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RESUMO

O continuo desenvolvimento tecnolégico na area da satude requer profis-
sionais com valéncias multidisciplinares, capazes de contribuir no pro-
jeto de dispositivos médicos. Esses dispositivos podem ser projetados
por engenheiros da computagao através da integracao de hardware, soft-
ware e conceitos da medicina. O registro de biopotenciais pode ser uma
préatica de grande valor para junc@o dessas areas. O eletroencefalo-
grama (EEG) é um tipo de biopotencial gerado pela agdo em conjunto
de milhares de neur6nios e sua captagao normalmente é realizada por
eletrodos posicionados na superficie do couro cabeludo. Esse sinal é
bastante sensivel as interferéncias que na maioria das vezes estao pre-
sentes em sua mesma faixa de frequéncia. Este trabalho apresenta um
circuito de medicao do sinal de EEG de um canal, capaz de realizar a
amplificagao do sinal proveniente de uma base de dados. Além disso,
deve-se filtrar os acoplamentos das interferéncias modeladas por capa-
citancias parasitas localizadas na entrada do circuito. Um conjunto de
resultados obtidos via simulagoes, viabilizados através do projeto do
sistema de medigao, sao apresentados no final do trabalho.

Palavras-chave: Eletroencefalograma. Aquisi¢do de sinais. Sinais
bioelétricos.






ABSTRACT

The continuous technological development in health-related fields requi-
res professionals with multidisciplinary skills, capable of contributing
through their knowledge in a device’s project itself. Computer engine-
ers could design these devices throughout the integration of hardware,
software, and medical concepts. Record bioelectrical potential signals
might be a practice of considerable importance when bonding such
areas. Electroencephalogram (EEG) is a bioelectrical potential signal
generated during the joint action of thousands of neurons and its cap-
tion is usually held by electrodes positioned onto the scalp surface.
This signal is highly sensitive to environmental, physiologic, and ins-
trumental interferences that in the majority of the time have its same
frequency range. This thesis aims to present an EEG signal measuring
circuit consisting of a single channel, able to perform signal amplifi-
cation from a database. Additionally, coupling interferences modeled
by parasitic capacities located at the circuit input should be filtered.
The final chapter presents a set of results obtained through simulations
performed in the wake of the measuring system design.

Keywords: Electroencephalography. Acquisition of signals. Bioelec-
trical signals.
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1 INTRODUCAO

Os avancos tecnolégicos dos dispositivos de aquisicao de sinais
aliados com a crescente evolugao do hardware computacional, impulsi-
onam o desenvolvimento dos sistemas empregados em diversas areas,
dentre elas, a medicina. Para o constante avanco cientifico e tecnolégico
na area da saude, sdo desejados profissionais com valéncias multidis-
ciplinares, capazes de projetar equipamentos biomédicos. Tal sucesso
pode ser obtido ao aliar continuamente medicina, ciéncia e engenharia.

A partir dos desafios e problemas oriundos da pratica diaria dos
clinicos, espera-se que melhorias sejam realizadas nas areas de instru-
mentagao, na engenharia de tecidos e biomateriais, biomecanica, pro-
cessamento de imagens médicas e dos sinais fisioldgicos (SANTOS, 2016).

Diante desse cendrio, é possivel que equipamentos biomédicos
empregados nas areas acima citadas sejam desenvolvidos ou aperfeicoados
por Engenheiros de Computacao, uma vez que é comum a integracao de
hardware e software em seus projetos. Para isso, é desejavel a insergao
de conhecimentos tedricos e empiricos da Engenharia Biomédica (EB)
para graduandos em Engenharia de Computacao (EC). Tal abordagem
pode ser realizada em disciplinas optativas ou obrigatérias da grade
curricular de EC.

Embora o ensino de EB esteja atrelado as disciplinas ministradas
nas engenharias afins, como é o caso das que incluem aquisicao e pro-
cessamento de sinais, faz-se necessario estudar de maneira analitica e
empirica os atributos que possuem os sinais e sistemas oriundos do meio
clinico, assim como é contemplado nas disciplinas desse curso (ADUR,
2008). Isso possibilitaria uma enorme oportunidade para egressos em
EC atuarem no setor da saide, que cada vez mais se destaca como um
dos que mais utilizam e demandam por solucdes tecnoldgicas.

Pode-se desenvolver inovagoes significativas para a drea da saide
dentro do meio académico de EC, por exemplo, no estudo e projeto de
equipamentos para a aquisicao de sinais bioelétricos, que de acordo
com (WEBSTER, 2010), s@o provenientes do coracdo, misculos, olhos e
cérebro.

Estes sinais podem ser empregados em uma ampla variedade de
aplicagoes na area de EC, todavia, neste trabalho sera proposto de ma-
neira didatica a elaboragao de um circuito de medicao para suporte a
aprendizagem pratica dos sinais sindpticos aferidos por eletroencefalo-
grama (EEG).

O EEG é um dos exames mais comuns para registrar a atividade
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elétrica do cérebro, resultante de grupos de células nervosas. Portanto,
estes sinais fornecem dados relativos ao processamento de informagoes
pelo sistema nervoso para fins de pesquisa clinica e diagndstico de
doengas neurais (CARDOSO, 2010).

Escolheu-se a tecnologia de sensoriamento biométrico EEG den-
tre os demais sinais biomédicos, devido ao amplo campo de pesqui-
sas e aplicagbes atuais. O cérebro humano tem sido um dos sistemas
mais investigados pela ciéncia nos ultimos 70 anos, e as tecnologias de
imageamento tém proporcionado a sua observagao em vida, durante
a realizagao de agOes e em experiéncias sensoriais, cognitivas e afeti-
vas (PALMA, 2017). Aqui, sua anatomia, fisiologia e sua capacidade
de processar informagdes serao investigadas sob o ponto de vista dos
biopotenciais emergentes das células nervosas (neurdnios).

Apesar de sua importancia, os equipamentos para realizagao do
EEG possuem um alto custo e os fabricantes de eletroencefalégrafos
de uso clinico nao disponibilizam aparelhos para fins didaticos. Para
esta finalidade, pode-se citar como um dos raros exemplos o Emotiv
Insight, que captura as variacoes elétricas da superficie do couro cabe-
ludo por meio de eletrodos. Tal dispositivo possui um valor agregado
consideravel por ser capaz de deteccoes afetiva, cognitiva e fisica.

Ao considerar as lacunas identificadas, a proposta deste traba-
lho é demonstrar as etapas para desenvolver um circuito de medicao
capaz de realizar a aquisi¢do do sinal de EEG, apesar das fontes de
interferéncias. Tal processo é considerado complexo e desafiador para
projetistas de instrumentos de medi¢do (CARDOSO, 2010).

1.1 JUSTIFICATIVA

A insercao de equipamentos eletronicos na area médica estd for-
temente relacionada com a atuacado de profissionais que possuem co-
nhecimentos em EB e projeto de sistemas que integram hardware e
software. Observa-se uma relevancia a comunidade médica, e, conse-
quentemente a melhoria da qualidade de vida das pessoas, quando se
inclui no mercado profissionais que projetem dispositivos com finali-
dade de diagnéstico ou tratamento terapéutico. Em decorréncia disso,
este trabalho servird como um instrumento para utilizacao de conceitos
de EB para engenheiros da computagao.

Este trabalho se justifica principalmente como uma maneira de
introduzir principios, modelos e aplicagoes dos sistemas de aquisicao
de sinais aos estudantes de EC e leitores em geral. Os conceitos aqui
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utilizados para desenvolver um médulo de aquisigdo de sinais de EEG
podem servir como base para diversas outras aplicagoes da area.

Além disso, os fundamentos da EB e de aquisi¢ao de sinais em-
pregados no projeto do circuito de medigao sao os mesmos que os
utilizados para desenvolver méquinas empregadas na area da saude.
Assim, este trabalho também é apresentado como uma contribuicdo
introdutoria para desenvolver maquinas desse setor.

1.2 PROBLEMA

O descompasso existente entre a percepcao da grande demanda
por dispositivos e equipamentos para a area da saiude e da atuacao
de engenheiros da computagao nesses projetos, ainda é um desafio en-
frentado. Todavia, quando se considera que os projetos sdo sistemas
complexos e que exigem fundamentos da drea biomédica para imple-
mentagao, supoem-se que possa existir um desvio intrinseco de egressos
de engenharia de computacao para outras areas.

