estudado 
diferentes processos de condicionamento digital dos sinais [96], diferentes 
características discriminativas [102-104], assim como diferentes 
classificadores [14, 105, 106]. Estes estudos apresentam resultados de 
sensibilidade situados entre 70 a 98% com taxas de geração de falsos 
positivos próximas de zero. 

Apesar dos algoritmos de discriminação serem um tópico de grande 
enfoque da comunidade científica, existe ainda grande controvérsia relativa 
ao melhor método a utilizar. 

Sendo os resultados das abordagens estatísticas aparentemente 
superiores, o facto de necessitarem do treino do classificador, pressupondo 
pré-aquisições de EEG com eventos patológicos, reflete-se num atraso no 
processo de diagnóstico dos pacientes e consequente eficiência de 
intervenção. 

Cumulativamente a estas condicionantes, existe ainda o facto de a 
extração das características dos sinais ser um processo de elevada exigência 
de processamento computacional, devido à quantidade de dados (numero 
de canais, com grande frequência de amostragem). Esta limitação de 
capacidade de resposta por parte do microprocessador, reflete-se numa 
condicionada sinalização de eventos patológicos, que idealmente deverá ser 
realizada em tempo útil próximo do tempo-real. 

Perante este facto, a gestão desta opção é contornada com uma 
aplicação offline, ou seja, o processamento de dados e identificação de 
eventos patológicos é realizada apenas após a recolha dos dados de EEG. 

 

1.4 Motivação 

A investigação e desenvolvimento das plataformas de aquisição de EEG 
sem fios têm recentemente demonstrado que a sua aplicação na 
monitorização de pacientes em regime de ambulatório poderá oferecer um 
grande potencial de diagnóstico e terapêutica médica. 
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Apesar dos grandes desenvolvimentos neste tipo de tecnologia, ainda 
não foi descrito um sistema que comportasse todas as características 
necessárias para efetivamente se realizar uma monitorização num regime 
diário em ambiente não hospitalar e suficientemente autónomo para tomar 
decisões, mantendo paralelamente a possibilidade de atualização do estado 
do paciente para com o profissional de saúde numa janela temporal curta 
próxima do tempo-real. 

Assim, é apresentado nesta dissertação o desenvolvimento de uma 
plataforma que procura resolver os vários desafios que se colocam numa 
monitorização de pacientes com epilepsia em regime de ambulatório (Figura 
1.5). Foi desenvolvida uma estrutura tanto de hardware como de software, 
baseada em componentes commercial off-the-shelf (COTS)1, que apresenta a 
capacidade de adquirir 32 canais de 24 bits de resolução a uma frequência 
de amostragem de 1000 Hz, gravação dos sinais num dispositivo de 
armazenamento, processamento dos dados num algoritmo de deteção de 
eventos de epilepsia, e transmissão de dados utilizando duas estruturas de 
comunicação sem fios diferenciadas. Estas características encontram-se 
numa só estrutura física, adaptada a uma peça de vestuário no sentido de 
tornar a plataforma vestível (wearable). São também apresentados elétrodos 
secos baseados em pinos compressíveis que garantem uma fácil e rápida 
montagem do sistema, sem a necessidade de utilização de qualquer tipo de 
gel eletrolítico. A plataforma garante ainda uma operacionalidade de 24 
horas. 

 

 
Figura 1.5- myBrain. 

 

                                                        
1 Termo utilizado para descrever componentes disponibilizados comercialmente que 
são tipicamente utilizados para satisfazer uma solução objetiva. 
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Sendo apresentada pela primeira vez uma estrutura com o potencial e 
autonomia de registo, monitorização e capacidade de decisão prolongada, a 
plataforma proposta poderá mostrar uma grande evolução na monitorização 
de pacientes com epilepsia. Com efeito, a sua utilização no 
acompanhamento desta população de doentes possibilitará a realização de 
monitorizações mais prolongadas e no ambiente natural do doente, de modo 
não intrusivo, aumentando a probabilidade de detetar eventos ictais e 
interictais, incluindo na resposta a eventuais estímulos epileptiformes reais 
a que o doente está exposto, com ganhos importantes no diagnóstico e na 
instituição/ajuste de medidas terapêuticas. De modo importante, estes 
ganhos em facilidade de utilização e comodidade, com a possibilidade de 
monitorização prolongada extra-hospitalar, serão obtidos sem compromisso 
da segurança do doente, devido à capacidade de decisão e às 
potencialidades de transmissão de alertas em tempo real instaladas no 
dispositivo. A plataforma desenvolvida constitui também uma importante 
ferramenta de investigação e instrumental para um melhor entendimento 
dos fenómenos neurofisiológicos associados à epilepsia. 

1.5 Organização da dissertação 

O presente capítulo começa por descrever alguns conceitos básicos 
relativos à geração de biopotenciais e quais as condições para a aquisição 
dos mesmos. Seguidamente é descrita a técnica de EEG onde são 
apresentados os fenómenos fisiológicos inerentes à geração de ondas 
cerebrais e quais as partes constituintes das plataformas de EEG. De seguida 
são referenciadas as características típicas de um EEG e quais as suas 
aplicações. É também descrito o sistema convencional de aquisição de EEG. 
A epilepsia, a sua classificação, e os fenómenos de convulsão são ainda 
explicados neste capítulo. São também expostos os mais recentes estudos 
relativos à tecnologia de aquisição de EEG, assim como da algoritmia de 
deteção de eventos epiléticos. Finalmente são apresentadas as motivações 
do presente trabalho, onde se destaca um novo sistema de aquisição de EEG 
que reúne todas as características necessárias à monitorização em regime 
de ambulatório de pacientes com epilepsia. 

No capítulo 2 são apresentados os elétrodos de aquisição de EEG 
desenvolvidos neste estudo. Inicialmente são descritas algumas 
características da pele, assim como as suas propriedades eletrónicas. É 
realizada uma revisão do estado da arte dos elétrodos secos de EEG, e 
seguidamente é apresentada a arquitetura e construção do elétrodo 
proposto neste estudo. São ainda mostrados resultados de testes aos 
elétrodos, tanto numa perspetiva eletroquímica como de monitorização em 
ambiente real, e por fim são discutidos os resultados alcançados. 

O capítulo 3 apresenta o sistema de aquisição de EEG desenvolvido, 
com a descrição detalhada das suas várias partes constituintes. É 
apresentada a arquitetura e design do hardware proposto, assim como a 
estrutura têxtil desenvolvida que acopla a plataforma de aquisição. Ainda, é 
abordada a problemática da algoritmia de discriminação de eventos 
epiléticos, assim como os vários formatos algoritmos já desenvolvidos. 
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O capítulo 4 diz respeito aos sistemas embebidos e estruturas de 
software que os suportam. É descrita a utilização de diferentes aplicações 
dos sistemas embebidos na monitorização de pacientes. Neste capítulo é 
apresentada a organização do principal sistema operativo utilizado nos 
sistemas embebidos, assim como as estruturas de software que possibilitam 
o seu funcionamento. É descrito o algoritmo de deteção de eventos epiléticos 
desenvolvido neste estudo e por último é apresentada a arquitetura de 
software utilizada, assim como os resultados finais das aplicações 
desenvolvidas. 

O capítulo 5 faz referência aos resultados obtidos em várias abordagens 
de teste e prova do sistema aqui proposto, tanto na perspetiva de qualidade 
dos sinais adquiridos, assim como em paradigmas relacionados com o EEG. 
São ainda apresentados os resultados do algoritmo de discriminação de 
eventos de epilepsia desenvolvido. 

Por último, o capítulo 6 expõe as conclusões acerca dos vários tópicos 
dos capítulos anteriores. São ainda propostas algumas linhas de orientação 
para trabalhos futuros. 
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Elétrodos Secos de EEG 
 

 

A monitorização prolongada de EEG requer, entre outras 
características, a utilização de elétrodos com propriedades específicas. A 
utilidade do sistema proposto tem como pressuposto a monitorização 
prolongada de pacientes com epilepsia e, por isso, é aqui apresentado o 
desenvolvimento de um elétrodo com as características que pretendem ir 
de encontro às especificações da aplicação. Assim, neste capítulo, são 
inicialmente apresentadas algumas considerações relativas ao desenho e 
construção de elétrodos para a medição de biopotenciais e posteriormente 
é descrito o estado da arte dos elétrodos secos baseados em sondas 
utilizados em EEG. Posteriormente, será apresentado o elétrodo seco, 
desenvolvido para a plataforma de aquisição de EEG proposta. Por fim, 
serão apresentadas a construção e caracterização dos elétrodos 
desenvolvidos.  

2.1 Elétrodos 

A medição de biopotenciais, na superfície da pele ou no interior de 
tecidos vivos, requer a utilização de um elemento transdutor entre o corpo 
humano e o aparelho de medida. Este elemento pode ser um elétrodo para 
biopotenciais, que transforma as correntes iónicas presentes no corpo 
humano em correntes eletrónicas, para serem medidas por sistemas de 
aquisição de sinais. 



  

Desenvolvimento de uma Plataforma de Aquisição de EEG Wearable Sem Fios 28 

Existem vários tipos de elétrodos que apresentam diferentes tipos de 
aplicação, no entanto e independentemente do tipo, é na sua interface e 
acoplamento ao corpo humano que se constitui a interface de aquisição 
dos biopotenciais. Torna-se então importante caracterizar o tecido vivo de 
interface com o elétrodo, a pele, para se entender os mecanismos e 
fenómenos eletroquímicos desenvolvidos aquando de uma aquisição de 
biopotenciais. 

2.2  A pele humana 

A pele humana é um órgão dinâmico, que sofre alterações ao longo 
da vida de um individuo. Devido à sua estrutura heterogénea, apresenta 
propriedades dielétricas variáveis. Tipicamente a pele é constituída por 3 
camadas: a epiderme, a derme e o tecido subcutâneo (hipoderme) (Figura 
2.1). 

 
Figura 2.1- Constituição em camadas da pele- imagem adaptada de [1]. 

 
A epiderme é a camada mais exterior e a sua espessura varia 

dependendo da localização. É também constituída por várias camadas 
(Figura 2.2), sendo que a que define as suas propriedades dielétricas é a 
camada mais exterior, designada de stratus corneus [1]  
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Figura 2.2- Camadas que constituem a epiderme- imagem adaptada de [1]. 
 
Apesar da sua pequena espessura (tipicamente 20 µm), contribui de 

forma significativa para as propriedades dielétricas da pele. As suas 
caraterísticas contribuem para que a pele seja o tecido mais resistivo do 
corpo humano.  

Especialmente a baixas frequências (<10 kHz), a impedância da pele 
é dominada pelo stratus corneus. Alguns estudos mostraram que para 
frequências inferiores a 10 kHz, o stratus corneus contribui em 50% para 
a impedância total da pele [1]. 

Apesar das características descritas, principalmente a resistividade, 
desenvolveram-se algumas estratégias tanto do ponto de vista 
eletroquímico (utilização de um gel) como eletrónico (front-end de 
aquisição de elevada impedância) para se conseguir adquirir biopotencias 
com elevada precisão. 

Na perspetiva eletroquímica, é necessário analisar cuidadosamente 
os mecanismos desencadeados aquando do contacto de um elétrodo com 
a pele, para uma posterior análise das propriedades ideais de um elétrodo. 

2.3 Elétrodos Secos 

A não utilização do gel eletrolítico tem como principal desvantagem 
o aumento da impedância elétrodo/pele, que pode passar de 150-200 kΩ 
para 5-10 KΩ após a sua aplicação. Outra desvantagem, tem a ver com o 
efeito não desejado de desfasamento de sinais nos vários canais 
diferenciais. 

O acoplamento entre o elétrodo e a pele pode ser descrito como uma 
estrutura condutiva e capacitiva de camadas, com uma série de 



  

Desenvolvimento de uma Plataforma de Aquisição de EEG Wearable Sem Fios 30 

combinações de elementos RC em paralelo, dependendo da presença de 
gel eletrolítico.  

 

2.4  Estado de arte dos elétrodos secos de EEG 
baseados em Sondas 

Os elétrodos secos baseados em sondas apresentam como 
característica principal o seu tamanho, que numa escala milimétrica 
conseguem ser suficientemente grandes para passar pelo cabelo e garantir 
o contacto direto com a pele do escalpe. 

No estudo de Salvo et al. [2], foi utilizada uma escala maior , onde o 
elétrodo foi impresso em 3D. Este é constituído por 180 agulhas cónicas 
revestidas com titânio e ouro para diminuição da impedância. Permite 
uma abordagem não invasiva, com agulhas bastante maiores (cada agulha 
com 3 mm de comprimento, 600 µm de base e cerca de 100 µm de 
diâmetro da agulha), comparativamente às abordagens em micro e nano 
escala. Como principal vantagem, este elétrodo pode ser utilizado em 
regiões com cabelo uma vez que apresenta características mecânicas que 
assim o permitem. Como desvantagens, poder-se-á encontrar a geração 
de artefactos de movimento devido ao mau contacto com a pele do escalpe 
e ainda a impedância aumentada (aproximadamente 50 KΩ), na região 
mais baixa do espectro de EEG (DC-20 Hz). 

Assim, Matthews et al. [3] propôs um elétrodo do tamanho médio de 
uma moeda, baseado num conjunto de sondas. A impedância medida em 
cada uma dessas sondas foi de cerca de 10 MΩ. No sentido de diminuir 
este efeito indesejado, cada elétrodo foi conectado diretamente a um 
amplificador de alta impedância. As sondas foram organizadas em dois 
anéis concêntricos, para uma melhor rejeição em modo comum. A 
qualidade dos sinais foi comparada visualmente a aquisições 
convencionais, mostrando características similares no fenómeno de alfa-
wave replacement (ritmo alfa evocado a partir dos olhos fechados). Neste 
estudo, foi também utilizado um paradigma de classificação de stress e 
concentração mental, tendo estas obtido desempenhos entre os 73-89% 
numa classificação binária. 

Em 2011, Grozea et al. [4] desenvolveram um elétrodo flexível 
constituído por cerdas poliméricas revestidas com Ag do tamanho 
aproximado de uma escova de dentes. Os elétrodos foram avaliados em 
paradigmas típicos de interface cérebro-máquina como a imaginação 
motora, paradigma odd-ball, assim como potenciais evocados auditivos e 
P300. Os resultados confirmaram a capacidade destes elétrodos 
adquirirem sinais de EEG com qualidade suficiente para serem utilizados 
numa grande variedade de aplicações de BCI e análise de EEG. Uma das 
principais desvantagens deste elétrodo é a rápida deterioração da 
impedância com o uso. Foi reportada uma impedância inicial de 80 KΩ 
que se deteriorou para 150-200 KΩ após 10 meses de utilização. Outra 
desvantagem tem a haver com a elevada pressão exigida para manter os 
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elétrodos na sua posição, que levou alguns participantes a sensações 
desconfortáveis na sua utilização. Apesar deste elétrodo ter melhorado o 
risco de infeção, grau de invasão e contacto com a superfície dos escalpe, 
era desconfortável para medições prolongadas. 

Liao et al. [5] apresentaram um sensor de EEG para utilização na 
presença de cabelo. Este foi desenhado para contactar o escalpe com 17 
sondas que permitiram uma grande conformidade geométrica entre o 
elétrodo e a superfície irregular do escalpe. Adicionalmente, a flexibilidade 
do substrato onde as sondas foram inseridas, permitiu o contacto do 
elétrodo ao escalpe sem dor, quando a pressão era aplicada. Este foi 
comparado com elétrodos convencionais, tendo sido alcançados 
resultados similares em termos de qualidade de sinal adquirido e 
impedância do elétrodo, o que veio a permitir a sua utilização em 
aquisições prolongadas. 

A empresa Cognionics® desenvolveu um elétrodo de aquisição de EEG 
baseado na impressão 3D de material de nylon (flexível- elastómero 
condutor) [6]. Uma vez impresso, o elétrodo é revestido por Ag/AgCl 
permitindo, através de uma estrutura de suporte também especialmente 
desenvolvida, o ajuste confortável à pele do escalpe. A empresa refere que 
este elétrodo apresenta impedâncias de interface elétrodo-pele entre 100 
a 500 kΩ. Os elétrodos e o sistema de aquisição desenvolvidos foram 
testados paralelamente a um sistema tradicional em paradigmas de 
potenciais evocados auditivos e P300, tendo obtido resultados de elevada 
correlação (>90%) entre os dois. 

Mais recentemente, P. Fiedler, et al [7], desenvolveram um sistema 
de elétrodos colocados numa touca, em que cada elétrodo consiste em 24 
sondas de poliuretano revestido com Ag/AgCl. A touca envolve 97 
elétrodos. Foram realizados testes em 20 indivíduos voluntários. Os 
elétrodos demostraram impedâncias inferiores a 150 kΩ, e não foram 
observadas diferenças significativas no domínio das frequências quando 
comparados com elétrodos com gel. Foram também testados os 
paradigmas P100 e Visual Evoked Potentials (VEPs), tendo também não 
apresentados diferenças significativas em comparação com elétrodos 
convencionais.  

2.5 Construção dos elétrodos secos 

No presente estudo foi desenvolvida uma variante de elétrodos secos 
com sondas. Estes elétrodos apresentam como objetivo o conforto do 
paciente, pelo ajuste dinâmico entre o elétrodo e a pele do escalpe, 
paralelamente a um comportamento adequado de propriedades 
eletroquímicas, nomeadamente baixa impedância na banda de 
frequências de sinais de EEG. 

O elétrodo é constituído por duas partes principais: a interface 
metálica com a pele, que basicamente constitui o transdutor, e a interface 
metálica entre o sistema de aquisição e o elétrodo. 

Foi também desenvolvida uma touca constituída por tecido elástico, 
onde foram encaixados 33 aros circulares (ilhós) plásticos, posicionados 
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segundo o sistema internacional estandardizado 10-20, com 10 mm de 
diâmetro no seu interior para o respetivo acoplamento dos elétrodos. 

Cada elétrodo é constituído por uma placa quadrangular PCB de 
16x16 mm, onde foram soldadas 32 sondas. As sondas são constituídas 
por uma liga de Cobre e Berílio com um revestimento de 0,5 µm de Ouro. 
A sua estrutura contém uma cabeça, um cilindro, um pistão e uma mola 
(Figura 2.3). 

 
Figura 2.3- Sonda utilizada nos elétrodos. 

 
O pistão do pino apresenta uma forma arredondada com 1,2 mm de 

diâmetro. 
Foram construídos elétrodos com dois tamanhos distintos de pinos 

(7,5 e 9,9 mm), tendo em consideração as diferentes irregularidades da 
superfície do escalpe e o facto de a touca elástica poder realizar pressões 
diferentes nas diferentes regiões do escalpe. 

Quando aplicada pressão sobre o elétrodo, a máxima deformação da 
mola é de 1,4 mm, sendo necessária uma força inicial de 3 N para cada 
sonda. Estas propriedades, permitem uma grande capacidade de 
adequação dos elétrodos à sua posição relativamente ao escalpe, 
garantindo o contacto de forma contínua, independentemente da 
geometria do escalpe na região onde o elétrodo está posicionado. (Figura 
2.4). 
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Figura 2.4- Esquema ilustrativo da adaptabilidade dos elétrodos ao escalpe. 
 
No topo da placa PCB foi ainda soldada uma peça fêmea de mola de 

pressão, para garantir o encaixe entre o elétrodo e a estrutura de ligação 
ao sistema de aquisição (Figura 2.5). 

 
Figura 2.5- Elétrodos construídos. 

 
A segunda estrutura metálica, cuja função é estabelecer a ligação 

entre o elétrodo e o sistema de aquisição, é constituída por uma mola de 
pressão macho onde foi soldada uma rosca (7mm comprimento x 4mm 
de largura), uma anilha de borracha (11 mm de diâmetro x 5 mm de 
espessura) e uma peça plástica, especificamente produzida para 
acoplamento do cabo de ligação. A peça macho da mola de pressão foi 
introduzida na anilha de borracha, que por sua vez foi colada à peça 
plástica de acoplamento do cabo, com epoxy. Todos os componentes 
foram montados de forma a que o elétrodo fique estável no ilhó da touca, 
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ao mesmo tempo que a ligação do cabo ao elétrodo se mantem segura e 
resistente (Figura 2.6). 

 

 
Figura 2.6- Esquema da constituição dos elétrodo e sistema de encaixe com a touca. 

 
Com os elétrodos acoplados à touca, é mantida uniformemente a 

estabilidade posicional dos vários canais de EEG.  

2.6  Caracterização dos Elétrodos 

Os elétrodos foram analisados na perspetiva do comportamento 
eletroquímico e monitorização prolongada. 

2.6.1 Caracterização Eletroquímica 

Para a caracterização eletroquímica, procedeu-se à espectroscopia 
eletroquímica de impedância (electrochemical impedance spectroscopy-
EIS). Esta análise tem como finalidade avaliar a capacidade de aquisição 
do elétrodo, pela medição do comportamento da impedância relativa à 
frequência. A impedância é medida numa grande variedade de 
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frequências, particularmente na gama de frequências do EEG de superfície 
(0.5-100 Hz). O ângulo de fase descreve o comportamento mais capacitivo 
ou resistivo da interface do elétrodo. 

A Figura 2.7 mostra o modelo elétrico da interface elétrodo-eletrólito, 
também comummente reconhecido como o modelo simplificado de 
Randles [8]. Neste circuito, RCT representa a resistência da transferência de 
carga, ZCPA o ângulo de fase da capacitância e RS a resistência da solução. 

 
Figura 2.7- Circuito equivalente da interface elétrodo-eletrólito (circuito simplificado 

de Randles- imagem adaptada de [29]). 
 

Quanto maior for a componente capacitiva do elétrodo (ZCPA), maior 
será também a atenuação das baixas frequências, levando a que 
conjuntamente à resistência do conversor analógico-digital formem um 
filtro passa-alto. Será então importante salientar que, as várias 
componentes do circuito equivalente possibilitarão interpretar a utilização 
do elétrodo na banda de frequências de interesse [9]. 

Para a realização da EIS foi utilizada uma configuração de 3 elétrodos 
[9]: o elétrodo de teste (TE); o elétrodo de referência (ER), constituído por 
Ag/AgCl; e o contra elétrodo (CE), constituído por uma placa de platina 
com 4x4 mm de área. Neste teste foi aplicada uma onda sinusoidal com 
amplitude 10 mV RMS entre TE e RE na gama de frequências 0,1-10000 
Hz, com o fluxo de corrente elétrica de TE para RE (Figura 2.8). Foi utilizada 
uma solução eletrolítica de NaCl com concentração de 0,9%. 

A EIS foi realizada recorrendo a um potencióstato Gamry Reference 
600TM. 
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Figura 2.8- Configuração de 3 elétrodos utilizada na EIS. 

 
A experiência foi configurada para uma área de 65,89 mm2 [0.5352 

(raio do pino) x π x 2.29 (altura do pino mergulhada na solução) x 32 
(numero de pinos por elétrodo)], com medições de 20 pontos por década. 
Foram realizadas 3 medições num elétrodo. 

Uma vez realizada a EIS, e com a utilização do software Gamry 
Electrochemical Analyst TM, foi realizada a média das três medições e de 
acordo com o algoritmo de Levenberg-Marquardt [10] foram calculadas as 
variáveis aproximadas de um modelo de Randles modificado de acordo 
com a Figura 2.9. 

 
Figura 2.9- Modelo de Randles modificado. 

 
Neste modelo, Rp= RCT, Ru= Rs e o condensador ZCPA foi substituído 

por um elemento de fase constante (CPE). A impedância ZCPE é calculada 
segundo a equação 2.3. 
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2.6.2 Resultados da Caracterização Eletroquímica 

Da EIS, resultam o comportamento da impedância (Figura 2.10-a) e 
ângulo de fase (Figura 2.10-b) em função da frequência, apresentados na 
Figura 2.10.  

 
Figura 2.10- Diagrama de resposta de frequência da EIS do elétrodo. a) Impedância. 

b) Ângulo de fase. 
 

Pode-se constatar que o elétrodo apresenta uma impedância de cerca 
de 1450 kΩ, para uma frequência de 0,1 Hz, diminuindo progressivamente 
até um valor de 30 Ω, para uma frequência de 100 Hz. Da mesma forma, 
pode-se notar que o elétrodo apresenta um ângulo de fase de 
aproximadamente -35º, para uma frequência de 0,1 Hz. Este valor vai 
diminuindo até à frequência de 2 Hz, para um valor aproximado de -58º, 
aumentando seguidamente até aos 30º a 100 Hz de frequência. 

Da aproximação dos resultados obtidos na EIS ao modelo de Randles 
modificado, obteve-se um “Goodness of fit” de 6.8x10-4 considerando-se 
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assim uma percentagem de erro entre os dados medidos e o modelo 
aproximado de 7%. 

Da modelação foram calculados Rp=2.46x10-3 ± 49.27 W e Ru=19.39 
± 0.11 W. Em relação ao CPE obteve-se Y0=5.46x10-4 ± 5.01x10-6 Fa e 
a=0.709 ± 2.26x10-3. 

2.6.3 Aquisição Prolongada 

Apesar da alta fiabilidade da EIS para a caracterização de elétrodos 
de aquisição de biopotenciais, as características laboratoriais do teste 
poderão em algumas circunstâncias levar a que os resultados sejam algo 
dispares de uma aquisição real. 

Assim, realizou-se uma aquisição prolongada de 6 horas ininterruptas 
de EEG num individuo, utilizando a plataforma proposta com elétrodos 
secos, sendo posteriormente também realizada com os mesmos elétrodos, 
mas com gel eletrolítico. A localização dos elétrodos de referência e ativo 
foram respetivamente FCz e Oz. Durante este período de 6 horas, foi 
realizada uma aquisição de 5 minutos por hora. 

Para a realização deste teste, foi utilizada uma onda alternada de 6 
nA com frequência de 31,2 Hz. A frequência da onda utilizada foi escolhida 
de acordo com as características do conversor analógico-digital ADS1299 
(utilizado na plataforma desenvolvida) que será devidamente explicado no 
capítulo seguinte. Posteriormente, foi aplicado o método descrito por L. 
Casal e La Mura [11] para a obtenção da respetiva impedância de cada 
medição. 

 

2.6.4 Resultados da Aquisição Prolongada 

Na Figura 2.11 pode-se observar a variação de impedância nas duas 
montagens de elétrodos medidas (seco e com gel), durante o período de 
6 horas. 
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Figura 2.11- Impedância numa aquisição prolongada de EEG, nos canais FCZ-OZ. 

 
A monitorização da impedância com a montagem de elétrodos com 

gel apresenta valores inferiores a 22 KΩ. Na primeira hora de 
monitorização apresenta uma diminuição mais acentuada da impedância, 
aumentando progressivamente até à 4h, momento a partir do qual a 
impedância parece aumentar de forma lenta até à 6ª hora para valores 
aproximados de 20 KΩ. A monitorização com montagem de elétrodos 
secos apresenta uma diminuição marcada da impedância entre a 1ª até à 
4ª hora de cerca de 115 KΩ até 58 KΩ, mantendo-se aproximadamente 
estável nesta impedância até à 6ª hora. 

2.7  Análise de resultados 

Um dos maiores requisitos para uma aquisição fiável de EEG está 
relacionado com a impedância dos elétrodos. Na maioria das aquisições 
realizadas em ambiente clínico ou hospitalar, é utilizado o gel eletrolítico 
no sentido da diminuição da impedância de aquisição, através dos 
processos já descritos. Com a monitorização prolongada, esta estratégia 
de diminuição de impedâncias acaba por fazer acrescer o problema da 
secagem do gel, pelo que periodicamente tem que se realizar a sua 
substituição. Na monitorização em regime de ambulatório, a substituição 
do gel torna-se impraticável, sendo que adicionalmente a este facto, o 
paciente monitorizado poderá encontrar-se em diversos ambientes 
diferentes ao longo do dia, proporcionando uma eventual taxa de secagem 
do gel ainda mais variável. 

Como resposta a este paradigma, surgiram as abordagens aos 
elétrodos sem recurso a gel, para assim colmatar e resolver as aquisições 
de EEG prolongadas em ambulatório. Apesar das conhecidas limitações 
dos elétrodos secos, tal como impedâncias de contato mais elevadas, ou o 
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menor conforto de utilização dos mesmos, várias soluções já estão a ser 
comercializadas [12, 13]. 

Neste trabalho é apresentada uma solução de elétrodos baseada em 
pinos metálicos retráteis, com o propósito de facilitar a montagem de um 
capacete de EEG, ultrapassando o cabelo para contactar a pele do escalpe, 
dispensando o gel eletrolítico. 

Foram realizados dois testes distintos para medir o comportamento 
instantâneo (EIS) e sustentado (aquisição prolongada) dos elétrodos 
desenvolvidos. 

Da experiência EIS, poder-se-á verificar que o elétrodo apresenta um 
comportamento essencialmente capacitivo na banda de frequências de 
interesse, uma vez que a apresenta-se próximo de 1 (equação 2.3). 

Apesar do comportamento capacitivo dos elétrodos de EEG ser uma 
característica não desejável, devido ao seu efeito de atenuação das baixas 
frequências (0-3 ou 4 Hz) [14], a aplicação sugerida neste trabalho está 
direccionada para a monitorização de utentes com epilepsia, sendo que os 
eventos patológicos desta condição patológica estão descritos em ondas 
com frequências superior a 4 Hz [15]. 

 Da aquisição prolongada, pode-se verificar um comportamento de 
impedância típico em elétrodos secos (impedâncias de 50-150 KΩ). 
A diminuição progressiva da 1ª até à 4ª hora poder-se-á dever ao efeito de 
perspiração da pele do escalpe, efeito que já foi descrito por Searle e 
Kirkup [16] e Cornish et al. [17]. A perspiração da pele leva à libertação 
de água e sais (cerca de 1%) que poderá funcionar como um mecanismo 
de hidratação, funcionando parcialmente como o gel eletrolítico. Este efeito 
poderá ter diminuído as impedâncias medidas nas primeiras 4 horas, 
fazendo com que a partir daí houvesse algum equilíbrio eletroquímico da 
interface pele-elétrodo, e assim uma impedância mais constante. 

Na montagem com gel eletrolítico, constatou-se uma diminuição 
acentuada na primeira hora, que reflete o efeito de hidratação do gel na 
pele do escalpe. 

Na mesma montagem, também se pode notar o efeito da secagem 
do gel, que manteve impedâncias inferiores a 20 KΩ durante cerca de 4 
horas, tendo nas restantes duas aumentado para valores próximos de 20 
kΩ. Este efeito de secagem já foi descrito noutros estudos [18, 19], e acaba 
por demonstrar a dificuldade deste tipo de montagem para monitorizações 
prolongadas. 

As diferenças quantitativas encontradas entre os resultados da EIS 
(1,45 kΩ) e a aquisição prolongada na montagem com elétrodos secos (58 
kΩ), deverão estar relacionadas com a diminuição da área efetiva de 
contacto com o meio (solução de NaCl e escalpe). Para a realização da EIS, 
o elétrodo foi mergulhado na solução de NaCl cerca de 2,29 mm 
resultando numa área total de imersão de 65,89 mm2 enquanto que na 
aquisição prolongada a área de contacto foi de aproximadamente 28,77 
mm2 (0,5352 x pi x 32) para a montagem de elétrodos secos. Este 
fenómeno apresenta ainda como dados comprobatórios e explicativos, o 
facto de resultar uma baixa impedância aquando da utilização de gel 
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(durante o período em que se mantêm hidratados), pelo aumento da área 
efetiva de contacto entre os pinos do elétrodo e a pele do escalpe. Com a 
geometria do elétrodo desenvolvida, a utilização de gel é potenciada pelo 
efeito de um cubo poroso (Figura 2.12), cuja área efetiva de contacto é 
bastante maior quando comparada com a utilização do elétrodo seco. 

 
Figura 2.12- Esquema representativo do elétrodo desenvolvido com gel eletrolítico em 

contacto com a pele do escalpe. 
 

Apesar da elevada impedância medida no elétrodo seco na 
monitorização real, a impedância de entrada utilizada no front-end do 
conversor analógico-digital (>1000 GΩ) acaba por compensar, garantindo 
uma boa adequação de impedâncias e uma elevada relação sinal-ruido 
[20]. 

Comparativamente a outros elétrodos secos já apresentados [4-6, 12, 
19], o elétrodo desenvolvido apresenta níveis de impedância similares. 

Em conjunto com os elétrodos, a escolha do front-end de aquisição e 
a touca desenvolvida, assumem um papel de elevada preponderância para 
uma boa utilização e manutenção dos níveis de qualidade exigidos em 
EEG. 
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3. Dispositivo Vestível para a monitorização de EEG Sem 
Fios baseado em sistemas Embebidos 

 

Chapéu para a Monitorização de EEG Sem Fios 
baseado em Sistemas Embebidos 

 

O capítulo 3 descreve o desenvolvimento de um sistema de aquisição 
de EEG sem fios para aplicações biomédicas, especificamente para a 
monitorização hospitalar ou em regime de ambulatório, de pacientes com 
epilepsia designada de myBrain. No inicio é apresentada uma breve 
introdução à biotelemetria e sistemas existentes. Seguidamente, é explicado 
o design e construção do novo sistema de aquisição de EEG. O presente 
capítulo termina com a análise dos resultados. 

3.1 Introdução à biotelemetria 

A biotelemetria consiste na monitorização remota de pacientes, 
idealmente através duma ligação sem fios entre paciente e a unidade de 
processamento de sinais [1].  

O marco inicial de desenvolvimento dos sistemas de telemetria deu-se 
em 1863, quando James Maxwell demonstrou teoricamente a provável 
existência de ondas eletromagnéticas. Entre as várias aplicações possíveis 
deste tipo de tecnologia, em 1903 Einthoven transmitiu sinais de 
eletrocardiograma de um Hospital para o seu laboratório. Foram utilizados 
elétrodos de imersão ligados a um galvanómetro que por sua vez estava 
ligado à linha telefónica [2]. Desde então, e com a invenção do transístor em 
1953, e dos circuitos integrados em 1958, os sistemas de biotelemetria 
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sofreram uma enorme evolução, e presentemente têm contribuído de forma 
significativa para a biomedicina e cuidados de saúde [3]. 

Assim, e com o avanço da eletrónica e informática, a miniaturização e 
aumento da capacidade dos circuitos integrados, criaram-se gerações de 
computadores mais acessíveis e mais eficientes, beneficiando 
significativamente a área biomédica. 

Nos dispositivos de biotelemetria, o paciente transporta um módulo de 
comunicação por radiofrequência (RF), infravermelhos ou outro, semelhante 
ao módulo de comunicação existente no sistema de receção que, localizado 
remotamente, deteta o sinal enviado e recupera o sinal biológico para 
posterior processamento. 

A principal vantagem da ligação sem fios entre o paciente e a unidade 
de processamento, é a eliminação de restrições comportamentais 
relacionadas com a mobilidade, que não permitam uma correta avaliação 
dos sinais medidos. Por exemplo, a aquisição de EEG durante a 
monitorização dum paciente com epilepsia, beneficia da liberdade de 
movimentos do paciente num ambiente mais natural. Um sistema de 
biotelemetria permite ainda isolar os circuitos de instrumentação e 
aquisição dos circuitos de alimentação, diminuindo o risco de choque 
elétrico. 

Os sistemas de biotelemetria apresentam um conjunto típico de 
módulos que formam uma estrutura base característica (Figura 3.1). 

 

 
Figura 3.1- Estrutura básica de um sistema de biotelemetria. 

 
Nesta estrutura evidenciam-se o sistema de transmissão e receção sem 

fios característicos dos dispositivos mais recentemente desenvolvidos, assim 
como os sensores, onde e como apresentados no capítulo anterior do 
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presente trabalho, apresentam caraterísticas fundamentais para a 
funcionalidade ótima.  

Neste estudo, a organização da estrutura do sistema de biotelemetria 
é ligeiramente diferente, uma vez que apresenta um módulo onde se 
encontra não só o condicionamento, digitalização e transmissão, mas 
também o controlo e processamento, podendo transmitir eventualmente 
sinais de forma automatizada, obedecendo a regras especificas de 
algoritmia de deteção de eventos relacionados com os biossinais. 

Os sistemas de biotelemetria têm sido desenvolvidos com várias 
especificações e características, sendo alguns já disponibilizados 
comercialmente. Os dispositivos de biotelemetria apresentam características 
eletrónicas especificas para a aquisição de sinais biológicos, tendo por base 
várias propriedades da geração e propagação dos biopotenciais, como 
passamos de seguida a explicar.  

3.2 Registo de biopotenciais 

Os biopotenciais produzidos na membrana celular propagam-se para 
os tecidos vizinhos devido a correntes iónicas e podem ser medidos em 
tecidos distantes daqueles que lhes deram origem. 

Os fenómenos elétricos relacionados com o funcionamento de grupos 
de células que se propagam através do fluido extracelular designam-se de 
biopotenciais, e constituem um enorme valor tanto na compreensão do 
funcionamento, como no diagnóstico de anormalidades em órgãos e tecidos 
biológicos através do “problema inverso” que se coloca na área clínica [4]. 

Como exemplos dos biopotenciais que podem ser registados no corpo 
humano temos o eletrocardiograma (ECG), o eletromiograma (EMG) e o 
eletroencefalograma (EEG), entre muitos outros [4]. Os sinais de ECG 
resultam da atividade de células musculares cardíacas e, portanto, fornecem 
informação sobre o funcionamento do coração. Da mesma forma, o EMG 
fornece informação relativa a células musculares de contração voluntária, 
podendo estar associada a determinadas atividades funcionais do individuo. 
Os sinais de EEG, resultam da atividade conjunta de grandes grupos de 
neurónios que fornecem informação relativa ao processamento da 
informação, no sistema nervoso central (SNC). 