Essa correlagao é um dos fatores responsdveis para requerer a
aproximagcao entre a drea da saide e a computacdo, porém, ainda faltam
instrumentos ou dispositivos de baixo custo, com contribuicao para
aliar essas dreas e assim desenvolver recursos especificamente criados
para compreensao das relagoes andlogas possiveis entre o funcionamento
do corpo humano e da tecnologia.

1.3 HIPOTESE

Desenvolver um sistema de medigdo de biopotenciais de EEG e
que seja de baixo custo. A intencao é reduzir os efeitos dos ruidos e
interferéncias, com motivagao de favorecer a extragao de informacoes
desejaveis do sinal eletroencefalografico.

1.4 OBJETIVOS

Nesta secdo, apresentam-se os objetivos gerais e especificos, res-
pectivamente, deste trabalho.
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1.4.1 Objetivo Geral

Este trabalho tem como objetivo o estudo dos sistemas de medigao
de EEG e, principalmente, projetar e simular os circuitos eletronicos
voltados para essa finalidade.

1.4.2 Objetivos Especificos

e Apresentar os processos fisiologicos que envolvem a geracao dos
potenciais bioelétricos no cérebro e as caracteristicas clinicas do
sinal de EEG;

e Identificar as principais fontes de ruidos e interferéncias que afe-
tam o biopotencial de EEG;

e Desenvolver e implementar um sistema de medigao didéatico de
maneira que possibilite o estudo dos componentes e estruturas
internas de circuitos;

e Implementar ou reproduzir técnicas de projetos com a finalidade
de reduzir os efeitos de interferéncias;

e Proceder com simulagoes a fim de testar e validar os diferentes
blocos funcionais que compoem o circuito;

e Verificar por meio de simulagtes a funcionalidade do circuito de
medigao de EEG.

1.5 PROCEDIMENTOS METODOLOGICOS

Para desenvolver o trabalho, consideraram-se algumas etapas.
A primeira etapa consiste em uma pesquisa bibliografica exploratéria
sobre EEG. Caracteristicas clinicas, explicacao de como é realizado
o exame, um breve histérico e os métodos de registro da atividade
cerebral serao apresentados. Ainda nesta etapa, serd pesquisado sobre
a origem dos biopotenciais.

Na segunda etapa, um estudo qualitativo de técnicas de aquisicao
de sinais de EEG serd realizado para apresentar fundamentos tedricos
das escolhas dos componentes do circuito de medi¢ao. Técnicas de am-
plificacao e processamento do sinal eletroencefalografico, aplicacao de
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conceitos da instrumentacdo médica tais, como eletrodos e amplifica-
dores de biopotencial, filtros sao exemplos de estudos realizados.

A terceira etapa, apresenta o projeto detalhado do projeto do
circuito de medigao do sinal de EEG, projetado a partir dos fundamen-
tos tedricos das etapas anteriores. Por fim, o médulo de aquisicao de
sinais eletroencefalograficos serd apresentado e através de simulacoes
serd testado e avaliado.
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2 CONCEITOS BASICOS DA NEUROLOGIA

Faz-se necessario apresentar, ainda que de maneira introdutoria,
algumas caracteristicas do cérebro humano e os fundamentos fisiol6gicos
da geracao do biopotencial de EEG, para melhor caracterizacao do cir-
cuito de medicao a ser projetado.

2.1 FISIOLOGIA DO CEREBRO

O cérebro é um 6rgao que faz parte do sistema nervoso central,
composto, dentre outras coisas, por cerca de 100 bilhoes de células ner-
vosas responsaveis pelo controle e realizacao de fungoes cognitivas como
pensar, mover, sentir, etc (GUYTON; HALL, 2011). Toda a atividade do
sistema nervoso depende das complexas propriedades fisicas e elétricas,
envolvidas nessas células geradoras de biopotenciais.

2.1.1 Hemisférios Cerebrais

O cérebro é dividido longitudinalmente em hemisférios direito e
esquerdo, cuja superficie contém elevagoes arredondadas (giros) e de-
pressoes (sulcos), constituidas por uma substancia cinzenta, designada
por cortex cerebral, com responsabilidades de processar informagoes
sensoriais, motoras e de memoéria, é também o local do raciocinio,
personalidade, dentre outras atribuicoes. Encontra-se logo abaixo do
cértex uma substancia branca constituida por axénios que o ligam as
outras dreas do sistema nervoso central (LUNDY-EKMAN, 2008). Essas
substancias podem ser visualizadas na figura 1.
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Figura 1 — Substancias branca e cinzenta.
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Fonte: Adaptado de Bear, Connors e Paradiso (2008).

Cada hemisfério é subdividido em seis lobos, que sdo: frontal,
parietal, temporal, occipital, limbico e insular. Na figura 2 estao apre-
sentados quatro desses 16bulos, que serao abordados no decorrer deste
trabalho.

Figura 2 — Principais lobos cerebrais.
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Fonte: LUNDY-EKMAN (2008).

2.2 TRANSMISSAO DE INFORMACOES PELOS NEURONIOS

Pode-se afirmar que o sistema nervoso possui como funcgao pri-
mordial a capacidade de processar informagoes correspondentes, de ma-
neira que respostas mentais e motoras sejam realizadas. Por meio de
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uma alteragao rapida na carga elétrica da membrana celular, transmitem-
se informacoes ao longo do ax6nio, o que ocasiona liberacao de trans-
missores quimicos para outros neurdnios ou ainda para uma membrana
muscular. A diferenga de carga elétrica dos fons é denominada como
potencial elétrico da membrana (LUNDY-EKMAN, 2008). Ao longo das
subsegoes seguintes sera explorado a maneira que ocorre esse potencial.

2.2.1 Canais Ionicos na Membrana Neuronal

Os canais da membrana se estendem entre as extremidades ex-
tracelular e intracelular da célula nervosa. Eles servem de abertura para
a passagem de fons — na auséncia deles a membrana é impermeavel — e,
sao em geral de dois tipos: canais cationicos e anidnicos, que permitem
a passagem de cation e anions, respectivamente. Pode-se citar como
dois de seus aspectos importantes a existéncia de comportas que os
mantém abertos ou fechados e a seletividade para passagem de apenas
algumas substancias.

Um dos canais mais importantes é o chamado canal de sddio,
com carga negativa presente em sua superficie interna. Outro impor-
tante canal é o seletivo para transporte de potassio, que nao contém
carga negativa na sua superficie (GUYTON, 2008). A figura 3, ilustra a
disposicao desses canais na membrana.

Figura 3 — Canais de Sédio e Potéassio.
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Fonte: Bear, Connors e Paradiso (2008).

2.2.2 Potencial de Repouso da Membrana dos Neurdnios

O potencial de repouso da membrana é caracterizado pela auséncia
de movimentagao de ions através da membrana celular, ou seja, nesse
estagio nao ha transmissao de informacoes pelas células nervosas. Um
neurénio motor espinhal possui potencial de repouso em torno de -65
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mV . A voltagem mais baixa do neurénio motor espinhal é determinante
para as suas funcoes de excitagdao ou inibigao, ou seja, a diminuicao
da voltagem para um valor menos negativo elevara o grau de excita-
bilidade, enquanto que o contrario torna o neur6nio menos excitavel
(GUYTON; HALL, 2011; LUNDY-EKMAN, 2008).

A figura 4 ilustra o procedimento para captacdo do potencial de
repouso da membrana diretamente no citosol, através de um microe-
letrodo com ponta extremamente fina (para causar danos minimos),
que afere no voltimetro a diferenca de potencial entre a ponta desse
microeletrodo e um cabo colocado fora da célula, que no caso é -65mV.

Figura 4 — Interior do neurénio em -65 mV em relacao ao exterior, em
virtude da distribuicao desigual de carga elétrica através da membrana.
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Fonte: Bear, Connors e Paradiso (2008).

A figura 5 demonstra estimativas de concentragoes de fons nos
dois lados da membrana neuronal. A concentragao do fon sédio (Na™)
¢ alta no liquido extracelular (142 mEq/L), mas baixa no interior (14
mEq/L), o que evidencia a existéncia de uma bomba de sédio presente
na membrana do corpo celular. Por outro lado, existe uma bomba do
fon potdssio (K1) que langa esse elemento continuamente para dentro
do neurénio, em decorréncia de sua concentragao ser alta no liquido
intracelular (120 mEq/L), porém baixa no exterior (4,5 mEq/L). Tais
caracteristicas demonstram que existe uma bomba de sdédio-potéssio
que realiza o transporte ativo desses ions. Com relagdo ao fon cloreto
(Cl17), percebe-se que sua concentragido é baixa no interior do corpo
celular em decorréncia da voltagem negativa (-65 mV) o que repele os
ions, forcando-os para fora da membrana.
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Figura 5 — Concentragoes dos fons de sédio, potéssio e cloreto nas faces
interna e externa da membrana celular do neurénio.
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Fonte: GUYTON e HALL (2011).