Os sinais de EEG apresentam amplitudes que podem variar entre 0.5 a 
100 μV numa banda de frequências de 0 a 150 Hz [5]. Os sinais de ECG 
variam entre 0,5 a 4 mV numa banda de frequências de 0,01 a 250 Hz [5]. 
Por último, a EMG apresenta amplitudes típicas entre os 0,1 a 5 mV numa 
banda de frequências de 0 a 2,5 KHz [5]. 

A medição de biopotenciais não necessita normalmente de 
preparações cirúrgicas, mas sim do posicionamento na pele de elétrodos 
superficiais ou elétrodos subcutâneos. 

Para uma correta aquisição de biossinais, os sistemas devem 
apresentar uma tipologia de elétrodos que permita uma baixa impedância 
na interface elétrodo-pele, elevada rejeição em modo comum e diminuição 
ou eliminação de interferências externas. 
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A medição destes sinais requer especial cuidado devido ao facto de 
estarmos a lidar com potenciais de baixa amplitude, que podem ser 
facilmente contaminados com ruído proveniente quer do ambiente que 
rodeia o sistema (p. ex. Interferência 50/60Hz da rede), quer do próprio 
sistema de aquisição (p. ex. ruído introduzido pelos componentes utilizados 
no circuito eletrónico) [6]. 

As principais fontes de interferência num sistema de aquisição de 
biopotenciais, são as linhas de distribuição de energia. A iluminação 
fluorescente, ecrãs e fontes comutadas, entre outros, podem também ser 
fontes importantes de interferência. A Figura 3.2 apresenta o diagrama 
ilustrativo dos caminhos seguidos pelas correntes, resultantes da 
interferência das linhas de distribuição de energia. 

 
Figura 3.2- Esquema representativo da interferência eletromagnética nos sistemas de 

aquisição de biopotenciais. 
 
Por vezes, a fonte de biopotenciais a medir apresenta impedância de 

saída (ZE1, ZE2 e ZN) elevada, o que exige amplificadores com impedância de 
entrada (ZE+ e ZE-) muito elevada. Várias correntes de interferência vão fluir 
pelo corpo humano devido à presença de várias capacidades, como 
ilustradas na Figura 3.2 (traço preto). Genericamente, as correntes de 
interferência afetam a aquisição de biopotenciais através das várias 
combinações de caminhos que se criam desde os cabos de eletricidade até 
à terra, percorrendo as capacidades CE, CT, CE1, CE2, CAMP e CISO. Além dos 
dois elétrodos de leitura dos potenciais de interesse, uma aquisição 
diferencial de biopotenciais requer geralmente um elétrodo neutro que 
iguala a tensão em modo comum do individuo ao neutro (i.e., massa) do 
amplificador. As alterações necessárias a este tipo de aquisição são 
exploradas por Dobrev et al. [7] numa série de circuitos de pré-amplificação 
de biossinais testados, utilizando técnicas de bootstrapping. A impedância do 
elétrodo neutro (ZN), provoca uma diferença de potencial entre o corpo e o 
neutro do amplificador, o que estabelece a tensão de modo comum do 
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individuo. Uma das formas de contrariar esta diferença de potencial consiste 
em ligar o neutro do amplificador à terra. Contudo, esta abordagem aumenta 
o risco de choque elétrico no individuo devido ao caminho de baixa 
impedância que se cria entre o individuo e a terra. 

Um amplificador de biopotenciais apresenta tipicamente como função 
aumentar suficientemente a amplitude de sinais, que poderão ter 
amplitudes na ordem dos µV-mV, para que possam ser devidamente 
processados, gravados ou visualizados [8]. Ao mesmo tempo, deverá manter 
uma elevada rejeição de ruido em modo comum. Embora geralmente sejam 
utilizados amplificadores de tensão ou amplificadores de potência, por vezes 
os amplificadores de corrente são também usados como mecanismo de 
segurança, para isolar a carga da fonte de biopotencial. Um amplificador de 
biopotenciais genérico deverá apresentar os seguintes requisitos [8]: 

- elevada impedância de entrada, superior a 10 MΩ, no sentido 
de minimizar os efeitos capacitivo e resistivo dos elétrodos; 

- proteção do organismo a ser estudado através do isolamento 
entre circuito de entrada e o circuito de saída no sentido de garantir 
correntes de amplitude reduzida no circuito de entrada, para evitar o 
choque elétrico do individuo e mesmo artefactos no sinal amplificado; 

-  a impedância de saída do amplificador deverá ser baixa para 
fornecer a potência requerida pela carga com distorções mínimas; 

- deve operar apenas na banda de frequências do sinal a medir, 
de forma a aumentar a relação sinal-ruído; 

- o ganho deve ser elevado (igual ou superior a 1000), ou a 
resolução do conversor analógico-digital elevada, para ajustar sinais na 
ordem de alguns micro ou milivolts à gama dinâmica do conversor 
analógico-digital; 

- a maioria dos amplificadores de biopotenciais são diferenciais, 
com uma aquisição de sinais utilizando elétrodos bipolares localizados 
simetricamente; 

- ter elevada razão de rejeição em modo comum, para evitar 
artefactos devido à amplificação de tensões de modo comum, que estão 
presentes em ambas as entradas de um amplificador diferencial; 

- permitir a rápida calibração e ajuste de ganho em ambiente 
laboratorial, quando se pretende adquirir sinais de diferentes amplitudes 
(p. ex. EEG, ECG ou EMG). 

No âmbito desta tese, a plataforma desenvolvida para a aquisição de 
biopotenciais, visa a aquisição de EEG e respeita os requisitos descritos 
anteriormente.  

 

3.3 Sistemas de Aquisição de EEG- estado-da-arte 

Os sistemas de monitorização de sinais biológicos têm sido alvo de 
avanços significativos nos últimos anos, potenciados pela evolução nas 
tecnologias eletrónicas e de informação. 
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A mais recente evolução da EEG são os sistemas de aquisição sem fios, 
que permitem a liberdade de movimento dos sujeitos e assim a promoção 
de uma oportunidade para a monitorização ambulatorial.  

 

3.3.1 Sistemas comerciais 

Várias empresas disponibilizam soluções de aquisição de EEG sem fios, 
tendo em vista a monitorização prolongada. 

A empresa EMOTIV® disponibiliza desde 2011 o Emotiv Epoc [9], que 
consiste numa plataforma de aquisição de EEG sem fios direcionada para a 
industria dos jogos de computador e treino cognitivo e emocional (Brain 
machine interface – BMI). Utiliza 14 elétrodos embebidos numa solução 
salina. 

O sistema Neurosky® [10] lançado em 2013 apresenta apenas 1 canal 
e está focado na industria dos jogos de computador baseados em BMI. 

O grupo de investigação em nano-eletrónica IMEC® na Bélgica, tem-se 
evidenciado através da investigação em sistemas de EEG sem fios e baixo 
consumo energético, a partir de tecnologia de circuitos integrados de 
aplicação especifica (ASIC- Application specific integrated circuits). Em 2006, 
apresentaram uma solução tecnológica com 8 canais e consumo energético 
de 300µW, para a implementação de um sistema portátil para aquisição de 
sinais de EEG [11]. O sistema era capaz de funcionar por um período 
superior a sete meses, a partir de duas baterias AA. Em 2008, o sistema 
evoluiu passando a ter um consumo energético de 200µW [12]. 

A Quasar®, apresentou em 2009 um sistema de aquisição de EEG 
baseado em elétrodos secos híbridos resistivos/capacitivos, designado de 
DSI 10/20 [13]. Este dispositivo apresenta 20 canais e uma capacidade de 
funcionamento ininterrupto, durante 24 horas. O sistema visa a 
monitorização ambulatorial, BMI e monitorização de estados cognitivos 
como a motivação e a fadiga, entre outros. 

A empresa Advanced Brain Monitoring® disponibiliza o sistema B-Alert 
[14]. Este pode ser configurado de 9 a 24 canais, com elétrodos que 
necessitam de gel. Apresenta uma autonomia de 6 horas e inclui também a 
monitorização de movimento da cabeça. 

A plataforma Mindo-64 Coral da Mindo® [15], consiste num sistema de 
aquisição de EEG com 64 canais, utilizando elétrodos secos. Este dispositivo 
apresenta uma autonomia de 23 horas, com resolução temporal de 256 
amostras por segundo. 

A plataforma g.Nautilus da g.Tec® [16], consiste num sistema de 
aquisição sem fios com 8, 16 ou 32 canais, que utiliza elétrodos ativos secos. 
O sistema apresenta frequências de amostragem de 250 ou 500Hz e elevada 
resolução, podendo operar durante 8 horas continuamente. 

Mais recentemente, em 2014, a Cognionics® disponibilizou várias 
plataformas de aquisição de EEG entre as quais a HD-72 [17]. Este sistema 
caracteriza-se por uma estrutura de suporte semirrígida, onde são acoplados 
64 elétrodos secos, dando uma grande estabilidade à plataforma de 
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aquisição aquando do livre movimento dos sujeitos a serem monitorizados. 
Apresenta como aplicações alvo, o BMI e a investigação em neurologia. 

Numa perspetiva direcionada especificamente para a monitorização de 
EEG em regime de ambulatório, a empresa NATUS® [18] desenvolveu 
algumas soluções. Apresentou a plataforma Nicolet, que consiste num 
sistema de 34 elétrodos (32 elétrodos de EEG), com gel. O sistema poder-
se-á ligar a um computador e através de um software monitorizar eventos 
patológicos, como por exemplo convulsões. A NATUS® disponibiliza ainda o 
sistema Xltek Trex HD, de 24 canais com elétrodos que utilizam gel e 
capacidade de monitorização sincronizada, com vídeo por 96 horas. 

Pela análise da variedade de plataformas de aquisição de EEG sem fios, 
disponíveis até ao momento, podem-se resumir a sistemas de 1 a 64 canais 
com elétrodos secos ou que utilizam gel, mais direcionados para a 
investigação, aplicação clínica ou mesmo lazer. Alguns destes dispositivos 
foram otimizados para a fácil utilização, outros para o baixo consumo 
energético e alguns para a qualidade dos sinais adquiridos.  

Apesar destes dispositivos apresentarem características inovadoras 
como, por exemplo, a alta densidade espacial de elétrodos, com uma 
frequência de amostragem elevada e alta resolução de sinal, aliadas à fácil 
usabilidade e autonomia de decisão critica, ainda não é possível encontrar 
todas estas características unificadas num único dispositivo de 
biotelemetria. Assim, e apesar destes dispositivos apresentaram 
características inovadoras na aquisição e transmissão de sinais, assim como 
das plataformas de software de processamento dos dados adquiridos, ainda 
não foi apresentado um sistema que para além da elevada densidade de 
canais de aquisição, faça o processamento dos dados para reconhecimento 
de eventos patológicos, e eventualmente transmissão de alertas ou tramas 
de dados, tudo num só dispositivo físico totalmente incorporado numa peça 
de vestuário. 

3.3.2 Sistemas em Desenvolvimento 

Ao longo dos últimos anos, vários projetos de investigação têm 
apresentado plataformas de aquisição de EEG. Duas tecnologias têm 
acompanhado as várias evoluções tecnológicas, os sistemas system-on-chip 
(SoC - módulos de hardware desenhados e integrados especificamente para 
uma aplicação) e os sistemas baseados em componentes commercial off-
the-shelf (COTS), utilizados para a criação de um produto com uma aplicação 
especifica. 

3.3.3 Module-on-chip 

 Em 2011, Filipe et al. [19] apresentaram uma plataforma de aquisição 
de EEG (ASIC) com 32 canais, frequência de amostragem de 1000Hz, 
resolução de 12 bits por canal e comunicação sem fios. 
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Na perspetiva da monitorização prolongada, em 2012 Verna et al. [20] 
desenvolveram um sistema de aquisição de EEG com o objetivo da deteção 
de convulsões epiléticas. Neste chip encontra-se um canal de EEG (apesar 
de se poder integrar até 18 canais para a deteção de convulsões), como 
parte de um sistema de tratamento em situações crónicas. 

Em 2013, Zhang et al. [21] apresentaram um sistema capaz de 
adquirir, processar e transmitir biossinais. Este sistema utiliza um sistema 
novo baseado num gerador termoelétrico, ativado pela temperatura corporal 
como forma de alimentação, e apresenta um consumo medido de cerca de 
19 μW.  

Na perspetiva da aquisição de biopotenciais e neuro-estimulação, em 
2013, Karim Abdelhalim et al. [22] apresentaram um sistema com 64 
canais. O sistema foi testado em ratos e humanos permitindo cessar um 
episódio de convulsão em epilepsia. Apresenta um consumo de cerca de 1.5 
mW. Outro sistema semelhante que se distingue por apresentar menor 
resolução espacial, foi desenvolvido por Wei-Ming Chen et al., em 2013 [23].  

Outro dispositivo SoC foi apresentado em 2013 por Chenliang Qian et 
al. [24], com a finalidade de deteção de convulsões epiléticas. O sistema 
apresenta a possibilidade multi-canal num consumo energético máximo de 
4.5 μW. 

Apesar dos sistemas baseados em MoC apresentarem características 
bastante apelativas, para os sistemas de monitorização em regime de 
ambulatório (consumo energético), o seu elevado custo de produção 
mantem ainda este tipo de tecnologia à distância da realidade porque…. A 
maior parte dos dispositivos desenvolvidos, tem como finalidade aplicações 
de ECOG. 

3.3.4 Commercial-off-the-shelf 

Desde 2010, a maior parte dos dispositivos de EEG desenvolvidos, está 
relacionada com sistemas de BMI e monitorização de pacientes. Um sistema 
de EEG multicanal sem fios, com a capacidade de também rastrear o 
movimento da cabeça, foi introduzido em 2012 por Kim et al. [25]. Este 
sistema foi testado em ambiente de ambulatório, de modo a comprovar a 
sua validade, enquanto sistema de aquisição portátil. 

Em 2013, um outro sistema de EEG foi desenvolvido por Lin e Huang 
[26], para o controlo de cadeiras de rodas de pacientes com incapacidade 
de marcha. O sistema utiliza dois canais de EEG baseados no ASIC da 
plataforma Neurosky®, e uma unidade de processamento externa 
(computador). 

Chen et al. [27], publicaram em 2012 um sistema  para a 
monitorização de EEG. Este sistema compreende 8 canais de aquisição e 
conecta-se a um nó MBAN centralizado, que envia os sinais sem fios pela 
internet para um repositório central. 

EM 2010, Dilmaghami et al. [28] apresentaram um sistema de EEG 
multicanal (8 canais) sem fios. O sistema transmite os dados para outro 
dispositivo, onde podem ser depois processados. O sistema foi testado pela 
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técnica de playback, que consiste na produção de sinais de EEG pré-
gravados por um conversor digital-analógico e depois adquiridos 
diretamente pelo sistema em teste. 

Chen e Wang, desenvolveram em 2011 [29] um dispositivo de 
aquisição de EEG wearable, sem fios com 8 canais. Testes preliminares, 
mostraram que sinais fisiológicos de alta qualidade poderiam ser adquiridos 
durante as atividades do quotidiano de um sujeito. 

Wang et al. [30] desenvolveram um sistema de aquisição de EEG 
baseado num smartphone, para a monitorização de estados de sonolência. 
O sistema de gestão e monitorização, observa continuamente a dinâmica 
dos sinais de EEG e dá feedback aos utilizadores que estão a experienciar 
sonolência ou lapsos cognitivos. Este dispositivo permite o feedback 
funcional próximo do tempo-real. 

Em 2012, Boquete et al. [31] apresentaram um sistema com 8 canais 
para a aquisição de sinais bioelétricos. Este sistema utiliza um PC para 
processamento, gravação e visualização dos sinais enviados, faz 
amostragem de 8 canais e opera por 68 horas ininterruptamente, com uma 
bateria de 6800 mAh. 

Sawan et al. [32], desenvolveram em 2013 um sistema de aquisição 
sem fios de Near Infrared Spectroscopy (NIRS) e EEG para aplicações não 
invasivas ou invasivas. Na perspetiva não invasiva, o sistema apresenta 8 
canais de aquisição simultânea (320Hz de frequência de amostragem e 16 
bits de resolução), de EEG e NIRS2, com comunicação sem fios, através da 
tecnologia Bluetooth. Quando utilizado de forma invasiva, o sistema de 
aquisição utiliza 32 canais com uma elevada resolução (24bits). Os sinais 
transmitidos sem fios foram comparados com um sistema com fios, tendo 
evidenciado apenas uma diferença inferior a 2%. 

Em 2014, Lun-De Liao et al. [33] apresentaram um sistema de 
aquisição de EEG sem fios baseado em elétrodos secos (16 canais, 24 bits 
resolução e 512Hz de frequência de amostragem). Os elétrodos são 
baseados num conjunto de pinos com molas, fixados a uma estrutura 
plástica. 

Mais recentemente, Yu et al. [34] desenvolveram uma plataforma de 
aquisição de EEG constituída por 32 elétrodos secos, baseados em pinos 
compressíveis. A estrutura comporta uma touca rígida que utiliza um 
sistema de insuflação, para garantir o contacto confortável dos elétrodos 
com o escalpe. 

Também recentemente, Feng S. et al. [35] propuseram um sistema de 
aquisição de EEG baseado num microprocessador de elevado desempenho, 
com a funcionalidade de adquirir e processar dados em paralelo, tendo 
como principal aplicação o brain-machine interface. Para isso desenvolveram 
um sistema de 16 canais de EEG, e utilizaram um sistema de software 
baseado em Linux tanto para a aquisição de dados como para o seu 
processamento. 
                                                        
2 Near-Infrared Spectroscopy é um método espetroscópico que utiliza uma região 
próxima da infravermelha do espetro magnético (780-2500 nm) para medir variações 
de tonalidade e vibração molecular. 
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Apesar dos vários desenvolvimentos, a maioria das plataformas 
apresentam ainda limitações na resolução espacial e temporal quando 
comparadas com as recomendações por parte da ACNS. Nenhuma das 
estruturas desenvolvidas apresenta também a capacidade de processar 
online os dados adquiridos, de forma a possibilitar a tomada de decisão 
critica ou transmissão da ocorrência de eventos patológicos 
automaticamente. 

 

3.4 Arquitetura do sistema de aquisição desenvolvido 

O sistema desenvolvido pode ser dividido em cinco grandes 
componentes: (a) touca e chapéu de acoplamento da eletrónica; (b) 
elétrodos secos (descritos em detalhe no capítulo 2); (c) hardware 
responsável pela aquisição do EEG; (d) unidade central de aquisição, 
processamento e transmissão (UAPT); e algoritmo de deteção de eventos 
epiléticos.  

 

3.5 Algoritmia de Deteção de eventos epiléticos 

Nos últimos anos, a deteção de eventos epiléticos obteve uma especial 
atenção por parte da comunidade científica, devido à sua evidência no 
prognóstico e diagnóstico da epilepsia. A algoritmia hoje utilizada na deteção 
de eventos patológicos é reconhecida como uma ferramenta importante nos 
cuidados dos pacientes com epilepsia, tendo esta sido possibilitada pela 
disponibilização de sistemas computacionais de alto desempenho a baixo-
custo. 

No diagnóstico da epilepsia, alguns estudos já demonstraram a 
necessidade de aumentar o tempo de monitorização, sendo esse um dos 
fatores determinantes para a efetividade do processo [36, 37]. 

Com monitorizações prolongadas, a análise visual dos sinais de EEG 
para a identificação de ondas ou padrões anormais torna-se tediosa, custosa 
e morosa, sendo estes os principais fatores que levaram muitos 
investigadores ao estudo da deteção automática de eventos epiléticos nos 
últimos anos. 

Num estudo realizado por Ives and Woods [38] em 100 pacientes 
epiléticos, foi demonstrado que 30% das convulsões são achados 
eletroencefalográficos não acompanhados por alterações observáveis 
comportamentais dos sujeitos. Este estudo demonstrou a importância da 
monitorização com EEG e o papel dos sistemas de algoritmos de deteção 
automática de eventos na deteção de convulsões puramente eletrográficas. 
A maioria dos sistemas de deteção são desenvolvidos para facilitar a revisão 
de monitorizações prolongadas de EEG, sendo que apenas alguns destes 
sistemas permitem a deteção online durante a sessão de aquisição dos 
sinais.  

Os detetores automáticos de epilepsia deverão ter uma elevada 
sensibilidade (proporção das convulsões detetadas) e uma baixa taxa de 
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geração de falsa deteção (FDR). Na configuração dos algoritmos e 
dispositivos para monitorizações prolongadas, a sensibilidade de deteção é 
de maior importância quando comparada à FDR, uma vez que um evento 
não detetado poderá nunca ser analisado pelo profissional de saúde 
responsável pela monitorização do paciente, podendo assim ter sérias 
consequências [39, 40]. Em unidades neurológicas de cuidados intensivos, 
tanto a sensibilidade como a FDR são igualmente importantes, uma vez que 
uma elevada taxa de geração de falsas deteções requer staff adicional de 
vigilância, num ambiente tipicamente bastante stressante e caótico [41, 42]. 
Os primeiros métodos de deteção de convulsões com atividade rítmica 
paroxística sustentada remontam ao trabalho pioneiro de Gotman [39, 40, 
43], sendo ainda hoje um standard na indústria de deteção de convulsões. 
Desde então, tem-se notado um acréscimo marcado na investigação 
relacionada com a deteção automática de eventos epiléticos. 

De uma forma geral, os sistemas de deteção automático mais 
clássicos apresentam cinco fases de execução: a aquisição, o pré-
processamento, a segmentação, a extração de características, e a decisão 
(classificador) (Figura 3.3). 

 

 
Figura 3.3- Organização clássica de um sistema de deteção automático. 

 
As duas abordagens mais populares de extração de características 

consideradas no desenvolvimento dos sistemas de deteção, são baseadas 
na morfologia e forma de onda ou em variáveis estatísticas de segmentos de 
sinal, designando-se de características baseadas no segmento. Na primeira 
abordagem, as características de forma de ondas do EEG incluem o 
comprimento/largura do complexo de ondas, e a área positiva/negativa das 
meias-ondas (half-waves). Na segunda abordagem, as características mais 
populares são a amplitude, energia, variância e o power spectral density. O 
classificador utiliza as características para discriminar o EEG em duas 
classes: convulsão ou normal. Existem vários classificadores utilizados na 
literatura que poderão ser categorizados como classificadores lineares, 
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classificadores estatísticos, classificadores não-lineares ou redes neuronais 
artificiais. 

Tendo como base o número de canais utilizados na classificação do 
EEG, os sistemas de deteção automática são ainda subdivididos em sistemas 
de um canal ou multicanal. A maioria dos sistemas de deteção multicanal, 
são de fato, detetores de um canal que combinam as deteções individuais 
numa informação espacial de vários canais para a decisão final. Ainda, os 
sistemas de deteção podem-se subdividir em sistemas de deteção de EEG 
(superfície) ou ECOG (intra-cranial). 

Para além das classificações descritas, os sistemas de deteção de 
eventos epiléticos estão disponíveis como algoritmos genéricos ou 
específicos a cada paciente.  

Para além dos sinais de EEG propriamente ditos, as aquisições são 
tipicamente expostas a uma série de condições que levam à sua 
contaminação. De entre vários contextos que poderão gerar os potenciais 
artefactos, o ruido elétrico da rede, a eletromiografia, o eletroculograma 
(EOG) e as alterações de contacto ente os elétrodos e o escalpe apresentam-
se como os maiores geradores de ruido aos sinais de EEG. 

O pré-processamento dos sinais de EEG tem sido uma temática 
bastamente retratada na investigação. Foram já desenvolvidos métodos para 
atenuação de artefactos específicos [44, 45], enquanto outros apresentam 
características mais genéricas [11, 12]. 

Entre os vários tipos de artefactos, a correção ou inibição dos sinais de 
EMG e EOG, vários métodos têm sido propostos. De entre vários estudos, 
técnicas como a Independente Componente Analysis (ICA) [46, 47], Blind-
Source Separation (BSS) [48], Canonical Coeficient Analysis (CCA) [44, 45] e 
thresholds em variáveis estatísticas extraídas de segmentos de sinal [49] tem 
sido vastamente utilizadas. 

Para além destes, a utilização da Transformada Wavelet é também 
vastamente referida na literatura. Pela decomposição dos sinais nas suas 
componentes de frequência, tanto a filtração (eliminação de componentes e 
reconstrução dos sinais) [50], como o estabelecimento de thresholds na 
amplitude das ondas das componentes (que leva à anulação de todos os 
valores acima do threshold e subsequente reconstrução do sinal sem o 
artefacto) [51] como ainda variáveis estatísticas calculadas a partir das 
componentes do sinal [52] são utilizadas como estratégias de correção e 
inibição de artefactos. 
 

3.6 Estado-da-Arte de Algoritmos de Deteção de Eventos 
Epiléticos em EEG 

 
A deteção automática de eventos epiléticos baseada em sinais de EEG 

tem sido uma temática bastante estudada essencialmente em duas 
vertentes, os algoritmos baseados em morfologia e forma de onda, e os 
algoritmos baseados em aprendizagem supervisionada. 
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Desde o método original desenvolvido por Gotman em 1976 (algoritmo 
baseado na morfologia e forma de onda), tem-se assistido a uma grande 
evolução na investigação relacionada com a deteção automática de eventos 
de epilepsia.  

 

3.6.1 Morfologia e forma de onda 

Gotman et al. [43] desenvolveu o primeiro sistema de deteção 
automática de convulsões pela decomposição dos sinais de EEG em meias-
ondas (half-waves) e análise da amplitude e frequência (através de limiares) 
[39]. O algoritmo apresentou uma sensibilidade de 70-80% e uma taxa de 
geração de falsos positivos (TFP) de 0.84/h em EEG [40]. 

Num grupo de 12 pacientes diagnosticados com convulsões parciais não 
medicáveis, Pauri et al [53] aplicaram o algoritmo de Gotman [40] em 
ambiente clinico durante 1-15 dias. A melhor performance obtida mostrou 
uma sensibilidade de 81.4% com uma TFP de 5.38/h. Este estudo mostrou 
a necessidade de diferentes configurações dos limiares de deteção para se 
atingir melhor performance. 

Harding [54] propôs um sistema de deteção de convulsões (epilepsia no 
lobo temporal) através de fases de spikes utilizando duas características 
essenciais: a diferença de magnitude entre amostras consecutivas, e a 
diferença temporal entre spikes de grande amplitude. O método foi testado 
em EEG de 40 pacientes e apresentou resultados de sensibilidade de 92.6% 
com uma TFP de 1.94/h. O limiar era ajustado de forma individual ao 
paciente através da observação da primeira convulsão. 

Osorio et al [55] propuseram um sistema de deteção de convulsões em 
tempo real com um atraso mínimo. Apesar do método ter demonstrado uma 
sensibilidade de 100% com TFP de 0/h., não foi validado em monitorizações 
contínuas ou mesmo bases de dados anteriormente utilizadas, pelo que 
possivelmente os resultados são superestimados. 

Mais recentemente, Hopfengartner et al [56] desenvolveram um método 
de deteção de convulsões baseado na short time Fourier transform (STFT). A 
deteção de eventos é realizada através da aplicação de limiares às 
características extraídas dos sinais adquiridos. O algoritmo utiliza ainda uma 
técnica para rejeição de artefactos que consiste num limiar calculado a partir 
dos valores máximo e mínimo das ondas. Foi medida uma sensibilidade de 
90,9% com uma TFP de 0,29/h. 

Navakatikyan et al [57] desenvolveram um algoritmo baseado na 
morfologia de onda para a deteção automática de convulsões em neonatais. 
O algoritmo envolve uma série de passos que mimetizam especialistas 
humanos. A performance deste algoritmo foi comparada com a de Gotman 
[58] e Liu [59], com resultados de 45-88% e 96-99% respetivamente. Este 
estudo, em conjunto com outros [40, 54, 60], sugere que os métodos de 
deteção baseados nas características morfológicas das ondas tendem a 
demonstrar melhor desempenho do que as técnicas mais utilizadas de 
segmentação e máquinas de classificação. 
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No presente estudo, foi desenvolvido um algoritmo baseado na 
morfologia e forma de onda, que será apresentado nos capítulos 4 e 5. 

 

3.7 Plataforma Base 

A plataforma contem 32 canais de aquisição, que estão conectados a 
4 unidades de conversão analógica-digital (ADS1299). A UAPT é constituída 
por um microprocessador com sistema operativo Linux®, cujas funções são 
ler os sinais de EEG convertidos, gravação, análise e transmissão para outra 
unidade computacional. 

O sistema pode funcionar em dois modos de operação (Figura 3.4): 
leitura e transmissão dos 32 canais de EEG em tempo-real (modo streaming) 
ou aquisição de EEG e processamento por um algoritmo de deteção de 
eventos epiléticos, de forma prolongada (modo de deteção). 

 

 
Figura 3.4- Modos de operação da plataforma desenvolvida. 

 
Através da comunicação bidirecional SPI, são programados 25 registos 

dos conversores analógico-digital (ADS), e posteriormente lidos os dados de 
conversão.  

Uma vez adquiridos os sinais pela UAPT, e caso o modo de operação 
de deteção esteja selecionado, são processados por um algoritmo de 
deteção de eventos epiléticos, gravados numa unidade externa de 
armazenamento, e posteriormente enviados sem fios (802.11 b/g), através 
do protocolo TCP/IP. Caso o sistema esteja em modo streaming, os sinais 
são gravados e transmitidos sem fios para uma unidade central de recolha 
de dados. Em modo de deteção, apenas os dados classificados como 
possíveis eventos epiléticos são transmitidos para a unidade central. 
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3.7.1 Unidade de Aquisição, Processamento e Transmissão 

de dados (UAPT) 

A UAPT é constituída pela plataforma de desenvolvimento embebido 
IGEP COM (Figura 3.5). Este small board computer (SBC), apresenta um 
microprocessador single-core ARM® cortex-A8 DM3730 com uma 
frequência de relógio de 1GHz. O módulo inclui ainda um digital signal 
processor (DSP), aceleração gráfica 3D, modulo de comunicações sem fios 
WiFi®, segundo a norma 802.11 b/g e Bluetooth® Class 2+EDR.  

 
Figura 3.5- IGEP COM e IGEP New York adaptada de [61, 62]. 

 
Foi também utilizado um módulo de interface entre o SBC e a placa de 

aquisição de sinais, designada de IGEP® New York. Esta, apresenta todos os 
circuitos eletrónicos de acondicionamento energético do SBC e ainda um 
acelerómetro (LIS3DH). 

São também disponibilizadas várias portas de entrada e saída (GPIO), 
portos de comunicação SPI, I2C, USB, Serial, entre outros. 

As principais funções desta unidade são: 
- Controlo da conversão analógico-digital dos sinais de EEG; 
- Armazenamento de dados numa unidade externa (microSD); 
- Processamento de um algoritmo de deteção de eventos epiléticos; 
- Transmissão sem fios dos dados através de uma estrutura socket 

TCP/IP. 
O sistema embebido utilizado, apresenta como sistema operativo o 

Linux®, com uma distribuição baseada no projecto Yocto e configurada 
recorrendo à ferramenta Poky [61]. 



  

Desenvolvimento de uma Plataforma de Aquisição de EEG Wearable Sem Fios 58 

3.8 Unidade de Aquisição de Sinais de EEG 

3.8.1 Conversão Analógico-Digital 

No sistema aqui apresentado, foi utilizado como componente chave o 
ADS1299 da Texas Instruments® [62]. Vários estudos têm demonstrado a 
validade deste componente na aquisição de sinais de EEG [63-67]. 

Este componente apresenta toda a eletrónica necessária para o front-
end de aquisição de EEG (Figura 3.6), assim como a conversão analógico-
digital delta-sigma. Das várias características que este dispositivo dispõe, 
apresentam-se as seguintes como mais importantes [62]: 

- 8 canais com resolução de 24 bits; 
- amostragem simultânea dos canais; 
- baixo valor de ruído de entrada (1 µVpp @ 70Hz); 
- baixo consumo energético (5 mW/canal); 
- Razão de rejeição de modo comum (CMRR) de -110 dB; 
- Ganho programável entre 1 e 24; 
- Alimentação simples ou dupla; 
- Circuito programável de Driven Right Leg (DRL); 
- Oscilador interno; 
- Referência interna ou externa; 
- Frequência de amostragem programável de 250 amostras/s a 

16000 amostras/s. 
- Deteção programável da impedância de contacto do elétrodo 

(Lead-off detection) 
 

 
Figura 3.6- Constituição esquemática do ADS1299 adaptado de [62]. 
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Na perspetiva analógica, o ADS1299 apresenta 8 canais diferenciais 
com um amplificador de instrumentação de ganho programável para cada 
canal. O sistema apresenta vários multiplexadores, de forma a permitir uma 
configuração de todos os parâmetros de aquisição. As saídas dos 
amplificadores de instrumentação, podem ser multiplexadas e guiadas para 
um circuito de DRL, que também pode ser programado de múltiplas formas. 
Cada canal apresenta também um conversor analógico-digital do tipo 
sigma-delta de 24 bits de resolução, numa gama dinâmica de 0-5V 
(resolução de 280 nV/bit). Apresenta ainda a possibilidade de alimentação 
simples (0-5V) ou dupla simétrica (±2.5V). 

Na parte digital, o ADS1299 utiliza uma interface do tipo SPI (Serial 
Pheriferal Interface), para estabelecer a comunicação com o 
microprocessador. Apresenta ainda a possibilidade de utilização de um 
oscilador interno ou externo, para as conversões assim como a uma tensão 
de referência interna ou externa configurável. Podem ser configurados um 
total de 25 registos de funcionamento do ADS1299. Possibilita alimentação 
digital em dois níveis de tensão distintos (0-1.8V e 0-3.3V). 

3.8.2 Driven Right Leg 

O ADS1299 apresenta uma elevada razão de rejeição em modo comum 
(110dB). Contudo se existirem diferenças entre as impedâncias pele-
elétrodo (ZE1 ≠ ZE2 na Figura 3.2) ou entre as impedâncias de entrada de 
cada elétrodo (ZE+ ≠ ZE- na Figura 3.2), parte da tensão de modo comum vai 
transformar-se numa tensão diferencial já que diferentes correntes vão ser 
induzidas nos cabos dos elétrodos [68]. Numa aquisição de EEG, as 
impedâncias dos elétrodos resultantes da preparação (i.e., abrasão da pele 
e usos de gel eletrolítico) da pele deverão ser inferiores a 20KΩ podendo, no 
entanto, variar significativamente entre elas. 

Tal como ilustrado na Figura 3.2, conforme o neutro do amplificador 
esteja ou não ligado à terra, as correntes de interferência induzidas adotam 
caminhos diferentes em direção à terra e as interferências devidas aos 
50/60Hz da rede vão depender sempre das capacidades cabo de 
eletricidade-indivíduo CE; individuo-terra (CT); cabos de eletricidade-cabos 
dos elétrodos (CE1 e CE2); amplificador-cabos de eletricidade (CAMP); e 
amplificador-terra (CISO). Neste caso, a única solução eficiente é afastar o 
individuo e o amplificador dos cabos de eletricidade. Contudo, esta solução 
não se apresenta exequível quer em ambiente laboratorial, quer em 
ambiente clínico e muito menos em ambiente de ambulatório. Assim, uma 
forma eficiente de baixar a tensão de modo comum é implementar um 
circuito semelhante ao da Figura 3.7, que controla a tensão comum no corpo 
do individuo, forçando-a a ser equivalente à média das tensões dos n 
elétrodos utilizados. 
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Figura 3.7- Exemplo de circuito driven-right-leg. 

 
Desta forma, reduz-se a tensão de modo comum no individuo, 

reduzindo o desvio DC em cada elétrodo e consequentemente a diferença 
entre desvios DC dos vários elétrodos. Neste circuito, em vez de se utilizar 
uma ligação direta entre o individuo e o neutro do amplificador, estabelece-
se um caminho alternativo de elevada impedância, através de um 
amplificador somador da tensão de referência e de todos os sinais em modo 
comum dos canais de entrada. Conjuntamente à resistência RDRL, é ligado 
um condensador CDRL em paralelo, no sentido da eliminação da componente 
DC em modo comum de todos os canais. Consequentemente, conseguem-
se medições seguras mesmo em situação de isolamento parcial. Este circuito 
é disponibilizado pelo ADS1299, e é muito semelhante ao circuito DRL 
implementado frequentemente em sistemas de ECG [68]. 

A redução das interferências nos cabos dos elétrodos, é outra forma de 
diminuir a tensão em modo comum. Os cabos dos elétrodos deverão estar 
envolvidos numa malha de cobre, que constitui uma proteção contra 
interferências, quando ligada ao potencial neutro do amplificador. Na 
plataforma desenvolvida, a malha dos cabos foi ligada diretamente ao 
neutro. Para melhor isolamento eletromagnético de toda a estrutura, o 
chapéu onde a plataforma foi acoplada, recebeu uma cobertura exterior em 
tecido condutor, criando assim um efeito de gaiola de faraday. 

 

3.8.3 Configuração dos Conversores Analógico-Digital 

Cada ADS1299 apresenta 8 canais de aquisição, pelo que para se 
constituir um sistema com maior número de canais é necessário estabelecer 
uma ligação entre os vários conversores utilizados. Com o objetivo de 
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construir um sistema de aquisição com 32 canais foram utilizados 4 
componentes ADS1299, onde para se conseguir a amostragem simultânea 
dos 32 canais, procedeu-se à ligação dos 4 dispositivos em cascata, 
conforme apresentado na Figura 3.8 (alternativamente o ADS1299 permite 
ligação de vários componentes em daisy-chain).  