O transporte de ions através da membrana é viabilizado pela
bomba de sédio e potéassio, ilustrada na figura 6. Essa bomba iénica
garante a origem do potencial de repouso e sem ela o encéfalo nao
funcionaria (BEAR; CONNORS; PARADISO, 2008).

Figura 6 — Bombas de sédio e potassio.
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Fonte: Bear, Connors e Paradiso (2008).

2.2.3 Potencial de Acgao

Nesta subsec¢ao sera estudado sobre o sinal que leva a informacao
ao longo do sistema nervoso, o potencial de agao. Para a geragao
do impulso nervoso ocorrer, existem fendmenos elétricos e quimicos
envolvidos. Quando os eventos elétricos propagam o sinal dentro de
um neurénio ocorre o potencial de agao. Por outro lado, dos eventos
quimicos surgem as sinapses, que sao as transmissoes de sinais entre os
neur6nios (BENEVIDES, 2009).

Demonstrou-se nas segoes anteriores, que existe uma diferenca de
voltagem resultante da concentracao de ions carregados negativamente
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e positivamente nos meios intracelular e extracelular, respectivamente.
Dessa forma, deve estar mais claro que o potencial de membrana do
neurénio depende das concentragoes ionicas nos dois lados da mem-
brana.

Para compreender a origem do potencial de acao é apresentado
a figura 7. Nela é mostrado um neurénio inicialmente em repouso,
cujo potencial intraneural é -65 mV. Durante esse estagio, diz-se que a
membrana esta polarizada.

Quando uma célula nervosa recebe um estimulo, alguns canais
de sédio localizados em sua membrana celular, abrem-se e permitem a
difusao de ions de sédio — que contém carga positiva — para dentro na
célula, tornando-a assim com meio intracelular menos negativo. Isso
acontece até o limiar de excitacao do neuronio ser atingido, que ocorre
em cerca de -45 mV. Os potenciais de agao sao causados pela despo-
larizacdo da membrana além do limiar (BEAR; CONNORS; PARADISO,
2008).

A partir do limiar, ocorre o processo de despolarizacdo, no qual
outros canais de sédio também se abrem e grande quantidade de sédio
entra na célula de forma abrupta, tornando-a agora com polaridade
positiva. Neste momento, o influxo de sédio termina e a abertura dos
canais de potdssio e cloreto é promovida, assim, inicia-se o processo de
repolarizagdo. Através da entrada de fons de cloreto (carga negativa)
e da saida de fons de potdssio (carga positiva), o interior do neurénio
se torna mais negativo, aproximando-se do valor de -70 mV, fase que
representa a hiperpolarizagao.

Figura 7 — Variacoes das voltagens de ions de sédio, potéassio e cloreto,
durante o decurso do potencial de acao.
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Fonte: Adaptado de GUYTON e HALL (2011).

Ainda sobre geracao do potencial de acao, é apresentado na fi-
gura 8 o processo recém descrito graficamente para melhor visualizagao
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das etapas.

Figura 8 — Demonstracao grafica da origem do potencial de agao.
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Fonte: Adaptado de Bear, Connors e Paradiso (2008).

2.3 BREVE HISTORICO DO ELETROENCEFALOGRAMA

A atividade elétrica oriunda no cérebro é demonstrada pelos re-
gistros elétricos desenvolvidos em suas superficies interna ou externa.
O conjunto de registro desses potenciais elétricos é denominado eletro-
encefalograma (EEG) (GUYTON, 2008).

A descoberta de que o tecido nervoso é eletricamente excitavel,
deu-se por Luigi Galvani, em 1784. Desde entao, estudos neurofi-
siolégicos revelaram a bioeletrogénese e suas propriedades, as quais
mostram os impulsos elétricos gerados em nervos e musculos. Diversas
pesquisas foram feitas ao longo do século XIX e era obtido medidas
de correntes elétricas cada vez menores, o que possibilitou que as pro-
priedades elétricas do sistema nervoso fossem detalhadas. Depois de
progressos lentos a respeito do tema, a partir de 1920, a neurociéncia
foi capaz de identificar que o cérebro humano também contém atividade
elétrica em forma de ondas oscilantes constantes (SABATTINI, 2003).

Ainda de acordo com SABATTINI (2003), um grande marco na
neurociéncia que pode ser citado foi a descoberta pelo neurologista e
psiquiatra alemao Hans Berger (figura 9), em 1929, da possibilidade de
registar as correntes elétricas fracas que s@o geradas no cérebro humano
e registra-las em um papel, sem que houvesse a necessidade de abrir
o cranio. Esse novo método foi denominado por Berguer como andlise
de registro fisiolégico de eletroencefalograma (EEG). Berger também
demonstrou a existéncia de dois ritmos dominantes distintos, chama-
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dos de alfa e beta, os quais tem, respectivamente, de 8 a 10 Hz e 12
a 20 Hz. Foi notado também que a atividade cerebral mudava suas
caracteristicas conforme fosse o estado funcional do cérebro, como, por
exemplo, durante o sono, apds estimulagoes sensoriais, em anestesia, na
falta de oxigenagao ou até em algumas doencgas nervosas.

Figura 9 — Hans Berger (1873 - 1941).

— .

Fonte: (SABATTINI, 2003)
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Outra demonstracao de Berger, foi ao observar que as ondas beta
tinham amplitude e duragao inferiores as ondas alfa. Foi constatado
também uma intercalacdo dessas ondas, mediante o paciente fechar
(ondas alfa) e abrir (ondas beta) os olhos. Tal fenomeno foi chamado
de bloqueio do ritmo alfa e a figura 10 ilustra o registro (SABATTINI,
2003).

Figura 10 — Ondas alfa e beta registradas por Hans Berger.
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Fonte: (SABATTINI, 2003)
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2.4 SINAL ELETROENCEFALOGRAFICO

A palavra eletroencefalograma (EEG) deriva das palavras gregas
enkephalo (encéfalo) e graphein (escrever). De acordo com SIMOZO
(2013), o exame de EEG é considerado uma ferramenta essencial para
diagnosticar patologias ou condi¢des neuroldgicas.

Um sinal eletroencefalografico, assim como o da figura 11, é ca-
racterizado por medigoes sequenciais do potencial elétrico cerebral ob-
tidos hé uma taxa de amostragem constante e registrados graficamente
em um espago cartesiano, onde os eixos representam a amplitude do
potencial elétrico e a evolugao temporal (BENEVIDES, 2009).

Figura 11 — Sinal eletroencefalografico.
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Fonte: Benevides (2009).

O EEG é caracterizado pelo registro dos potenciais elétricos ge-
rados através da agao sincrona realizada em conjunto pelas células
nervosas no encéfalo, segundo BLINOWSKA e DURKA (2006). Para
aquisicao dos sinais elétricos provenientes do cérebro, sao aplicados ele-
trodos no couro cabeludo (EEG de superficie) ou inseridos diretamente
a uma certa profundidade do cértex (EEG invasivo).

Utilizar-se-4 o EEG de superficie neste trabalho, mas é vélido
salientar que tal método de aquisicao quando comparado ao EEG in-
vasivo, pode conter atividades elétricas neuronais mascaradas ou ate-
nuadas em virtude das camadas de tecido entre o cortéx e o eletrodo.

As intensidades, ou amplitudes, das ondas cerebrais variam de
10 & 100 ¢V enquanto que a frequéncia é na faixa de 0.5 a 100 Hz
(JUNIOR, 2010). Diz-se que a amplitude das atividades neuronais séo
diretamente proporcionais ao nimero de neurénios em atividade no
cértex.

Os distintos padroes e intensidades da atividade elétrica cerebral
refletem os estados mentais, ou seja, a frequéncia é altamente depen-
dente de estados de comportamento, como os niveis de atencao, estégios
de sono, vigilia, processos cognitivos, coma, ou de doengas cerebrais
como epilepsia ou psicoses, dentre outros (VEGA, 2010).
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2.4.1 Frequéncias Caracteristicas

Sabe-se que a partir das primeiras amplificagoes neurais, decor-
rentes das ondas alfa e beta, foi possivel iniciar a observacao do cérebro
em atividade e assim uma série de estudos fisiolégicos. As frequéncias
cerebrais sao ferramentas importantes para o diagnostico precoce de
algumas doencas e também para o controle de pacientes sob efeito de
anestesia em certas cirurgias (BUENO, 2017).

Atualmente sdo conhecidas outras sub-bandas, cujas principais
variacoes de ondas cerebrais podem ser classificadas em ondas delta
(9), teta (), alfa («), mu (u), beta (8) e gama (). A figura 12 ilustra

algumas dessas sub-bandas.

Figura 12 — Variacoes de ondas cerebrais
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Fonte: Adaptado de PETROV, STAMENOVA e PETROV (2016).

JUNIOR (2010), descreve que cada tipo de oscilagdo neuronal
ocorre em uma faixa de frequéncia especifica, possui caracteristicas
préprias e representam um estado mental, tipicamente descritas, tal

cOomo a seguir:

e Banda Delta - ()
Frequéncia de 0.5 & 4 Hz;

Sao caracterizadas como as ondas mais lentas. Ocorrem du-
rante o sono profundo e quanto maior a predominéancia de ondas
delta no cérebro, mais profundo é o sono. Em baixas amplitudes,
a predominancia de frequéncias delta indica presenga de sono com

sonho (VEGA, 2010);

Pode ser medida na regiao frontal do cértex cerebral.

e Banda Teta - ()
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Sao consideradas ondas mais longas com amplitude em torno
de 100 pV que emergem na regiao medial do sistema nervoso
central.

Frequéncia de 4 a 7 Hz;

Normalmente ocorrem durante estados de sono leve, me-
ditagdo profunda, concentracao, emogoes, mas também ocorrem
em situacoes de estresse emocional. Verifica-se este tipo de onda
nos estados cerebrais degenerativos (PALMA, 2017);

Pode ser medida nas regioes parietais e temporais.

Banda Alfa - («)

Sua amplitude em geral é de 50 pV a 100pV (BARMAN,
2012);

Frequéncia de 8 a 13 Hgz;

Sao oscilagbes que em adultos sem histérico de doencas ce-
rebrais, acordados, mas em repouso, com a mente relaxada e os
olhos fechados. Entretanto, a medida que aumenta a atengao por
algum estimulo ou esforco cognitivo elas atenuam-se, fenémeno
conhecido por bloqueio alfa.

Registradas predominantemente nos lobos frontais, parietais
e occipitais (BARMAN, 2012).
Banda mu - ()

Amplitude inferior & 501 V;

Frequéncia de 10 a 12 Hz;

Faz parte do grupo de ondas alfa e foi reconhecida nos tltimos
anos. Associada as atividades motoras, porém diminui com o mo-
vimento ou a intencao de mover-se.

Melhor adquirida nos 16bulos frontal e parietal.

Banda Beta - (9)

Possui amplitude inferior a 30 uV e em casos especificos 20
1V pode ser considerado normal.

Frequéncia de 13 &4 30 Hz (BARMAN, 2012);

Costuma estar relacionada, sobretudo em baixas voltagens,
aos estados mentais de medo, alerta, atencao maxima, ansiedade
€ preocupagao.

Encontra-se esta frequéncia com mais predominancia nas regioes
parietais e frontais.
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e Banda Gama - (v)

Geralmente encontrada nos estados de vigilia, antes da ocorréncia
de um evento motor (PALMA, 2017);

Frequéncia acima de 30 Hz.

De maneira geral, as bandas de baixa amplitude e alta frequéncia
estao associadas a estados de vigilia e de alerta ou aos estdgios do
sono em que ocorrem os sonhos. Ritmos de maior amplitude e baixa
frequéncia, estao associados aos estdgios de sono sem sonhos e ao estado
patolégico de coma (BEAR; CONNORS; PARADISO, 2008).
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3 TECNICAS DE PRE-PROCESSAMENTO

Com a necessidade de compreender melhor o papel dos sinais
oriundos da atividade elétrica do cérebro, surgiram técnicas de aquisigao
e condicionamento desse biopotencial para entdo analisd-los. A seguir
serao descritos métodos que viabilizam a captacao desses sinais.

3.1 TRANSDUTORES PARA CAPTACAO DE DADOS CEREBRAIS

Os fenémenos elétricos oriundos das células neuronais provocam
a movimentagao de fons, que formam as correntes idnicas. Por esta
razao, a etapa inicial da medigao consiste em converter corrente ionica
em corrente eletronica, que consiste num processo eletro-quimico.

De acordo com WEBSTER (2010), para registar o sinal de EEG,
faz-se necessario um transdutor capaz de converter potenciais i6nicos
em potenciais elétricos. Isso pode ser viabilizado através do uso de
eletrodos que sao transdutores nao invasivos.

Bear, Connors e Paradiso (2008), definem um registro tipico de
EEG como um conjunto de tracados irregulares simultaneos, que in-
dicam alteragoes de voltagem entre pares de eletrodos aterrados. Tal
situagao pode ser visualizada na figura 13.

Figura 13 — Exemplo de uma maneira de registrar o EEG.
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Fonte: Adaptado de (BEAR; CONNORS; PARADISO, 2008).

3.2 ELETRODOS

A aquisicao dos impulsos elétricos pode ser realizada mediante
obtencao da diferenca de potencial coletada por meio de eletrodos, que
captam os registros elétricos na superficie externa da cabega. De acordo
com a eletroquimica o termo eletrodo é utilizado para denominar o
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material que compoem o condutor eletrénico (TICIANELLI; GONZALEZ,
2005). De acordo com PALMA (2017), a captura dos sinais elétricos
através de eletrodos é caracterizada por ter boa resolugao temporal, o
que permite a andlise dos sinais cerebrais com atraso quase irrisério.

Para a captacao dos dados de EEG geralmente sao utilizados
eletrodos metdlicos, como Prata/Cloreto de Prata (Ag/AgCl) e ouro
(Ag/AgCl) , em decorréncia desses metais ndo concentrarem um nimero
elevado de cargas na interface eletrodo-pele (NEUMAN, 2010b).

A fixacao dos eletrodos durante a captacao do EEG é realizada
por meio da utilizagao de uma solugao eletrolitica, que consiste num
meio aquoso onde existem fons dissolvidos. A pasta condutora é um
tipo de solugao eletrolitica que além de auxiliar na condugao da corrente
elétrica entre a pele e o eletrodo, ajuda na redugao da impedancia.

3.2.1 Reacgoes de Oxirreducao e Interface entre Eletrodo e
Eletrdlito

Anteriormente foi citado que os eletrodos sao transdutores que
convertem corrente i6nica em elétrica, porém, tal conversao depende
de reagbes quimicas ocorridas na superficie do eletrodo.

Reacoes de oxidacao e reducao, ou somente oxirredugao, sao
reagoes quimicas que envolvem transferéncia de elétrons. Durante a
oxidagao ocorre perda de elétrons do eletrodo, que passam a fazer parte
da solugao eletrolitica. Inversamente, durante a redugao, os fons dissol-
vidos no eletrélito recebem os elétrons cedidos pelo metal (TICIANELLI;
GONZALEZ, 2005). A escolha do agente oxidante depende do valor de
seu potencial de oxirredu¢do (BOCKRIS; OLDFIELD, 1955).

No momento em que um eletrodo entra em contato com o eletrolito,
iniciam-se as reagoes de oxirreducao o que ocasiona um desiquilibrio
eletrostatico. Esse desequilibrio na fronteira entre eletrodo e eletrélito,
ocorre devido a liberagao de cations na solucao, o que gera um actiimulo
de elétron na oxirreducao do metal. E formado uma dupla camada
elétrica na fronteira pelas cargas elétricas opostas, o que forma uma
diferenca de potencial e também d4a origem a uma capacitancia entre
eletrodo e solugéo eletrolitica. O equilibrio é atingido quando os citions
sofrem reducdo, igualando as taxas de oxidagao e reducdo (CARDOSO,
2010).

Na superficie do eletrodo ficam acumulados os elétrons liberados
na oxidagao e esta carga negativa atrai os cations presentes no eletrolito,
o que resulta em uma fronteira caracterizada por uma dupla camada



51

elétrica na interface eletrodo e eletrélito. Com a existéncia de uma cor-
rente idnica na solucao eletrolitica, os cations irao se mover na direcao
da corrente enquanto os anions irdo em sentido contrario. Ocorre um
desequilibrio nas taxas de oxirreducao, pois a dupla camada elétrica na
fronteira é desestabilizada. A reducao dos cations retira elétrons do ele-
trodo, enquanto a oxidagao dos dtomos de metal os insere (CARDOSO,
2010).