 
Figura 3.8- Configuração de interface entre os 4 ADCs em cascata. 

 
O sinal START é partilhado diretamente por todos os conversores e 

sinaliza o inicio da amostragem. Definido pela frequência de amostragem, o 
sinal DRDY sinaliza a UAPT que existem novos dados convertidos a cada 
intervalo de amostragem. O sinal DRDY é apenas lido do conversor MASTER, 
uma vez que todos os ADS1299 estão sincronizados no tempo pelo sinal 
START. O sinal de relógio que controla a velocidade de conversão, foi 
programado para ser gerado internamente no MASTER e é disponibilizado 
aos outros SLAVEs (Figura 3.8). Este circuito garante o sincronismo das 
conversões realizadas por cada ADS1299. 

Para além dos já referidos, os 4 conversores partilham ainda mais dois 
sinais, a tensão de referência e o sinal de DRL (Figura 3.9). 
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Figura 3.9- Esquemático de sinais partilhados pelos 4 ADCs. 

 
A tensão de referência foi programada para ser gerada internamente 

pelo conversor MASTER e é também disponibilizada aos SLAVEs. O circuito 
de DRL (Figura 3.10) passa pela inclusão dos sinais em modo comum de 
todos os canais dos SLAVEs, juntamente com os do MASTER onde, pela 
configuração diferenciada do circuito DRL disponibilizado, se estabeleceu o 
circuito final de acondicionamento. 

 
Figura 3.10- Esquemático do circuito DRL dos 4 ADCs. 
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Cada canal do ADS1299 poderá gerar um leak de currente de 100 pA 
através do circuito DRL segundo a descrição do componente [62], pelo que 
no conjunto de 32 canais poder-se-á alcançar 6,4 nA. 

3.8.4 Tensão de Referência 

O ADS1299 permite configurar dois tipos de tensão de referência: 
interno ou externo. Na configuração proposta neste estudo, a tensão de 
referencia utilizada no conversor MASTER foi a interna, e é dada por (AVDD-
AVSS)/2 (2.5-(-2.5)/2) ficando assim com uma tensão de referência situada 
nos +2.5V. Esta tensão foi conectada aos outros 3 conversores SLAVE, de 
forma a tomarem a mesma referência.  

 

3.8.5 Alimentação 

No presente estudo foi utilizado um USB power-pack de 14Ah, com 
tensão de saída regulada de 5V e 2.1A, tendo em vista a alimentação de todo 
o sistema. 

A alimentação analógica dos ADS1299 é simétrica, através da utilização 
dos componentes TPS73225 [69] e TPS72325 [70], com ±2.5V. 

Na perspetiva digital, os conversores foram alimentados através de uma 
saída de 1.8V da unidade UAPT. 

 

3.8.6 Circuito e placa de circuito impresso 

Uma vez desenhados todos os circuitos da placa de aquisição de EEG, 
procedeu-se à construção da placa de circuito impresso (PCB). A ferramenta 
utilizada para desenhar a PCB, foi o Eagle 8.6 da Autodesk®. Numa primeira 
fase elaborou-se o esquema elétrico do circuito (Anexo 1), sendo 
posteriormente produzida a placa com os vários componentes eletrónicos, 
colocados e soldados através de um processo automático. A Figura 3.11 
apresenta o aspeto final da placa construída, com dimensões de 
70x75x22mm. 

 
Figura 3.11- Placa eletrónica desenvolvida. 



  

Desenvolvimento de uma Plataforma de Aquisição de EEG Wearable Sem Fios 64 

 

3.8.7 Consumo Energético 

O sistema desenvolvido apresenta um consumo energético variável, 
consoante o modo de operação utilizado. Na tabela 3.1 poder-se-á visualizar 
os vários parâmetros de configuração e o seu impacto no consumo 
energético. 
 
Tabela 3.1- Consumo energético médio em diferentes configurações. 
Frequência 
de relógio 

myBrain 
transmissão 
OFF 

myBrain 
WiFi® ON s/ 
transmissão 

myBrain 
WiFi® ON 
Transmissão 

myBrain 
Bluetooth® 
ON 
s/transmissão 

myBrain 
Bluetooth® 
ON 
Transmissão 

1Ghz 
(consumo 
em mAh) 
 

Min= 210 
Max= 280 

Min= 370  
Max= 440  

Min= 450  
Max= 550  

Min= 220  
Max= 240   

Min= 220  
Max= 240  

300 MHz 
(consumo 
em mAh) 

Min = 140  
Max= 150  

Min = 310  
Max= 320  

Min= 330  
Max= 390  

Min= 150  
Max= 160  

Min= 150  
Max= 160  

 
 Em modo streaming, a plataforma consome em média 550mAh (WiFi® 

ligado em comunicação). Esta é a taxa máxima de consumo energético do 
myBrain, adquirindo 32 canais com 24 bits de resolução por canal, a uma 
frequência de amostragem de 1000 amostras/s. Em modo de deteção, o 
consumo médio decresce para aproximadamente 440 mAh (WiFi® ligado, 
mas não em comunicação). Esta taxa de consumo poderá ainda assim ser 
variável, dependendo do número de eventos a ser detetado, e da taxa de 
falsos positivos relativa ao algoritmo de deteção de eventos epiléticos. 

O consumo energético poderá ainda diminuir, dependendo da 
configuração das características da aquisição. Por exemplo, se a frequência 
de amostragem diminuir para 250 amostras/s, pode-se alterar a tecnologia 
de comunicação de WiFi® para Bluetooth® e ainda alterar a frequência de 
relógio do CPU de 1GHz para 300MHz. Nesta condição, e em modo 
streaming, a plataforma apresenta um consumo médio de 160 mAh.  

Se eventualmente, a monitorização não necessitar da comunicação 
entre a plataforma de aquisição e o repositório central, poder-se-á desligar 
o módulo de comunicação sem fios, atingindo um consumo médio de 150 
mAh, funcionando como um dispositivo holter. 

A tabela 3.2 apresenta as características do sistema desenvolvido, 
assim como as de outros sistemas disponibilizados comercialmente ou 
apresentados cientificamente. 
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3.9 Chapéu de EEG 

A plataforma de aquisição desenvolvida foi montada numa estrutura 
têxtil (Figura 3.12), constituída por duas partes: a touca de montagem dos 
elétrodos e um chapéu de acoplamento da eletrónica e baterias. 

 
A touca de montagem dos elétrodos foi construída num material têxtil 

elástico, e apresenta 33 ilhós plásticos localizadas segundo a norma 10-20, 
onde estão encaixados os 32 elétrodos, assim como o elétrodo de referência. 

A eletrónica encontra-se alocada num “chapéu” especialmente 
desenhado e construído para suportar a placa de aquisição, com as baterias. 
A estrutura do “chapéu” é constituída por 3 revestimentos. O mais interno, 
apresenta regiões especificas onde estão localizadas a placa eletrónica e as 
baterias. O segundo revestimento, é constituído por tecido condutor elástico 
(MedTex130®- tecido de nylon com prata depositada), que está conectado à 
Terra da placa eletrónica, aumentando assim o nível de isolamento 
eletromagnético do sistema. O revestimento mais externo, tem como 
finalidade conferir uma estética adequada, recobrindo toda a plataforma, 
não deixando visível praticamente nenhum dos outros componentes (Figura 
3.13). 

Figura 3.12- Aspeto geral da estrutura têxtil desenvolvida. 
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Figura 3.13- Constituição em camadas da estrutura têxtil. 

 
Os dois revestimentos mais externos estão fixos ao chapéu apenas na 

parte mais anterior, de forma a facilitar e permitir o ajuste e acesso, tanto 
da touca como da eletrónica. 

O chapéu e a touca apresentam uma interface de velcro para a 
manutenção da estabilidade entre as duas, permitindo assim uma rápida 
colocação e montagem de toda a estrutura na cabeça do paciente.  

O sistema completamente assemblado, com a estrutura têxtil, 
eletrónica (com elétrodos) e baterias, apresenta um peso de 650g. 
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Tabela 3.2- Comparação de características entre o sistema de biotelemetria apresentado nesta dissertação e outros sistemas anteriormente desenvolvidos. 

Plataforma Plataforma 
proposta 
(myBrain) 

Brown et al. 
[73] 

Boquete et al. 
[31] 

Duan et al. 
[74] 

Myung et al. 
[75] 

Lin et al. 
[76] 

Liao et al. 
 [33] 

Yu et al. 
 [34] 
 

Chi et al.   
[78] 
(Cognionics®) 

Emotiv® 
EPOC[9] 

Nº. Canais 32 8 8 4 16 4 16 32 32 14 
Frequência de 
amostragem (Hz) 250-1000 500-1000 100-400 250-500 512 295 512 500 

250 
250 128-256 

Resolução (bits) 24 11 12 16-24 24 8 24 16-24 24 14-16 
Elétrodos Passivos 

Secos 
Passivos 
Secos 

Ag/AgCl 
adesivos 

Ag/AgCl 
adesivos 

Gel Passivos 
Secos 

Passivos 
Secos 

Passivos 
Secos 

Ativos Secos Ativos Gel 

Tecnologia de 
comunicação 

WiFi® 
802.11 b/g 
Bluetooth® 

Nordic® 
2.4GHz 

Zig-bee® 
IEEE 
802.15.4 

Radio-
frequency 
Transceiver 

WiFi®  
802.11d 

Bluetooth® Bluetooth® Bluetooth® Bluetooth® 
2.4GHz 
proprietário 
Bluetooth® 

Tecnologia da 
plataforma COTS MoC COTS COTS COTS COTS COTS COTS - - 

Processador 

DM3730 MSP430 ATMega 
2560 

C8051F121 STM32F103 

Altera 
Flex10K 
OMAP 
1510 

MSP430 - - - 

Frequência de 
relógio 1GHz 16MHz 16MHz 100MHz 72MHz 168MHz 16MHz -  - - 

Consumo 
energético 

550 mAh 
450 mAh 

4.3 mAh 100 mAh 22 mAh 80 mAh 400 mAh 62.5 mAh 70 mAh 200 mAh 
53 mAh 
106 mAh 

Consumo 
energético por bit 
transmitido  

0,20 nA/bit 13 pA/bit 0,7 nA/bit 0,1 nA/bit 0,01 nA/bit 118 nA/bit 88.3 nA/bit 0,1 nA/bit 27 pA/bit 
7 nA/bit 
3 nA/bit 

CMRR (dB) 140 - - 115 - - - 110 >100 - 
Ganho 1 to 24 - 10-10000 1-12 - 10000 - 1-12 - - 
Guardar dados 
localmente Sd-Card Não Não Não Não Não Não Não Sd-Card Não 

Dimensões (mm) 70 x 75 x 22 - 150 x 200,4 - - 45 x 65 51 x 36 65 x 35 63,5 x 63,5  
Processamento 
local Sim Não Não Não Não Sim Não Não Não Não 
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3.10 Comparação de Sistemas de Aquisição de EEG 

Como anteriormente apresentado, no estado de arte dos sistemas de 
aquisição de EEG, vários sistemas têm sido descritos com uma 
multiplicidade de características [31, 33, 34, 73-76, 78]. A maioria destes 
sistemas possui um número menor ou igual a 16 canais de aquisição, com 
menos de 24 bits de resolução por canal e frequência de amostragem 
inferior a 1000 amostras/s [31, 33, 74-76]. Adicionalmente, estes sistemas 
raramente funcionam com o máximo de canais e frequência de amostragem 
disponíveis, uma vez que com a utilização do número máximo de canais 
disponíveis implica frequência de amostragem mais baixa, de acordo com a 
banda de transmissão disponível. 

As plataformas descritas utilizam normalmente microcontroladores 
(ARM® cortex M3, M0 ou M4) [75], ou arquiteturas proprietárias como a 
MSP430® [33, 73] ou Atmega® [31], com frequência de relógio baixa (16 a 
168MHz), acompanhado de um baixo consumo energético. Apesar de 
colmatada esta necessidade de baixo consumo energético dos sistemas de 
monitorização em ambulatório, os requisitos computacionais necessários 
para o processamento local dos dados (como o processamento de sinal e 
aplicação de algoritmos de decisão), deverão também apresentar uma 
elevada performance. 

Microcontroladores com frequências de relógio baixas, utilizam a maior 
parte do tempo de processamento na leitura e transmissão de dados. Os 
módulos sem fios que estes tipos de sistemas utilizam, comunicam por porta 
Serial UART ou SPI. A taxa de transmissão da porta Serial UART é limitada 
a 115200-921600 bps. Considerar estas taxas de transmissão suficientes 
para a comunicação do pacote de dados de EEG (p. ex. 32 canais x 24 bits 
x 1000Hz = 768 kbps) poderá ser ilusório, uma vez que para transmitir 1 
segundo numa só trama, vai introduzir um atraso da leitura em tempo real 
(1ms), e enviar tramas a cada 1ms introduz o problema do tamanho dos 
dados a serem enviados somado ao tamanho do cabeçalho de 
endereçamento do protocolo de comunicação (overhead do protocolo). 
Apesar da taxa de transmissão efetiva ser a descrita pelos módulos e 
protocolos de comunicação, parte dos bytes transmitidos fazem parte do 
protocolo em si (p. ex. o protocolo Bluetooth® utiliza em cada trama 
transmitida 126 bits de header + 0-2745 bits de dados a transmitir). Os 
módulos que utilizam SPI, tipicamente disponibilizam buffers de memória 
pequenos, não dando possibilidade de libertação dos recursos do 
microprocessador, enquanto enviam dados. As implicações da frequência de 
relógio e largura de banda de transmissão sem fios, constituem a maior 
limitação das plataformas de aquisição de EEG com elevada resolução, 
frequência de amostragem e numero de canais. 

Em comparação com outros sistemas previamente reportados [24, 27, 
38-42], a plataforma desenvolvida neste estudo apresenta um consumo 
energético mais elevado, principalmente devido a um protocolo de 
comunicação sem fios e elevada frequência de relógio. Apesar do consumo 
energético ser menor em outras plataformas descritas, apresentam também 
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menor número de canais, menor resolução e frequência de amostragem, o 
que acaba por definir um pacote de dados a transmitir bastante menor, do 
que o definido pela plataforma aqui desenvolvida. A elevada densidade de 
canais, frequência de amostragem, resolução dos sinais e capacidade 
computacional de processamento de sinais, necessária para aplicações 
clínicas como a monitorização da epilepsia ou estudos de sono, motivaram 
a seleção da norma 802.11, mesmo considerando as limitações energéticas. 
Numa perspetiva comparativa concreta, e considerando as diferentes 
abordagens tecnológicas, poder-se-á comparar o sistema desenvolvido aos 
outros descritos pelo consumo energético, por bit transmitido. O sistema 
desenvolvido neste estudo, apresenta uma taxa de consumo energético por 
bit transmitido de 0,20 nA/bit, no modo streaming. Em modo de deteção, e 
com apenas os eventos patológicos a serem transmitidos, este consumo 
poderá decrescer (variável dependendo do número de eventos detetados e 
transmitidos), uma vez que os indivíduos a serem monitorizados não irão 
estar constantemente submetidos a eventos epiléticos. Apesar do consumo 
energético mais elevado, nenhum sistema apresentado até à atualidade, 
quer do ponto de vista científico ou disponibilizado comercialmente, 
apresentou como função o processamento digital e aplicação de algoritmos 
online no próprio dispositivo de aquisição e transmissão dos sinais de EEG, 
excetuando as plataformas SoC que tipicamente têm ciclos de 
desenvolvimento mais longos e dispendiosos [13-17]. Tipicamente os 
sistemas de aquisição de EEG dependem de outra estrutura computacional 
para o processamento de dados (como um PC), enquanto que a plataforma 
de aquisição apenas adquire e transmite dados.  

Dos dispositivos SoC apresentados, é de salientar a grande capacidade 
de aquisição e processamento online dos sinais, ainda que, e porque a 
maioria destes dispositivos são desenvolvidos com a finalidade do implante 
para a aquisição de ECOG, apresentam uma elevada resolução espacial, mas 
numa região cortical específica. Para além disso, porque os elétrodos estão 
diretamente colocados sobre a massa cortical, o nível de ruido por artefactos 
é efetivamente muito menor, possibilitando a estes sistemas uma conversão 
analógico-digital de menor resolução (comparativamente à EEG).  

Apesar da elevada qualidade dos sinais livres de artefactos que levam 
a melhores resultados nos algoritmos de deteção de eventos patológicos dos 
dispositivos implantáveis, estes apresentam grandes limitações no estudo e 
diagnóstico da patologia. Pela dificuldade da sua implementação prática 
(processo cirúrgico) e fraca resolução espacial em todo o córtex, este tipo de 
sistemas apresenta-se mais direcionado para a monitorização e terapêutica 
após avaliada a condição patológica e mais objetivamente na epilepsia, 
depois de localizado o foco epilético. 

Algumas abordagens baseadas em COTS já apresentaram sistemas 
que utilizam dois processadores [23, 24, 40], em que um funciona em 
tempo-real para a aquisição e transmissão, enquanto o outro recebe os 
dados e processa-os. Apesar deste tipo de estrutura poder apresentar maior 
capacidade computacional que a dos sistemas em que apenas adquirem e 
transmitem dados, parte dos recursos do processador são efetivamente 
despendidos na transmissão/receção. Com um microprocessador de 
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elevada performance, todas as tarefas podem ser desempenhadas por 
apenas uma estrutura computacional, eliminando a necessidade de 
despender tempo de processamento a comunicar dados. Este conceito é 
apresentado na plataforma desenvolvida, uma vez que no mesmo 
microprocessador é executada a aquisição em tempo real de uma elevada 
densidade de canais, mantendo concomitantemente uma elevada 
capacidade de processamento dos dados adquiridos. Esta capacidade, deve-
se à estrutura de software que controla o alto desempenho de hardware, 
mantendo restrições temporais de tempo-real para algumas tarefas, 
enquanto disponibiliza recursos de processamento para outras, em paralelo 
com menor nível de restrição temporal. 
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Programação de Sistemas Embebidos 
 

 
Neste capítulo será apresentada a estrutura de software utilizada e 

desenvolvida para o funcionamento proposto do myBrain O capítulo 
começa por descrever os sistemas embebidos, assim como as principais 
ferramentas para o seu desenvolvimento. De seguida é descrito o sistema 
operativo Linux®, no que diz respeito ao seu modo de funcionamento, 
assim como das principais estruturas de configuração do kernel. Depois é 
apresentada a configuração do sistema operativo utilizada neste trabalho, 
assim como o módulo de kernel e aplicação desenvolvidos. É ainda 
apresentado o algoritmo desenvolvido para a deteção de eventos 
epiléticos. Todo o sistema de funcionamento é explicado no que diz 
respeito à interface kernelspace userspace para o cumprimento dos 
objetivos da estrutura de software. Por último são apresentados e 
discutidos os resultados da temporização das várias funções propostas. 

4.1 Sistemas Embebidos 

Os sistemas embebidos podem ser definidos como sistemas 
computorizados propositadamente construídos para uma aplicação 
especifica [1]. 
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Basicamente, todo o equipamento com um microprocessador que 
não é considerado um computador mas realiza algum tipo de função 
computacional é uma forma de sistema embebido [2]. 

Porque o seu objetivo é mais restrito que um computador 
convencional, um sistema embebido tem menos suporte para realizar 
outras tarefas que não a sua aplicação. Geralmente existem restrições no 
hardware: p.e. um CPU que funciona mais lentamente para poupança de 
bateria; um sistema que utiliza menos memória para ser produzido mais 
barato; processadores que apresentam velocidades especificas ou um 
conjunto de periféricos específicos [1]. 

O hardware não é a única característica dos sistemas embebidos que 
apresenta restrições. Em alguns sistemas, o software tem de funcionar de 
forma determinística (sempre da mesma forma em cada momento) ou em 
tempo-real (reagindo de forma suficientemente rápida a um determinado 
evento). Alguns sistemas requerem que o software apresente sistemas 
redundantes para não sucumbir a falhas, de forma a não se degradar na 
presença de erros, como por exemplo os sistemas de vigilância. Outros 
podem ainda cessar a sua operação no primeiro sinal de mau 
funcionamento (monitor de batimento cardíaco) [1]. 

Outra forma de identificar sistemas embebidos é a utilização de cross-
compilers. Enquanto um cross-compiler funciona num computador pessoal, 
o código por ele compilado só funcionará no sistema embebido alvo. 
Assim, toda a programação é desenvolvida num computador pessoal, e 
depois de compilada através da ferramenta disponibilizada pelo 
fornecedor do processador, será descarregada para o sistema embebido 
para sua execução. A maioria dos processadores utiliza como cross-
compiler as ferramentas da família GNU, nomeadamente o GCC (GNU 
compiler collection) [1]. 

Os compiladores de sistemas embebidos suportam geralmente 
linguagem C e C++. Apesar destas linguagens serem as mais utilizadas, a 
linguagem java tem vindo a ganhar popularidade[1]. 

Independentemente da linguagem utilizada para criar a plataforma 
de software, os sistemas embebidos utilizam os mesmos princípios da 
linguagem orientada a objetos, e assim, o encapsulamento, modularidade 
e abstração podem também ser aplicados [1]. 

4.2 Desenvolvimento em Sistemas embebidos 

Os sistemas embebidos de elevado desempenho utilizam como 
principal plataforma de desenvolvimento de software o sistema operativo 
GNU-Linux® [1]. 

Tecnicamente, Linux® refere-se apenas ao kernel do sistema operativo 
originalmente desenvolvido por Linus Torvalds. As aplicações de software 
dependem de características especificas do kernel de Linux®, como o 
manuseamento do hardware e promovem uma variedade fundamental de 
abstrações como a memória virtual, processos, sockets, ficheiros entre 
outros. O kernel do Linux® é tipicamente iniciado por um bootloader ou 
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firmware do sistema, que se manterá em funcionamento ininterruptamente 
[1]. 

No contexto dos sistemas embebidos, tipicamente encontram-se 
sistemas Linux® (dispositivos que utilizam o kernel do Linux® e outro 
software) e distribuições embebidas de Linux® (um pacote pré-programado 
com um conjunto de aplicações especificamente desenvolvidas para um 
sistema e as ferramentas de desenvolvimento para construir um sistema 
completo - Figura 4.1) [1]. 

 
Figura 4.1- Ambiente de desenvolvimento nos sistemas embebidos baseados em 

Linux®. 
 

As razões que levam à escolha deste sistema operativo para a maioria 
dos sistemas embebidos são a modularidade e estrutura, fácil leitura, 
portabilidade, facilidade de configuração, previsibilidade, recuperação de 
erros e longevidade. Para além destas, o código fonte do Linux® assim 
como as ferramentas de desenvolvimento são disponibilizadas sem 
quaisquer restrições, segundo a GNU General Public Licence (GPL) [1]. 

Nos dias de hoje, poder-se-á esperar que um sistema que utiliza 
Linux® funcione ininterruptamente durante anos sem problemas [3]. 

O sistema Operativo Linux® funciona numa vasta gama de 
arquiteturas de processadores, apesar de nem todas serem utilizadas em 
sistemas embebidos. Das 24 diferentes arquiteturas suportadas, 
destacam-se a Intel x86®, AVR32®, assim como a ARM® [3]. 

ARM® (Advanced Risc Machine) é uma família de processadores 
mantida e promovida pela ARM Holdings Ltd. Em contraste com outros 
fabricantes de processadores como a IBM®, Freescale® e a Atmel®, a ARM 
Holdings® não produz os seus próprios processadores. Em vez disso, 
desenha núcleos de CPUs baseados no núcleo ARM®, cobra licenças de 
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design e deixa outras empresas produzirem. Como principal vantagem 
desta abordagem comercial temos a característica unificadora de que 
todos os processadores ARM® partilham o mesmo conjunto de instruções, 
o que melhora a portabilidade do próprio sistema [3]. 

4.3 O sistema Operativo Linux® 

O sistema operativo Linux® nasceu em 1991. Inicialmente 
desenvolvido nos tempos livres de Linus Torvalds (Cientista Finlandês na 
área da computação), o Linux® era acessível como um código fonte para 
aqueles com conhecimento suficiente para o compilar e instalar. O Linux® 
está hoje em todo o lado, desde gadgets até supercomputadores, e numa 
vasta gama de dispositivos que se encontram entre estes dois polos [2]. 

Como já descrito anteriormente e dependendo da aplicação, os 
sistemas embebidos podem ter a necessidade do funcionamento em 
tempo-real.  

Tempo-real não significa necessariamente ser rápido, mas sim 
garantir que determinada tarefa se executa num intervalo de tempo 
específico. Assim sendo, o processamento em tempo-real requer alguma 
capacidade de predição de desempenho por parte do software que o 
suporta [2]. 

Porque o comportamento em tempo-real é uma questão de reação 
suficientemente rápida a eventos internos ou externos, um kernel em 
tempo-real tem de ser capaz de mudar o mais rapidamente possível entre 
o contexto de baixa prioridade para as tarefas de alta prioridade que 
precisam de maior atenção. O tempo que demora a fazer esta transição 
define-se como granularidade preemptiva. 

 

4.3.1 Linux® em Tempo-Real 

Um sistema em tempo-real define-se como “aquele em que a 
precisão da computação não só depende da lógica de programação, mas 
também do tempo em que o resultado é produzido. Se as restrições 
temporais não forem alcançadas, o sistema falha [1]. Por outras palavras, 
seja qual for a tarefa que tem que ser desempenhada em tempo-real, tem 
que ser realizada não só de forma adequada, mas também num tempo 
definido [1]. 

Os sistemas em tempo-real são caracterizados pela sua habilidade de 
processar eventos de forma temporizada. As aplicações em tempo-real não 
impõe as suas limitações temporais ao meio onde são realizadas, sendo o 
meio físico onde os sistemas funcionam que impõe uma cadência 
temporal. Tipicamente esta cadência é dada através de interrupções que 
geram determinados eventos. As aplicações têm que processar esses 
eventos numa janela temporal especifica[1]. 
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O sistema operativo Linux® não apresenta de forma nativa a garantia 
de tempo-real. Felizmente, é possível potenciar a versão standard de 
Linux® para cumprir as restrições temporais [1]. 

Numa primeira aproximação ao sistema operativo Linux® em tempo-
real tentou-se criar um pequeno kernel que trabalha paralelamente ao do 
Linux no mesmo processador. Do ponto de vista mais prático, o co-kernel 
é basicamente um conjunto de módulos dinamicamente carregados na 
árvore do código fonte do Linux® que garantem a gestão temporal em 
tempo real de determinadas tarefas em detrimento de outras não em 
tempo real. As abordagens mais popularmente conhecidas são o RTAI® e 
o Xenomai® [2]. 

4.4 Xenomai® 

Xenomai® é um subsistema operativo em tempo-real que pode ser 
altamente integrado no kernel do Linux® para garantir tempos de reposta 
preditivas às aplicações (Figura 4.2) [1].  
 

 
Figura 4.2- Comparação entre o SO Linux® e SO Linux® com Xenomai®. 

 
Atualmente, o Xenomai® baseia-se na estratégia de co-kernel que 

funciona paralelamente ao do Linux no mesmo hardware [1]. O Xenomai® 
suporta o funcionamento em tempo-real de programas no userspace 3com 
a proteção da unidade de gestão da memória (MMU) quando está 
disponível do kernel [1]. As tarefas em tempo-real são exclusivamente 

                                                        
3 Userspace define um conjunto de localizações na memória onde os processos 
normais funcionam, ou seja, todos os processos que não fazem parte do kernel. O 
Kernelspace é o conjunto de localizações de memória onde o código do kernel está 
guardado e é executado. Os processos que são executados no userspace apresentam 
acesso a apenas uma parte da memória, enquanto que no kernelspace existe acesso 
integral. Os processos que são executados no userspace podem aceder ao 
kernelspace apena utilizando system calls. 
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controladas pelo co-kernel durante as operações com tempo critico, de 
forma a alcançar latências baixas [1]. 

O Xenomai® foi criado em 2001 para facilitar a migração de 
aplicações industriais proprietárias para o ambiente GNU/Linux®, sob a 
condição de manter as restrições de tempo-real. A diferença fundamental 
entre o Xenomai® e outros sistemas que utilizam o co-kernel (RTAI® ou 
RTLinux®) é um elevado nível de integração com o ambiente nativo do 
Linux®, de forma a proporcionar aos programadores o ambiente rico do 
POSIX do Linux® [1]. 

Do ponto de vista de arquitetura, o Xenomai® apresenta como 
principal estrutura de controlo de temporização uma camada de software 
entre o kernel do Linux®, o kernel do Xenomai® e o hardware. Esta camada 
age como um controlador virtual programável de interrupções permitindo 
qua o Linux® e o Xenomai® mantenham máscaras de interrupção 
separadas, assim como as suas políticas de prioridade. A camada de 
software que o Xenomai® utiliza denomina-se de interrupt pipeline ou I-PIPE. 
O I-PIPE é uma modificação simplificada das sources do kernel do Linux® 
para a virtualização das máscaras de interrupção. Esta camada organiza o 
sistema como um conjunto de domínios conectados numa pipeline de 
software. Nesta implementação, estes domínios partilham um único espaço 
de endereçamento, o que se mostra útil quando uma thread precisa de 
invocar serviços a partir do Linux® num ponto, e noutro ponto do 
Xenomai®. 

4.5 Kernel Preemptivo 

Ao contrário de praticamente todas as variantes de Unix® e de outros 
sistemas operativos, o kernel de Linux® é totalmente preemptivo. Em 
kernels não preemptivos, cada processo do kernel funciona até ao seu 
término, ou seja, o scheduler 4não pode reagendar uma tarefa até o seu 
código terminar. Assim sendo, o código do kernel funciona até terminar, 
altura em que o SO retorna ao userspace, ou bloqueia explicitamente. A 
partir da versão 2.6, foi dada a oportunidade de configuração do kernel de 
Linux® Preemptivo, ou seja, tornou-se possível bloquear uma tarefa em 
qualquer momento, e por tempo indefinido desde que seja seguro 
reagendar a sua execução (Figura 4.3). Esta possibilidade, conjuntamente 
a estruturas de locking concorrencial de certas áreas de código do 
kernelspace, permitiu a diminuição de tempo de mudança de processos, 
acesso a código despoletado por interrupções e maior controlo dos 
processos no SO. 
                                                        
4 O Linux Scheduler ou process scheduler é uma parte do sistema operativo que 
decide qual processo deverá ser executado num determinado momento. Tem a 
capacidade de parar um processo em execução, movê-lo para uma diferente 
localização da fila de execução de processos e começar a executar outro processo. 
Um scheduler com a capacidade de para tarefas em detrimento de outras designa-se 
de Preemptivo senão designa-se de cooperativo. Desde a versão 2.6.23 do kernel do 
Linux que o scheduler padrão é denominado de Completly Fair Scheduler (CFS). 



 

Desenvolvimento de uma Plataforma de Aquisição de EEG Wearable Sem Fios 81 

 

 
Figura 4.3- Agendamento dos processos segundo o tipo de configuração do kernel. 

 
 O kernel pode bloquear uma tarefa em funcionamento baseado no 

mecanismo de locking. As Locks são utilizadas como marcadores de 
regiões não preemptivas, levando a que as outras regiões em qualquer 
momento possam ser bloqueadas [2]. 

A preempção do kernel pode também ser explicita quando uma tarefa 
no kernel bloqueia ou explicitamente utiliza a função schedule(). Esta forma 
de preempção sempre foi suportada uma vez que não é necessária outra 
lógica adicional para assegurar que o kernel se encontra num estado 
seguro para entrar em preempção. É também assumido que o código que 
utiliza a função schedule() está escrito de forma segura ao reagendamento 
das suas tarefas [2]. 

O kernel de Linux® pode ser configurado em quatro formas distintas 
de preempção: No forced preemption, Voluntary kernel preemption, 
Preemptible kernel e ainda Complete Preemption (RT patch) [2]. 

Quando o kernel é configurado em modo No forced Preemption não 
existe qualquer tipo de preempção de tarefas. Isto significa que quando 
um processo com elevada prioridade é posto em execução, tem que 
esperar que o atual processo mude para o user-mode até conseguir obter 
tempo de processamento. A grande mais valia deste tipo de configuração 
é a diminuta utilização de mudanças de contexto, o que por sua vez leva 
a uma menor taxa de utilização do CPU. Como principal desvantagem, 
apresenta-se o baixo tempo de reação. Este tipo de configuração é útil para 
servidores ou aplicações que requerem tarefas em série, sem a 
necessidade de uma rápida mudança de contexto de processamento. 

Na configuração Voluntary kernel Preemption existe maior flexibilidade 
que a acima descrita. Depende da inserção de pontos de preempção 
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voluntária no kernel, onde seja conhecido que a preempção é segura. Neste 
tipo de configuração, as partes do código onde é utilizada a função 
migh_sleep() tornam-se pontos de preempção. Esta funcionalidade 
melhora a experiência e interação do kernel, considerando-se ser bastante 
mais segura, uma vez que os pontos de preempção marcam a sua 
ocorrência [2]. 

Como já mencionado anteriormente, a configuração Preemptible 
kernel foi desenvolvida por Robert Love como um patch, encontrando-se 
agora fundida na mainline5 do kernel. Esta configuração permitiu ao kernel 
ser preemptivo, ou seja, os processos de alta prioridade já não precisam 
de esperar que os atuais processos terminem ou explicitamente saiam de 
processamento (migh_sleep()). Em vez disso, o processo atual em execução 
pode ser reagendado em praticamente qualquer ponto da sua execução. 

O objetivo do kernel preemptivo era a conversão do Linux® num 
sistema de multiprocessamento simétrico. Neste tipo de ambiente, as 
secções criticas de código devem ser protegidas de acesso concorrente de 
processos a serem executados no CPU ou mesmo em outros núcleos 
(sistemas multi-core). Este tipo de proteção é normalmente assegurado 
por spinlock, que é um sistema de locking que faz com que um 
determinado processo (no mesmo núcleo ou noutro) entre em loop à 
espera que uma tarefa com maior prioridade entre em execução até 
libertar a lock. As spinlocks protegem as áreas do kernel que não devem ser 
acedidas de forma concorrente. Este tipo de configuração permitiu uma 
diminuição bastante significativa da latência do kernel, melhorando a 
experiência do utilizador, com melhores tempos de reação e 
multiprocessamento mais harmonioso [2]. 

Por último, a configuração Complete Preemption permitiu os 
requisitos de tempo-real ao kernel do Linux®. A diferença para com o 
Preemptive kernel consiste na utilização do mecanismo mutexe em vez de 
spinlock, o que permite a um processo que entra em spinlock num CPU, 
em vez de se encontrar em loop, coloque o processo em sleep e deixe 
outros processos serem executados. Quando a spinlock é libertada, o 
processo anteriormente colocado em sleep entra em execução tomando o 
CPU para o seu processamento. Pela substituição da preempção das 
spinlocks por mutexes, o kernel Linux® torna-se bastante mais reativo 
diminuindo as latências para poucos microssegundos. A grande finalidade 
de converter as spinlocks em mutexes foi diminuir o tempo de reação dos 
processos com alta prioridade [2]. 

Para além da configuração do kernel, os sistemas embebidos que 
utilizam Linux® sofrem grandes alterações de performance dependendo 
do tipo de scheduling [2]. 

                                                        
5 A mainline do kernel Linux é o repositório de código do kernel mantida pelo 
fundador Linus Trovalds. Todas as atualizações do kernel aprovadas por Linus 
Trovalds são fundidas no código fonte do kernel. 
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4.6 Scheduling 

O Linux® permite dois tipos de scheduling em tempo-real, o 
SCHED_FIFO e o SCHED_RR. A política de scheduling normal (não em 
tempo real) é SCHED_NORMAL/SCHED_OTHER [2]. 

A política de scheduling SCHED_NORMAL implementa um algoritmo 
onde a quantidade de tempo de CPU disponível para cada processo é 
determinada pelo seu valor de nice6. As tarefas são executadas por 
períodos curtos de tempo e partilham o CPU com outras tarefas com a 
mesma prioridade nice de execução. 

A política SCHED_FIFO implementa um simples algoritmo de 
scheduling em fila (primeiro a entrar, primeiro a sair). Uma tarefa com 
política SCHED_FIFO é sempre agendada anteriormente a qualquer tarefa 
com política SCHED_NORMAL. Quando uma tarefa com SCHED_FIFO se 
torna ativa continuará em funcionamento até se bloquear (por exemplo na 
execução de uma spinlock) ou explicitamente se libertar de processamento. 
Não apresenta um tempo específico de funcionamento e pode funcionar 
indefinidamente. Apenas uma tarefa SCHED_FIFO ou SCHED_RR com 
maior prioridade pode parar uma tarefa SCHED_FIFO. Duas ou mais 
tarefas SCHED_FIFO com a mesma prioridade funcionam segundo o 
algoritmo Round-Robin, no entanto apenas deixam o processador quando 
explicitamente assim esteja declarado no código. Se uma tarefa 
SCHED_FIFO está em execução, todas as tarefas com menor prioridade 
estão à espera [2]. 