Com a existéncia de uma corrente idnica na solucao eletrolitica,
os cations irao se mover na direcao da corrente, enquanto os anions
se moverao no sentido contrario. Ocorre um desequilibrio nas taxas de
oxirreducgao, pois a dupla camada elétrica na fronteira é desestabilizada.
A reducao dos cations retira elétrons do eletrodo, enquanto a oxidagao
dos dtomos de metal os insere (CARDOSO, 2010).

Ainda de acordo com CARDOSO (2010), se a taxa de oxidacao
for menor que a de redugao, isso aponta que ha uma corrente resultante
de elétrons deixando o eletrodo. Esta corrente tera a mesma direcao da
corrente de cdtions na solugao, porém se a taxa de reducdo for menor,
hd uma corrente elétrica entrando no eletrodo. O desfecho disso é
que, dado as reacoes de oxirredugao na fronteira, a corrente ionica foi
convertida em eletronica.

3.2.2 Eletrodo de Prata/Cloreto de Prata

Os eletrodos de Ag/AgCl sao os mais comumente utilizados em
EEG (SANEL; CHAMBERS, 2007). Sao caracterizados por possuirem bai-
x0s e estaveis potenciais de meia-célula, aproximam-se do modelo ideal
que é o ndo-polarizavel, além de possuir custo mais acessivel (NEUMAN,
2010b). Trata-se de um disco de prata envolvido por uma fina camada
de cloreto de prata.

Como caracteristicas elétricas, possui baixas resisténcia e capa-
citancia entre eletrodo e eletrolito e baixo ruido comparado com outros
tipos de eletrodos (WEBSTER, 2010).

3.2.3 Modelo Elétrico do Eletrodo

Pode-se representar a interface entre eletrodo e eletrdlito con-
forme modelo elétrico equivalente, ilustrado na figura 14. Onde R; e
Vpe sd0, respectivamente a resisténcia elétrica da solucao eletrolitica e
a diferenca de potencial entre o eletrodo e o interior da solugao ele-
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trolitica (UMINO; ODA; YASUHARA, 2002; CARDOSO, 2010; NEUMAN,
2010b). R. ¢ a resisténcia de contato entre o eletrodo e o eletrélito; C.
corresponde a capacitancia formada pelas cargas opostos na interface
entre o eletrodo e a solugao eletrolitica.

Figura 14 — Modelo elétrico do eletrodo.
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Fonte: Disponivel em CARDOSO (2010).

A resisténcia elétrica da solugao eletrolitica e a diferenca de po-
tencial entre o eletrodo e o interior da solugao eletrolitica, costumam ser
omitidas quando s@o utilizados eletrodos metdlicos (CARDOSO, 2010).

3.2.4 Posigoes Convencionais para Eletrodos

Em geral sao obedecidas regras para capturar as variagoes elétricas
do EEG de superficie. O padrao mais utilizado para posicionar os ele-
trodos é o chamado sistema internacional 10-20, sugerido por Hebert
Jasper, em 1958 (ARAUJO, 2015). A figura 15 ilustra tal sistema.

Nela é possivel observar que os eletrodos da extremidade do couro
cabeludo estao 10% distantes da linha horizontal que conecta o Nésio
eo inio, passando pelo ponto pré-auricular. Esse percentual é relativo
ao tamanho da linha que conecta o Néasio ao Inio passando pelo Vertex.
Todos os eletrodos sao posicionados 20% distante uns dos outros. Dai
vem o nome padrao 10-20. Os pontos craniométricos Nasio, Vertex e
Inio estdo ilustrados na figura 16.



53

Figura 15 — Localizacao anatomica de eletrodos baseado no sistema
internacional 10-20.
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Fonte: Adaptado de MacDonald (2015).

Figura 16 — Pontos craniométricos: (a) Nésio, (b) Vertex e (c) Inio.

(a) (b) ()
Fonte: Imagem retirada e adaptada de
https://www.anatomia-papel-e-caneta.com/pontos-craniometricos/. Acesso em 11
de novembro de 2019.

Sabe-se que o cérebro é separado em dois hemisférios que por sua
vez sao subdivididos em lobos, nos quais os eletrodos sao posicionados.
De acordo com SIMOZO (2013) e a figura 15, no referido sistema,
as letras maidsculas designam a localiza¢ao anatoémica (F: frontal, C:
central, P: parietal, O: occipital e T: temporal). Os ntimeros sao pares
e impares para representar os eletrodos posicionados nos hemisférios
direito e esquerdo, respectivamente. A letra A é utilizada para eletrodos
colocados na orelha (auriculares). Para eletrodos colocados no lobo
frontal um p é adicionado (Fp, do inglés frontal pole). Para eletrodos
posicionados no eixo que liga o Nédsion ao Inion, ¢ utilizada também a
letra z, relativa a zero, para indicar a divisao do cérebro nos hemisférios.

De acordo com Aratjo (2015), posiciona-se o eletrodo de terra
normalmente no osso da fronte, com isso o ruido com origem muscular
pode ser minimizado e seu potencial é cancelado durante a amplificacao
diferencial. Quanto ao eletrodo de referéncia, idealmente nao ha local
neutro para posiciond-lo, de modo que deve ser levado em consideragao
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que o sinal de EEG de um canal reflete sempre a contribui¢ao de ambos
os eletrodos ativos e o de referéncia. Normalmente este é colocado num
16bulo da orelha ou de ambas.

3.3 ARTEFATOS E RUIDOS SOB O SINAL DE EEG

O sinal de EEG, assim como qualquer outro biopotencial, é uma
tecnologia bastante sensivel a ruidos e interferéncias, chamadas de “ar-
tefatos”, principalmente por suas caracteristicas particulares como a
baixa amplitude (CARVALHO, 2008). Além disso, um simples piscar de
olhos pode acrescentar ruido as ondas cerebrais. Os artefatos e ruidos
mais comuns serao descritos nas subsecoes a seguir.

3.3.1 Ruidos Ambientais

Sao ruidos provenientes da fonte ou dos préprios cabos do sis-
tema de coleta de EEG. Além disso, outros equipamentos eletronicos
préximos ao local onde estda o médulo de aquisicao, também podem
interferir no sinal. As principais fontes de ruidos ambientais sdo:

e Ruido eletromagnético proveniente da rede elétrica que no Brasil
é 60 Hz. O acoplamento do sinal de 60 Hz ocorre através de
indugao magnética nos eletrodos, cabos e o corpo sob medigao,
ou por meio das correntes de deslocamento acopladas aos cabos
e ao corpo (HUHTA; WEBSTER, 1973);

e Radiacao eletromagnética irradiada de lampadas fluorescentes na
faixa de 120 Hz, que podem afetar a amplitude do sinal se es-
tiverem a uma distancia de 1 a 2 m durante a coleta do EEG
(BRIESE, 2009; ZANETTI, 2013);

e Interferéncias por radiofrequéncia (RF) quando seu comprimento
de onda estd na mesma grandeza que o corpo, que entao passa
a se comportar como uma “antena’. Esse tipo de interferéncia
acarreta na ocorréncia de tensoes DC na saida do amplificador de
instrumentacao (AI), ou do circuito do eletrodo ativo. A maio-
ria dos amplificadores nao respondem a faixa de frequéncia dessa
interferéncia, em torno de megahertz, devido a baixa taxa de
rejeicdo de modo comum que eles possuem as frequéncias mais
elevadas. Para remocao dessa interferéncia é sugerido o uso de
um filtro passa-baixas diferencial apds os cabos de medicao, no
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entanto, seu uso acarreta na reducao da impedancia de entrada
do AI. Em decorréncia disso, tal circuito costuma ser omitido
uma vez que essa tensao DC serd removida junto com as demais
tensoes desse tipo, por um supressor DC (CARDOSO, 2010; KIT-
CHIN; COUNTS, 2004).

3.3.2 Artefatos Fisiolégicos

Provém de variadas fontes, geralmente sdo artefatos de baixa
frequéncia. Dentre eles pode-se destacar:

e Pulsacao arterial capturada por eletrodos posicionados sob al-
guma artéria, movimento da lingua ou respiragao;

e Sinais de Eletromiograma (EMG) decorrentes da movimentacao
de musculos préximos aos locais de coleta. Tal artefato pode ser
reduzido se o paciente relaxar (KLEM, 2003);

e Sinais de Eletrocardiograma (ECG) que podem ser capturados
por eletrodos mais préximos ao pescogo e gerar falsas interpretagoes
por serem semelhantes as atividades de alta frequéncia, como spi-
kes, ou comporem respostas na onda teta (KLEM, 2003);

e Movimentacao e piscar dos olhos, que afetam principalmente os
eletrodos posicionados préximos a regiao (como os Fpl, Fp2, F7
e F'8 do Sistema Internacional 10-20) (ZANETTI, 2013).