A política SCHED_RR é idêntica à SCHED_FIFO com a exceção de que 
cada processo só poderá ser executado até ao limite de uma janela 
temporal pré-determinada. A política SCHED_RR é a SCHED_FIFO com 
temporização, ou seja, uma tarefa em tempo-real utilizando o algoritmo 
Round-Robin de scheduling. Quando uma tarefa SCHED_RR alcança o seu 
limite temporal de execução, quaisquer outros processos com scheduling 
em tempo-real serão executados segundo a sua prioridade. A janela 
temporal de execução apenas é utilizada para realizar o reagendamento 
de processos com a mesma prioridade. Assim como na política 
SCHED_FIFO, um processo com maior prioridade vai imediatamente 
bloquear uma tarefa de menor prioridade, e uma tarefa de menor 
prioridade nunca conseguirá bloquear uma tarefa com SCHED_RR, mesmo 
que a janela de tempo de execução se tenha esgotado [2]. 

Em Linux®, as duas políticas de prioridades em tempo-real oferecem 
um comportamento designado de soft real-time. Este conceito refere-se à 
noção de que o kernel tenta agendar tarefas dentro de janelas temporais 
de execução, no entanto sem garantias de conseguir alcançar sempre esse 
objetivo. Apesar do Linux® não garantir um comportamento hard real-time, 
a performance do scheduling em tempo-real apresenta alguma 

                                                        
6 Comando do sistema operativo Linux que estabelece a prioridade de uma tarefa 
que apresente como política de agendamento o SCHED_NORMAL. Pode variar entre 
-20 (maior prioridade) e 19 (menor prioridade. 
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previsibilidade, e a partir da versão 2.6 é mesmo capaz de alcançar 
requisitos de temporização bastante rigorosos [2]. 

4.7 Processamento Concorrencial 

Desde a versão 2.6 do kernel do Linux® que existem vários métodos 
para controlo de atividade concorrencial de processos. Quando um 
processo executa um evento assíncrono que requer uma ação por parte 
do CPU e as interrupções estão habilitadas, ele envia um sinal de 
interrupção que bloqueia o CPU do que quer que este estivesse a executar, 
para desempenhar a ISR. Esta rotina é executada numa maior prioridade 
que as outras tarefas. A única estrutura computacional que consegue 
interromper a interrupt service routine (ISR) é outra interrupção [2]. 

Para além das estruturas de programação já mencionadas 
anteriormente que garantem o controlo concorrente de recursos, como as 
spinlocks e mutexes (dependendo da configuração preemptiva do SO), um 
driver ou módulo do kernel corretamente desenvolvido, deverá ter em 
consideração a ISR, e poderá utilizar outras estruturas de programação 
como as threads de kernel, tasklets ou softirqs [2]. 

Uma softirq é uma rotina de serviço que é executada depois do 
término da ISR, mas antes da execução do processo que foi interrompido. 
Uma tasklet é semelhante às softirqs uma vez que também são executadas 
depois da ISR e antes do processo que foi interrompido, no entanto uma 
tasklet não pode ser executada simultaneamente em dois núcleos de CPU 
separados ao contrário das softirqs [2]. 

Uma thread do kernel é executada apenas dentro do kernel, e pode 
ser ativada pela ISR para desempenhar o trabalho restante a ser 
completado pela mesma, para que a ISR possa terminar rapidamente e 
permitir que o processo que foi bloqueado volte a ser ativado. Pode ser 
agendada, alterada a sua prioridade e manipulada pelo administrador do 
sistema como qualquer outra thread do sistema. Como exemplo de threads 
apresenta-se as threaded_irqs. Estas estruturas basicamente são utilizadas 
para desencadear ações em detrimento de eventos de hardware. Assim, 
aquando de uma interrupção de hardware (por exemplo um sinal que 
modifica o seu estado numa porta de entrada do microprocessador) em 
vez de executar um determinado código no handler (função que é 
executada no ato de interrupção), é ativada uma thread para o handler 
tornando assim as ações de interrupção mais responsivas. Para garantir 
que o handler é executado em tempo útil, não só a prioridade da thread 
tem que ser a mais elevada possível, como também o código que o 
constitui deverá ser protegido de processamento concorrente através de 
uma spinlock. 

O Linux tem efetivamente uma política de que ISRs, softirqs e tasklets 
são os eventos com maior prioridade do sistema [2]. 

Uma hard interrupt request (IRQ) é uma espécie de involucro da ISR. 
Quando uma interrupção é desencadeada, o que quer que esteja a ser 
executado no CPU vai ser bloqueado. No entanto, a única atividade que 
será realizada antes de retomar o processo anterior será o agendamento 
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da nova interrupção. Dependendo da prioridade da tarefa anterior ou da 
atual, será executado o código da que tiver maior. Este processo evita o 
chamado problema de inversão de interrupções que poderá levar a uma 
tarefa a ser executada primeiramente a outra com maior prioridade, tendo 
as duas interrupções [2]. 

4.8 Configuração do sistema desenvolvido 

A versão do kernel Linux® 2.6 foi utilizada para desenvolvimento do 
sistema proposto. O kernel foi compilado numa configuração Preemptive 
Kernel, uma vez que é a configuração que permite maior responsividade 
com diminuição do tempo de mudança de contexto de processos e threads. 
Foram utilizados apenas os módulos necessários ao funcionamento do 
sistema (comunicações sem fios, porto SPI, e definições standard). 
Previamente a esta compilação, foram alterados os ficheiros necessários à 
multiplexagem das portas, no sentido da sua utilização posterior para 
comunicação com os ADS1299, portas de sincronização e interrupção. 

Do ponto de vista de software desenvolvido, foram programadas duas 
grandes estruturas: driver do kernel para interface entre o 
microprocessador e os ADCs; e uma aplicação userspace onde são 
processados, gravados e enviados os dados. 

Depois de compilado o kernel, foram alterados alguns parâmetros de 
configuração da comunicação sem fios, nomeadamente o tamanho do 
buffer de transmissão. Posteriormente foi configurada a rede sem fios pelos 
protocolos TCP/IP e segurança WPA2. 

4.8.1 Driver Kernelspace 

No driver desenvolvido foi estabelecido o protocolo de comunicações 
SPI a uma velocidade de 10 MHz. Foram também programados os 25 
registos de cada conversor ADS1299, assim como as portas de seleção de 
comunicação. Foi ainda programada uma threaded_irq numa porta de 
entrada, onde o ADS1299 Master estabelece a sincronização da frequência 
de amostragem (DRDY). No driver foram também programadas duas 
estruturas de memória, uma volátil e outra mapeada. (Figura 4.4). 
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Figura 4.4- Interface entre o driver e os conversores. 

 
Basicamente, quando ativado, o driver regista e liga o porto SPI 

iniciando posteriormente o processo de programação dos 4 ADS1299. 
Depois de programada a frequência de amostragem, o ADS1299 Master 
envia um sinal a cada intervalo (frequência de amostragem). Este sinal 
aciona uma interrupção threaded para leitura dos dados convertidos pelos 
ADS1299. Na função correspondente de leitura dos dados aquando da 
interrupção, é então acionada uma spinlock, que apenas é libertada com a 
finalização da leitura dos 4 ADCs. Estes dados progressivamente são 
guardados num bloco de memória volátil durante 1 segundo. Uma vez 
alcançado o final deste bloco de memória, os dados são copiados para um 
outro bloco de memória mapeada e a última célula de memória mapeada 
é colocada a "1", servindo assim como um semáforo. Este semáforo serve 
como propósito a sincronização entre a aplicação do userspace e o driver 
kernelspace no que diz respeito ao momento em que a aplicação deve 
copiar os dados lidos pelo driver para o seu posterior processamento. Este 
ciclo é repetido continuamente (Figura 4.5). 

4.8.2 Aplicação Userspace 

A outra estrutura de software desenvolvida foi a aplicação userspace. 
Nesta aplicação são utilizados 3 grandes blocos funcionais: a interface 
com a memória mapeada pelos drivers; o processamento dos dados; e a 
transmissão sem fios. 

Assim, quando ativada, a aplicação tenta estabelecer a ligação com o 
servidor IP ou RFCOM. Uma vez estabelecida a ligação, a aplicação inicia o 
pooling da última célula de memória mapeada pelo driver. Quando esta se 
encontrar com o valor "1", a aplicação copia os dados da memória 
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mapeada do driver para um bloco de memória alocada e coloca um "0" no 
respetivo semáforo. Seguidamente, a cada segundo, os dados dos 32 
canais com 1000 amostras por segundo (ou 250 amostras dependendo 
da configuração energética) são guardados na unidade de armazenamento 
externa e enviados através de um socket TCP/IP ou RFCOM (modo 
streaming), ou alternativamente, os dados são processados num algoritmo 
de deteção de eventos epiléticos (modo de deteção). Finalmente todo o 
processo é reiniciado pelo pooling do semáforo. (Figura 4.5). 

 

 
Figura 4.5- Interface entre o driver kernelspace e a aplicação userspace. 

4.8.3 Scheduling do driver e aplicação 

No sentido da melhoria da performance do driver da kernel, foram 
alteradas as suas prioridades de funcionamento para tempo real segundo 
o algoritmo SCHED_FIFO com máxima prioridade. 

Utilizando estas duas estruturas de software (driver da kernel e 
aplicação userspace), garante-se o funcionamento autónomo da interface 
em tempo-real (sincronização entre os conversores e a UAPT) e do 
processamento não em tempo-real dos dados adquiridos (aplicação 
userspace), utilizando apenas uma variável de sincronização entre as duas 
(última célula de memória mapeada do driver dos conversores). 
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4.9 Algoritmo de Deteção de Eventos Epiléticos Ictais 

No presente estudo, foi desenvolvido um algoritmo de deteção de 
eventos epiléticos baseado na morfologia e forma de onda do sinal de EEG 
(Figura 4.6). 

 
Figura 4.6- Diagrama representativo do algoritmo desenvolvido para deteção de 
atividade epilética, baseado na morfologia e forma de onda dos sinais de EEG. 

 
Neste algoritmo foi utilizado um filtro passa-banda pela aplicação da 

Transformada Wavelet Daubechies de 8ª ordem [4]. Em estudos anteriores, 
a utilização desta transformada já tinha demostrado bom desempenho em 
relação aos recursos computacionais consumidos [5]. Como exemplificado 
na Figura 4.9, os sinais foram decompostos 7 vezes pela aplicação da 
Transformada Wavelet, tendo-se de seguida colocado a zero os detalhes 1, 
2 e 3, assim como a 7ª aproximação. 
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Figura 4.7- Esquema representativo da decomposição com a Transformada Wavelet. 

Por cada aplicação da Transformada são constituídos dois sinais, as 
aproximações (0-metade da banda de frequência do sinal original) e 

detalhes (metade da banda de frequência do sinal. 
 

De seguida, foi aplicada a Transformada Wavelet Inversa para a 
reconstrução dos sinais numa banda de frequência de 2-32Hz. 

Depois dos sinais filtrados, foi calculado o root-mean-square (RMS) 
numa janela em movimento de ½ segundo, em cada canal. O valor root 
mean squared (RMS), ou valor eficaz, é uma medida estatística de 
magnitude de uma grandeza alternada (equação 4.1). A utilização desta 
medida foi já considerada como a característica mais eficaz a ser utilizada 
em algoritmos de deteção de eventos epiléticos [6]. O valor RMS tem em 
atenção a amplitude no domino temporal e de frequência, e reflete as 
componentes DC e AC dos sinais numa janela especifica temporal. 

 

"#$% = '(
) ∑ "+,)

+-(     (4.1) 

 
O tamanho da janela a calcular o RMS foi escolhido de acordo com a 

descrição dos padrões ictais, que apresentam aumento de amplitude das 
ondas com uma repetição de cerca de 3 a 4 ciclos por segundo. 

Depois de calculado o valor RMS, foi aplicado um filtro de média, 
também numa janela em movimento de ½ segundo. Este filtro teve como 
propósito diminuir a variabilidade do valor RMS e assim obter uma maior 
regularidade de onda. 

De seguida, o valor máximo filtrado de RMS numa janela inicial de 30 
segundos, livre de artefactos, entre todos os canais, serviu para estabelecer 
o Threshold de decisão entre Normal ou Evento epilético. 

Para aumentar a sensibilidade foi ainda aplicado um valor de 
histerese de ±10µV. Este valor foi obtido de forma empírica, tendo sido 
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testados diferentes histerese num estudo piloto levado a cabo em dois 
indivíduos da base de dados que não entraram no estudo. 

Devido à presença constante dos artefactos oculares, os canais 
frontais (Fp1-F7, Fp1-F3, Fp2-F4 e Fp2-F8), sensíveis aos artefactos 
devidos aos movimentos de abrir, fechar, e horizontal dos olhos, foram 
eliminados da regra de decisão. 

De seguida, cada valor de RMS de cada canal foi analisado e 
comparado ao Threshold pré-estabelecido, e então considerado como um 
evento epilético sempre que mais de metade dos canais (10 canais) 
tivessem um valor superior ao Threshold. 

Do ponto de vista operacional, conforme já descrito anteriormente, os 
32 canais amostrados com 1000 amostras/s são inicialmente gravados na 
unidade de armazenamento. De seguida, são calculados os 19 canais 
bipolares (F7-T7, T7-P7, P7-O1, , F3-C3, C3-P3, P3-O1, , F4-C4, C4-P4, P4-
O2, F8-T8, T8-P8, P8-O2, FZ-CZ, CZ-PZ, P7-T7, T7-FT9, FT9-FT10, FT10-T8 
e T8-P8) e é então constituída uma janela de 2 segundos de sinal onde é 
aplicado o algoritmo de deteção e calculado o valor máximo de RMS. Esta 
janela de 2 segundos para o processamento, cálculo e decisão servem o 
propósito de sub-sampling por um fator de 2 da Transformada Wavelet. 
Aquando da aplicação da Transformada Wavelet o sinal original é dividido 
em dois sinais (a aproximação e o detalhe) cada um com metade do 
número de pontos do original. Uma vez que no banco de filtragem são 
aplicadas 7 transformadas para se obter a banda de frequências desejada, 
sendo a função Wavelet mãe a Daubechies de ordem 8, são necessários 
pelo menos 2 segundos de sinal para uma frequência de amostragem de 
1000 amostras/s. A cada novo segundo de dados, o processo é repetido 
de forma contínua. Uma vez que são também propostas diferentes 
configurações do sistema operativo para diferentes consumos energéticos, 
nomeadamente no que diz respeito à alteração da frequência de 
amostragem de 1000 para 250 amostras/s para uma transmissão de 
dados via Bluetooth, em vez de dois segundos de janela de dados para 
processar, tem que ser constituída uma janela de 8 segundos para cumprir 
os requisitos da Transformada Wavelet aplicada.  

Reduzindo assim o consumo energético do sistema, não só a 
característica de amostragem dos sinais é diminuída, como também é 
implicado um atraso de deteção mínimo de 4 segundos. 

Depois de comparado o valor RMS decisor com o calculado a cada 
segundo de novos dados em cada canal, é então decidido ser um evento 
epilético generalizado se 10 canais apresentarem resultados acima do 
limite (Figura 4.6). 

4.10 Testes de latência 

Para se atingir a configuração ideal de funcionamento o sistema 
proposto, procedeu-se à análise de temporização de várias funções 
especificas. Assim, foram configurados 4 modos diferentes de operação do 
Sistema operativo, relativamente ao kernel do Linux®: modo Preemptive 
kernel com política Normal de prioridades); modo Preemptive kernel com 
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política FIFO de prioridades; subsistema Xenomai® com política Normal de 
prioridades; subsistema Xenomai® com política FIFO de prioridades.  

De seguida foram medidos tempos de funcionamento de funções 
criticas tanto no driver como na aplicação, assim como o tempo máximo 
de latência na mudança de contexto de threads utilizando uma aplicação 
disponibilizada (rttest) para o efeito, paralelamente ao comando stress que 
é uma ferramenta que gera uma carga de trabalho do CPU, memória e I/O 
[7]. 

Para cada uma das variáveis analisadas foram efetuadas 1000 
medições. 

4.11 Resultados 

Na tabela 4.1 poder-se-á verificar as várias medições de tempos 
efetuadas nas 4 configurações diferentes propostas, sendo que a 
configuração do driver e aplicação aqui apresentada, expressa as 
características de maior nível de exigência de processamento, ou seja, a 
frequência de amostragem de 1000 amostras/s e modo de deteção. 

Como se poderá constatar, o efeito da configuração no que diz 
respeito à política de scheduling teve impacto em todas as medições das 
funções propostas. 
 
Tabela 4.1- Latências do Scheduling nas diferentes configurações de sistema operativo. 

Configuração 
do Sistema 
Operativo e 
política de 
Scheduling 

Tempo de 
latência do 
Kernel 
Thread 
swap (μs) 

Tempo de 
leitura de 
uma 
amostra 
dos 32 
canais 
(μs) 

Copia dos 
dados da 
memória 
volátil para 
a mapeada 
(μs) 

Tempo de 
acesso e 
cópia da 
aplicação aos 
dados na 
memória 
mapeada (μs) 

Tempo para 
guardar 1 
segundo de 
dados no 
cartão SD (μs) 

Tempo de 
processamento 
do algoritmo de 
deteção de 
eventos (μs) 

Preemptivo 
Normal 

143-968 
med=299 

183-1099 183-306 244-275 1400 
418000-
523000 
 

Preemptivo 
FIFO 

84-267 
med=267 

214-244 152-305 244-275 1400 
418000-
523000 
 

Xenomai 
Normal 

71-2921 
med=73 

290-514 161-293 248-250 1400 
210000-
216000 
 

Xenomai FIFO  18-131 
med=21 

338-342 171-298 248-250 1400 
210000-
216000 

COMUM KERNEL KERNEL KERNEL 
KERNEL-
USERSPACE USERSPACE USERSPACE 

 
Em suma, apenas no modo de configuração Preemptive kernel com 

política de prioridade Normal, o sistema não apresenta uma temporização 
viável para a leitura em tempo-real dos ADC (máximo de tempo de leitura 
registado=1099 μs). No entanto, na configuração Xenomai com política de 
prioridade Normal, apesar do tempo máximo de leitura dos ADC ser de 
514 μs (tempo aceitável pois o intervalo máximo é de 1 ms devido à 
frequência de amostragem de 1000 amostras/s) o tempo máximo medido 
de mudança de contexto das threads foi de 2921 μs. Uma vez que estes 
dois tempos devem ser assumidos como um só (Tempo total máximo de 
leitura =Tempo de mudança de contexto das threads + tempo de leitura), 
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constata-se então também não ser viável para o cumprimento do tempo-
real. 

Nas duas outras configurações todos os tempos medidos são 
aceitáveis para o correto funcionamento em tempo-real na leitura dos 
ADCs, assim como o processamento e transmissão dos dados. 

4.12 Discussão 

Os sistemas embebidos baseados em Linux®, com aplicações 
direcionadas para a monitorização de biossinais, tem sido apresentado 
recentemente [8-16]. 

Estes sistemas, apresentam tipicamente como grandes mais valias a 
elevada capacidade computacional, disponibilidade open source de toda a 
Framework de software e a grande portabilidade que o sistema operativo 
Linux® proporciona numa vasta gama de hardware disponível. 

Apesar do elevado desempenho e fiabilidade disponibilizados pelo 
Linux®, como já referido anteriormente, este não foi desenvolvido tendo 
como finalidade o funcionamento em tempo-real. Com o desenvolvimento 
continuo deste sistema operativo e com os esforços de alguns 
programadores, desde a versão 2.6 o kernel Linux® pode ser configurado 
de forma a proporcionar o tempo-real para algumas tarefas. Quando 
mesmo assim o sistema operativo não apresenta fiabilidade para cumprir 
tarefas em tempo-real, alguns subsistemas podem ser acoplados ao kernel 
(Xenomai®, entre outros) para assim subsistirem duas instâncias com 
diferentes prioridades de processamento (co-kernel). 

No funcionamento normal e já descrito do SO Linux®, é importante 
salientar o importante papel da configuração do sistema operativo, no que 
diz respeito à Preempção e políticas de prioridade das tarefas. De notar 
que, tendo em conta os resultados da tabela 4.1., duas configurações 
permitem o a leitura dos dados em tempo real paralelamente ao 
processamento, gravação e transmissão de dados em tempo útil, no 
entanto sem este tipo de análise poder-se-á incorrer no erro de assumir 
que o SO não precisa de configurações especificas para a execução de 
tarefas com temporização restrita. Um dos principais fatores que influencia 
significativamente o tempo de execução de determinada tarefa é o 
intervalo de tempo que o SO demora a mudar de tarefa (kernel thread 
swap). Dependendo da configuração da Preempção do SO, este tempo 
poderá ser muito variável em função da carga de tarefas a desempenhar 
e nem mesmo a política de prioridade dada às tarefas, poderá assegurar 
o correto funcionamento de funções com tempos restritos. Como se 
poderá constatar pelos resultados obtidos na análise efetuada, o tempo de 
mudança de tarefa é em média viável para as funções pretendidas neste 
estudo, no entanto quando analisados os tempos máximos, apenas as 
configurações com políticas de prioridade FIFO apresentam um tempo 
máximo de mudança de tarefa claramente inferior a 1 ms (limite máximo 
de kernel thread swap devido à frequência máxima de amostragem de 
1000 amostras/s do sistema proposto). A análise das várias temporizações 
de funções especificas mostra que a aplicação final pretendida deverá 
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sempre ser submetida a um controlo supervisionado e rigoroso do tempo 
de execução. Tanto na configuração Preemptiva como na utilização do 
subsistema Xenomai®, o driver desenvolvido, que assegura a leitura em 
tempo-real dos ADCs, precisa de fazer cada leitura em menos de 1 ms 
para cumprir a frequência de 1000 amostras/s. O período de 1 ms deverá 
assim ser suficiente para a mudança de tarefa (mudança de contexto 
thread), a leitura dos 4 ADCs e copiar os dados lidos da memória volátil 
para um bloco de memória mapeada. Apesar de paralelamente ao driver, 
a aplicação do userspace estar a ser executada e a tentar aceder aos dados 
da memória mapeada, o driver tem prioridade máxima, o que significa que 
sempre que a interrupção é acionada (sinal DRDY), uma thread é criada e 
a sua execução agendada na fila do Scheduler. A rotina desta nova thread 
é imediatamente processada sem haver qualquer tipo de concorrência 
para com a aplicação do userspace ou qualquer outro processo que esteja 
a ser executado pelo kernel, devido à sua prioridade máxima e portanto, 
superior a qualquer outra tarefa, além de estar “protegida” por uma 
spinlock, Quando termina a sua execução, a função anteriormente 
interrompida volta a realizar a sua tarefa (poderá por exemplo ser a 
aplicação do userspace a copiar os dados do driver para a aplicação ou o 
driver de comunicação sem-fios a ser utilizado para a transmissão de 
dados). Com esta estrutura de funcionamento assegura-se que os dados 
dos ADCs são sempre lidos em tempo-real, enquanto que a aplicação do 
userspace vai realizando as suas funções (cópia dos dados do driver para 
a aplicação, processamento no algoritmo de deteção, gravação dos dados 
numa memória externa e ainda transmissão dos dados quando 
necessário) em segundo plano. De notar que na utilização do subsistema 
Xenomai®, o tempo de processamento do algoritmo de deteção de eventos 
é significativamente inferior, o que reflete o somatório do tempo de 
mudanças de contexto das threads não só nas tarefas do próprio driver 
como também da própria aplicação quando comparado com o modo de 
Preempção do SO. Uma vez que na configuração do SO com o Xenomai® 
o tempo de mudança de tarefa é significativamente inferior, vai 
proporcionar uma maior otimização dos tempos de execução das várias 
tarefas que vão entrando e saindo da pilha do Scheduler.  

Apesar da configuração com o Xenomai® se ter mostrado bastante 
mais otimizada do ponto de vista de temporização das funções e tarefas, 
a configuração de Preempção com política de prioridade máxima também 
se mostrou apta a desempenhar a funcionalidade proposta. Este facto 
acaba por demonstrar que os esforços desenvolvidos e fundidos na 
mainline do kernel do Linux® desde a versão 2.6 são determinantes para 
proporcionar ao SO alguma fiabilidade na temporização de tarefas. 
Também, o kernel Linux apresenta como principal foco de utilização os 
ambientes PC-desktop, o que por si só não apresenta a necessidade de 
tarefas em tempo-real, tendo como principal função o processamento 
paralelo multi-thread. Por esta razão, para que um sistema que utilize um 
SO Linux desempenhe tarefas em tempo-real, deverá ser devidamente 
configurado para tal. 
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Vários estudos apresentaram já sistemas de aquisição de sinais 
biológicos utilizando sistemas embebidos baseados em Linux® [8, 10-17], 
no entanto a análise aqui levada a cabo nunca foi apresentada em nenhum 
estudo. Algumas plataformas utilizam sistema híbridos onde são utilizados 
microcontroladores para desempenhar as tarefas em tempo-real, que 
depois comunicam os dados com um sistema embebido [11, 12, 14-16, 
18].  

Apesar desta abordagem poder ser considerada a mais fiável e lógica 
no desenvolvimento deste tipo de sistemas, existe sempre um bottleneck 
no barramento de transmissão de dados. Para um sistema como o 
myBrain onde é necessária uma banda mínima de transmissão de 768 
kbps, sendo que efetivamente a transmissão terá que ser mais rápida para 
que o processador não esteja simplesmente a comunicar dados (também 
precisa de realizar as outras tarefas como a leitura e processamento dos 
dados), a utilização de sistemas com microcontroladores e módulos 
externos de comunicação de dados mostra-se incapaz de realizar as 
mesmas tarefas aqui propostas. Uma grande parte dos módulos WiFi hoje 
encontrados funciona através de uma interface SPI ou I2C com o 
microcontrolador. Para uma velocidade SPI de 2 MHz, o tempo que 
demora simplesmente a transmitir dados do microcontrolador para o 
módulo de comunicações será de 384 us (24 bits x 32 canais) a cada 
interrupção (1 ms). Se a leitura dos dados demora aproximadamente o 
mesmo tempo, será praticamente impossível realizar outras tarefas que 
não a leitura e transmissão. Apesar das empresas vendedoras destes 
módulos publicitarem velocidades mais elevadas, tanto de throughput de 
transmissão como velocidade de interface SPI, a velocidade de 
comunicação entre o microcontrolador e o módulo de comunicações 
acaba por ser o bottleneck. Com a interface I2C o a velocidade será ainda 
inferior uma vez que a velocidade de transmissão de dados que a norma 
impõe é no máximo 400KHz. A esta velocidade de transmissão, demoraria 
1,92 ms apenas a comunicar os dados entre o microcontrolador e o 
módulo de transmissão. Existem ainda módulos que utilizam como 
interface de comunicação a porta UART, principalmente os módulos 
Bluetooth. Nestes, a comunicação é assegurada sem erros em velocidades 
de 115200 bps. A esta velocidade seria também impossível alcançar a 
frequência de amostragem designada do myBrain de 1000 amostras/s. Se 
o sistema tiver uma elevada densidade de dados a ser comunicada como 
no sistema aqui proposto, o próprio microcontrolador (leitor de dados em 
tempo-real) poderá não conseguir transmitir em paralelo esses mesmos 
dados para serem depois processados. 

Outras abordagens simplesmente não equacionaram o 
funcionamento do SO do ponto de vista de temporização, uma vez que as 
funções aí descritas não necessitaram este tipo de análise [8, 10-17]. 
Nestes estudos, tanto o número de canais como a frequência de 
amostragem são suficientemente inferiores quando comparadas com o 
myBrain, e por isso, com o SO configurado em modo Voluntary Preemption 
e sem uma atribuição especifica de prioridades aos processos do sistema 
conseguiram desempenhar as tarefas em tempo real propostas. 
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O principal fator que obrigou neste estudo a análise mais profunda 
do funcionamento do SO foi a frequência de amostragem dos sinais de 
EEG. Com frequências de amostragem de 250 ou mesmo 500 amostras/s 
em sistemas com 8 a 16 canais, o Linux® numa configuração de 
Preempção normal com políticas de prioridade normais consegue atingir 
os pressupostos temporais para o tempo-real. No entanto, com uma 
frequência de amostragem de 1000 amostras/s , não só o SO tem que ser 
rápido na execução da leitura de dados, como também tem que ser 
suficientemente rápido na mudança de tarefa agendada na fila do 
Scheduler para poder paralelamente às leituras também guardar os dados, 
processá-los e transmiti-los. Com uma frequência de amostragem e 
número de canais elevados, o SO tem que ser habilmente configurado para 
que consiga desempenhar todas as suas funções. Tendo o sistema 
embebido aqui apresentado um microprocessador de alto desempenho, é 
possível também para além de ler em tempo-real um grande número de 
canais de alta resolução numa frequência de mostragem também elevada, 
fazer o processamento de todos os dados num algoritmo de deteção de 
eventos. A plataforma aqui apresentada, demostra que num só sistema de 
hardware e software é possível desempenhar funções com elevada restrição 
temporal, ao mesmo tempo que se processa uma elevada densidade de 
dados, tudo de forma autónoma, sem fios e disponibilizada aos indivíduos 
numa peça de vestuário. 
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5. Testes e Resultados 

Testes e Resultados 
 

 

Neste capítulo serão abordadas algumas características da 
plataforma desenvolvida recorrendo a diferentes paradigmas de estudo 
dos sinais de EEG. Primeiramente serão apresentados alguns sinais 
adquiridos para medir o nível de ruido da plataforma. Depois, será 
explicada a metodologia utilizada e resultados obtidos em aquisições em 
sujeitos, quer em paradigmas de ritmo alfa quer em potenciais evocados. 
Serão ainda apresentados os resultados relativos ao algoritmo de deteção 
de eventos epiléticos. Por último os resultados são discutidos no que diz 
respeito à validade do sistema proposto para a aquisição de EEG e deteção 
de eventos epiléticos. 

5.1 Caracterização dos Sinais Adquiridos 

No sentido da obtenção do ruido de aquisição intrínseco do sistema 
desenvolvido, duas entradas diferenciais de um ADC foram curto-
circuitadas. Na Figura 5.1a visualiza-se um sinal em bruto, onde foi medido 
aproximadamente um ruido de 2 µVpp. Depois de aplicado um filtro passa 
banda de 2-35Hz baseado em Wavelets (Wavelet Daubechies de 8ª ordem, 
tal como proposto no capítulo 4), o sinal apresentou um ruido de 
aproximadamente 1 µVpp (Figura 5.1b). 
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Figura 5.1- Aquisição de ruido: a) sinal em bruto; b) sinal filtrado 2-35 Hz. 

 
Na Figura 5.2, é apresentado um segmento de 20 segundos de 

aquisição. A amostra apresenta alguns artefactos oculares assim como 
evidências do ritmo alfa. Os sinais foram amostrados a uma taxa de 1000 
amostras/s e filtrados numa banda passante de (2-30 Hz) através da 
aplicação de um filtro Chevyshev do Tipo II aplicado nos dois sentidos 
temporais por forma a eliminar a distorção de fase [1, 2]. 
 

 
Figura 5.2- Amostra de 20 segundos de aquisição de EEG. 

 
A plataforma aqui apresentada foi também analisada do ponto de 

vista do Input Referred Noise (IRN- equação 5.1) e Common-Mode Rejection 
Ratio (CMRR- equação 5.2). 

./0 = '(
)∑ "+,)+-(   (5.1) 
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Para a avaliação do IRN, a entrada positiva e negativa de um canal foi 

conectada ao sinal GND da placa desenvolvida. Depois, 1 minuto de sinal 
foi adquirido e filtrado como descrito anteriormente. O IRN foi calculado 
em termos de RMS da tensão de output, sendo a variável x cada amostra 
adquirida. As medidas são comparáveis com as medições demonstradas 
na Figura 5.1. 

No que diz respeito ao CMRR, uma onda sinusoidal de 50Hz e 20Vpp 
(criada num gerador de funções TENMAÒ 72-7710) foi injetada num canal 
do sistema aqui proposto, com a entrada positiva e negativa (canal de 
referência de EEG) curto-circuitadas, de acordo com o aconselhado [3]. 
Utilizando uma janela de aquisição de 1 minuto, foi calculada a 
transformada de Fourier do sinal de EEG através do algoritmo Fast Fourier 
Tranform (FFT) tendo-se analisado a componente de 50 Hz do espectro. Na 
tabela 5.1, poder-se-á analisar as características apresentadas e medidas 
no sistema. 
 
Tabela 5.1- Características do myBrain. 
CMRR 146,9 dB @ 1000 amostras/s 

IRN 0.8 µVrms (0.1-65Hz) @ 
1000 amostras/s 

 
Foram medidos um CMRR de 146,9 dB e um IRN de 0,8 µVrms numa 

banda de frequências de 0,1-65 Hz, para uma frequência de aquisição de 
1000 amostras/s. 

5.2 Playback de Sinais de Origem Epilética 

Para testar a validade de aquisição de sinais de EEG de origem 
epilética no sistema proposto no cap. 3, foi aplicada a técnica de playback 
ilustrada na Figura 5.3 [4]. Para se realizar o playback dos sinais, foi 
utilizada a saída áudio de um computador com um conversor digital-
analógico (DAC) de 24 bits de resolução [5]. Uma amostra de 1 hora de 
sinal do sujeito 3 da base de dados CHB-MIT Scalp EEG dataset [6], foi 
convertida para 24 bits numa banda de tensão de ±6 V. Foi utilizado o 
software MatlabÒ versão 2016b para a geração dos sinais através da placa 
de som que foi conectada a um elétrodo da plataforma desenvolvida. Entre 
o DAC e o elétrodo, foi ainda implementado uma divisão de tensão, por 
forma a diminuir a amplitude do sinal 60000 vezes, para que a saída do 
sinal do DAC pudesse estar numa gama de amplitude de 0-100 µV, 
comparável aos sinais originais de EEG. Os sinais foram amostrados pelo 
DAC a 1000 amostras/s, assim como a frequência de amostragem da 
plataforma desenvolvida. 

O DAC e o ADC foram inicialmente sincronizados através de uma 
onda quadrada reproduzida no MatlabÒ pela placa de som e respetivo 
DAC.  
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Figura 5.3- Esquema representativo da técnica de playback utilizada. 

 
A Figura 5.4 mostra uma janela de 1 segundo de sinal original 

sobreposto ao sinal adquirido do canal Fp1-F7. Poder-se-á observar a 
semelhança entre os dois sinais na Figura 5.5, também refletida pelo 
coeficiente de correlação de Pearson com valor de 98%. 
 

 
Figura 5.4- Janela de 1 segundo de sinal do canal Fp1-F7 original versus sinal 

adquirido pela técnica de playback. 
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Figura 5.5- Gráfico de coeficientes de correlação de Pearson entre o sinal original e o 

sinal adquirido pela técnica de playback do canal Fp1-F7. 
 

5.3 Aquisição de Sinais com Ritmo Alfa 

Com o objetivo de comparar o sistema de aquisição de sinais EEG 
com outros sistemas disponíveis comercialmente, a plataforma 
desenvolvida foi também testada na aquisição do ritmo alfa. Nesta 
comparação foi utilizado um sistema de aquisição da marca Brain 
ProductsÒ designada de actiChampÒ [7] e elétrodos ativos actiCAPÒ [8]. A 
plataforma actiChampÒ compreende 32 canais de aquisição com 24 bits 
de resolução, CMRR anunciado superior a 100 dB, máxima frequência de 
amostragem de 50 kHz, interface de comunicação de dados USB, 
impedância de entrada superior a 1000 MW e aproximadamente 2 µVpp 
de ruido numa banda de frequências de 0.1-30 Hz. O sistema actiCAPÒ 
consiste em 32 elétrodos ativos de gel, com impedância de entrada 
superior a 200 MW, e ruido inferior a 2 µVpp numa banda de frequências 
de 0.1-35 Hz. 

O ritmo alfa foi medido nos dois dispositivos em simultâneo 
(actiChampÒ+actiCAPÒ e myBrain) numa montagem de elétrodos 
representada na Figura 5.7. Em ambos os dispositivos, os sinais foram 
adquiridos a 1000 amostras/s, e posteriormente filtrados numa banda-
passante 2-30 Hz segundo o método anteriormente descrito recorrendo a 
um filtro Chevyshev do Tipo II. 

Cinco indivíduos foram instruídos para fechar os olhos e relaxar. Dez 
segundos depois, foi pedido aos mesmos para abrir os olhos. Os sinais 
foram adquiridos simultaneamente em 4 localizações distintas (Fp1, Fp2, 
O1, O2) nos dois dispositivos. Utilizou-se um sinal de sincronização entre 
os dois dispositivos. 

A Figura 5.5a mostra a semelhança entre os sinais adquiridos por 
ambos os dispositivos nos 4 canais. A Figura 5.6b ilustra a densidade 
espetral de potência (power spectral density -PSD) dos canais O1 e O2 em 
ambos os dispositivos no período em que os sujeitos estavam de olhos 
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fechados. Na Figura 5.6c está representada a PSD dos mesmos canais, 
mas no período em que os sujeitos estavam de olhos abertos. 
 

 

 

 
Figura 5.6- Paradigma do ritmo alfa: a) janela de sinal adquirido; b) PSD dos canais 
occipitais no período de olhos fechados; c) PSD dos canais occipitais no período de 

olhos abertos. 
 

O pico de amplitude na banda de frequência de 8-12 Hz é 
representativo do ritmo alfa que se apresentou na região occipital. De 
todos os fenómenos relativos ao ritmo alfa observados, os sinais 
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mostraram elevada correlação nos 4 canais entre dispositivos [ρ=0.74-
0.92 (min-max)]. 