Figura 17 — Artefato causado por um simples piscar de olhos.
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Fonte: Bear, Connors e Paradiso (2008).
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3.3.3 Ruidos Instrumentais

Interferéncias como a ma aplicagao ou os movimentos dos eletro-
dos no couro cabeludo.

e Como visto na segao “Eletrodos”, as cargas concentradas na inter-
face eletrodo-eletrélito podem gerar a chamada tensao de meia-
célula. Dessa forma, os eletrodos podem contribuir com um ruido
de modo comum em tens@o continua e uma tensao diferencial de
até centenas de mV (NAGEL, 2006). Tratam-se de tensdes deter-
minadas de acordo com o tipo de metal utilizado no eletrodo?;

e Quando ha movimentagao de eletrodos em relacao ao eletrdlito,
ocorre variagao na distribuicao de cargas nessa interface, o que
promove uma alteracao na tensao de meia-célula, de baixa frequéncia,
porém de alta amplitude (ZANETTI, 2013);

e Ruidos térmicos (ruido Johnson-Nyquist), decorrentes da dissipagao
de energia térmica de um material resistivo, que provocado pelo
movimento irregular de elétrons livres. Tais materiais estao pre-
sentes nas resisténcias dos circuitos de entradas, nos filtros, dentre
outros (CHAVES, 2016);

e Ruido de contato, em inglés flicker noise, gerado pela imperfeita
juncao entre dois materiais condutores. Pode-se encontrar esse
ruido no sistema de captagdao de EEG, nos resistores do circuitos,
nos amplificadores operacionais, na interface eletrodo-pele. A
magnitude deste ruido pode ser alta para pequenas frequéncias;

e Ao projetar um circuito analégico numa placa de circuito im-
presso (PCI), que também comporta circuitos digitais de alta
velocidade, fica-se sujeito a interferéncias acopladas via capa-
citdncias e indutancias parasitas. Dentre as diversas fontes de
ruidos em PCIs, pode-se citar: chaveamentos de nivel 1égico (prin-
cipalmente em linhas de clock), microcontroladores e fontes cha-
veadas (ZANETTI, 2013).

10s potenciais dos eletrodos sdo medidos em relacdo ao potencial do eletrodo de
hidrogénio, definido como eletrodo de potencial nulo. Para os principais metais dos
eletrodos os valores sdo: Prata (Ag) 0,799 V; Ouro (Au) 1,680 V; Prata/Cloreto de
Prata (Ag/AgCl) 0,223 V
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4 AMPLIFICADORES DE BIOPOTENCIAIS E
METODOS DE ELIMINACAO DE RUIDOS

Apos a fase de captagao das variagoes de frequéncias cerebrais,
os dados precisam ser filtrados, para eliminar as fontes de ruidos e ar-
tefatos provenientes da coleta de EEG. No entanto, eliminar os ruidos
contidos juntamente com as ondas cerebrais nao é uma tarefa descom-
plicada, pois cada tipo possui uma caracteristica propria. Uma boa
maneira de melhorar a qualidade dos registros de EEG e proteger o
sinal das interferéncias externas é realizar etapas de amplificagao dife-
rencial e de filtragem.

4.1 CONSIDERACOES INICIAIS

Em decorréncia das variadas caracteristicas dos ruidos e artefatos
anteriormente descritos, o sistema de aquisigao de sinais de EEG, assim
como de outros sinais fisioldgicos, costuma-se dividir o sistema de coleta
em etapas: pré-amplificagao, filtragem passa-altas, amplificacao, filtro
passa-baixas e isolamento (NAGEL, 2006; NEUMAN, 2010a).

Existem diferentes topologias para o condicionamento de EEG,
mas algumas caracteristicas do circuito analdgico devem ser satisfei-
tas (BLINOWSKA; DURKA, 2006; NEUMAN, 2010a; CARDOSO, 2010; ZA-
NETTI, 2013; ADUR, 2008; CHAVES, 2016):

e Alta taxa de rejeicdo de modo comum (CMRR - Commom-Mode
Rejection Ratio), para reduzir os efeitos das interferéncias geradas
pelos acoplamentos elétricos nos cabos;

e Alta impedéncia de entrada;
e Baixo ruido referido a entrada;

e Banda passante correspondente ao sinal desejado, que para o EEG
é em torno de 1 a 100 Hz;

e Conversdao analdgico-digital (ADC) com alta taxa de amostra-
gem, para permitir a visualizagao de grafoelementos com maior
defini¢ao.
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4.2 TENSOES DIFERENCIAL E COMUM

De maneira mais tedrica, a determinacao das diferengas de po-
tencial entre os nés de um circuito é comumente atribuida em relacao
a um né com potencial zero (normalmente aterrado), todavia, em si-
tuagoes praticas, um potencial de referéncia é adotado (nem sempre
nulo) e as tensdes podem ser determinadas de maneiras distintas (CAR-
DOSO, 2010).

Medir a diferenca de potencial entre dois nés (V, e V;) sem que
seja utilizado um potencial de referéncia, resulta em duas componentes:
tensao de modo comum (CMV - Commom Mode Voltage) representada
na equagao 4.1 por V., e tensao diferencial V; definida na equacgao 4.2.

Vi=Ve—-WV (4.1)

V. + Vi
V. = % (4.2)

Em um sistema de aquisicao de biopotenciais as tensoes de modo
comum sao normalmente as componentes de interferéncia produzidas
sobre os eletrodos ou nos cabos. A tensao de modo comum possui com-
ponentes continuas e alternadas. A parcela continua pode ser proveni-
ente do atrito do corpo e dos materiais conectados a ele. A componente
alternada possui valor em torno de 1 V, introduzida por acoplamentos
magnéticos e capacitivos entre a rede elétrica e equipamentos conecta-
dos ao corpo humano (WEBSTER, 2010; ZANETTI, 2013).

De acordo com CARDOSO (2010), idealmente os amplificado-
res diferenciais sao capazes separar o sinal desejado das componentes
de interferéncia. Na figura 18 s@o apresentadas algumas maneiras de
implementar este tipo de amplificador, onde em (a) a saida do amplifi-
cador de diferengas é proporcional a tensao de entrada desde que %:
%. O circuito em (b) é um duplo estdgio ndo inversor seguido por
um amplificador de diferencas, que é a implementacao classica de um
amplificador de instrumentacao (AI).
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Figura 18 — Exemplos de implementacao de amplificadores diferenciais.

Fonte: CARDOSO (2010)

4.3 AMPLIFICADOR DE INSTRUMENTACAO

O amplificador de instrumentagao é um componente impres-
cindivel para utilizar em processos de aquisicao de sinais biomédicos.
Geralmente sao utilizados no circuito na etapa de pré-amplificacdo prin-
cipalmente por possuir: elevada impedancia de entrada, alta CMRR
maior ou igual & 110dB (NUWER et al., 1998), possibilidade de ganho
elevado e baixa impedéncia de saida. De acordo com ZANETTI (2013),
a utilizagdo de AI viabiliza a redugdo da corrente de polarizagao (bias
current), contribui para a redugdo dos ruidos da interface eletrodo-
eletrélito e também o offset do sinal.

Pode-se notar na figura 19 que existem amplificadores de biopo-
tenciais (outra maneira de se referir a um AT) de trés eletrodos. Trata-se
do modelo mais comumente utilizado em virtude dos beneficios propor-
cionados, que serao explicados a seguir.
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Figura 19 — Simplificacao de amplificador de biopotenciais de trés ele-
trodos.

Paciente

Fonte: Adaptado de NAGEL (2006)

Idealmente os amplificadores diferenciais sdo capazes separar o
sinal desejado das componentes de interferéncia, contudo em sistemas
reais uma parcela da tensao de modo comum ainda pode ser encontrada
na saida do AL

Sabe-se que a impedancia resultante entre a interface eletrodo-
pele é variavel e elevada. Para minimizar essa impedancia equivalente
entre o corpo do paciente e o potencial de referéncia, que no caso cor-
responde ao terceiro eletrodo da figura 19, usa-se o circuito de reali-
mentacdo da perna direita ou circuito DRL (do inglés Driven-Right-
Leg) (VVEBSTER7 2010; Spinelli; Martinez; Mayosky, 1999). Ao reduzir a
impedéancia do terceiro eletrodo (referéncia), reduz-se entdo a tensao
de modo comum sobre o corpo do paciente.