Foi também calculado o rácio entre o sinal e o ruido (SNR) para os 
canais O1 e O2 nos dois dispositivos. O método de cálculo do SNR para 
aquisições de EEG foi já descrito de diferentes formas [1, 9, 10]. Neste 
estudo, o SNR foi calculado tendo como base estudos anteriores [1, 11] 
que descrevem da seguinte forma (equação 5.3): 
 

G0/ = 20	567(8 H $é:+?JKLMNOPN	PQ	ROSQTQUUQ
$é:+?JKLQUVQWSTX	WXYVZQSXE$é:+?JKLMNOPN	PQ	ROSQTQUUQ

[ (5.3) 

 
A potência do sinal é definida como a média da PSD na banda de 

frequência de interesse, enquanto a potência do ruido como a média da 
PSD fora da mesma banda de frequência. Para os sinais adquiridos 
durante o período de olhos fechados, a banda de interesse corresponde 
ao ritmo alfa (8-12 Hz). A PSD foi calculada recorrendo ao método de 
estimativa do espectro de Welch numa janela de 1 segundo com 75% de 
sobreposição da janela [1]. 

Em ambos os dispositivos, cada canal foi ainda filtrado numa banda 
passante de (2-30Hz) com um filtro Chevysheb do tipo II que foi aplicado 
nos dois sentidos temporais para eliminar a distorção de fase [1, 2]. 

Os resultados dos 5 sujeitos testados, apresentaram uma média de 
SNR de 22,8 dB para o canal O1 no sistema actiCHampÒ e 20,4 dB para 
o sistema myBrain. No canal O2, o sistema actiChampÒ apresentou uma 
média de SNR de 23,9 dB e 23,2 dB no sistema myBrain. 
 

5.4 Aquisição de Potenciais Evocados Visuais 

A avaliação clínica da função cerebral depende frequentemente da 
avaliação de sinais fisiológicos que dependem do comportamento dos 
sujeitos e assim, a avaliação torna-se subjetiva e suscetível a vários fatores 
confundidores (por exemplo, interpretação de instruções, capacidade 
atencional, estado emocional, entre outros). Os potenciais evocados, 
derivados do EEG, são muitas vezes utilizados para dar medidas objetivas 
e fisiológicas da função cerebral [12]. Vários sistemas de aquisição de EEG 
foram já testados com o paradigma dos potenciais evocados em 
comparação com plataformas comerciais [13-16]. 

Os potenciais evocados visuais (steady-state visually-evoked potentials 
– SSVEP) são potenciais oscilatórios elétricos que são evocados no cérebro 
quando um individuo está visualmente focado num estimulo que está a 
cintilar numa frequência de 6 Hz ou superior [17]. Estes sinais apresentam 
maior evidência na região occipital (córtex visual), numa apresentação 
próxima da sinusoidal e com a mesma frequência fundamental da 
frequência de cintilação do estímulo, incluindo os seus harmónicos. 

Um paradigma de SSVEP foi aplicado através da utilização da 
plataforma de software OpenVibeÒ [18] com os dois dispositivos de 
aquisição (actiChampÒ e myBrain) sincronizados e ambos com a 
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frequência de amostragem de 500 Hz. Foram utilizados 4 elétrodos 
posicionados nas regiões Fp1, Fp2, O1 e O2, como demonstrado na Figura 
5.7. Os elétrodos dos dois dispositivos foram colocados a 2 cm de distância 
em cada localização para evitar que os elétrodos do sistema myBrain fosse 
contaminado com o gel dos elétrodos actiCAPÒ [4]. 
 

 
Figura 5.7- Posicionamento dos elétrodos das plataformas actiChampÒ e myBrain. 

 
O paradigma de SSVEP proposto na plataforma OpenVibeÒ, consiste 

em 3 passos de processamento dos sinais de EEG: o algoritmo de treino, 
o algoritmo de treino do filtro CSP7 (common-space pattern) [19], e o 
algoritmo classificador [18]. Durante o treino, 24 sequências de 
estimulação intercaladas com períodos de repouso foram realizadas. Cada 
sequência incluiu 7 segundos de estimulação visual (o alvo cintila à 
frequência pré-estabelecida) seguidos de 4 segundos de repouso. Antes de 
cada período de estimulação, um dos quadrados é marcado por uma seta 
amarela (Figura 5.8a). Os sujeitos focaram a sua atenção visual no 
quadrado marcado durante todo o período de estimulação. Cada quadrado 
é marcado 8 vezes durante toda a experiência. A experiência foi 
configurada para 3 diferentes frequências de estimulação (12 Hz, 15 Hz e 
20 Hz), sendo que cada frequência foi utilizada 8 vezes. Uma vez 
adquiridos os dados, o algoritmo CSP foi utilizado para gerar os 
coeficientes de dois canais virtuais que melhor distinguissem as 
frequências de estimulação nos sinais adquiridos (Figura 5.8 b/c). Neste 
algoritmo, os sinais adquiridos dos 4 canais de EEG foram inicialmente 
filtrados numa banda passante de 11.75-12.25 Hz, 14,75-15,25 Hz e 
19,75-20,25 Hz através de um filtro IIR (Infinite Inpulse Response) de 4ª 
ordem do tipo Butterworth. Os sinais resultantes (4 canais x 3 frequências) 

                                                        
7 O CSP é um algoritmo extensamente utilizado em processamento de sinal para a 
separação de um sinal multivariado em subcomponentes que apresentam máxima 
diferença de variância entre duas janelas de sinal. 
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foram divididos em janelas de 1 s e então processados pelo filtro CSP para 
se alcançar os coeficientes por canal que melhor distinguissem as 
diferentes frequências de estimulação visual. Para isso foram utilizados 2 
grupos de vetores próprios que foram calculados de acordo com o 
algoritmo de regularização de Tikhonov8, de onde se retiraram os maiores 
valores como coeficientes do filtro CSP. 

Já no algoritmo classificador, os sinais dos 4 canais de EEG adquiridos 
foram transformados em 2 canais virtuais de acordo com os coeficientes 
do filtro CSP. Seguidamente, os sinais filtrados foram divididos em janelas 
de 1 s onde os seus valores foram elevados ao quadrado. Foi então 
aplicado o logaritmo natural à média de tensão de cada janela. Os 
resultados de cada janela para cada um dos 2 canais virtuais constituem 
uma tabela de características para 3 classes possíveis: 12 Hz, 15 Hz e 20 
Hz. A tabela resultante foi depois submetida a um classificador do tipo 
Support Vector Machine9 (SVM-método de aprendizagem supervisionado) 
[20, 21], com o objetivo de detetar a classe a que pertence cada janela de 
1 s. Os resultados de classificação foram validados por um teste de 
validação cruzada do tipo 10-fold. 

 

                                                        
8 A regularização de Tikhonov, também designada de regularização linear, é um 
método matemático de resolução do problema dos least-squares enquanto se utiliza 
a regularização para minimizar a solução resultante do problema. 
9 Método matemático de aprendizagem supervisionada linear binário não 
probabilístico que analisa dados e reconhece padrões, usado para classificação e 
análise de regressão. 
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Figura 5.8- Paradigma SSVEP do OpenVibeÒ: a) interface de utilizador usada para 

estimulação dos potenciais SSVEP; b) exemplo do espectro de frequência dos canais 
occipitais O1 c) exemplo do espectro de frequência dos canais occipitais O2. 

 
 

Na tabela 5.2 são apresentadas as percentagens de classificações 
bem-sucedidas para os 5 sujeitos testados, em ambos os sistemas. 
 
Tabela 5.2- Percentagens médias de classificações corretas no paradigma SSVEP. 
Sujeito myBrain actiChamp® 

 12 Hz 15 Hz 20 Hz 12 Hz 15 Hz 20 Hz 

1 84% 81% 78% 80% 79% 90% 
2 82% 82% 89% 76% 85% 86% 
3 86% 79% 82% 82% 81% 83% 
4 74% 84% 77% 78% 88% 89% 
5 87% 78% 81% 84% 78% 79% 

Média 83% 81% 81% 80% 82% 85% 

 
Os dois dispositivos obtiveram desempenhos comparáveis no que diz 

respeito à percentagem de classificações corretas no paradigma SSVEP. A 
maior percentagem de discriminação resultante diz respeito á plataforma 
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actiChamp® (90%), enquanto a menor percentagem corresponde à 
plataforma myBrain no sujeito 4 para a frequência de 12 Hz (74%). Em 
média a plataforma actiChamp® obteve uma percentagem de 
discriminação 82,3%. A plataforma myBrain obteve uma média de 
discriminação de 81,6%. 
 

5.5 Avaliação do Algoritmo de Deteção de Eventos Epiléticos 

5.5.1 Base de Dados Pública de Sinais EEG 

A metodologia de classificação e deteção de eventos epiléticos foi 
aplicada na EEG Scalp CHB_MIT dataset [6]. A base de dados consiste em 
aquisições de vários dias em 22 sujeitos do Hospital Pediátrico de Boston. 
No período de aquisição de EEG, os indivíduos estiveram inibidos de 
medicação anti-convulsão para melhor caracterização dos sinais. Os sinais 
foram adquiridos com uma frequência de amostragem de 256 amostras/s 
e 16 bits de resolução. Os elétrodos estão dispostos segundo o standard 
10-20, e organizam-se em 23 canais bipolares: FP1-F7, F7-T7, T7-P7, P7-
O1, FP1-F3, F3-C3, C3-P3, P3-O1, FP2-F4, F4-C4, C4-P4, P4-O2, FP2-F8, 
F8-T8, T8-P8, P8-O2, FZ-CZ, CZ-PZ, P7-T7, T7-FT9, FT9-FT10, FT10-T8 e 
T8-P8. 

Nos sinais adquiridos estão identificados todos os eventos de 
convulsão em ficheiros marcadores cedidos na própria base de dados. 

5.5.2 Resultados do Algoritmo de Deteção 

Numa primeira fase, o algoritmo calculou um Threshold de decisão 
baseado no valor máximo de RMS filtrado numa janela de sinais livre de 
artefactos e eventos epiléticos. Depois, foi então calculado o RMS de cada 
canal numa janela em movimento de 0,5 segundos, e tomada a decisão 
em função do Threshold pré-calculado. 

Na Figura 5.9 está representado um segmento dos sinais do individuo 
1, com alguns sinais de EEG, RMS filtrado e o Threshold. De notar a 
diferença entre o momento antes e após o inicio da convulsão na 
sobreposição da onda de RMS calculada e o Threshold. 
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Figura 5.9- Exemplo do algoritmo aplicado num segmento de sinal do sujeito 1. 

Figura 5.9:  
 

 
Na Tabela 6.2, estão apresentados os resultados de sensibilidade 

(equação 5.4) e especificidade (equação 5.5) do algoritmo desenvolvido. 
 

\]^\_`_5_aba] = c<#:?:<+#D%	dD%+>+cD%
c<#:?:<+#D%	dD%+>+cD%e;?@%D%	=<B?>+cD%  (5.4) 

 
]\f]g_h_g_aba] = c<#:?:<+#D%	=<B?>+cD%

c<#:?:<+#D%	=<B?>+cD%e;?@%D%	dD%+>+cD%  (5.5) 

 
De notar que o algoritmo apresentou uma sensibilidade média de 

cerca de 97,7% e especificidade de 99,7%. Poder-se-á também constatar 
que o Threshold calculado para cada individuo é variável entre 20,5-72,3 
µV. 
 
Tabela 5.3- Resultados da aplicação do algoritmo baseado na morfologia e forma de 
onda. 

Sujeito Sensibilidade Especificidade Threshold (μV) 
1 99,4% 99,4% 33,8 

2 97,1% 99,8% 35,4 
3 98,8% 99,7% 20,5 
4 99,6% 99,4% 68,2 
5 96,9% 99,9% 40,7 
6 94,3% 99,9% 72,3 

Média 97,7% 99,7% 45,2 
 

O algoritmo apresentou ainda uma taxa de geração de falsos positivos 
(FDR) média de 7 eventos/h. 
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5.6 Discussão 

A plataforma desenvolvida neste estudo, foi testada no que diz 
respeito à aquisição de sinais de EEG de indivíduos com epilepsia. Para tal, 
utilizou-se a técnica de playback de sinais de origem epilética. Esta técnica 
anteriormente descrita [4], apresenta como mais valias a fácil montagem 
laboratorial, sendo que não são consideradas variáveis que normalmente 
estão presentes em ambiente real, como por exemplo a mobilidade dos 
sujeitos e respetivas interferências no sinal EEG. Apesar da finalidade da 
plataforma desenvolvida ser a monitorização de indivíduos com epilepsia 
em ambiente não controlado, a aquisição de sinais devidos a eventos 
epiléticos torna-se muito complexa e demorada. Neste sentido, e porque 
este tipo de análise poderia ser um processo extremamente moroso, 
procedeu-se ao playback de sinais pré-adquiridos em indivíduos com 
epilepsia. A utilização do circuito de divisão de tensão colocou os sinais 
nos níveis de amplitude adequados aos do EEG, tendo, no entanto, 
possivelmente também inserido algum ruido, o que poderá explicar a 
diferença entre os sinais. 

O sistema aqui apresentado foi estudado e comparado com um 
sistema de aquisição comercial em modo streaming. Como demostrado, os 
dois sistemas apresentaram resultados similares, tanto no teste do 
paradigma do ritmo alfa como no paradigma dos potenciais evocados 
(SSVEP), apesar das limitações descritas das aquisições same-time 
diferente-place [4]. Algumas das diferenças nos sinais poderão ser 
justificadas pela localização dos elétrodos. Os elétrodos frontais do 
actiChampÒ foram posicionados lateralmente às localizações originais (as 
localizações dos elétrodos do myBrain). O elétrodo de referência do 
actiChampÒ também foi colocado anteriormente à localização original 
(elétrodo de referência do myBrain). Nestas localizações, os artefactos 
oculares não se mostraram tão evidentes nos canais Fp1 e FP2 do 
actiChampÒ, em contraste com o sistema myBrain e esta poderá ser a 
razão da correlação menor (r=0,74) entre estes canais. O posicionamento 
diferente nos canais O1 e O2 apresentou um impacto menor na correlação 
entre os sistemas (r=0,92). 

Apesar das limitações implícitas neste tipo de comparação [4], os 
sinais apresentaram ainda assim correlação elevada, especialmente na 
região occipital. Este é um resultado promissor porque a região occipital é 
uma das localizações mais desafiantes no que diz respeito à qualidade dos 
sinais de EEG, devido à presença de cabelo e da forma da cabeça. 

Em relação ao paradigma do ritmo alfa, os picos de amplitude na 
banda alfa (8-12 Hz) ficou presente no espectro de frequências em ambos 
os dispositivos. Também no nível de SNR, ambos os dispositivos 
apresentaram resultados similares, apesar do sistema actiChampÒ 
apresentar resultados superiores. Apesar do sistema proposto neste 
estudo apresentar resultados similares, a utilização de elétrodos secos 
(myBrain) versus os elétrodos com gel (actiCAPÒ) com um circuito 
integrado de acondicionamento do sinal no próprio elétrodo acabam por 
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mostrar a superioridade de qualidade nos sinais adquiridos. A menor 
impedância pele-elétrodo que geralmente se regista em elétrodos ativos 
com gel (actiCAPÒ) resulta sempre em sinais com um rácio de sinal-ruido 
superior.  

Os resultados da aplicação do paradigma SSVEP mostraram 
percentagens de classificação elevados comparativamente a outros 
estudos [22, 23]. Estes resultados poderiam ser ainda melhorados pela 
inclusão de mais canais occipitais, como recomendado [24]. 

O sistema aqui proposto apresentou sinais com níveis de ruido 
comparáveis a sistemas comerciais (aproximadamente 1 µVpp), sem a 
utilização de elétrodos com gel ou circuito de acondicionamento de sinal 
no próprio elétrodo, tendo-se demostrado assim a sua validade na 
aquisição de sinais de EEG. O baixo nível de IRN e elevado CMRR 
comparável a outros dispositivos de aquisição de EEG [25], acabam por 
possivelmente colmatar as menores valias da utilização de elétrodos secos. 

Sendo o objetivo principal deste estudo o desenvolvimento de uma 
plataforma de aquisição de EEG para monitorização de pacientes com 
epilepsia, entendeu-se como fulcral, a fácil generalização do algoritmo de 
deteção. Assim, o algoritmo deveria ter a capacidade de deteção de 
eventos epiléticos em qualquer individuo, com o mínimo de pré-
processamento necessário para a sua personalização.  

O desenvolvimento do algoritmo baseado na morfologia e forma de 
onda apresentou resultados médios de sensibilidade e especificidade 
elevada, apesar do número de FDR ser também elevado. O algoritmo foi 
sintonizado para o máximo de sensibilidade, o que por sua vez teve um 
impacto na falsa deteção. No entanto, e como já descrito anteriormente 
[24], na impossibilidade de obter elevadas sensibilidade e especificidade 
em aquisições prolongadas de EEG, é preferível um FDR mais elevado 
(elevada sensibilidade) do que muitos falsos negativos, uma vez que se 
determinados eventos patológicos não forem classificados, poderão nunca 
ser observados na inspeção visual dos profissionais que requereram o 
exame. 

No sentido da diminuição dos artefactos, neste algoritmo foi utilizada 
a filtragem recorrendo à Transformada Wavelet. A utilização da 
Transformada Wavelet teve como principal motivação o fato de outros 
algoritmos standard de atenuação de artefactos, como por exemplo o blind 
source separation- canonical correlation analysis10 (BSS-CCA) [26], ser 
computacionalmente bastante exigente. Foram realizados alguns testes 
piloto para testar a viabilidade do BSS-CCA no sistema desenvolvido, 
contudo esta solução mostrou-se impraticável do ponto de vista temporal, 
no conjunto de canais proposto (32 canais). Assim, e uma vez descrita 
extensamente a utilização da Transformada Wavelet no pré-processamento 

                                                        
10 Técnica aplicada aos sinais de EEG com a finalidade de inibição de artefactos que 
se baseia no método estatístico de análise de correlação canónica (CCA) aplicado 
como método de separação cega de fontes (BSS). O método não só identifica as 
fontes de sinal como extrapola fatores de atenuação na propagação de sinais. 
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de sinais de EEG na deteção automática de eventos [27, 28], optou-se por 
utilizar este método no algoritmo proposto. 

Apesar da elevada sensibilidade obtida no algoritmo, a percentagem 
de FDR foi elevada em comparação com outros algoritmos já descritos 
[29]. No entanto, a base de dados onde os algoritmos de deteção de 
eventos epiléticos são estudados é um fator de sucesso da maior 
importância. Muitos são os estudos onde os algoritmos de deteção são 
aplicados em bases de dados pré-processadas para o efeito, 
apresentando-se como principal exemplo a base de dados disponibilizada 
pela Universidade de Bonn [30]. Nesta, os dados são disponibilizados em 
5 grupos pré-classificados, segmentados sem identificação de canal nem 
estrutura temporal do canal de onde os segmentos foram retirados. Não 
tendo em consideração a natureza temporal evolutiva e espacial dos 
padrões ictais refletidos no EEG [31] dos sujeitos com epilepsia, os 
algoritmos desenvolvidos poderão não enquadrar o problema da deteção 
real da forma mais conveniente. Outros algoritmos desenvolvidos, 
estudaram métodos de deteção em bases de dados de 
electrocorticograma (ECOG) [32-34]. Os resultados destes estudos não 
poderão ser extrapolados para sinais de EEG, uma vez que os sinais de 
ECOG apresentam uma relação sinal-ruído e expressão muito superiores 
às dos sinais de EEG e são praticamente livres de artefactos. 
Adicionalmente, os sinais ECOG apresentam ainda uma superior resolução 
espacial, dada a localização dos seus elétrodos no suposto foco cerebral 
da atividade epilética [35]. 

Um estudo recente [36], aplicado na mesma base de dados aqui 
utilizada, apresentou 99,9% de sensibilidade e 87,5% de especificidade na 
deteção de eventos epiléticos. O algoritmo utilizou um vetor de 264 
características (176 características do domínio da frequência e 88 
espectrais) que foram obtidas de segmentos de sinal de 2 segundos.  

Outro estudo [37], apresentou 98,5% de sensibilidade e 84,2% de 
precisão em segmentos de sinal de 1 segundo. Os resultados foram 
alcançados com vetores de 20 características por canal. 

Nestes estudos foi utilizada uma metodologia bastante diferenciada 
da aqui proposta, uma vez que os algoritmos de decisão são baseados em 
métodos de aprendizagem supervisionada, o que pressupõe a pré-
marcação dos eventos patológicos e posterior treino da máquina de 
decisão para ajustar a função decisora. Não só este processo pressupõe à 
partida que o individuo a ser monitorizado já tenha sinais pré-adquiridos 
para o cálculo da função de decisão, como o número de características a 
serem calculadas numa cadência de 1 ou 2 segundos se torna 
computacionalmente muito exigente para uma tomada de decisão 
próxima do tempo real. 

Assim, e quando comparados os resultados deste estudo a estudos 
já realizados na mesma base de dados, poder-se-á constatar resultados 
similares do ponto de vista de classificação dos eventos epiléticos, 
utilizando um método baseado na morfologia e forma de onda, com 
personalização e sem necessidade de treino do algoritmo para a deteção. 
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Apesar dos resultados promissores obtidos no estudo da algoritmia 
aqui proposto, algumas limitações deverão ser cuidadosamente 
perspetivadas. A análise dos algoritmos aqui levada a cabo deverá 
compreender um maior número de sujeitos para se poder tirar elações 
mais sustentadas. Além disso, o algoritmo que efetivamente foi aplicado 
na plataforma de aquisição, apresenta como menor valias a elevada FDR, 
o que em condições de monitorização real poderá ainda tomar valores 
mais elevados devido aos possíveis artefactos gerados, principalmente os 
devidos ao movimento. Deverão ser desenvolvidos no futuro métodos de 
identificação e inibição de artefactos mais robustos, eventualmente com a 
aquisição paralela de outros sinais que não os de EEG [42], para que assim 
o algoritmo de deteção mantenha as mesmas características de elevada 
sensibilidade e especificidade com baixo FDR. 
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6. Discussão e Conclusões 

Discussão e Conclusões 
 

 

O trabalho apresentado nesta tese tem como objetivo geral o 
desenvolvimento de uma plataforma de aquisição de EEG sem fios para a 
monitorização da epilepsia, baseada num sistema de biotelemetria 
baseado em componentes COTS (commercial-off-the-shelf) e elétrodos 
secos. Relativamente aos sistemas convencionais de aquisição de EEG, 
pretendia-se: 

i. Diminuir o tempo de preparação dos indivíduos e 
possibilitar a utilização de um sistema de monitorização 
prolongada sem recorrer a gel eletrolítico ou qualquer efeito 
abrasivo da pele; 

ii. Permitir utilizações prolongadas de EEG sem 
degradação da qualidade dos sinais; 

iii. Proporcionar a monitorização dos indivíduos com 
epilepsia sem qualquer restrição de mobilidade no meio- 
através de uma ligação sem fios entre o sistema de aquisição 
e a estrutura principal de visualização e alerta; 

iv. Possibilitar não só a aquisição de um elevado número 
de canais de EEG numa frequência de amostragem e 
resolução elevadas, como também o processamento local dos 
dados adquiridos no sentido da identificação e imediata 
transmissão de eventos epiléticos. 
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Os resultados apresentados nesta tesa debruçaram-se sobre os 
referidos objetivos apresentando as seguintes soluções: 

i. Elétrodo seco para a aquisição de biopotenciais; 
ii. Um sistema de biotelemetria de elevada capacidade 

computacional; 
iii. Algoritmo capaz de discriminar e identificar eventos 

epiléticos próximo do tempo-real; 
iv. Plataforma portátil e de média dimensão que o 

paciente usa num chapéu. 
 

6.1 Elétrodo seco para aquisição de biopotenciais 

Esta tese apresentou uma alternativa aos elétrodos convencionais 
para a aquisição de EEG baseada em sondas [1]. Cada elétrodo é 
constituído por 32 sondas soldadas num PCB, cuja constituição permite 
uma boa adaptabilidade à forma irregular do escalpe. Cada sonda é então 
constituída por um pistão, um cilindro, uma mola e uma cabeça. Sendo 
revestidos por uma camada externa de cerca de 0,5 µm de ouro, os testes 
demostraram um comportamento estável no que diz respeito à 
impedância ao longo do tempo de aquisição. Foram ainda utilizados na 
aquisição de sinais de EEG em paradigmas reais, tendo-se encontrado 
resultados similares a uma plataforma comercial que utiliza elétrodos 
ativos com gel. 

Em conclusão, os elétrodos com sondas poderão constituir uma boa 
opção comparativamente aos elétrodos convencionais de Ag/AgCl para 
utilizações prolongadas pois apresentam elevada biocompatibilidade, 
resistência e capacidade de adaptação ao escalpe. 

Adicionalmente, os novos elétrodos permitem encurtar o tempo de 
preparação dos indivíduos, assim como a possibilidade de aquisições 
prolongadas sem a necessidade de constante monitorização da 
impedância e substituição do gel eletrolítico. 

6.2 Sistema de biotelemetria para monitorização da 
epilepsia 

Um sistema de biotelemetria de dimensões reduzidas para permitir 
a integração numa estrutura de vestuário (chapéu), transforma a 
monitorização convencional de EEG numa prática mais atraente em 
aplicações clínicas, como por exemplo, no estudo de doentes epiléticos 
(cuja monitorização requer normalmente um período de vários dias) ou de 
outras doenças neurodegenerativas. 

Esta tese apresentou o desenvolvimento de um sistema de 
biotelemetria para aplicações biomédicas, mais especificamente para a 
monitorização de doentes com epilepsia, através da aquisição do EEG. O 
sistema de biotelemetria desenvolvido é capaz de adquirir sinais de 32 
canais, com 24 bits de resolução, a uma taxa de amostragem de 1000 
amostras/s, transmitir dados a uma velocidade máxima de 11Mbps e 
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consumo energético de 2,75 Wh. Apesar do protótipo atual ainda 
apresentar dimensões substanciais (70x75x22 mm), a sua miniaturização 
deverá ser realizada em trabalho futuro. 

Este sistema proposto permite uma maior mobilidade ao 
individuo/paciente, mantendo o poder de processamento próximo ao de 
um computador pessoal, para analisar os sinais recolhidos na mesma 
estrutura computacional. 

6.3 Estrutura de software para a manutenção da 
funcionalidade 

O sistema de biotelemetria baseia-se num single board computer 
(SBC) de elevado rendimento, com uma frequência de relógio de 1 GHz. 
Este tipo de sistemas de hardware é tipicamente acompanhado de um 
sistema operativo utilizado já em computadores pessoais. Apesar da 
facilidade de interface visual proporcionada pelos sistemas operativos 
desktop, apresenta como funcionalidade principal o multitasking de 
aplicações. De entre todos os sistemas operativos que podemos encontrar 
nos sistemas computacionais de alto desempenho baseados em 
microprocessadores ARMÒ, os baseados em LinuxÒ acabam por ser os 
mais predominantemente utilizados. 

Nesta tese, foi apresentado um sistema operativo baseado em LinuxÒ, 
com as várias instâncias de software constituintes do kernel, que depois de 
configuradas poderão permitir ao sistema o funcionamento em tempo real 
de determinadas tarefas (aquisição dos sinais na frequência de 
amostragem pretendida) paralelamente ao processamento de outras 
tarefas com menores restrições temporais (processamento dos dados no 
algoritmo de identificação de eventos epiléticos). 

Para tal, foi criado um módulo de software que funciona diretamente 
no kernel do LinuxÒ e outro módulo que funciona no userspace. Estas duas 
estruturas estão sincronizadas para permitir o desempenho pretendido. 
Foi ainda testada a possibilidade de utilizar um sistema operativo em 
tempo real (microkernel XenomaiÒ), em comparação com a utilização do 
sistema operativo convencional configurado em modo Preemptivo. 

Foi possível concluir que o sistema proposto funciona nas duas 
configurações propostas, sendo que a funcionalidade em tempo real é 
alcançada não só pela utilização do microkernel, como também no sistema 
operativo convencional desde que sejam atribuídas as corretas prioridades 
às tarefas, conjuntamente à utilização de estruturas de proteção 
concorrencial a áreas de código. 

6.4 Algoritmo de deteção de eventos epiléticos 

Nesta tese foi apresentado um estudo do problema da deteção de 
eventos epiléticos.  

A abordagem consistiu num algoritmo baseado na morfologia e 
forma de onda, com decisão baseada em regras. 
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O algoritmo atingiu elevado poder de discriminação e deteção de 
eventos epiléticos, sem a necessidade de qualquer tipo de treino ou pré-
marcação de eventos patológicos. 

Apesar da elevada sensibilidade e precisão do algoritmo 
desenvolvido, apresenta como principal limitação um FDR elevada quando 
em comparação com outros sistemas. Será então necessário, não só a 
evolução do algoritmo, como também possivelmente a inclusão de outros 
sinais (como por exemplo sinais de acelerómetros para a identificação de 
padrões de movimento como por exemplo a marcha), para a manutenção 
da mesma sensibilidade e precisão, mas em aquisições em ambiente real. 

Conclui-se assim, que o sistema proposto apresenta vários 
argumentos para a monitorização prolongada de indivíduos com epilepsia 
de forma autónomo, contínua e proporcionando a mobilidade quotidiana 
no meio. 

6.5 Trabalho futuro 

Material Elétrodos Secos 
Apesar da utilização de sondas com diferentes comprimentos para 

permitir o máximo de adaptabilidade e contacto com o escalpe, foi referido 
pelos indivíduos algum desconforto nos minutos iniciais de utilização. 
Alguns estudos [2, 3] apresentaram já soluções baseadas em outros 
materiais ou mesmo outra geometria. No futuro, e com o objetivo de 
aumentar o conforto de contacto e diminuição dos custos de produção, 
perspetiva-se a utilização e combinação de materiais condutores flexíveis, 
eventualmente com a possibilidade de impressão 3D e assim testar 
geometrias inovadoras. 
 
Miniaturização do sistema de biotelemetria 

O sistema de biotelemetria apresentado no capítulo 3 é ainda um 
protótipo que foi fabricado com a intenção de testar os vários circuitos e 
funções projetados. O trabalho futuro neste sistema de biotelemetria irá 
incidir na redução das suas dimensões atuais (70x75x22 mm) através da 
montagem de componentes eletrónicos superficiais de menores 
dimensões (foram essencialmente utilizados componentes de tamanhos 
0603 e 0402). O sistema de interface entre os cabos e a placa de circuito 
irá ser revista no sentido da diminuição de dimensões e aumento da 
resistência mecânica. 
 
Upgrade do microprocessador 

O sistema apresentado nesta tese apresenta como grande mais valia 
a possibilidade de adquirir uma elevada densidade de dados em tempo 
real, ao mesmo tempo que os processa através de um algoritmo de 
deteção de eventos. Esta elevada capacidade de gestão de dados poderá 
ser aumentada, tanto pelo número de canais, como pela exigência do 
algoritmo de deteção de eventos. Para isso, sistemas de microprocessador 
dual-core, quad-core ou mesmo octa-core poderão servir como um upgrade 
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do sistema para o aumento da sua capacidade de processamento. Uma 
vez que a plataforma aqui apresentada utiliza um sistema operativo 
LinuxÒ, e devido à sua grande portabilidade e escalabilidade, a adaptação 
do sistema proposto a novos microprocessadores está facilitada. No que 
diz respeito à alimentação deste tipo de sistemas, apesar da capacidade 
de processamento duplicar ou quadruplicar, com as novas técnicas de 
produção (10 nm) os níveis de consumo energético mantêm-se mais ou 
menos constantes para este tipo de SBC. Do ponto de vista energético, e 
uma vez que o sistema proposto apresenta ainda um consumo energético 
elevado de 2,75Wh, poderão ser exploradas outras arquiteturas de 
microprocessador (nomeadamente FPGAÒ – Field-Programmable gate 
Array) ou arquiteturas hibridas ARMÒ-FPGAÒ ou ARMÒ cortex-A8:A4Ò, onde 
um núcleo poderá ser utilizado para a leitura e pré-processamento dos 
sinais que quando detetam um evento poderão acordar o processador de 
alto desempenho (LinuxÒ) para a aplicação da algoritmia de deteção. Neste 
tipo de processador o consumo energético poderá ser diminuído uma vez 
que o núcleo de alto rendimento estaria maioritariamente em standby. 
 
Algoritmia de deteção de eventos epiléticos 

Nesta tese foi apresentado um algoritmo de deteção de eventos 
epiléticos baseado na morfologia e forma de onda. Apesar dos resultados 
promissores, o algoritmo ainda não foi testado em ambiente real, pelo que 
se espera uma diminuição da especificidade com um aumento da taxa de 
geração de falsas deteções devidas essencialmente à mobilidade dos 
utilizadores. Propõe-se então, não só a evolução do algoritmo proposto 
para uma maior especificidade, como também a utilização de outros sinais 
(nomeadamente os acelerómetros) para a diminuição e mesmo eliminação 
dos possíveis artefactos gerados. Os acelerómetros não só têm sido 
utilizados para a identificação de padrões de movimento humano (hoje 
praticamente todos os smartphones possuem aplicações de monitorização 
de movimento) como também na deteção de eventos epiléticos [4-6]. Com 
a inclusão destes sinais e seu processamento, poder-se-á não só identificar 
que movimentos os indivíduos poderão estar a realizar, como também o 
processamento dos sinais de EEG para a inibição dos artefactos de 
movimento [7-9]. 

Para além da deteção de eventos, um dos aspetos mais importantes 
a estudar é a existência de algum tipo de estímulo do quotidiano que esteja 
relacionado com a geração dos eventos patológicos. 

Atualmente, existem câmaras de filmar de dimensões reduzidas 
(Figura 6.1), que podendo ser sincronizadas com os sinais de EEG, por 
exemplo nuns óculos com câmara, poderão enriquecer a informação 
relacionada com os eventos epiléticos. A contextualização dos eventos 
patológicos poderá servir não só para a compreensão mais global destes 
acontecimentos como também na sua prevenção. 
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Figura 6.1- Smartglasses, com câmaras de filmar [retirado de [10]]. 

 
Algoritmia de predição de eventos epiléticos 

O sistema apresentado nesta tese propõe-se a realizar monitorizações 
tanto protocolares clínicas, como de longa duração de pacientes com 
epilepsia. A deteção automática dos possíveis eventos patológicos com 
sinalização num curto espaço de tempo apresenta grandes mais valias, 
essencialmente no diagnóstico da patologia. Na perspetiva terapêutica, a 
predição dos acontecimentos epiléticos acaba por ter uma maior 
importância, uma vez que prevendo um acontecimento patológico, 
poderão ser tomadas antecipadamente medidas para a sua cessação ou 
mesmo evitar que iniciem. Apesar de alguns investigadores apresentarem 
dúvidas relativamente à real possibilidade de prever eventos epiléticos [11, 
12], alguns estudos já mostraram resultados promissores nesse sentido 
[13, 14]. No futuro, o desenvolvimento e aplicação de algoritmos de 
predição de eventos epiléticos será devidamente analisado e estudado. 
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Anexo I- Esquema elétrico do circuito de PCB para a aquisição de EEG 
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ABSTRACT
The World Health Organisation has pointed that a successful health care delivery, requires effect-
ive medical devices as tools for prevention, diagnosis, treatment and rehabilitation. Several stud-
ies have concluded that longer monitoring periods and outpatient settings might increase
diagnosis accuracy and success rate of treatment selection. The long-term monitoring of epilep-
tic patients through electroencephalography (EEG) has been considered a powerful tool to
improve the diagnosis, disease classification, and treatment of patients with such condition. This
work presents the development of a wireless and wearable EEG acquisition platform suitable for
both long-term and short-term monitoring in inpatient and outpatient settings. The developed
platform features 32 passive dry electrodes, analogue-to-digital signal conversion with 24-bit
resolution and a variable sampling frequency from 250Hz to 1000Hz per channel, embedded in
a stand-alone module. A computer-on-module embedded system runs a LinuxVR operating sys-
tem that rules the interface between two software frameworks, which interact to satisfy the real-
time constraints of signal acquisition as well as parallel recording, processing and wireless data
transmission. A textile structure was developed to accommodate all components. Platform per-
formance was evaluated in terms of hardware, software and signal quality. The electrodes were
characterised through electrochemical impedance spectroscopy and the operating system per-
formance running an epileptic discrimination algorithm was evaluated. Signal quality was thor-
oughly assessed in two different approaches: playback of EEG reference signals and
benchmarking with a clinical-grade EEG system in alpha-wave replacement and steady-state vis-
ual evoked potential paradigms. The proposed platform seems to efficiently monitor epileptic
patients in both inpatient and outpatient settings and paves the way to new ambulatory clinical
regimens as well as non-clinical EEG applications.
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1. Introduction

The World Health Organisation states that a successful
health care delivery, requires effective medical devices
as tools for prevention, diagnosis, treatment and
rehabilitation [1]. Approximately, 50 million people
worldwide suffer from epilepsy, and nearly 80% of
those people live in low- and middle-income countries.
Globally, an estimated 2.4 million people are diag-
nosed with epilepsy each year, but in low- and mid-
dle-income countries this picture may be up to two
times higher. Technology can provide more inexpen-
sive and effective access to health care services. A very
recent study on a large population have shown that
the accuracy of epilepsy diagnosis can be increased by
approximately 20% just by increasing the average
acquisition time above the 30-min of current

electroencephalography (EEG) protocol [2]. Another
study also concluded that seizure events occur mostly
in outpatient environments which lead to non-optimal
diagnosis and treatment on current monitoring
approach [3].

The current clinical gold-standard for diagnosis of
epilepsy involves capturing abnormal EEG activity,
which is invaluable for decision making. The current
approach is time-consuming and expensive. Thus, as
an alternative, EEG ambulatory monitoring has been
pointed out as a promising tool to improve diagnosis,
classification, and treatment of patients with epilepsy
and other neurological disorders [4–8].

Several other approaches have been described for
epilepsy monitoring based on signals other than EEG.
Such studies are based on body movements
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(measured using accelerometers) [9], electrocardiogram
[10], or even galvanic-skin response [11]. Although epi-
lepsy patients can be monitored using these different
signals, the EEG analysis can be used for actual epi-
lepsy diagnosis based on focussed or generalised
abnormal activity, frequency occurrence, and the iden-
tification of triggers for convulsions. Traditional EEG
systems are not very convenient, especially due to
their bulkiness and the wires used for data acquisition.
During the EEG measurement protocol, patients must
complete a procedure in a room and cannot move
freely in their environment. Additionally, most medical
EEG products use wet EEG sensors to acquire low
noise brain signals. The application of such systems is
very time-consuming and forces the patient to remain
in a monitoring centre to replace the electrode gel
periodically, otherwise the signal quality is impaired.

As technology advances, EEG systems for inpatient
and outpatient monitoring have improved in many
aspects. A rising demand for portable and mobile EEG
systems has been noted. Many EEG system manufac-
turers are already producing wireless EEG systems
[12–15], and others have announced the production of
dry electrodes to overcome the usual limitations. The
long-term ambulatory monitoring paradigm raises
several concerns regarding portability, freedom of
movement, comfort, and aesthetics, while maintaining
the same signal quality. Patients tend to refuse long-
term usage of EEG systems that do not address these
concerns properly [16]. Thus, wearable and wireless
EEG systems for long-term patient monitoring should
be small, lightweight, energy-efficient, and computa-
tionally powerful to acquire, process, and communi-
cate data for critical decision making in any
environment [8,17].

Along with these features, guidelines from the
American Clinical Neurophysiology Society (ACNS) rec-
ommend that devices have 32–64 channels for good
spatial resolution, as well as a minimum monitoring
length of 24 h [18]. The ACNS also references the
usage of event detection algorithms to improve effi-
ciency, by diminishing communication bandwidth
needs. The integration of all the necessary features for
long-term monitoring of epileptic patients in a single
platform has already been reported using specially
designed implantable systems-on-a-chip (SoCs)
[19–25]. These systems usually rely on surgical inter-
ventions to implant electrocorticogram electrodes.
Although those systems have already shown good
results, their invasive approach limits their application
to the general epileptic population. Some other plat-
forms [12,26–29] and commercial products [15] have
been trying to accomplish practical outpatient

monitoring, but the features required for effective
long-term monitoring remain to be met in a single
device, especially if this device is made of COTS (com-
mercial off-the-shelf) technology. According to Voros
and Antonopoulos, the most needed technological
advances in EEG systems for outpatient are: wireless
connectivity, dry electrodes, signal resolution, sampling
frequency, comfort, portability, signal artefact attenu-
ation, event detection and event prediction [30].

In order to tackle these needs, traditional EEG sys-
tems rely on microcontrollers to acquire, save and
transmit EEG data, while a computer mainframe proc-
esses the signals for display and analysis [15,31,32].
To achieve an all-in-one system, the processing plat-
form must be fast enough to maintain the constraints
of real-time acquisition and process the signals at the
same time. Some platforms have tried to achieve
these goals by sacrificing some of state-of-the-art fea-
tures, such as signal resolution, sampling frequency,
and the number of channels due to restrictions on
transmission bandwidth and processing performance
[6,26–28,33,34].

With the advent of ARMVR core processors and espe-
cially designs based on COTS electronic parts, the abil-
ity to acquire and process large amounts of data has
become possible in single wireless devices. This large
family of microprocessors has mainly been developed
for mobile telecommunication devices and is behind
the success of operating systems such as AndroidVR ,
which is based on the LinuxVR kernel and its strong
performance is supported a multitasking graphical
user interface. However, the app ecosystem makes it
less suitable for real-time applications [35]. Even the
LinuxVR kernel itself was not developed with real-time
performance as a goal.

General purpose operative systems such as Unix-
basedVR and WindowsVR rely on multitasking functional-
ity to run more than one process simultaneously [36].
Multitasking is achieved by time sharing, which implies
the parallel distribution of system resources among all
active tasks. As a practical example, the OS can stop
(preemption) a given active task A in favour of another
active task B before A has ended. If there are more
active tasks, the OS may instruct the CPU to work on
each task before returning to task A. This process
occurs continuously, and as tasks are completed or
new ones initiated, the OS allocates resources accord-
ingly. This approach optimises average system per-
formance by ensuring that no single task monopolises
the system resources [36].

Due to multitasking design, general purpose OS
usually do not guarantee hard real-time tasks, i.e. peri-
odic tasks with critical time constrains (e.g. real-time
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data acquisition). Thus, the operative system ensures
tasks execution in soft real-time, i.e. the active exe-
cuted task is one for which timing requirements can
be statistically defined [37,38].

The common strategy to meet real-time deadlines
is to use software interrupts, which forces the OS to
return or leave from a given task at a designated time.
However, because interrupt resolution is typically
coarse, the utility of this approach is limited to slow
real-time tasks (task rate slower than the interrupt
rate) [36,39].

Another approach to ensure hard real-time tasks is
the usage of real-time operative systems (RTOSs) such
as Xenomai or RTAI [38]. These systems are appealing
because they are design specifically for real-time proc-
essing [39]. Basically, the LinuxVR approach to RTOS
consists on a micro-kernel that functions in parallel to
the LinuxVR -kernel. The real-time kernel allows the dir-
ect access to low level processing tasks (such as read-
ing a port) with the highest priority of execution. The
LinuxVR kernel allows the usage of non-real-time (NRT)
processes in parallel with the real-time ones, but with
lower priority of execution. To use the high functional-
ity of the full range of LinuxVR resources, the NRT proc-
esses can be run concurrently with the RT ones [37].

Although RTOSs may unite all the desirable features
for bio devices development [40], the costs are often
high, especially considering that they typically lack the
general-purpose functionality that would make them
useful for typical NRT applications.

Since 2.6 kernel version of LinuxVR , several software
structures were introduced for a more accurate soft
real-time performance in terms of task scheduling
latencies and high-resolution timers [39,41].

When developing a system with real-time constrains
under a general purpose OS, another aspect to con-
sider is the kernel space versus user space usage. User
space processes can only access a small part of the
kernel via an interface exposed by the kernel – the
system calls. If a process performs a system call, a soft-
ware interrupt is sent to the kernel, which then dis-
patches the appropriate interrupt handler and
continues its work after the handler has finished. On
kernel space, all the modules execute directly their
functions without system calls, and are also directly
scheduled to the kernel stack [36]. With all of that in
perspective, the usage of a NRT OSs seems to be the
most flexible choice when developing biomedical
embedded systems due to the general-purpose func-
tionality, although the RT constrains must be met to
achieve its functions.

With the evolution of microprocessors features that
support high level operating systems and all OS

developments, it is now possible to exploit the reliabil-
ity and zero cost of the LinuxVR operating system in a
high-power microprocessor targeting more autonomy
and capability for mobile health devices.

The system described herein aims to meet all the
necessary features for long and short-term monitoring
of epileptic patients, in both outpatient and inpatient
settings, all build with COTS electronic parts. Two
operation modes are proposed with different levels of
power consumption: a data streaming mode that is
more suitable for inpatient short-term monitoring, and
an event detection mode for outpatient monitoring.
The proposed system overcomes the state-of-the-art
specifications, with 32-channel EEG dry electrodes, 24-
bit resolution per channel, 1-ksps sampling frequency,
data storage for 24 h, wireless transmission of the EEG
data stream, and a novel feature of on-board data
processing through an epilepsy event detection algo-
rithm while acquiring EEG data in real-time. All these
features run on an NRT embedded LinuxVR platform.

2. System architecture

The EEG acquisition platform herein described is an
evolution of some previous work [42]. The system can
be divided into five major components: the EEG cap
and hat, where the circuit board and batteries are
attached; the dry EEG electrodes; the hardware respon-
sible for EEG data acquisition (analogue front-end and
driven right-leg circuit); the central processing and
transmission unit (CPTU); and the software which
includes the LinuxVR operating system and an epileptic
event detection algorithm. The system comprises 32
EEG dry electrodes that are connected to four ana-
logue-to-digital converters (ADCs) (each converter sup-
ports up to eight data channels) for data acquisition.
The CPTU includes a microprocessor that runs a LinuxVR

operating system to drive the data acquisition, record-
ing, analysis, and transmission to an external device.
To accomplish real-time data acquisition, a LinuxVR

module was developed to establish bidirectional com-
munication between the ADC and CPTU. Once the
acquired data arrive at the CPTU, it is saved on exter-
nal storage unit (SD-card).

The proposed system may function in two operat-
ing modes: streaming mode or detection mode. In
streaming mode, data are wirelessly streamed directly
to a visualisation terminal (stream mode for inpa-
tients), while on detection mode, data can be proc-
essed through an event detection algorithm and only
the alarm events are wirelessly transmitted (detection
mode for outpatients) (Figure 1). Nevertheless, the
acquired data are always stored locally. The CPTU can
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wirelessly send data through the IEEE 802.11 b/g
standard (Wi-FiVR ) or Bluetooth. Over Wi-FiVR , it can
transmit data using ad hoc or infrastructure network
while on Bluetooth only PAN topology.

On detection mode, the proposed platform can
communicate with a handheld device (smartphone,
tablet, smartwatch) that functions as router between
myBrain and Hospital mainframe (via 3G, 4G communi-
cation protocols).

3. Hardware

3.1. EEG cap and wearable hat

A wearable textile structure was developed to accom-
modate the electronics and batteries while maintain-
ing a more user-friendly and aesthetic appearance
(Figure 2). This structure is based on a hat design
(Figure 2(a)) and was built with three material layers.
The outer material layer has a conductive fabric coat-
ing connected to the electronic ground (Figure 2(c)),
that functions as a Faraday cage to block electric fields
and so reduce noise (electromagnetic shielding). The
inner layer is composed of several pockets where
the electronics and batteries are located (Figure 2(c)).
The electrode cap is made of elastic fabric (Figure 2(b)).
The electrode organisation and location comply with
the extended 10–20 standard for EEG electrode posi-
tioning [43], according to the Brain ProductsVR standard
32-channel actiCAPVR [44]. For each electrode location, a
plastic housing was specifically designed to attach to
the cap material to interface with the electrodes

(Figure 3(c)). On the lateral side of the hat, seven spe-
cially design pockets accommodate seven 2000mAh
lithium polymer batteries connected in parallel.

3.2. Dry electrodes

The electrodes use a pin contact interface configur-
ation [6]. As shown in Figure 3, the dry electrodes are
composed of two parts: a metallic interface with the
scalp (Figure 3(e)) and a shielded cable that connects
to the ADC (Figure 3(a)). The electrodes contact the
scalp using 32 gold-plated (0.25-lm plating) spring-
loaded beryllium/copper pins with 1.07-mm diameter
from Mill-Max 0908-2/7-15-20-75-14-11-0 [45]. Each pin
consists of a head, plunger, spring and barrel (Figure
3(d)). The electrodes were built with two different pin
lengths (7.5mm and 9.9mm) to compensate for the
different pressures applied by the stretchable cap
material on certain regions of the scalp (Figure 3(b)).
The 9.9mm electrodes were positioned on Fz, Cz, Pz
and FCz (reference electrode) for better contact with
scalp (regions with less pressure given from the
stretchable cap). When compressed, the maximum
stroke of each pin is about 1.47mm with an initial
force of 3 N. The 32 pins were soldered to a double-
layered printed circuit board with a female snap on
top. The reference electrode includes a simple buffer-
ing circuit using a TLC272 precision op-amp, which
offers high input impedance (1012X) and a low noise
function, as indicated by the ADS1299 application
datasheet [46].

Figure 1. Platform running modes.
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3.3. Analogue front-end

Four Sigma-Delta ADS1299 ADCs from Texas
InstrumentsVR were used for the front-end and data
conversion. These components feature a specific

design for EEG applications and support up to
eight channels, sampling frequencies between 250 sps
and 16 ksps, 24-bit resolution, instrumentation ampli-
fiers with Programmable Gain (PGA) of 1–24 with

Figure 3. Dry EEG electrode and cap: (a) electrode mechanical interface with plastic housing; (b) overall electrode position and
relation with the textile components; (c) plastic housing for electrodes on the cap; (d) electrode pin configuration; (e) assembled
electrodes.

Figure 2. myBrain textile components: (a) hat design; (b) electrode cap configuration; (c) outer layer coated with conductive
fabric.
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common-mode rejection ratio (CMRR) of 110 dB,
driven-right-leg (DRL) circuitry, input referenced noise
of 1lVpp (70Hz BW), and low power consumption of
5mW/channel. It is also described on datasheet that
each input presents impedance higher than 1GX. All
of the ADS1299’s specifications are configured through
25 registers, such as the sampling rate, PGA, reference,
DRL properties and leadoff detection. The ADCs were
programmed for a sampling rate of 1 ksps, PGA of 24,
internal reference of about 1=2 VCC, and a DRL circuit.
The four ADCs were connected in cascade mode and
share the same DRL output and reference signal. One
of the ADS1299s was configured and connected as a
master and defines the clock signal for the other three
ADCs (slaves). This configuration establishes synchron-
isation between the ADCs so that the 32 channels are
sampled at exactly the same time. The amplitude
dynamic range was set as ±2.25 V, which is provided
by a bipolar power source. In continuous reading
mode, the ADS1299 outputs an interrupt signal
(DRDY-Data Ready), which was used for the synchron-
isation of data readings with the CPTU unit.

3.4. Driven-right leg

On the proposed platform, a DRL circuit was used. All
the Common-mode outputs from the 32 and reference
channels were connected to the master ADS1299 BIAS
INV input. BIAS INV and BIAS OUT outputs were also
connected to a 1MX resistor according to IEC60601
standard [47]. BIAS REF was configured internally to be
at mid supply. On master ADS1299, the internal
opamp that provides the BIAS output was configured

to be powered on, while on slave converters it was
configured to be powered off (Figure 4).

3.5. Central processing and transmission unit

The CPTU consists of an IGEPVR COM embedded sys-
tem. It includes a DM3730 microprocessor with a sin-
gle-core ARMVR cortex-A8 running at 1GHz, 802.11 b/g
Wi-FiVR , and a Class 2 BluetoothVR 2.0þ EDR on-board
module. The platform runs on a Multitask Open-source
LinuxVR operating system (Poky distribution). The IGEPVR

New York expansion board was also used, which has a
constant voltage output of 1.8 V and was used to
power the digital circuits of the ADCs. The main func-
tions of this unit are data acquisition from the
ADS1299s, data storage on an SD card for backup and
offline analyses, digital data processing, and transmis-
sion by a TCP/IP or Bluetooth socket.

3.6. Software

3.6.1. Operating system

On this work, the operating system was built using
the LinuxVR 2.6 kernel release and configured in two
different ways. In the first configuration, the kernel
was compiled in Pre-emptible Kernel (Low-latency
Desktop) mode (NRT), while the second uses the real-
time sub-system enabled mode (Xenomai patch). High
resolution timer was also included on both kernel
configurations.

A kernel module was developed to interface the
ADCs with CPTU, and a user space application was
developed to deal with data storage, transmission and

Figure 4. DRL circuit.
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algorithm application. On both kernel configurations,
the module was programmed using standard LinuxVR

kernel API. No real-time functions were developed. On
the kernel module, a threaded interrupt was assigned
to the ADC “data ready”, so the kernel task could be
manipulated in terms of scheduling policy and priority.
The interrupt handler is responsible for reading ADC
data (at the millisecond scale) in an interrupt-safe spin-
lock, to ensure that this particular code would never
be stopped by another kernel task. The separation of
the hardware interface and data processing by the
respective use of the module and the application
allows the real-time priority control over the signals
acquisition, while data processing is made in
background.

3.6.2. Kernel module

Under LinuxVR operative system, the peripheral hard-
ware control is typically made through kernel modules.
Although some hardware may be controlled by user
space applications, on kernel space it can be used
locking structures on pieces of code, to allow uninter-
ruptible priority of functions (e.g. spinlocks, mutexes,
tasklets, etc.). The main functions of the module are to
read data at each hardware interruption, save data
readings for each second and enable the user space
application to access that data at each second. The
synchronisation between the module and the ADC
reading completion is provided by a DRDY interrupt
signal from the master ADC. The module was

programmed to create two equally sized memory
blocks: the first saves data readings at every interrupt
(“reading memory block”), and a mapped memory
block to be used as a “shared memory buffer” along
with the user space application. The period of each
interruption is determined by the programmed ADC
sampling frequency, and the module reads the con-
verted data and sends it to the “Reading memory
block” (Figure 5).

The module saves the readings continuously until
the block size is met (1 s" 32 channels "24 bits
" Sampling frequency). Then, it copies the data to the
“shared memory buffer” and turns a synchronisation
flag “ON”.

3.6.3. User space application

The user space application directly accesses the
“shared memory buffer” and checks the flag status.
Once the flag is “ON”, the application copies the entire
data array, saves it on the storage drive, and turns the
flag “OFF”. This process is done continuously and inde-
pendently of the operation mode.

Depending on the operation mode, the data are
then wirelessly transmitted to another device (stream-
ing mode), or processed through an event detection
algorithm (detection mode). On the latter, if a patho-
logical event is detected, an alarm signal is transmitted
to another device. The application can transmit data
over TCP-IP sockets (WiFi) or RFCOMM protocol

Figure 5. Software diagram of the overall system.
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(Bluetooth) depending on chosen signals sampling fre-
quency (1 ksps or 250 sps, respectively).

3.6.4. Epileptic-event detection algorithm

In the detection mode, the data on the “shared
memory buffer” are analysed by an epilepsy detection
algorithm. The algorithm is based on an amplitude
time-varying analysis along with spatial filtering and
decision-making based on rules. In previous work [48],
the algorithm showed good accuracy and sensitivity
for detecting epileptic events (sensitivity, specificity
and accuracy of 97.7%, 99.7% and 99.4% respectively,
false detection rate of 7 events/h and 1 s detection
delay). Here, the focus was centred on the processing
time for the two operating system configurations (pre-
empt and real-time). Briefly, the signals are primarily
filtered through an eight-order Daubechies wavelet
band-pass filter (2–32Hz) [49]. The filter uses a sev-
enth-level decomposition of the original signals into
the respective approximations and details, as well as
reconstruction with the selected frequency bands. The
discrete wavelet transform has shown good perform-
ance in terms of computational time [50].

Next, the signal’s root-mean-square (RMS) and mov-
ing filtered average are continuously calculated with a
0.5-s sliding window. The signals are compared point
by point with a preliminary calculated threshold given
by the maximum RMS moving average of a 30-s arte-
fact and event-free epoch. A hysteresis of ±10lV is
added to the threshold. As vertical and horizontal eye
movement artefacts may be detected above the
threshold, the algorithm ignores four channels (FP1-F7,
Fp1-F3, Fp2-F4, Fp2-F8). If at least 10 of the 19 EEG
channels are epileptic-like candidates, then the status
is considered as an epileptic-like epoch.

4. Platform performance evaluation
methodology

The platform was tested in terms of electrode feasibil-
ity, software functionality under different operating
systems task-scheduling policy configurations and EEG
signal accuracy.

4.1. Hardware

The dry electrodes were evaluated through electro-
chemical impedance spectroscopy (EIS) in order to
assess their impedance and frequency characteristics.
A three-electrode setup was used, which consisted of
a test electrode, Ag/AgCl reference electrode, and a
large-area (4mm" 4mm) platinum counter electrode.

The EIS was performed using a Gamry Reference
600TM Potentiostat. The area of the working electrode
was of 65.89mm2 [0.5352 (pin radius)"p" 2.29 (length
of submerged pins on solution)" 32 (number of pins
per electrode)]. The electrolyte was a saline solution
with a concentration of 0.9% NaCl. The experiment
was carried out at room temperature. The alternating
current excitation voltage was 10mV with a frequency
range of 0.1 Hz to 10 kHz. Three readings of the same
sample were performed to increase measurement reli-
ability. Data acquired from EIS were then fitted with
Gamry Electrochemical AnalystTM software according
to modified Randles model (instead of the double-
layer capacitor it is used the constant-phase-elem-
ent—CPE) (Figure 6) with Levenberg–Marquardt’s algo-
rithm [51]. The total impedance of electrode can be
given by Zuþ (Zp//ZCPE), and ZCPE is calculated with
Equation (1):

ZCPE ¼
1

Y0 jwð Þ/
(1)

Long-term electrode’s stability was measured during
6 h through an electrode-skin-electrode impedance
setup. First, one wet electrode (with electrolyte gel) on
Oz location, with reference electrode (FCz). Second,
the same electrodes montage but without the electro-
lyte gel. This location was chosen due to hair. The
impedance was measured through the ADS1299 lead-
off-detection function. On this mode, a 6 nA alternate
current is injected at each electrode at 31.2 Hz. As cur-
rent flows from the selected channel to the reference
channel, the signal’s RMS can be calculated for a given
time window. Through Ohms Law, the impedance can
be obtained as already described [52]. This test was
performed in one subject, and at each hour a 5-min
window was acquired.

The power consumption was assessed for different
resource configurations. In the most demanding con-
figuration, CPU runs at 1GHz clock frequency and data
from 32 channels are sampled at 1 ksps, scanned by
the event detection algorithm and streamed through
WiFi connection. A less demanding energy profile was
tested with no data transmission. In long-term moni-
toring setups, the WiFi module is mostly in standby

Figure 6. Electrode’s modified Randles model.
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mode. Once Bluetooth is also available, it can be used
instead of WiFi connection. Due to the narrower band-
width available on Bluetooth protocol, another power
consumption configuration was carried out, by
decreasing CPU clock frequency to 300MHz and sam-
pling frequency to 250 sps.

4.2. Software

OS was evaluated in terms of timing and multitasking
performance, mainly due to the real-time requirements
of data acquisition and event detection processing.
During the software tests, CPU frequency was set to
800MHz and ADC sampling frequency configured to
1 ksps. Then, each task was timed for both OS configu-
rations. The system call function get_time_of_day() was
used in timing variables.

The context switching and timer resolution was
tested specifically with an user space application writ-
ten in C language called rttest [53]. The scheduling pri-
orities were programmed to maximum priority over
SCHED-FIFO policy against the medium priority over
normal scheduling policy (SCHED-OTHER).

4.3. Signal quality

Signal quality was thoroughly assessed in two different
approaches: playback of EEG reference signals and
benchmarking with a clinical-grade EEG system in
both alpha-wave replacement and steady-state visual
evoked potential (SSVEP) paradigms. It was also ana-
lyzed the intrinsic signals noise along with the CMRR.

Intrinsic noise signal was measured in terms of the
input referred noise (IRN) of the ADC used on the

myBrain system. The IRN measurement protocol
requires that both the positive and negative leads of
an acquisition channel are connected to the system
ground. Using this protocol, a 1-min signal epoch was
acquired and bandpass filtered at 0.1–65Hz through a
IIR 4th order Butterworth. The INR was calculated in
terms of converter output RMS voltage, according to
Equation (2):

IRN ¼

ffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffi
1
N

XN

i¼1

x2i

vuut (2)

In order to measure the CMRR, a 20 Vpp sinusoid
waveform at 50Hz was generated through a TENMAVR

72-7710 and played into an acquisition channel, whose
positive and negative leads were short-circuited.
Following this procedure, a 1-min signal epoch was
acquired and the average peak-to-peak amplitude volt-
age calculated. The CMRR was given according to
Equation (3):

CMRR ¼ 20log10
ADIF

ACM

" #
(3)

A playback technique was applied in order to test
and validate the ability of the proposed platform to
reliably acquire pathological epileptic signals, as
depicted in Figure 7 [54]. The audio output a digital-
to-analogue converter (DAC) with 24-bit resolution
[55], was applied as the signal generator of the EEG
playback system. An 1-h epoch from 1 channel of the
CHB-MIT Scalp EEG dataset was converted to a 24-bit
±6 V scale [56]. MatlabVR played the signal through the
soundcard output, which was connected to an elec-
trode of the developed platform. A voltage divider

Figure 7. Playback scheme.
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was employed to decrease the signal amplitude by
60,000 times so that the DAC output would generate
a signal amplitude (5–100lVpp) comparable to the
original EEG. The output signal was generated at
1000 samples/s and the acquired signal was sampled
at the same frequency.

The DAC and ADC signals were synchronised
through a square wave produced by the DAC.
Pearson’s correlation coefficient was used to compare
the generated and sampled signals.

myBrain was also evaluated on the elicitation of
common EEG waveforms, such as alpha waves and
SSVEPs. A benchmark of myBrain against an estab-
lished EEG acquisition setup was also evaluated. The
alpha wave replacement paradigm was performed in
parallel with both myBrain and the Brain productsVR

actiChampVR device [57], with actiCAPVR electrodes [44].
actiChampVR comprises 32 acquisition channels with
24-bit resolution, CMRR higher than 100 dB, maximum
sampling frequency of 50 kHz, USB data communica-
tion interface, input impedance higher than 1GX and
approximately 2mVpp of intrinsic noise on the
0.1–30Hz frequency band. actiCapVR consist in 32 wet
active electrodes (gel required), with input impedance
>200MX, and <2mVpp noise on 0.1–35Hz frequency
band. This commercial platform was choose due to its
high reliability and usage on clinical applications and
investigation studies [58–60].

Five subjects were instructed to close their eyes
and relax for 10 s and then they would open their
eyes. EEG signals were recorded simultaneously in four
different locations (Fp1, Fp2, O1 and O2) with both
devices, which were synchronised.

The signal-to-noise ratio (SNR) was calculated for
alpha band on channels O1 and O2. Herein, the SNR
was calculated as described previously [61,62], and is
described in Equation (4):

SNR ¼ 20 log10
PSDFBI

PSDFS & PSDFBI

" #
(4)

where PSD stands for the mean power spectral
density (PSD) estimated through Welch’s spectrum, on
each 1-s segment with 75% overlap. The signal power
is defined as the mean PSD in the frequency band of
interest (PSDFBI), while the noise is the mean PSD in all
the rest spectrum components and is calculated as the
difference between the full spectrum PSD (PSDFS) and
PSDFBI. The frequency band of interest corresponds to
the alpha band (8–13Hz).

Each channel signal was previously bandpass fil-
tered (2–30Hz) with a Chebyshev type II, which was
applied forward and backward in order to eliminate
phase distortion [61,63].

The two EEG acquisition systems were also com-
pared in a SSVEP paradigm. Several benchmarks
between in-development and commercial EEG systems
have been done on SSVEP paradigms [12,34,64,65].
Event related or evoked potentials, derived from EEG,
are often used to yield objective, physiological meas-
ures of brain function [66]. SSVEP are oscillatory elec-
trical potential that are elicited in the brain when the
person is visually focussing his/her attention on a
stimulus that is flickering at a frequency of 6Hz or
above [67]. These signals are more noticeable in elec-
trodes located on occipital region of the scalp (visual
cortex), displaying the same fundamental frequency as
the flickering stimulus and some of its harmonics. The
SSVEP paradigm was applied in OpenVibe software
platform [68] with the two acquisition devices
synchronised. Both devices (myBrain and actiChampVR )
accomplished the SSVEP paradigm with the usage of
four electrodes positioned at regions Fp1, Fp2, O1 and
O2, as demonstrated in Figure 8, with the same sam-
pling frequency of 500 sps. The electrodes from both
devices were placed 2 cm apart in every location to
avoid gel contamination of dry electrodes [54].

The SSVEP paradigm required three configuration
steps on OpenVibe: the training scenario, the CSP
training scenario and the classifier training scenario
[68]. During training, 24 sequences of stimulation and
resting periods were performed. Each sequence
includes a 7-s stimulation period (target square flickers
at a predefined frequency) and a 4-s resting period
(no flickering). Before each stimulation period, one of
the squares is marked by a yellow arrow. The subjects
should attend the marked square for the whole stimu-
lation period. Each square is marked eight times dur-
ing the whole experiment (Figure 9(a)). The
experiment was configured for three different

Figure 8. Electrodes positioning on parallel actiChampVR and
myBrain SSVEP EEG acquisition.
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stimulation frequencies (12 Hz, 15 Hz and 20Hz), and
each was used eight times. Once the data were
acquired, the CSP training scenario was used to gener-
ate the coefficients for two virtual channels calculation
that better distinguish the acquired signals stimulation
frequencies (Figure 9(b)). At last, the classification
scenario was used to access the discrimination per-
formance of each frequency (Figure 9(c)).

On the CSP training scenario, the acquired signals
from the four channels were band-passed filtered

through a 4th order IIR Butterworth at 11.75–12.25Hz,
14.75–15.25Hz and 19.75–20.25Hz. The resulting chan-
nel signals (4 channels "3 frequencies) were divided
into 1 s epochs, and then processed through a
Common Spatial Pattern (CSP) [69] filter trainer to
achieve the channel coefficients that best discriminate
the SSVEP different frequencies. This was performed
by using two sets of eigenvectors that were calculated
according to Tikhonov’s regularisation algorithm [70],
and picked the largest eigenvalues as filter
coefficients.

On the classifier training scenario, the acquired sig-
nals from the four channels were first transformed into
two virtual channels through the application of the
calculated CSP filter coefficients for each frequency,
and then band-pass filtered as previously on the CSP
training scenario. The filtered signals were divided into
epochs of 1 s, whose values were then squared. The
natural logarithm of the mean value for each epoch
was computed and their values were used as dataset
features in a support vector machine (SVM) classifier
that was implemented to predict stimulation frequen-
cies [37,71]. The classification results were validated
through a 10-fold cross-validation test.

5. Results

This section presents testing and validation results for
all three components of the myBrain platform: hard-
ware-related results, in terms of both short and long-
term electrode impedance behaviour as well as power
consumption measurements; operating system timing
performance; and signal quality in what regards to
noise contamination, playback of epileptic signals and
implementation of standard EEG paradigms.

5.1. Hardware

5.1.1. Electrode electrochemical impedance
characterisation

Figure 10 shows a Bode plot of the impedance magni-
tude and phase angle versus frequency, that resulted
from electrochemical impedance characterisation of
the proposed electrode. Frequencies from 0.1 to
100Hz, the impedance decreases from 1450X to 30X.
On the same frequency band, the electrode exhibits a
capacitive behaviour that is expressed from –35' to
–30' phase shifting.

According to the Randles model (Figure 6), data
were fitted using the Levenberg–Marquardt algorithm.
A “Goodness of Fit” value of 6.8" 10& 4 is considered
as “good fit” which corresponds to an approximate

Figure 9. (a) OpenVibe SSVEP user-interface scenario; (b) CSP
training scenario; (c) classification scenario.
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difference of 7% between measured and calculated
impedances. From the modelling, it was calculated
impedances of Rp¼ 2.46" 10& 3± 49.27X and Ru¼
19.39 ± 0.11X. The constant phase element impedance
components calculated were Y0¼ 5.46" 10& 4 ± 5.01"
10& 6 Fa and a¼ 0.709 ± 2.26" 10& 3.

5.1.2. Electrode long-term impedance measurement

The results from the electrode long-term impedance
monitoring can be observed in Figure 11.

The wet electrode montage showed values of
impedance below 20 kX on the first 5 h. From the 5th
hour to the 6th hour, the impedance increased to
approximately 22 kX. The dry electrode started with
about 115 kX and progressively decreased to approxi-
mately 55 kX during the first 4 h monitoring, maintain-
ing this approximate impedance for the rest of the
time.

5.1.3. Power consumption

Power consumption was assessed in three different
configurations. In data streaming mode, considering
Wi-FiVR connection active and transmitting data,
myBrain platform’s overall power consumption

is 550mAh. On event detection mode, power con-
sumption may vary on the number of alert signals
detected and transmitted, but considering that data
transmission is mostly off, myBrain consumes around
450mAh. A further power saving mode can be
achieved by downgrading some features such as,
decreasing the sampling frequency to 250 sps and the
CPTU clock frequency to 300MHz. With these features,
the data generated at each second are much smaller,
and thereby Bluetooth can be used for transmission.
As a result of this power saving mode, the platform
consumes around 300mAh in data streaming mode. A
14-Ah LIPO power pack was accommodated in the
EEG hat, which can maintain operation for 25 h in the
most demanding power mode (i.e. data streaming full
sampling frequency), and 47 h on power saving config-
uration (i.e. data streaming with 250 sps and Bluetooth
connection).

5.1.4. Operating system performance

As shown in Table 1, the pre-empt operating system
(NRT) with SCHED-OTHER policy takes 2373 ls to swap
to the hardware interrupt thread (968 ls), read one
sample (1099 ls), and copy the entire set of data from
the “reading memory block” to the “shared memory
buffer” (306 ls). The Xenomai operating system (RT)
with SCHED-OTHER policy takes a maximum time of
3728 ls to execute corresponding tasks (2921þ 514þ
293 ls). On the other hand, in pre-empt with SCHED-
FIFO scheduling policy, the platform spends a max-
imum of 816 ls (267þ 244þ 305 ls), while Xenomai
with the SCHED-FIFO scheduling policy takes a max-
imum time of 771ls (131þ 342þ 298 ls).

The user space application has no real-time require-
ments, but there is a just-in-time factor that is import-
ant for executing tasks in every second. Regardless of
the operating system configuration, the application
takes around 250 ls to assess the module’s shared

Figure 10. Electrode’s Bode plot from EIS: (a) average and standard deviation impedance measured and fitted; (b) average and
standard deviation phase angle measured and fitted.

Figure 11. 6 h impedance measures for dry and wet
electrodes.
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memory buffer and copy the one-second data block.
Apart of the operating system configuration, the appli-
cation takes the exact same time of 1400 ls to save
the raw data to an SD card. Overall, the application
takes a maximum time of 524,675 ls
(275þ 1400þ 523,000ls) with the pre-empt configur-
ation and 217,650 ls (250þ 1400þ 216,000ls) with
the Xenomai configuration.

5.2. Signal quality

5.2.1. Noise characterisation

In order to assess the intrinsic input noise of the sys-
tem, the ADCs’ differential inputs were connected to
ground. In the raw signal, approximately 2 lVpp was
measured (Figure 12(a)), while about 1lVpp was
measured after the band-pass filter application (Figure
12(b)).

In Table 2, the system’s main features are pre-
sented, as well as the CMRR and IRN measured accord-
ing the procedures above described.

CMRR was measured with and without DRL circuit
connected. The maximum achieved CMRR was of
approximately 147 dB with DRL circuit connected,

while 101 dB without DRL. Both values were measured
at 1 ksps sampling frequency. Input referred noise
measurements achieved 0.8 mVrms after band-passed
filter at 1 ksps sampling frequency.

Figure 13 shows a random 20-s EEG acquisition
sample from one subject. The sample presents some
eye blink artefacts and the alpha rhythm. The signals
were sampled at 1 ksps and band-pass filtered
(2–30Hz) with a Chebyshev type II filter applied for-
ward and backward to eliminate distortion [61].

5.2.2. Playback of epileptic signals

According to the procedures above described, publicly
available standard epileptic signals have been played
back into a channel input in order to evaluate myBrain
ability to acquire pathological EEG signals. Figure 14
displays an epoch with synchronised both original and
acquired (played back) epileptic signals. The acquired
raw signal showed a correlation of 0.98 with the ori-
ginal signal.

5.2.3. Alpha wave replacement

The alpha wave replacement paradigm was used to
detect the alpha rhythm, which is an easily identifiable
rhythm from the background EEG signal and often

Table 1. Operating system and kernel scheduling latencies performance.

Operating system
configuration

Context
switching
time (ls)

Module: 32
channels 1

sample reading
time (ls)

Module: 1 second data
copy from readings to

shared memory
buffer time (ls)

Application: 1 second
data access and
copy time (ls)

Application: save 1
second data
to SD card
time (ls)

Algorithm
processing
time (ls)

Pre-empt SCHED-OTHER policy 143–968
avg ¼299

183–1099 183–306 244–275 1400 418,000–523,000

Pre-empt SCHED-FIFO policy 84–267
avg ¼267

214–244 152–305 244–275 1400 418,000–523,000

Xenomai SCHED-OTHER policy 71–2921
avg ¼73

290–514 161–293 248–250 1400 210,000–216,000

Xenomai SCHED-FIFO policy 18–131
avg ¼21

338–342 171–298 248–250 1400 210,000–216,000

Figure 12. (a) Raw channel noise; (b) filtered channel noise.

Table 2. myBrain main features.
Specifications Values

Channels 32
Electrodes Passive Dry
Sampling rate Max-1000

Min-250
Resolution 24 bits
Amplification 1x
Battery 3.7 V/14 Ah lithium polymer
Battery life 25 h (with Wifi @ 1 ksps)

47 h (with Bluetooth @ 250 sps)
CMRR 100.9 dB without DRL @ 1 ksps

146.9 dB with DRL @ 1 ksps
IRN 0.8 mVrms (0.1–65 Hz) @ 1 ksps
Communication Wifi 802.11 b/g

Bluetooth 2.1þ EDR
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develops when the subject closes eyes. Figure 15(a)
shows the EEG signals for the alpha wave replacement
on channels FP1, FP2, O1 and O2 for both the myBrain
platform and actiChampVR system. Figure 15(b) illustrates
the PSD from the O1 and O2 channels for both devices
with subject’s eyes closed, and Figure 15(c) the PSD
from the same channels with eyes opened. The high
amplitude spike of the frequency spectrum at 8–12Hz
is representative of the alpha wave detected in occipital
regions. In the five tested subjects, the signals showed
high correlation (q¼ 0.74–0.92) between the four chan-
nels of both devices.