4.4 FILTRAGEM

No processamento de sinais de EEG, o método de filtragem é
uma técnica utilizada para selecionar sinais de interesse e, ao mesmo
tempo, rejeitar ou atenuar componentes frequenciais em que o ruido
estd presente. Para isso sao utilizadas trés das principais categorias de
filtros: passa-baixas, passa-altas e rejeita-faixa (ARAIL, 2015; BENEVI-
DES, 2009).

A figura 20 representa esquematicamente a propriedade dos cir-
cuitos seletores de frequéncia, como também sao denominados os filtros.
Os sinais que transitam da entrada para a saida estdo dentro de uma
faixa de passagem. Frequéncias que estao fora dessa faixa se encontram
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dentro da faixa de rejeicdo e tém seus médulos atenuados ou enfraque-
cidos e sao, por isso, impedidas de chegarem aos terminais de saida do
circuito (NILSSON; RIEDEL, 2009).

Figura 20 — Sinal de saida produzido mediante agao de um filtro num
sinal de entrada.

Sinal de Sinal de

entrada b Filtro b saida

Fonte: Adaptado de Nilsson e Riedel (2009)

De acordo com (JUNIOR, 2003), consideram-se trés tecnologias
fundamentais para os filtros:

e Filtros passivos: Suas caracteristicas de filtragem dependem
apenas de elementos passivos, isto é, resistores capacitores e in-
dutores;

e Filtros ativos: Sao construidos com elementos passivos e ativos,
tais como amplificadores operacionais (Amp Ops);

e Filtros digitais: Utiliza processos como a amostragem, a quan-
tizacao e a codificacao do sinal analdgico, bem como as conversoes
analdgico-digital (ADC) e digital-analégico (DAC).

Considerar-se-a neste trabalho apenas filtros ativos. Isso é alme-
jado pois viabiliza a producao de certos tipos de filtros, como o rejeita-
faixa (notch), sem o uso de indutores (como ocorre nos filtros passivos)
que, de modo geral, sao grandes, pesados e caros, além de introduzir
efeitos eletromagnéticos — algo bastante indesejado — que comprometem
as caracteristicas esperadas da resposta de frequéncia (NILSSON; RIE-
DEL, 2009). Ainda de acordo com Nilsson e Riedel (2009), filtros ativos
permitem um controle da amplificacdo, caracteristica nao disponivel
na tecnologia passiva, nos quais a amplitude de saida nao excede a da
entrada.



62

4.4.1 Filtros Ativos

Nesta secao sera estudado sobre os filtros ativos, cuja importancia
¢é fundamental para a aquisicao do sinal de EEG. No espaco limitado
aqui disponivel, visa-se fornecer uma introducao ao assunto e alguns
métodos de projetos de filtros dessa categoria.

Como visto anteriormente os filtros ativos combinam resistores,
capacitores e amplificadores operacionais (Amp Op). Eles podem ser
configurados como filtros passa-baixas, passa-altas, passa-faixa, rejeita-
faixa e passa-tudo.

A figura 21 ilustra os gréaficos de resposta em frequéncias ideais
das quatro categorias principais de filtros. As partes (a) e (b) ilustram
os graficos ideais para os filtros passa-baixas e passa-altas, respectiva-
mente. Ambos os filtros possuem uma tnica faixa de passagem e tnica
faixa de rejeigao, definidas e separadas pela frequéncia de corte. Em (c)
é mostrado a resposta ideal de um filtro passa-faixa que deixard passar
um sinal cuja frequéncia estiver definida pelas duas frequéncias de corte.
Na parte (d) é apresentado o grafico ideal de um filtro rejeita-faixa, que
permitird passagem de um sinal quando sua frequéncia estiver fora da
faixa definida pelas duas frequéncias de corte.

Figura 21 — Caracteristicas ideais de respostas dos filtros para uma
determinada frequéncia de corte (f.): (a) Filtro passa-baixas; (b) Filtro
passa-altas; (c) Filtro passa-faixa e (d) Filtro rejeita-faixa (notch).
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Os circuitos fisicos nao conseguem ter a resposta idealizada con-
forme mostra na figura 21, sobretudo pelas limitacoes fisicas dos com-
ponentes utilizados ou, ainda, a precisdo dos modelos matematicos em-
pregados (FILHO, 2010). Na prética, a transi¢ao entre a faixa de passa-
gem e a faixa de rejeigao nao ocorre de maneira abrupta, mas sim num
intervalo correspondente a uma faixa (ou banda) de transicao.

De acordo com Sedra e Smith (2007), as especificagoes préaticas
para a transmissao de um filtro sao:

e Faixa de passagem (passband ripple): corresponde ao in-
tervalo onde as frequéncias de um sinal transitam e sofrem ate-
nuagoes minimas;

o fp: frequéncia limite da faixa de passagem;

e Faixa de transicao: Regiao que separa a faixa de passagem da
faixa de transicao;

e Frequéncia de corte (f.): identifica o local, no eixo das frequéncias,
responsavel por separar as faixas de passagem e de rejeicao. Quando
uma frequéncia f for igual a f., o ganho sofre uma redugao corres-
pondente a uma atenuacao de 3 decibéis (dB) (aproximadamente
70,7 % da magnitude na faixa de passagem). Por esta razao, a
frequéncia de corte também é chamada de frequéncia de 3 dB
(SEDRA; SMITH, 2007; ZUMBAHLEN, 2005; LOPES, 2018);

o fs: frequéncia limite da faixa de rejeicao;

e Faixa de rejeicao: o sinal sofre grande atenuacao e deve ser
eliminado na saida do filtro;

e Oscilagdo da faixa de passagem (passband ripple): E a
variacdo maxima da amplitude (A4, ) na banda de passagem. E
desejado que seu valor seja baixo;

e Faixa de passagem da ondulagao (ripple bandwidth): Ate-
nuagdo minima (A,,;,) permitida na banda de rejeigdo. Quanto
mais alto o seu valor melhor.

A figura 22 mostra as especificacoes reais de transmissao de um
filtro passa-baixas. Observa-se na pratica que nao hd uma queda ins-
tantanea quando a frequéncia de corte é atingida, assim como ocorre
nos filtros ideais (figura 21).
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Figura 22 — Caracteristicas reais de transmissao de um filtro passa-
baixas.?
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Fonte: Imagem retirada de
https://circuitcellar.com/cc-blog/analog-filter-essentials/. Acesso em 15 de
outubro de 2019.

4.4.2 Estruturas de Implementacao

Dentre as topologias disponiveis para implementagao de filtros
ativos, destacam-se as seguintes estruturas: Estrutura de realimentagao
miultipla (MFB - do inglés Multiple-feedback) e Estrutura de fonte de
tensao controlada por tensao (VCVS - do inglés Voltage-Controlled vol-
tage source).

Ambas as estruturas possuem baixa complexidade de implementacao,
sensibilidade quanto a tolerancia dos componentes, baixa impedéancia
de saida, possibilidade de ajustar o ganho e a frequéncia e sao relati-
vamente compactos (JUNIOR, 2003; MALVINO; BATES, 2016).

A topologia MFB inverte a fase do sinal de saida e, portanto, o
ganho é invertido. Esta estrutura possui menos sensibilidade quanto a
precisdo dos componentes (LOPES, 2018). A estrutura VCVS, também
conhecida por Sallen-Key (nome dos inventores), consiste num circuito
nao inversor. Em filtros de ganho unitario esta topologia é mais pre-
cisa do que a MFB e possui baixa complexidade de implementacao
(INCORPORATED, 2011). Outra vantagem de implementar um filtro na
topologia VCVS ¢ a possibilidade de relacionar matematicamente os
valores dos resistores e capacitores do projeto (LOPES, 2018).

Como exemplo, a figura 23 apresenta filtros passa-baixas de
segunda ordem implementados nas topologias MFB (figura 23(a)) e
VCVS (figura 23(B)).
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Figura 23 — Filtro passa-baixas de segunda ordem: (a) Topologia MFB
e (b) Topologia VCVS.
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4.4.3 Filtro Ativo Passa-Altas de Primeira Ordem

Um filtro passa-altas permite a passagem de sinais acima da
frequéncia de corte f. e atenua os sinais de frequéncias inferiores a ela.