In the five tested subjects, the average SNR of
22.9 dB on O1 channel for actiChampVR system and
20.4 dB for myBrain platform were calculated. On the

O2 channel, actiChampVR presented an average SNR of
23.9 dB against 23.2 dB from myBrain.

5.2.4. SSVEP

The SSVEP paradigm was tested with both actiChampVR

with actiCapVR , and myBrain synchronised. In Figure 16,
it can be seen an example of a frequency spectrum
from O1 (Figure 16(a)) and O2 (Figure 16(b)) channels
signals from one subject, after band-pass filtered a
one second epoch from each stimulation frequency.
The three peaks at visual stimulation frequencies are
distinguish from the rest of the spectrum.

As shown in Table 3, both myBrain and actiChampVR

performed similarly with identical percentages of

Figure 13. 20-s EEG acquisition sample.

Figure 14. Original and acquired signals form Fp1-F4 channel playback.
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Figure 15. Alpha wave replacement paradigm: (a) acquired signals; (b) closed eyes PSD of occipital channels; (c) opened eyes PSD
of occipital channels.
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discrimination for each tested subject. The highest dis-
crimination result was achieved on subject 1 at 20Hz
from actiChampVR acquisition (90%), while the lowest
discrimination resulted from subject 4 at 12Hz with
the myBrain (74%). On average, actiChampVR performed
with higher discrimination percentages on 15Hz and
20Hz stimulation frequencies. On the contrary, at
12Hz frequency stimulus, myBrain achieved higher
discrimination.

6. Discussion

Wireless EEG acquisition devices offer the possibility of
remote monitoring for epileptic patients, among
others. Although some key features have never been
introduced, many academic [6,26–28,33,34] and com-
mercial products [12–15] have already presented
developments in EEG wireless long-term monitoring
platforms. Some concerns in long-term EEG monitor-
ing, such as the electrode impedance stability, com-
fort, usability, freedom of movement, and signal
accuracy and quality are yet to be satisfied in a stand-
alone device. Long-term brain activity monitoring may
be time-consuming for healthcare professionals in
what regards to EEG data visual inspection, which may
be as long as 72 h of continuous data. Currently,

epileptic patient’s assessment is mostly performed at
specialised centres which own the tools for proper
monitoring of signal quality over time. With this
approach, not only the patients are located at a very
different environment when compared to their daily
lives, but also requires specialised health care profes-
sionals to be all the time monitoring the signals to
maintain the acquisition quality. From time to time,
these professionals must re-wet the electrodes to pre-
serve the impedance features. This approach not only
may be more expensive, but also very limited to
access all the stimuli that can cause an epileptic event.
The patient’s everyday environment has not been
properly considered, which may represent an approach
limitation since specific familiar stimulus may trigger
individual responses in a patient that might lead to
epileptic events. In order to overcome this limitation,
EEG acquisition platforms must be comfortable, aes-
thetically pleasing and compatible with out-of-hospital
environments. This premise has oriented the develop-
ment of all components in the proposed system, rang-
ing from the materials used on the electrode, cap and
the overall electronics, as well as cap assembly.

The electrodes with contact pins were developed
due to its capacity to overcome hair. Unlike other elec-
trodes, the pin electrodes can easily surpass hair (high
impedance structure) to directly contact with the
scalp. Although the electrodes can produce some ini-
tial discomfort when placed in contact with the
patient’s head due to their metallic hard structure, the
usage of the elastic textile cap, different pin sizes and
the pins spring movement compensate with more
comfort. The myBrain assessment tests were described
by the five subjects as slightly uncomfortable on the
first 5min, with a slight sense of pressure on the
remaining time. Still, further tests must be performed
to assess the patient comfort on long-term

Figure 16. Normalised frequency spectrum example of O1 and O2 channels stimulation specific band-passed filtered.

Table 3. Discrimination percentages.
Average discrimination

of myBrain
Average discrimination

of actiChampVR

Subject 12 Hz 15 Hz 20 Hz 12 Hz 15 Hz 20 Hz

1 84% 81% 78% 80% 79% 90%
2 82% 82% 89% 76% 85% 86%
3 86% 79% 82% 82% 81% 83%
4 74% 84% 77% 78% 88% 89%
5 87% 78% 81% 84% 78% 79%
Average 83% 81% 81% 80% 82% 85%
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monitorisation to finally conclude the electrodes ability
to this application. The proposed electrodes were not
intended for sleeping conditions, which would gener-
ate further discomfort. Some studies have already
devoted their attention to the comfort and usability of
EEG systems. Some focussed on the comfort of the pin
electrodes with the scalp while maintaining the correct
pressure to allow good signals acquisition [72], while
others assess the electrode typology itself [73–76].
Despite to the importance of signal quality, the aes-
thetics is an important factor on the patient’s willing-
ness to use the acquisition system. The myBrain
system includes all the necessary parts to accommo-
date the electronics and electrodes with minimum ini-
tial discomfort to enable the long-term monitoring on
outpatient settings with a pleasant aesthetics.

While the patients are not in a controlled environ-
ment, the acquisition platform must guarantee signal
accuracy and maintain continuous communication
with a healthcare professional for any time the situ-
ation is updated.

In this work, this feature is presented using dry
electrodes that are stable enough to perform acquisi-
tions for a long time. The long-term impedance moni-
toring performed on this study showed very stable
behaviour after the initial 4 h, which is of utmost
importance on signals recordings quality. Although the
impedance of dry electrodes may be high, it can be
compensated by the ultra-high input impedance (1 TX)
of ADS1299 front-end [77].

On the electrochemical characterisation, and by the
model approximation, the electrode showed more cap-
acitive than resistive behaviour (a is more approximate
to 1 than zero). While this aspect should be avoided
because the capacitive feature may lead to an high-
pass filter that can cut important low-frequency com-
ponents of the signal [78], the main application of the
presented platform is to monitor epileptic events that
are characterised to have signal frequency features
above 3–4Hz [79].

The impedance measures of dry electrodes col-
lected from electrochemical characterisation differ sig-
nificantly from those acquired in the long-term
monitoring approach. Besides to the fact that the
long-term monitoring is performed with absolute
absent of electrolyte, this discrepancy is also due to
the higher area of contact between the electrode and
the electrolyte (NaCl solution). When the electrode
was dipped on NaCl solution, the plungers got com-
pletely sunk (i.e. due to superficial tension of fluids).
This behaviour led the area of contact of the electro-
des to be significantly higher than the contact area in
the scalp. A similar behaviour can be observed for the

wet electrode long-term recordings, because gel can
augment the actual contact area between the scalp
and the electrode and thus, decreasing the contact
impedance. However, the usage of gel in long-term
recordings leads to higher impedance variance along
time due to electrolyte dry out. The results from the
wet electrode recording showed that the impedance
started to increase after 5 h of recording. This wet
electrode’s behaviour has already been described and
results on lower signals accuracy has been reported
[74,80]. The myBrain acquisition platform is intended
for every-day-everywhere use, with automatic algo-
rithm application to detect pathologic events and so,
the stability of signals along time is fundamental. The
dry electrodes have shown a very stable impedance
behaviour, with impedance values comparable to
other systems [31,74,81–84], as well as an adequate
SNR results when benchmarked with a standard device
using wet electrodes.

The system herein proposed presents various con-
figuration types in terms of application. On streaming
mode, event detection mode, with different sampling
frequencies, the myBrain can achieve very different
power consumptions that in turn can also affect its
overall application time. With this flexibility of config-
uration, the myBrain system may be intended for
applications of high channel-density streaming, as well
as holter-like monitoring that can deliver from 25 to
47 h straight monitoring.

In terms of signal’s characteristics, myBrain pre-
sented high CMRR with the DRL circuit, comparable
with other state-of-the-art EEG acquisition systems
[31,57,85]. The IRN also presented values of the same
level as other systems [13,31,85]. These two signal
acquisition features have extreme importance to the
overall functionality of the presented platform, spe-
cially because of the proposed long-term outpatient
monitoring feature where the signals must be reliably
acquired with good performance even in noisy
environments.

The proposed system must also deal with large
data sets being acquired and processed at the millisec-
ond scale, and still maintain communication with the
health care professional. To manage this feature, only
Wi-Fi or a proprietary wireless protocol that is specially
designed for this purpose has enough bandwidth to
support data transmission of 32 channels with 24-bit
resolution at sampling frequencies as high as 1 ksps
[14,32,81]. It is rather difficult to manage a micropro-
cessor or a microcontroller to acquire all data and
transmit them in time. Although current LinuxVR -based
embedded systems are powerful in what regards to
processing speed and application flexibility, they
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hardly comply with the timing constraints imposed by
sensor data acquisition routines. Some LinuxVR -based
bio signals acquisition platforms has already been
described [86–88] but with different features (smaller
sampling frequency, signals resolution and number of
channels) when compared to myBrain. When the over-
all data being generated increases significantly with
the number of channels, sampling frequency and even
the signals resolution, the software mainframe that
rules the microprocessor must be precisely adjusted
for the necessary timing demands. In this work, this
problem was analysed with respect to the timing of
the real-time functions in parallel with NRT ones. Two
operating system configurations and scheduling task
policies were analysed for the overall functionality. As
demonstrated, the operating system can only accom-
plish all tasks with very specific configurations. It was
also demonstrated that a NRT LinuxVR configuration
can actually deliver real-time performance of some
tasks as long as the system is properly tuned for. As
shown, the RT (Xenomai) configuration of the OS
delivered the best temporisation results in comparison
to the general-purpose configuration. Nonetheless, for
proper real-time functionality, the scheduling policies
must always be reconfigured for proper real-time per-
formance as showed in Table 1 Xenomai SCHED-
OTHER versus SCHED-FF policies context switching
temporisation results. Although the two presented OS
configurations’ may achieve the functionality expecta-
tions, the NRT configuration can be preferred mainly
because of software’s compatibility and maintenance
(Xenomai patch is not available for all versions of
Linux kernel with all of its features fully available).
Besides that, RTOSs reduce drastically kernel process
execution latencies, but in turn degrade the overall OS
performance. Although the described platform
achieved the real-time constrains on the NRT OS con-
figuration, the time deadline for execution of all tasks
is near the limit, and so, if the system is upgraded
with more features, such as more channels or higher
sampling frequency, probably the RT configuration is
needed.

This problem disappears when EEG systems rely on
lower performance microcontrollers, which has already
been reported in similar EEG acquisition systems
[6,26–28,33,34]. But when the applications are more
demanding, the system may not reliably work with the
real-time constraints, and the signals will not be
acquired in time. The ARMVR processor used in the pro-
posed system consumes more power than others that
have been described before [6,26–28,33,34], but it has
a low current requirement per acquired or transmitted
bit (0.20 nA/bit).

Another advantage on using LinuxVR operating sys-
tem on microprocessors is related to portability. Due
to LinuxVR high portability feature, the proposed system
may be upgraded or downgraded at any time to
another microprocessor, depending on the algorithm
processing demands or power consumption, with mul-
ticore or different clock speed, with minimum impact
in terms of software development.

To assess and benchmark myBrain against a
research-grade acquisition platform, the alpha-wave
replacement and SSVEP paradigms were used. As
shown, the two systems presented very similar results,
considering the described limitations of the same-time
different-place EEG comparison [54]. The actiChampVR

frontal electrodes were positioned laterally to the ori-
ginal locations, used on the myBrain electrode loca-
tions. The actiChampVR reference electrode was also
positioned anteriorly to the location selected for the
myBrain reference location. Due to these electrode’s
localisation variance, the eye blink artefacts were not
very noticeable on actiChampVR Fp1 and Fp2 channels,
in contrast to myBrain, and that may have deviated
correlation from even higher values. The different posi-
tioning of O1 and O2 channels had less impact on cor-
relation measures between both systems. Even though
this kind of comparison always has limitations, the sig-
nals presented very high correlation, especially on the
occipital channels. This is a promising result because
the occipital region is one of the most challenging
locations in what concern to EEG signal quality, due to
hair concentration and scalp’s shape.

The measurements of the alpha wave replacement
paradigm presented similar results on both tested
devices, with the frequency spectrum showing the
characteristic magnitude peak from 8 to 13Hz. The
SNR calculated over this paradigm indicates high simi-
larity between devices on the same frequency band.
On the SSVEP paradigm, the frequency discrimination
was similar on both devices, with actiChampVR present-
ing a slightly higher overall discrimination. Although
the discrimination of all tested frequencies could be
improved with the addition of more channels [89], the
intention of this paradigm was to compare both devi-
ces in terms of SSVEP acquisition ability. The discrimin-
ation results herein presented are comparable to other
studies’ [90,91]. The results from the alpha wave
replacement and SSVEP paradigms are of high import-
ance not only because they attest the ability of
myBrain to be applied on EEG applications.

The event detection algorithm has been reported
previously with high discrimination rates and seems
suitable to operate on multichannel real-time autono-
mous systems. While the system could use many
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epileptic discrimination event algorithms already
reported [92–95], the no-training requirement was one
of the most important characteristic that led to this
choice. Although the algorithm showed good results
on inpatient recordings, the outpatient acquisition
paradigm may lead to lower discriminations due to
more frequent artefacts, especially from movement
and muscle activity. Some studies have already
devoted their work to the artefact attenuation and
rejection [96–98] that can be applied to myBrain plat-
form due to its high capacity of online data
processing.

The most distinguishing feature of the myBrain plat-
form is its ability to process EEG data while it is being
acquired in real time and opens several opportunities
for the assessment of neurological conditions. In the
case of epilepsy, myBrain can be used for long-term
EEG monitoring while discriminating potentially patho-
logical events, in any environment. Due to its high
capacity for online signal processing, myBrain can also
be applied on the prediction of epileptic seizures,
using other state-of-the-art algorithms [5,99].

7. Conclusions

The proposed wearable EEG platform comprises 32
pin-type dry electrodes, a wearable structure that
accommodates all the platform, an epileptic event
detection algorithm, wireless transmission infrastruc-
ture, all running on a high-level LinuxVR operative sys-
tem. The system is based on a single-core ARMVR COM
that controls 4 sigma-delta ADCs to perform a sam-
pling rate of 1 ksps with 24-bits resolution per channel.
Even not being the least expensive system in terms of
power consumption, the myBrain platform provides
the highest channel density with high signal resolution
and sampling rate available on COTS LinuxVR -based sys-
tem, which gives a promising trade-off between the
system features and power consumption. Furthermore,
myBrain runs an epileptic event detection algorithm
and triggers epilepsy alarms with no additional com-
putational infrastructures.

The development of such monitoring platforms
raises a new paradigm for high density bio-signals
acquisition and online data processing. With the
advent of the powerful ARMVR microprocessors and
affordable COTS electronics running high level operat-
ing systems that can be modulated for real-time per-
formance with parallel data processing, the online
pathological event detection can promote better
patient’s assessment and treatment. The proposed sys-
tem can efficiently monitor epileptic patients in both
inpatient and outpatient settings, and it may be a

promising tool for interpreting EEG activity for several
other clinical and non-clinical applications, such as
alertness, workload, stress and emotional response
monitoring.
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A neural electrode array design is proposed with 3 mm long sharpened pillars made from an aluminum- 
based substrate. The array is composed by 25 electrically insulated pillars in a 5 × 5 matrix, in which 
each aluminum pillar was precisely machined via dicing saw technique. The result is an aluminum struc- 
ture with high-aspect-ratio pillars (19:1), each with a tip radius of 10 µm. A thin-film of platinum was 
deposited via sputtering technique to perform the ionic signal transduction. Each pillar was encapsulated 
with an epoxy resin insulating the entire pillar excluding the tip. This process resulted in mechanically 
robust electrodes each capable of withstanding loads up to 200 mN before bending. The array implanta- 
tion tests were conducted on agar gel at speeds of 50 mm/min, 120 mm/min and 180 mm/min which 
resulted in average implantation forces of 119 mN, 145 mN and 150 mN, respectively. Insertion and 
withdrawal tests were also performed in porcine cadaver brain showing a necessary force of 66 mN for 
successful explantation. A three point flexural test demonstrated a displacement of 0.8 mm before array’s 
breakage. The electrode’s impedance was characterized showing a near resistive impedance of 385 K in 
the frequency range from 2 kHz to 125 kHz. The resultant array, as well as the fabrication technique, is 
an innovative alternative to silicon-based electrode solutions, avoiding some fabrication methods and 
limitations related to silicon and increasing the mechanical flexibility of the array. 

© 2014 Elsevier B.V. All rights reserved. 

 
 

 
 

1. Introduction 
 

The ability to access areas of the brain in order to record neu- 
ral electrical activity or to perform functional stimulation is a key 
feature to understand the neurophysiological processes and to 
restore the nervous system’s lost functionalities [1]. Advances in 
microtechnologies allowed the development of micrometer size 
instruments to interact with neural tissue. These instruments, 
known as neural electrodes, are usually invasive, of small size, and 
with multiple channels. 

Currently, there are many neural electrode approaches and 
designs [2]. The Michigan probe [3] and the Utah array [4] stand 
out due to their high-density of electrodes, tridimensional nature 
and efficacy in long term recording. 
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(A.C. Peixoto). 

These two approaches are based on silicon microfabrication. 
This implies that their fabrication is heavily dependent on CMOS 
technology, which is readily and easily available due to the massifi- 
cation of consumer electronics. Due to this fact, there’s a significant 
advantage on using standard microfabrication techniques. How- 
ever, this implies that the entire process will be based on silicon. 

Despite the many advantages of silicon, brittleness stands out 
as a major disadvantage when interacting with biological tissues. A 
logical evolution toward bio-integration would be the use of mate- 
rials with superior flexibility than silicon. 

Both arrays are commercially available but are limited to 
cortical regions, due to the size of the electrodes being restricted 
to 1.5 mm. Longer electrodes have been achieved by using µ-wire 
electrical discharge machining [5]. Longer electrodes like these 
would allow the exploration of other brain structures of great 
importance for neurophysiology, such as the hippocampus [6]. 
Rats are commonly used as animal models by neurobiologists to 
better understand the human brain [7]. In rats the hippocampus is 
situated between 2 and 4 mm below the surface [8]. In this paper 

 
http://dx.doi.org/10.1016/j.sna.2014.06.020 
0924-4247/© 2014 Elsevier B.V. All rights reserved. 

Contents lists available at ScienceDirect 
 

Sensors and Actuators A: Physical 
 

journal hom epage:  www. e ls ev ier .c om / loc at e/s na   

Francisco Pinho




22 A.C. Peixoto et al. / Sensors and Actuators A 217 (2014) 21–28 
 

× 

 

we describe an array consisting of 25 electrodes, each able to reach 
3 mm below the brain surface. At this depth the electrodes are 
able to reach the hippocampus. Aluminum was used as structural 
material and also as electrical conductor for the acquired signals. 

Epoxy resin was used as encapsulation and also as structural 
adhesive between micropillars. The combination of these two 

materials allows greater flexibility than silicon. A sputtered thin- 
film of platinum was used as the transduction layer between signal 
acquisition electronics and neural activity. By introducing mate- 
rials with higher degree of flexibility than silicon, this approach 
decreased the mechanical mismatch between the brain and the 
array, reducing possible trauma due to brain mechanical dynamics 
[9]. By avoiding some advanced microfabrication techniques such 
as reactive ion etching and chemical vapor deposition, the present 

approach is more cost-effective than the two aforementioned 
alternatives. Although using alternative materials, the processes 
are based on standard microfabrication techniques, this means that 
the arrays can be manufactured in batches with a throughput yield 
similar to silicon. The fabrication steps are described in detail, the 
array is morphologically and mechanically characterized, and the 
platinum thin-film electrodes are electrochemically characterized. 

This paper also offers a significant improvement in several 
aspects over a previously described aluminum array [10]. The 
presentencapsulationprocess relieson the depositionand selective 
removal of the resin around each pillar, while in the previous ver- 
sion an anodizing process was used. While the present approach 
performs a uniform and sealed layer the previous relies on alu- 

minum oxide, which has nanopores that are inherent of the 
anodizing process [11]. Also, the present approach is simpler since 
it avoids the need of a special set-up to inject a controlled cur- 
rent from the array to the cathode while submerged in and acidic 
solution [12]. The reproducibility is increased in the present ver- 
sion, because it relies on the precision of the dicing machining to 
deinsulate the tips and control the electrode’s active area. The new 
array has a density of 2.8 electrodes per mm2which is more than 
double the density of the previous version. Higher electrodes den- 
sities allows higher spatial resolution of the brain activity, which is 
of great value to better understand brain functions [13]. Finally, the 
pillars’ aspect-ratio almost doubled going from 12:1 to 19:1. This 
reduction in the pillar’s cross-section is very important since it is 
crucial for neural electrodes to displace the minimum quantity of 
neural tissue [6]. 

 
 

2. Array design 
 

Due to the various applications of invasive electrodes in neu- 
rophysiology, the array’s design should be made according to a 
specific application. Arrays with high-density are preferred when 
used for applications such as neuroprosthetics or for mapping the 
interaction between diverse brain’s regions [2,10]. The described 
array has 25 electrodes, one at each tip of a micropillar, with a 
spacing of 600 µm between each, resulting in an electrode density 
of 2.8 electrodes per mm2. 

It is also important that the micropillars cause minimum tissue 
trauma due to insertion and subsequent tissue displacement. It was 
a major concern to design a probe that would displace the smallest 
volume of brain tissue during insertion. This implies that the pillars 
should have the smallest cross section possible. Each micropillar 
has a cross section of 160 µm 160 µm and 3 mm of length, which 
results in a high-aspect-ratio of 19:1. Each micropillar has a pyra- 
midal profile with a tip radius of 10 µm. These sharp tips reduce 
the insertion force for penetration, subsequently reducing insertion 
trauma by minimizing tissue dimpling and compression [15]. 

The thin and long profile of the pillars requires that their 
mechanical properties should withstand the axial forces needed 

 

 
Fig. 1. Perspective view of the 5 × 5 electrode array. 

for penetration without buckling or breaking, as well as to 
withstand the shear stresses due to imperfect insertion, namely, 
angled penetration and movement during penetration. Each pil- 
lar consists of a combination of an aluminum pillar and a thick 
epoxy coating all around the pillar. The aluminum has a compres- 
sive strength of approximately 70 N/mm2 while the epoxy has a 
compressive strength of 65 N/mm2 [12,13]. Although with a sig- 
nificantly smaller compressive and shear strength than silicon, 
aluminum and epoxy offer superior strength than the soft and 
viscoelastic brain tissue (Table 1). Also the penetration forces of 
cylindrical probes ranging from 100 µm to 200 µm in diameter 
have been reported to be below 15 mN in the rat brain [15]. For this 
magnitude of forces, both materials have the mechanical properties 
to withstand penetration without bending, as shown in the results 
section. In the case of imperfect insertions, the probes can be sub- 
jected to shear forces, which could bend them and lead to breakage. 
Aluminum and epoxy are ductile materials; this property gives the 
probes a greater degree of flexion than silicon. 

Signal quality is of great importance, since neural signal have a 
magnitude of power in the order of few micro-watts. At this scale, 
signal attenuation due to electrical resistance becomes important, 
therefore the conducting material should have the least possible 
amount of resistance. Aluminum is inherently an excellent electri- 
cal conductor with resistivity values of approximately 26.9 nK m, 
which makes it an appropriate  choice  for  conducting  electri- 
cal signals [17].This characteristic offers an electrical advantage 
over doped silicon, which has been reported to have a resistivity 
of 50 µK m[18], which is a difference of 3 orders of magnitude 
between aluminum and doped silicon. Table 1 compares the dif- 
ferent materials properties. 

It was necessary to select a material to perform the ionic trans- 
duction at each tip since aluminum is not adequate to perform 
the charge transfer at the electrode–electrolyte interface. Plat- 
inum has been widely used as a neural electrode for recording and 
stimulation, with evidences of chemical stability in saline, highly 
polarizable, and with relative high charge-injection limits [18–20]. 
A thin-film of Platinum was deposited via DC sputtering at each 
electrode, allowing the transduction of electrical signals from the 
neuronal tissue. Fig. 1 shows a perspective view of the final array. 

 
3. Array fabrication 

 
The fabrication process for the proposed electrode design 

used a combination of standard CMOS processes such as wafer 
dicing, wet-etching, thin-film deposition; and also non-standard 
processes such as microcasting and adhesive bonding. Although the 
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Table 1 
Material properties comparison. 

Parameter Unit Brain [19] Aluminum [17] Hysol 3430 [16] Silicon [20] 

Young’s modulus GPa 19 × 10−6 70 3.21 190 
Shear strength MPa – 75 – 7000 
Resistivity K m – 2.69 × 10−8 3 × 1015 700 × 10−6 a 

Compressive strength N/mm2 16 × 10−3 70 65 8300 
Cost – – $ $ $$ 
a Highly doped silicon [18]. 

 

 
Fig. 2.  Fabrication steps. 

 

wafer dicing is usually performed on silicon, our process technology 
applied it for dicing aluminum and epoxy resin. 

All dicing steps were performed on a Disco DAD 2H/6T dicing 
machine, equipped with Disco ZHDG blades capable of performing 
3 mm deep, 350 µm wide cuts and V-shaped grooves. The substrate 
used was a 99% pure aluminum block, 25 mm wide and 4 mm thick 
(Fig. 2a).The first series of cuts were performed on one of the sur- 
faces that we will define as the “backside” of the array. These cuts 
outlined the pads’ region. These pads made the electrical connec- 
tion between each electrode tip and the acquisition electronics. 
The cuts have a grid pattern with a spacing of 600 µm and depth 
of 1 mm (Fig. 2b). Afterwards, the resultant cavities were filled 
with an epoxy resin (Hysol 9492) that serves as electrical insu- 
lation between each pillar, individualizing all the electrodes and 
also acting as the structural bond between pillars [24]. The poly- 
mer was injected over the backside, forcing out any air remaining 
inside the grooves and replacing the empty space between pads 
with the epoxy resin. After the curing of the polymer, the back- 
side surface was abraded with small grit sandpaper to remove the 
excess polymer, resulting in a smooth surface (Fig. 2c). 

The epoxy resin was selected as the bonding material due to its 
high-level of adhesion to aluminum, excellent electrical insulation 
and chemical resistance [25]. 

With the backside defined, the substrate was turned over in 
order to create the pillars. A program was performed to cut a 
matrix of 3 mm deep and 250 µm wide pillars (Fig. 2d). Each pillar 
was centered with each pad. After this dicing stage, a significant 
amount of burr was formed at the pillars’ edges. In order to 
remove the burr and also to decrease the pillars’ cross section, the 
array was immersed in 20 mL of aluminum etchant at 50 ◦C for 
70 min [26]. The etchant was constantly circulating through the 
pillars with the aid of a magnetic stirrer. As a result of the etching 
step, extremely thin aluminum pillars were achieved (Fig. 2e). 
The pillars’ dimensions will be discussed in further detail in the 
next section. Although visually, the epoxy appeared to be slightly 

discolored by the etching bath, it remained strong enough for 
normal handling. 

A second step of casting was performed, this time to completely 
fill the space between pillars with epoxy resin (Fig. 2f). The next 
cutting step had a twofold purpose: one was to sharpen the pillars’ 
tips to facilitate insertion into the brain tissue and the second was 
to guarantee the deposition of the Platinum thin-film only on the 
tips. The tips were formed by passing a V-shaped blade on the top 
of each pillar (Fig. 2g). 

In the resulting surface was deposited a layer of 70 nm of tita- 
nium (Ti) followed by a 200 nm layer of platinum (Pt). The Pt layer 
will allow an efficient charge transfer between the electrode and 
electrolyte (neural tissue) while Ti serves as an adhesive layer. The 
Ti layer was deposited using electron beam evaporation at a starting 
pressure of 2.8   10−6 mBar while supplying a current of 60 mA and 
a potential of 7 kV. The duration of the deposition was 5 min and 
the maximum temperature measured at the substrate was 60 ◦C. 
The Pt layer deposited using DC sputtering at a starting pressure of 
3.3   10−6 mBar while supplying a current of 60 mA and a potential 
of 7 kV. The duration of the deposition was 3 min and the maximum 
temperature measured at the substrate was 45 ◦C (Fig. 2h). 

Afterwards, a third step of dicing was performed to remove the 
excess epoxy, resulting in the high-aspect-ratio pillars. The result- 
ing pillars have a core of aluminum to serve as a pathway for neural 
signals to be transmitted from the tips to the pads. The epoxy layer 
serves as an electrical insulator, blocking the aluminum core to 
receive unwanted neural activity (Fig. 2i). Photos of the fabrication 
steps are shown in Fig. 3. 

 
4. Results 

 
4.1. Morphological 

 
A total of 4 arrays were used for the measurement of the array’s 

dimensions. After the wet etching process the aluminum pillars 
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Fig. 3. Structure fabrication. First row photos correspond to the side view and second row photos correspond to either top or bottom view: (a) aluminum substrate with pads 
region delimitation; (b) pads’ grooves filled with epoxy resin; (c) pillars after dicing stage; (d) pillars after the wet-etching step; (e) casted array with tips (optical distortion 
due to the convex shape of the epoxy); (f) final array structure. 

 

Fig. 4. Box plot with normal distribution of the aluminum pillars after wet-etching: (a) length of the pillars; (b) width of the pillars in the first direction and second direction 
(width 1 and width 2). 

 

were measured to verify the variation that the corrosion introduces 
to their main dimensions. In a population of 20 samples, the average 
length was 3.09 mm with a standard deviation of 0.06 mm. Since 
aluminum is ductile and each cut creates small amounts of burr at 
the pillars’ edges, it was important to observe the different widths 
between the first and second series of cuts when creating the pillars 
(Fig. 3c). These cuts are perpendicular so there should be a small 
difference in widths between two perpendicular sides of each pillar. 
For these measurements, 20 samples positioned at the perimeter of 

each array were used. All widths were measured at middle height of 
each pillar. The average width was 117 µm for the first direction and 
129 µm for the second direction; both standard deviations were of 
7 µm. The width difference between the two directions showed no 
statistical significance (p < 0.05; T-test). Fig. 4 shows the box plot 
for each group of measurements. 

Fig. 5 shows the main dimensions that define each pillar with the 
epoxy coating. The pillars are 3 mm long and 160 µm wide, with a 
pyramidal shaped tip. The encapsulating epoxy is approximately 

 

 
 

Fig. 5. Detailed view of the final pillars: (a) pillars lateral view coated with an epoxy layer; (b) tip morphology. 
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Fig. 6. Mechanical insertion tests on 0.5% agar gel: (a) insertion setup. Top picture, array before implantation, bottom picture, array fully implanted; (b) force versus 
displacement for the three tested speeds. The penetration moment is highlighted with a red arrow. (For interpretation of the references to color in this figure legend, the 
reader is referred to the web version of the article.) 

 
20 µm thick. We have achieved alignment accuracies of 30 µm 
between the wafer’s upper and back sides and of 6 µm between the 
epoxy layer and the aluminum pillar. The level of accuracy depends 
on the optical magnification of the dicer’s microscope. 

The measured tip radius was 10 µm. The pillars’ base is an alu- 
minum block of 400 µm 400 µm 750 µm. The tip measurement 
was performed in a FEI Nova NanoSemTM 200. All other measure- 
ments were performed with Leica M80TM stereo microscope and 
Leica LASTM software. 

 
4.2. Mechanical 

 
The mechanical tests focused on the force required to implant 

and explant the array on agar brain phantom and also on porcine 
cadaver brain. The tests were performed on a Shimadzu AG-IS 
dynamometer equipped with a 50 N load cell capable of a 5 mN res- 
olution. Agar gel has been widely used as an in vitro alternative for 
brain tissue [27–29]. The insertion mechanics were tested in 0.5% 
agar gel which mimics the brain cortex. Fig. 6a shows the setup 
arrangement for the implantation tests. The array was attached to 
the dynamometer shaft, which moved downward toward the agar 
gel at a predetermined speed. The shaft was set to move at three dif- 
ferent speeds, namely, 180 mm/min, 120 mm/min and 50 mm/min. 
Fig. 6b shows the force applied versus the array’s displacement 
toward the gel. 

In Fig. 6b was observed an increase on the force applied on the 
initial stage while still subjected to the gel’s resistance until the 
moment where the electrodes’ tips appear to pierce the surface. 
Beyond this moment, as expected, there was an abrupt drop in 
the required load. After the electrode’s full penetration there was 
a slight increase in the curve’s slope, indicating that the array’s 
base was pushing against the gel. It could be concluded that the 
maximum force coincided with the necessary load for piercing the 
gel and beginning implantation. By increasing the implantation 
speed, the force needed to penetrate the agar increased as well. 
The acquired data is summarized in Table 2. 

Between the three tested speeds there is a maximum varia- 
tion of force of 1.24 mN per electrode. The average implantation 

 
force is considerably lower than our previous thicker probe [10] 
and in the same order of magnitude of Das et al. [29]. Implanta- 
tion tests with similar parameters as the agar gel were performed 
on porcine cadaver brain with the purpose of testing the array 
robustness, these tests showed significant tissue dimpling without 
implantation success. Penetration of the dura mater and subsequent 
implantation on the brain was only possible when displacements 
of four times the length of the electrodes were applied, which sug- 
gests that for a high-density electrode matrix it is necessary the use 
of impact insertion techniques to avoid massive tissue dimpling 
and compression before penetration [30]. Successful implantation 
could only be verified through explantation data, since it could 
not be observed from the penetration curve. Fig. 7a shows the 
withdrawal data on porcine cadaver brain while Fig. 7b shows the 
data related to the agar gel. Each figure shows the key moment 
highlighted by a red arrow. Moment 1 is where the brains’ surface 
is in its relaxed state, in moment 2 there is a maximum tension 
applied and in moment 3 there is a complete detachment between 
the array and the tested material. Moment 1 happens because the 
array goes from a state of actively compressing the brain tissue to a 
relaxation state. The rise in tension during withdrawal is due to the 
drag forces between the electrodes and the surrounding material. 
This could be observed clearly in the cadaver brain as it followed 
the array trajectory originating a temporary protuberance in the 
region of implantation (moment 2). This was followed by a drop in 
the applied tension which led to the instant where the array was 
completely detached from the brain (moment 3). For the brain, the 
difference in force between brain relaxation and maximum tension 
was of 66 mN. This suggests that the array was fully implanted prior 
to removal. Besides this analysis the full implantation in agar could 
also be observed visually (Fig. 6a bottom). 

A destructive test was performed against a glass substrate to 
acquire the force needed to bend the pillars. At a displacement 
rate of 5 mm/min, the measured buckling load was 5 N. This buck- 
ling load is inferior to silicon probes since aluminum has inferior 
Young’s modulus [31]. 

A flexibility test was performed using the three point flexural 
test. The tested sample was 20 mm wide and 9.6 mm long. The 

 
Table 2 
Statistical data of the implantation tests. 

 

Implantation speed (mm/mim) Number of samples Average maximum force (mN) Standard deviation (mN) Average maximum force per electrode (mN) 

50 4 119 8 4.76 
120 4 145 8 5.8 
180 4 150 2 6 
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Fig. 7. Withdrawal results with key moments highlighted by red arrows. Moment 1, brain relaxation; moment 2, maximum tension; moment 3 complete detachment; (a) 
porcine cadaver brain; (b) agar gel. 

 

 
Fig. 8. Three point flexural test set up and results; (a) aluminum base with 15 mm spacing between support points. The picture was taken at the moment of rupture. (b) 
Force versus displacement graph. 

 
support was made of aluminum with 15 mm spacing between 
support points (Fig. 8a). A downward force was applied in the 
middle of the sample with a cylindrical aluminum support until 
sample rupture could be observed. A maximum deflection before 
rupture of 0.8 mm was achieved (Fig. 8b). 

 
4.3. Electrochemical 

 
The electrochemical impedance characteristics of the plat- 

inum thin-film were obtained using a Gamry Reference 600TM 

Potentiostat/Galvanostat. A three-electrode chemical cell con- 
figuration with an Ag/AgCl reference electrode and a large area 
platinum counter electrode were used. The corresponding area  
of the platinum thin-film tested as the working electrode was 

 
of 38.4 mm2. The electrolyte used was a saline solution with a 
concentration of 0.9% of NaCl. The experiment was carried out at 
room temperature. The alternate current excitation voltage was 
10 mV with a frequency range from 1 Hz to 1 MHz. Fig. 9a shows 
the Bode plot of the impedance magnitude versus frequency for 
the platinum thin-film. Three readings of the same sample were 
performed for increased measurement reliability. At 1 kHz the 
average impedance was 385 K. The impedance at this specific 
frequency is of neurobiological interest because the neuronal 
cell’s action potential has a duration close to 1 ms, and therefore, 
provides the attenuation introduced by the electrode for this range 
of frequencies. The electrode exhibits a near-resistive phase angle 
in the frequency range between 2 kHz and 125 kHz (Fig. 9b), and a 
capacitive behavior for the remaining frequencies. 

 
 

 
 

Fig. 9. Bode plot of the electrochemical impedance spectroscopy of the electrode in saline solution: (a) magnitude; (b) phase angle with highlight of the near resistive region. 
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5. Conclusions 
 

The present work demonstrated that despite the challenges of 
micromachining aluminum, it is possible to fabricate high-aspect- 
ratio structures employing only dicing and wet-etching techniques. 
The aluminum-based substrate proved to be a possible alternative 
to silicon-based arrays by offering some advantages in terms of 
flexibility and electrical conductivity. The fabrication approach is 
cost-effective by avoiding advanced microfabrication techniques. 
Although the wet-etching step introduces some variations in the 
pillar’s width, the encapsulating process corrects these variations 
by relying in the dicing machine’s high resolution. The electrode 
array has the ability to penetrate deeper than commercially avail- 
able arrays and is not subject to breakage during insertion. The 
result was a robust invasive neural electrode array with 3 mm long 
pillars with the ability to penetrate agar brain phantom and porcine 
cadaver brain tissue. Results showed that increasing implantation 
speeds would increase penetration forces in agar gel proportion- 
ally. The three point flexural test showed the ability of the array to 
bend made possible by the combination of aluminum and epoxy 
resin at its base. The platinum coating demonstrated through the 
electrochemical tests in saline solution to have the required perfor- 
mance for neural tissue interface. The present fabrication method 
can be applied to other metals, allowing alternate structural mate- 
rials instead of silicon in the design of neural array. Overall, the 
proposed design and fabrication procedure is an eligible alterna- 
tive for neural signal recording and stimulation systems and also 
offers a contribution to the future of flexible implantable devices. 
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Abstract

Body and brain undergo several changes with aging. One of the domains in

which these changes are more remarkable relates with cognitive performance.

In the present work, electroencephalogram (EEG) markers (power spectral

density and spectral coherence) of age-related cognitive decline were sought

whilst the subjects performed the Wisconsin Card Sorting Test (WCST). Con-

sidering the expected age-related cognitive deficits, WCST was applied to

young, mid-age and elderly participants, and the theta and alpha frequency

bands were analyzed. From the results herein presented, higher theta and

alpha power were found to be associated with a good performance in the

WCST of younger subjects. Additionally, higher theta and alpha coherence

were also associated with good performance and were shown to decline with

age and a decrease in alpha peak frequency seems to be associated with aging.

Additionally, inter-hemispheric long-range coherences and parietal theta

power were identified as age-independent EEG correlates of cognitive perfor-

mance. In summary, these data reveals age-dependent as well as age-indepen-

dent EEG correlates of cognitive performance that contribute to the

understanding of brain aging and related cognitive deficits.
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Introduction

In an increasingly aged society, it is critical to understand

how the brain ages and develops strategies to reverse or

decelerate unhealthy aging. This knowledge may provide

strategies to prevent, ameliorate or at least delay cognitive

impairments that entail high personal, social and financial

costs (Lustig et al. 2009). Decrease in neuronal plasticity

and connectivity may be signatures of cognitive decline,

from healthy aging to dementia. In fact, the progressive

loss of plasticity associated with increasing age leads to a

decrease in the retention of parallel information, informa-

tion processing, and short-term memory retention (Rossini

et al. 2007). Some aging theories also show decrements in

memory control processes as one of the key determinants

of cognitive decline (Werkle-Bergner et al. 2012).

The electroencephalogram (EEG) has been used to

determine which neuronal areas, their function and

rhythms, are altered with aging (Rossini et al. 2007). The

identification of age-related EEG phenotypes is challenging

as the aging process is complex and heterogeneous. Yet,

previous EEG studies have highlighted some correlates of

cognitive performance. More specifically, studies on work-

ing and episodic memory have revealed an increase in

theta activity during the encoding phase (Klimesch 1999;

Head et al. 2009; Itthipuripat et al. 2013); importantly

theta synchronization is often associated with good perfor-

mance during cognitive tasks (Klimesch 1996, 1999).

Alpha activity has also been associated with cognitive

performance through its role on attention and binding

processes (Klimesch 1999; Herrmann and Knight 2001).

Many studies suggest that increases in alpha power are

closely related to the successful inhibition of irrelevant

information (Herrmann and Knight 2001; Werkle-Bergner

et al. 2012). Alpha synchronization, on the other hand,

provides a mechanism for the timing of neuronal informa-

tion processing and the successful formation of integrated

representations (Klimesch 1999; Werkle-Bergner et al.

2012).

Wisconsin Card Sorting Test (WCST) requires the sub-

ject to match different cards according to their symbols’

color, quantity and shapes, and is often applied in EEG

cognitive studies (Barcel�o 1999). The WCST is able to

measure cognitive flexibility, that is the ability to alter a

behavioral response mode in the face of changing contin-

gencies (i.e., rule shifting), and working memory, which

is the ability to manipulate data in short-term periods. In

the first studies, the WCST was used mainly to investigate

the frontal lobe, but more recently it has been shown as a

powerful task to study other anterior and posterior brain

regions (Barcel�o 2001; Gonz�alez-Hern�andez et al. 2002).
In this study, we sought to understand the age effects on

EEG correlates of performance during the WCST and thus,

discriminate EEG markers of brain alterations naturally

occurring with aging from those hypothetically indicative

of age-independent cognitive deficits. Considering the

expected decline of cognitive performance with increasing

age, young, midage, and elder subjects performed the

WCST while their EEG signals were acquired. Analysis of

variance and linear regression analysis were applied in

order to identify the linear dependence of each EEG marker

from the independent variables: age and performance

scores. The partial correlations between EEG features and

the independent variables allowed us to identify age-

dependent and age-independent neuronal markers.

Methods

Ethical approval

The study was conducted in accordance with the Declara-

tion of Helsinki (59th Amendment), and was approved

by national and local ethics committees. Potential partici-

pants were explained the study goals and the neurocogni-

tive assessment.

Subjects

The 62 participants of this study were divided into three

age groups:

• Young group: 19 subjects aged between 20- and

34-years old (24.3 � 3.1 SD); 10 females and 9 males;

• Mid-age group: 28 subjects aged between 51- and

64-years old (56.4 � 3.7 SD); 11 females and 17 males;

• Elderly group: 15 subjects aged between 67- and

82-years old (average: 73.5; standard deviation: 5.6); 6

females and 9 males.

Midage and elderly participants were selected from the

Guimar~aes and Vizela local area health authority regis-

tries. The sample is part of a larger cohort (n = 3038,

males and females 18–97 years of age, from an original

n = 4000; drop-out rate for the age group over 50 years

of age: 27.8%) (Santos et al. 2013). The young subjects

were recruited from the research and student communi-

ties of University of Minho. The primary exclusion crite-

ria included inability to understand informed consent,

participant choice to withdraw from the study, dementia

and/or diagnosed neuropsychiatric and/or neurodegenera-

tive disorder (medical records). The Edinburgh Handed-

ness Test was used to determine laterality. All subjects

were right-handed and had normal or corrected-to-nor-

mal vision. All subjects answered a questionnaire about

their educational, medical (including medication), and

family records and voluntarily signed the informed con-

sent to participate on these experiments.
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Electroencephalogram acquistion

Electroencephalogram (EEG) signals were recorded with a

Quickamp (Brain Products, GmbH) using the 10–20 system

(32 electrodes plus reference and ground electrodes), as rep-

resented in Fig. 1A. The EEG system consisted of Ag/AgCl

active electrodes, an actiCAP� (Brain Products, GmbH) for

the placement of the 32 electrodes, electrolyte gel to decrease

the contact impedance between electrodes and the scalp and

straps to keep the cap in place. The OpenVibe (http://openv-

ibe.inria.fr/) software was used to acquire and synchronize

the EEG signals with the WCST paradigm and to save data

for offline analysis (Renard et al. 2010). A version of the

WCST which has been implemented with the Psychology

Experiment Building Language (PEBL - http://pebl.source-

forge.net/) was applied in this study (Mueller and Piper

2014). Figure 1 presents the electrode locations of the

acquired EEG signals.

The subjects were seated, in an illuminated and accli-

matized room, distancing 50–70 cm from the computer

screen, with touch technology. All subjects were asked to

answer as quickly as possible, always with the right hand

and not make any movements beyond those required.

Each subject performed three sessions of the WCST, while

the EEG signals were recorded with a sampling rate of

1024 samples per second. Before each WCST, a 30 sec

baseline was recorded where the subjects were looking at

the computer’s monitor with a black screen as relaxed as

possible.

Wisconsin Card Sorting Test

The WCST is constituted by four decks of cards that dif-

fer according to three categories: colors (red, green yel-

low, and blue), shapes (triangle, star, cross, and circle)

and number of symbols (from 1 to 4). When a card

appears at the bottom of the screen, the subject has to

match it to one of the four decks, following one of the

three categories. The subject has to touch in the deck that

matches the card according to the category in use. After

each answer, the feedback (‘correct’ or ‘incorrect’) is

given to the subject. Once the subject discovers the cate-

gory (e.g., symbol, color, or number), he/she should fol-

low it until change, which occurs after 10 correct card

matches. When the category in use changes, the subject

has to discover the new category, which is always different

from the previous one. The test ends after nine completed

categories or when a total of 128 cards are drawn.

The performance measures considered on the WCST

are as follows: completed categories, perseverative errors

and nonperseverative errors. The number of completed

categories indicates the number of categories in which the

subject receives ten times the feedback ‘correct’. The

perseverative errors occur when the subject continues to

answer according to the category used before rule change.

The nonperseverative errors are a set of two types of

errors: efficient and distraction. The efficient errors are

related to the strategy of discovering a new category,

when the subject first receives a negative feedback after 10

correct card matches. The distracting errors occur when

the subject selects a card incorrectly after discovering the

category in use (Barcel�o 1999). Each performance mea-

sure (i.e., completed categories, perseverative errors and

nonperseverative errors) was standardized according to

the eq. (1):

z � score ¼ V � �V

SD
(1)

where V is the result of each subject in a performance

measure; �V and SD are the subject mean and standard

deviation for each performance measure.

The performance z-score is a weighted average of the

completed categories, perseverative errors and non-

perseverative errors z-scores. The perseverative and non-

perseverative errors have a negative weight and the com-

pleted categories have a positive weight on the z-score

pooling. Good performers should maximize the number

FL FR

PL PR

A B C

Figure 1. (A) Electrodes arrangement used in EEG recording and electrode locations selected for four electrode pools; (B) electrode pools

considered for power analysis: FL-frontal left; FR-frontal right; PL-parietal left; PR-parietal right; and (C) pool couplings considered for coherence

analysis: FL-FR, FL-PL, FL-PR, FR-PR, FR-PL, and PL-PR.
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of completed categories and minimize perseverative and

non-perseverative errors.

Clustering analysis – performance vs. age

The scattering of the subjects according to z-score and

age is represented in Fig. 2A. Although cognitive perfor-

mance has been described to decrease with age (Lustig

et al. 2009), as expected, some midage and even elderly

subjects performed the WCST as well as the young sub-

jects. Thus, while the young group presents a unimodal

distribution of z-scores, the midage and elders groups

seem to present bimodal distributions on z-scores.

EEG power spectral density and spectral coherence were

investigated in the participants in respect to their age

and performance success at the WCST. Using K-means

clustering analysis, three performance levels were

defined in respect to the mean z-score: good perform-

ers (n = 38; 0.51 � 0.11 SD), medium performers

(n = 13; �0.18 � 0.28 SD), poor performers (n = 10;

�1.56 � 0.21 SD).

Signal preprocessing

Analyzer 2 (Brain Products, GmbH) was used to analyze

the EEG signals. Signals were filtered with: a Butterworth

zero-phase high-pass filter (cutoff frequency of 0.3 Hz,

time constant of 0.5305 sec, and slope of 48 db/Oct), a

Butterworth zero-phase low-pass filter (cutoff frequency

of 100 Hz and slope of 48 db/Oct) and a Butterworth

zero-phase notch filter rejecting the frequency of 50 Hz.

After filtering the signals, the ocular artifacts were

corrected using an algorithm based on independent

component analysis (Jung et al. 2000). In order to

increase the independence of the signals between neigh-

boring electrode locations, an implementation of the cur-

rent source density (CSD) method was applied on the

filtered data (Perrin et al. 1989). CSD reduces the redun-

dancy, ambiguity, and reference-dependency of volume-

conducted EEG measures (Tenke and Kayser 2012).

The segmentation of EEG signals in 5 sec epochs was

applied on the whole data set, from the appearance of the

first card to the last feedback message, as well as for the

30 sec baseline period. The EEG data were not segmented

in respect to any task event. The power spectral density

and the spectral coherence were calculated for each 5 sec

segment, on theta (approx. 4–8 Hz) and alpha (approx.

8–13 Hz) frequency bands. The artifacts still remaining in

the data (possibly due to subject movement or poor elec-

trode contact) were removed by rejecting the segments

with current source density amplitude higher than

500 lV/m2 and also with a difference between the maxi-

mum and minimum values higher than 800 lV/m2.

From the 32 electrodes recorded (Fig. 1A), only 12

electrodes, were used to calculate the power spectral den-

sity and the spectral coherence for theta and alpha

A B

C

Figure 2. (A) Scatter plot of all subjects included in the study according to age and z-score performance on WCST; inset histograms show an

increasing tendency to a bimodal z-score distribution as age increases; (B) statistics for young, mid-age and elders groups; (C) statistics for good

performers, medium performers and poor performers clusters.
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rhythms. Four electrode pools were selected for analysis

according to Fig. 1B: frontal region on left hemisphere

(FL), frontal region on right hemisphere (FR), parietal

region on left hemisphere (PL) and parietal region on

right hemisphere (PR). The border electrodes between

regions were discarded. As a result of channel pooling,

the average of three channels per area were considered for

power spectral density and coherence analyses (Fig. 1B

and C): (1) FL pool: FC5, F3 and FC1 electrodes; (2) FR

pool: FC6, F4 and FC2 electrodes; (3) PL pool: CP5, P3

and CP1 electrodes; (4) PR pool: CP6, P4 and CP2 elec-

trodes. The frequency limits of each frequency band were

adjusted according to the alpha peak of the subject. The

alpha peak is the value of the frequency for which the

amplitude of the signal is higher in the frequency band of

8–13 Hz. The alpha band was adjusted in � 2 Hz from

the value of the alpha peak and the theta band was

adjusted between alpha peak minus 7 Hz and alpha peak

minus 3 Hz. Lateral asymmetry of the alpha peak was cal-

culated as the difference between FL and FR or between

PL and PR alpha peak frequencies.

Power spectral density analysis

The power spectral density (PSD) was calculated for the

5 sec data segments, during the baseline period and dur-

ing the task period – execution of WCST, through abso-

lute or baseline-corrected measures using the Fourier

transform. The power values for alpha and theta fre-

quency bands were extracted from the PSD averaged over

all 5 sec segments.

Spectral coherence analysis

The coherence of the EEG signals from two electrodes is

a measure of the degree of association between the spectra

of the two channels, providing possible information about

the functional coupling between two neuronal areas.

Mathematically, coherence is defined as the normalized

cross frequency spectrum between two EEG signals

recorded from different locations of the scalp (Sanei and

Chambers 2007). The coherence was calculated using:

Coh2ijðxÞ ¼
ðCijðxÞÞ2

CiiðxÞ � CjjðxÞ0
(2)

where CijðxÞ ¼ XiðxÞX�
j ðxÞ is the cross-correlation coef-

ficient between the Fourier transform of the EEG signals

of channel i and channel j and Cii (x) is the autocorrela-

tion of the Fourier transform of the EEG signal from i

channel (Sanei and Chambers 2007). Absolute and

baseline-corrected measures were calculated. Figure 1C

presents the color scheme for the coherence between the

six region pairs under study.

Statistical analysis

The effects of the age and performance factors on power

spectral density and spectral coherence of alpha and theta

rhythms were analyzed through a two-way ANOVA. Linear

regression analyses were also applied to assess the depen-

dence of each EEG marker from the independent variables:

age and performance z-scores. Considering that age and

performance are highly correlated factors (Pearson coeffi-

cient: �0.621; P-value < 0.01), the partial correlations

between each EEG marker and age or between each EEG

marker and performance z-scores were also assessed. Addi-

tionally, age effects on PSD and coherence were analyzed

on a sub-group of subjects with best performance on

WCST and performance effects on PSD and coherence

were studied on a sub-group consisting of the oldest sub-

jects. The statistical analyses were performed using Matlab�

(Mathworks, Natick, MA) and IBM SPSS Statistics v.22

(IBM, New York, NY) and plots were generated from

Origin� (OriginLab, Northampton, MA).

Results

EEG baseline recordings

Figures 3A and C present the age effects on power spec-

tral density of alpha and theta rhythms, respectively, for

frontal left (FL), frontal right (FR), parietal left (PL), and

parietal right (PR) scalp regions, during baseline record-

ings. Figures 3B and D, present the correlations between

alpha power and age and between theta power and age,

respectively.

The basal alpha power of young subjects was higher

than that of older subjects’ on FL, FR, PL and PR elec-

trode pools (Fig. 3A). Basal alpha power of young

subjects was also higher than midage subjects’ on FL,

FR and PR electrode pools (Fig. 3A). Basal alpha

power was inversely correlated with age (Fig. 3C), con-

trolling for the partial correlation between age and per-

formance z-scores, on FL (partial correlation = �0.43),

FR (partial correlation = �0.37), PL (partial correla-

tion = �0.30) and PR (partial correlation = �0.39).

Basal theta power of young subjects was higher than

elders’ on FL, FR, PL and PR electrode pools (Fig. 3B).

Basal alpha power of young subjects was also higher

than midage subjects’ on FL electrode pool (Fig. 3B).

Basal theta power was also inversely correlated with age

(Fig. 3D), controlling for the partial correlation between

age and performance z-scores, on FL (partial correla-

tion = �0.56), FR (partial correlation = �0.43), PL
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(partial correlation = �0.37) and PR (partial correla-

tion = �0.33). There were no significant effects of age

on spectral coherence of EEG during baseline record-

ings. The inverse correlation between alpha and theta

power during baseline and age was confirmed through

a linear regression analysis design (see Tables S1.3 and

S1.4, in Appendix S1). Detailed statistical results of

two-way ANOVA are also presented on Tables S1.1 and

S1.2 in Appendix S1.

EEG recordings during the WCST

Alpha and theta power recorded during the WCST
is generally inversely correlated with age

Figure 4A and C present the age effects on absolute

power spectral density of alpha and theta rhythms,

respectively, for FL, FR, PL, and PR scalp regions,

recorded during the performance of the WCST. Figure 4B
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Figure 3. Analysis of age effects on Power Spectral Density (PSD) of alpha and theta rhythms during baseline recordings; (A) alpha PSD is

generally higher on young subjects than on middle-age and elders; (B) alpha PSD is inversely correlated with age in all four electrode pools;

(C) theta PSD is higher on young rather than on elder subjects in all electrode pools, and higher than on middle-aged subjects on FL pool;

(D) theta PSD is inversely correlated with age in all four electrode pools.
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and D, present the correlations between alpha power and

age and between theta power and age, respectively, for

the same task. Figure 4E presents baseline-corrected PL

theta power recorded simultaneously to WCST perfor-

mance and Fig. 4F shows the correlation between cor-

rected theta power and performance z-score.

During the performance of the WCST, alpha power of

young subjects was higher than elders’ for FL, FR and PR

electrode pools and higher than midage subjects for FR

pool, as shown in Fig. 4A. Alpha power was inversely cor-

related with age on FR (partial correlation = �0.31) and

PR (partial correlation = �0.29) electrode pools

(Fig. 4B). Theta power of young subjects was higher than

elders’ on FL, FR, PL, and PR, and higher than midage

subjects on FL and FR pools (Fig. 4C). Mid-age subjects

presented higher theta power than elders on PR electrode

pool. The power of theta rhythm acquired during the

WCST was inversely correlated with age on FL (partial

correlation = �0.43) and FR pools (partial correla-

tion = �0.41), according to Fig. 4D. While the alpha

power was generally higher during the resting state (base-

line) than in the activity state (WCST performance)

across subjects, the opposite was generally valid for theta

power. Linear regression analysis on Tables S2.3. and S2.4

in Appendix S2, confirms the inverse correlation between

alpha power and age on the right hemisphere and the

inverse correlation between theta power and age on

frontal sites (see supplementary data). Detailed statistical

results of two-way ANOVA are presented on Tables S2.1

and S2.2 in Appendix S2.

As shown in Fig. 4E, baseline-corrected theta power

recorded during the WCST was higher for good than for

poor performers on left parietal scalp region. Baseline-

corrected theta power was directly correlated (partial cor-

relation = 0.31) with performance success on WCST, as

shown in Fig. 4F (see detailed statistical results on Tables

S4.1. and S4.2., in Appendix S4).

Interhemispheric and fronto-parietal coupling
between frontal right and other scalp regions is
inversely correlated with age, for alpha and theta
rhythms recorded during WCST performance

Figure 5A and C present the age effects on absolute spec-

tral coherence of alpha and theta rhythms, respectively,

for coherence between FL and FR ðCoh2FL;FRÞ, coherence
between FR and PR ðCoh2FR;PRÞ and coherence between

FR and PL ðCoh2FR;PLÞ, recorded during the WCST. Fig-
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Figure 4. Analysis of Power Spectral Density (PSD) of alpha and theta rhythms with simultaneous WCST performance; (A) alpha PSD is

generally higher on young subjects than on middle-age and elders, during WCST performance; (B) alpha PSD is inversely correlated with age in

right hemisphere; (C) theta PSD is generally higher on young subjects rather than on elders and middle-age subjects; (D) theta PSD is inversely

correlated with age in frontal regions; (E) Baseline-corrected theta power recorded simultaneously to WCST is higher for good than for poor

performers on PL scalp region; (F) Baseline-corrected theta power on PL is directly correlated with performance success on WCST.
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ures 5B and D, present the correlations between alpha

coherence and age and between theta coherence and age,

respectively. Figure 5E presents the performance effects

on baseline-corrected alpha coherence between PL and

PR ðCoh2PL;PRÞ and Fig. 5F shows the correlation between

baseline-corrected alpha coherence and performance

z-scores.

Absolute alpha spectral coherence recorded during the

WCST was higher for young subjects on frontal inter-

hemispheric ðCoh2FL;FRÞ and right fronto-parietal

ðCoh2FR;PRÞ scalp regions (Fig. 5A). Absolute alpha spectral

coherence was inversely correlated with age, controlling

for the partial correlation between age and performance

z-scores, both on Coh2FL;FR (partial correlation = �0.29)

and Coh2FR;PR (partial correlation = �0.27) coupling

(Fig. 5B). Absolute theta coherence was higher for young

rather than elder subjects on frontal interhemispheric

ðCoh2FL;FRÞ, interhemispheric fronto-parietal Coh2FR;PL and

right fronto-parietal Coh2FR;PR couplings (Fig. 5C). Abso-

lute theta spectral coherence was inversely correlated with

age both on Coh2FL;FR (partial correlation = �0.26),

Coh2FR;PL (partial correlation = �0.30) and Coh2FR;PR (par-

tial correlation = �0.32) couplings (Fig. 5D). Linear

regression analysis confirms the inverse correlations

between alpha and theta coherence and age (see Tables

S3.3. and S3.4., in Appendix S3). As depicted in Fig. 5E,

baseline-corrected interhemispheric parietal coherence

ðCoh2PL;PRÞ of alpha rhythm recorded during WCST was

higher for good than for poor performers and was

directly correlated with performance success on WCST
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Figure 5. Analysis of Spectal Coherence of alpha and theta rhythms acquired simultaneously to WCST performance; (A) alpha coherence is

higher for young rather than older subjects on FL-FR and FR-PR scalp regions; (B) alpha spectral coherence is inversely correlated with age both

on FL-FR and FR-PR couplings; (C) theta coherence is higher for young rather than older subjects on frontal inter-hemispheric FL-FR, FR-PL and
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alpha coherence is higher for good than for poor performers; (F) baseline-corrected PL-PR alpha coherence is directly correlated with
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(partial correlation = 0.41; Fig. 5F). Although no age

effects were found on baseline spectral coherences, alpha

and theta coherence were higher in baseline than during

the performance of the task, in all location pairs. Two-

way ANOVA results are presented on Tables S3.1. and

S3.2. in Appendix S3.

Alpha and theta coupling between frontal left
and parietal right scalp regions is directly
correlated to performance success on WCST

Figure 6A and C present the performance effects on abso-

lute spectral coherence of alpha and theta rhythms,

respectively, for spectral coherence between FL and PR

ðCoh2FL;PRÞ recorded during the WCST. Figure 6B and D,

present the correlations between alpha coherence and

performance z-score and between theta coherence and

performance z-score, respectively.

Plots in Fig. 6A show that alpha coherence between

frontal left and parietal right scalp regions ðCoh2FL;PRÞ was
higher for good than for poor performers and was

directly correlated with performance z-score on WCST

(partial correlation = 0.50) (see Fig. 6B). Similarly, theta

coherence between frontal left and parietal right scalp

regions ðCoh2FL;PRÞ was also higher for good than for poor

performers, as plotted in Fig. 6C. Theta Coh2FL;PR was

higher for medium than for poor performers. Theta

Coh2FL;PR was directly correlated with performance z-score

on WCST (partial correlation=0.61). The linear depen-

dence between Coh2FL;PR and performance z-scores is con-

firmed through the linear regression analysis presented on

Tables S3.3. and S3.4. in Appendix S3.

In order to confirm the results of sections A (baseline

recordings) and B (recordings during the WCST) on par-

ticipant sub-populations affected by only one factor (i.e.

age or performance), the age effects on PSD and spectral

coherence were also analyzed on a sub-group of subjects

with good performance (z-score = 0.51 � 0.11 SD) on

WCST (Fig. 7) and performance effects on PSD and

coherence were studied on a sub-group consisting of

elderly subjects (age = 73.6 � 5.6 SD) only (Fig. 8). Fig-

ure 7B and C confirm an inverse correlation of both

alpha and theta baseline PSD with age, when only consid-

ering good performers. Figure 7D and E confirm similar

correlations during the WCST. Coherence decrease with

age was also seen for the subgroup of subjects with good
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Figure 6. Analysis of performance effects on Spectral Coherence of alpha and theta rhythms recorded during the WCST performance; (A)

alpha coherence between FL and PR scalp regions is higher for good than for poor performers; (B) FL-PR coherence of alpha rhythm is directly

correlated with z-score performance on WCST; (C) Theta coherence between frontal left and parietal right scalp regions is higher for good than

for poor performers; FL-PR coherence is higher for medium than for poor performers; (D) Theta coherence between frontal left and parietal
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performance on WCST (see Fig. 7F and G), for the same

region pairs identified on all-subject analysis (Fig. 5).

Direct correlation between coherence and performance

but not with age was also observed when only considering

elderly subjects, both for alpha ðCoh2FL;PR and Coh2PL;PRÞ
and theta ðCoh2FL;PRÞ rhythms, as shown in Fig. 8B, C and

D.

Alpha peak frequency

Frequency of alpha peak recorded during WCST
performance is inversely correlated with age on
left hemisphere

Figure 9A present the alpha peak frequency (APF) for

FL, FR, PL and PR scalp regions and Fig. 9B shows the

correlation between APF and age for FL and PL scalp

regions.

APF recorded from young subjects during the WCST

was higher than the one found in mid-age subjects on

FL, FR, PL, and PR electrode pools and higher than

elders’ APF on FL and PL electrode pools. APF was

inversely correlated with age on FL (partial correla-

tion = �0.28) and PL (partial correlation = �0.40) elec-

trode pools (Fig. 9B). Although elders’ APF was higher

than midage subjects’ on FR and PR scalp regions

(Fig. 9A), a more detailed analysis of the elders’ APF on

FR sites reveals that elders with good performance at the

WCST present an alpha frequency slowing as measured

on the left hemisphere (inset plot of Fig. 9A). Both lin-

ear regression analysis and two-way ANOVA statistical

designs confirm the inverse correlation between APF and

age on the left hemisphere (see Tables S5.1–S5.4., in

Appendix S5).

Lateral asymmetry of alpha peak frequency is
correlated with performance success on WCST

Figure 9C presents the lateral asymmetry of APF for

frontal and parietal scalp regions and Fig. 9D shows the

correlations between APF symmetry and performance

z-scores for frontal (difference between FL and FR APFs)

and parietal (difference between PL and PR APFs) APF

asymmetries. The frontal difference between left and

right (lateral asymmetry) APF was higher for good and

medium performers than for poor performers, the latter

being mostly elders. Both frontal and parietal lateral

asymmetries were directly correlated with performance

z-scores (FL-FR: partial correlation = 0.41; PL-PR: partial

correlation = 0.26). Linear regression analysis and two-way

ANOVA statistical designs confirm the direct correlation

between alpha peak symmetry and z-scores on frontal sites

(see details in section Appendix S5 of supplementary data).

Discussion

The main goal of this study was to identify the effects of

age on EEG markers in a task testing working memory

and rule shifting. In baseline recordings (i.e., resting

state), the power spectral density of alpha and theta

rhythms from older subjects were globally reduced in

respect to younger ones. Similar reductions were observed

while subjects were performing the WCST. Considering

partial correlations and controlling for the co-linearity

between age and performance z-scores, alpha power was

inversely correlated with subject age only on the right

hemisphere while theta power was inversely correlated

with age on frontal locations. Some aging studies, espe-

cially on Alzheimer’s disease, have been showing that a

decrease in frontal alpha power is a marker for cognitive

aging (Jeong 2004), specifically reporting that alpha

power decreases with age. Alpha power seems to be asso-

ciated with the inhibition of irrelevant information,

allowing the maintenance of focus and concentration on

the task in hands (Werkle-Bergner et al. 2012). The inhi-

bition of irrelevant information is also important for the

working memory processes, since working memory relates

to the ability to maintain and manipulate information in

memory for a short period of time (Werkle-Bergner et al.

2012). Functional imaging studies with simultaneous EEG

acquisition have shown that alpha activity is directly cor-

related with activity in default and self-referential net-

works and negatively correlated with activity in attention

networks (Laufs et al. 2003; Mantini et al. 2007). In the

results herein presented, the negative difference between

task and baseline-recorded alpha power, across all subjects

regardless of age, may indeed represent the engagement of

the subject in the task and thus reflect the assignment to

attentional mechanisms. In contrast, the increase in task-

recorded theta power in respect to the baseline period

may reflect the efficient recruitment of working memory

processes. This result is expected since the subject is not

engaged in any cognitive task during the baseline period

(black screen) thus, not recruiting working memory pro-

cesses that usually involve theta oscillations in its encod-

ing phase (Cummins and Finnigan 2007; Nyhus and

Curran 2010). Particularly on parietal left scalp region,

baseline-corrected theta power does not correlate with age

but is directly correlated with performance z-scores

instead. This may reflect influences from theta activity of

the medial temporal lobe and hippocampus on memory

encoding and retrieval (Guderian et al. 2009). Interest-

ingly, low-frequency EEG rhythms with no baseline

correction may apparently be regarded as markers of

the aging brain, since their spectral power allows mainly

the discrimination between young and older subjects. In

contrast, baseline-corrected theta power on parietal
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Figure 7. Analysis of age effects on alpha and theta rhythms during baseline and WCST recordings for good performers sub-group; (A)

subgroup of good performers n = 37; (B) absolute alpha PSD is inversely correlated with age during baseline recordings on good performers;

(C) absolute theta PSD is inversely correlated with age during baseline recordings on good performers; (D) absolute alpha PSD is inversely

correlated with age during WCST recordings on good performers; (E) absolute theta PSD is inversely correlated with age during WCST

recordings on good performers; (F) absolute alpha coherence is inversely correlated with age during WCST recordings on good performers,

namely between FL-FR and FR-PR scalp regions; (G) absolute theta coherence is inversely correlated with age during WCST recordings on good

performers, namely between FL-FR, FR-PR and FR-PL scalp regions.
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regions seems a rather promising marker for performance

prediction independent of age factor.

Regarding spectral coherence, while frontal interhemi-

spheric (alpha and theta Coh2FL;PR) and fronto-parietal

(alpha and theta Coh2FR;PR; theta Coh2FR;PL) spectral coher-

ences seem to be generally reduced as a function of age,

the specific baseline-corrected alpha parietal Coh2PL;PR and

absolute alpha and theta fronto-parietal Coh2FL;PR
coherences seem sensitive to performance success on the

WCST. Our findings suggest that scalp-wise coherence on

theta and alpha rhythms are progressively degraded with

age. In particular, coherence on frontal and fronto-

parietal regions, which are often associated with working

memory processes (Sarnthein et al. 1998; Sauseng et al.

2005), executive functions (Sauseng et al. 2005), and

attention (Carrillo-de-la-Pe~na and Garc�ıa-Larrea 2007;

Holz et al. 2010; Werkle-Bergner et al. 2012), seem to be

particularly sensitive to the aging effect. High coherence

is generally associated with augmented linear functional

connections and information transfer, which is crucial to

a correct use of working memory (Jiang 2005; Rossini

et al. 2007), namely in the theta band (Klimesch 1999;

Gonz�alez-Hern�andez et al. 2002). These results are in

agreement with other studies that have shown a decline

of coherence with age and associated deficits in cognitive

function (Jiang 2005; Werkle-Bergner et al. 2012). The

overall higher alpha coherence seen during baseline

recordings seems to reflect an idling state of several brain

regions which are later attenuated by task engagement.

Although comparable results were seen to the theta

rhythm, the same mechanism may not explain them.

In our results, the alpha peak frequency seems to

decrease with age on the left hemisphere. Evidence can be

seen from the negative correlations between alpha peak

frequency and age, in the left frontal and parietal regions.

Alpha peak frequency has been likewise directly correlated

with working memory capacity and attention (Klimesch

1999). However, the herein presented results show an
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Figure 8. Analysis of performance effects on alpha and theta coherence during WCST and baseline-corrected recordings for elders’ sub-group;

(A) subgroup of elderly subjects n = 15; (B) Baseline-corrected alpha coherence between PL-PR scalp locations is directly correlated with

performance z-scores during WCST recordings on elderly subjects; (C) Absolute alpha coherence between FL-PR scalp locations is directly

correlated with performance z-scores of WCST recordings on elderly subjects; (D) absolute theta coherence between FL-PR scalp locations is

directly correlated with performance z-scores of WCST recordings on elderly subjects.
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apparent age modulation of the alpha peak frequency

uniquely for the left hemisphere. On the right hemi-

sphere, poor performers, whom are mostly elders, present

an alpha peak frequency as high as the younger subjects’,

while the elders with good performance also present an

alpha frequency slowing on the right hemisphere. Accord-

ingly, the peak difference between left and right hemi-

spheres reveals an asymmetry for subjects with poor

performance on WCST, which may account for the lack

of frontal coherence in elders (Fig. 5A), and may there-

fore be regarded as a correlate of cognitive deficit in

elders. The right frontal alpha of cognitively diminished

elders seems to equal the frequencies measured on young

subjects. Although the alpha peak covariance with age

requires further study, the herein presented results suggest

a generalized alpha peak frequency slowing with aging,

while a topographic reorganization of the alpha rhythm

source generators might be associated with cognitive

impairment at a later age.

From the results presented herein, the correct function-

ing of frontal brain regions, and specifically the prefrontal

cortex, seems critical for a good performance in the

WCST (Barcel�o 2001; Sumitani et al. 2006). However, the

parietal regions are also essential for the correct recruit-

ment of attention, working memory and visual processing

mechanisms. Thus our results corroborate the idea that

the WCST is not a test that assesses only the functioning

of frontal brain regions (Monchi et al. 2001; Wang et al.

2001; Gonz�alez-Hern�andez et al. 2002). The communica-

tion between the frontal and temporal, parietal and occip-

ital areas is known to support an efficient performance in

the WCST (Holz et al. 2010; Kawasaki et al. 2014). Spe-

cifically, interhemispheric long-range correlates such as

alpha and theta FL-PR coherence and baseline-corrected

parietal alpha coherence are crucial for the correct judg-

ment of stimuli categorization and memory-matching, as

it seems to be the case on visual working memory tasks

(Knecht et al. 2000).

In summary, the results herein presented demonstrate

that both alpha and theta power, as well as coherence,

play important roles in WCST performance and are influ-

enced by aging. On one hand, high level of theta power

and coherence seems to be a requisite for efficient use of

memory resources as shown by the performance on
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Figure 9. Analysis of age and performance effects on alpha peak frequency (APF) acquired simultaneously to WCST performance; (A) APF is

higher for young than middle-age subjects overall four electrode pools and higher than APF of elders on FL and PL electrode pools; APF is

higher for elders than middle-age subjects on FR and PR scalp regions; (B) APF is inversely correlated with age on FL and PL electrode pools; (C)

difference between left and right APF is higher for good and medium performers than for poor performers on frontal scalp regions; (D)

difference between left and right APF is directly correlated with performance z-scores on frontal and parietal scalp regions.
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WCST. On other hand, high level of alpha power and

coherence seems necessary for correct management of

attentional mechanisms during the performance of the

WCST. To the best of our knowledge, the performance-

specific EEG correlates such as alpha and theta coherence

between FL and PR, baseline-corrected theta power on PL

and parietal alpha coherence have not been previously

reported and therefore are herein suggested as potential

age-independent EEG correlates of cognitive performance.

Besides leading to a better understanding of the age

effects on cognitive performance, the present results also

contribute to the identification of EEG markers of cogni-

tive performance that can be employed in the develop-

ment of new cognitive intervention protocols (e.g.,

neurofeedback) for the amelioration of cognitive deficits

and enhancement of executive functions.
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Alpha and theta power recorded both during resting state and WCST are generally inversely correlated with age. Inter-

hemispheric and fronto-parietal alpha and theta coupling between frontal right and all the other scalp regions are inver-

sely correlated with age. Alpha Peak Frequency (APF) is inversely correlated with age on left hemisphere and frontal asym-

metry of APF seems to be an age-independent correlate of performance success on WCST. Performance specific EEG

correlates such as alpha and theta coherence between frontal left and parietal right scalp regions, baseline-corrected

theta power on parietal left, parietal alpha coherence and APF asymmetry are newly reported and therefore are herein

suggested as potential age-independent EEG correlates of cognitive performance.
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