As reagoes de oxirreducao entre o eletrodo e eletrélito implicam
na origem de uma tensao continua com valor em geral menor que 1
V, em alguns casos nao chega a ultrapassar 0,1 V, todavia, supera a
magnitude do sinal de EEG e dos demais biopotenciais (PACELA, 1967).
Dessa forma, o filtro passa-altas atuara no sistema de aquisicao de EEG
como um supressor DC (do inglés Direct Current) (IAIONE, 2003).

Na figura 24 sao apresentadas as maneiras de implementar filtros
passa-altas de primeira ordem e as suas respectivas equacoes de ganho
e frequéncia de corte. Em (a) é mostrado um circuito de ganho unitario
(A, = 1). O circuito em (b) é um néo inversor que possui ganho de
tensdo. Em (c) é passa-altas inversor com ganho de tensao.
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Figura 24 — Tipos de filtro passa-altas de primeira ordem e suas
equagdes: (a) N&o inversor de ganho unitario; (b) Nao inversor com
ganho de tensdo; e (¢) Inversor com ganho de tensao.
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Fonte: Malvino e Bates (2016).

4.4.4 Filtro Ativo Passa-Baixas de Primeira Ordem

Para remover ou atenuar componentes espectrais de frequéncias
superiores ou iguais a frequéncia de corte, capazes de causar distorcao
a0 se sobrepor ao sinal de interesse, é utilizado um filtro passa-baixas.
Aplica-se este tipo de filtro principalmente como um anti-aliasing.

A etapa de filtragem anti-aliasing é viabilizada por um filtro
passa-baixas, que deve ter frequéncia de corte menor ou igual a frequéncia
de Nyquist®, afim de eliminar componentes espectrais indesejadas (ARALI,
2015).

Consideram-se os circuitos da figura 25, como maneiras de imple-

30 Teorema de Nyquist estabelece que a frequéncia de amostragem de qualquer
sinal deve ser no minimo duas vezes maior que a méxima componente de frequéncia
do sinal amostrado, ou seja, fs > fmaz-
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mentar os filtros passa-baixas de primeira ordem e as suas respectivas
equagoes de ganho e frequéncia de corte. Em (a) é mostrado a maneira
mais simples de implementar um filtro passa-baixas: um circuito RC
de ganho unitério (4, = 1). O circuito em (b) é um nédo inversor que
possui ganho de tensdo. Em (c) é passa-altas inversor com ganho de
tensao.

Figura 25 — Filtro passa-baixas de primeira ordem. O circuito em (a)
possui a forma nao inversora com ganho unitdrio; (b) é um nao inversor
com ganho de tensdo e (c) é um inversor com ganho de voltagem.
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Fonte: (MALVINO; BATES, 2016).

4.4.5 Filtro Rejeita-Faixa (Notch)

Conforme visto anteriormente, uma das maiores fontes de ruidos
eletromagnéticos durante a coleta do EEG é proveniente da rede elétrica.
Sua influéncia sobre o sinal pode ser reduzida ao utilizar um filtro
rejeita-faixa ou notch. Este modo de filtragem possui banda de rejeicao
bastante acentuada, ou seja, onde a faixa de rejeicao é estreita o sufi-
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ciente a ponto de eliminar a componente espectral desejada (CUNHA,
2010).

O ruido proveniente da rede elétrica possui uma componente
espectral em torno de 60 Hz, desse modo, uma abordagem adotada
para redugao do referido ruido consiste no emprego de filtros notch de
60 Hz (ADUR, 2008; CARDOSO, 2010; ZANETTI, 2013; LOPES, 2018).

A figura 26 mostra um filtro notch Sallen-Key de segunda ordem.
A topologia VCVS é a mais utilizada devido a menor complexidade na
implementacao (LOPES, 2018).

Figura 26 — Filtro notch de segunda-ordem com topologia Sallen-Key.
R/2

Fonte: Malvino e Bates (2016).

Este filtro, também conhecido por Twin-T Notch Filter, combina
caracteristicas dos filtros passa-baixas e passa-altas, onde os resistores
em série (designados por R) permitem a passagem de baixas frequéncias
e os capacitores em série (representados por C) permitem a passagem
de altas frequéncias (INSTRUMENTS, 2016). Tal combinacao resulta
numa reposta rejeita-faixa com frequéncia central de rejeicao f,, dada
por

1
Jo= 2nRC

Na figura 27 é mostrado a resposta do filtro notch com f, =
60H z.

A profundidade da banda de parada do filtro notch esté relacio-
nada com o fator de seletividade Q, de maneira que a banda de parada
ird aumentar conforme Q diminuir. Através da equacao 4.4 é possivel
calcular o fator Q.

(4.3)

Q=i (4.4)
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Figura 27 — Resposta do filtro notch com frequéncia central f, = 60H z.
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Fonte: Malvino e Bates (2016).

Recomenda-se que o ganho de tensao para um filtro notch de
topologia Sallen-Key seja inferior a 2 para evitar oscilagbes, para isso
a seletividade do filtro Q deve maior ou igual a 0,25 (LOPES, 2018) e
inferior a 10 (MALVINO; BATES, 2016).

Para o circuito da figura 26 os resistores Ry e Ry aplicam ganho
de tensao que pode ser expresso por:

Ay =241 (4.5)

Ao combinar as equagoes 4.5 e 4.4, a razao % deve ser esco-

lhida de modo que 0 < % < 1 (HOROWITZ; HILL, 2015; LOPES, 2018).
Quanto mais préximo de 0 for esta razao, menor sera o fator Q e entao
maior sera a profundidade da banda de parada do filtro, com isso, me-
lhor sera a rejeicao da frequéncia central f,.

4.4.6 Filtros Ativos de Ordem Superior

Para uma resposta de frequéncia mais préxima da ideal, ou seja,
uma transicao mais abrupta da faixa de passagem para a faixa de re-
jeicao, sao utilizados filtros ativos de ordem superior, resultantes da
disposicao de filtros de ganhos unitarios em cascata idénticos, como
apresentado na figura 28.

De acordo com Nilsson e Riedel (2009), para um diagrama de
Bode de filtro de primeira ordem, a transi¢ao ocorre com uma inclinagao
negativa de 20 dB/dec , enquanto que circuitos em cascata possuem
uma inclinagdo negativa de 20n dB/dec, onde n é o nimero de ele-
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Figura 28 — Diagrama de blocos e circuito de cascata de filtro passa-
baixas idénticos.
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Fonte: Nilsson e Riedel (2009).

mentos, em virtude dos seus diagramas de bode de amplitude serem
somados. Dessa forma, para um filtro de segunda ordem a transicao
ocorre com inclinagio negativa de 20 + 20 = 40 dB/dec e um filtro de

terceira ordem a 60 dB/dec e assim por diante, de acordo com a figura
29.

Figura 29 — Diagrama de Bode de filtros de primeira até quarta ordem
idénticos.
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Pode-se associar filtros em cascata para obtencao de filtros de
ordem superior, por exemplo, um filtro de quinta ordem pode ser obtido
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com a associagao de 2 estagios de segunda ordem seguido por um estagio
de terceira ordem. A estrutura utilizada pode ser tanto MFB ou VCVS.

4.4.7 Fungoes Resposta

A aproximagao de Butterworth é uma das mais populares imple-
mentacgoes utilizadas em projeto de filtros. Suas principais particulari-
dades sdo: ser monotonica em toda a faixa de frequéncia, apresentar
a caracteristica bastante plana (ndo possui ripple, ou ondulagdes) na
banda de passagem e se aproxima do zero na banda de rejeicao, inde-
pendente da ordem (FILHO, 2010).

Outras aproximagoes monotonicas na banda de passagem sao as
de Bessel, Gauss, Chebyshev Inverso, Papoulis-Fukada, Halpern, etc. A
figura 30 demonstra a diferenca entre a transigdo da faixa de passagem
para a faixa de rejeicao de alguns tipos de aproximagoes para um filtro
passa-baixas, cada um com a mesma ordem.

Figura 30 — Respostas de magnitude para diferentes tipos de apro-
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De acordo com a figura 31, pode-se notar que a inclinacao da
transicao entre as bandas de passagem e rejeicao de um filtro passa-
baixas, é proporcional a ordem do filtro, ou seja, quanto maior for a
ordem mais a resposta ird se aproximar da ideal.

“Tmagem retirada de http://zone.ni.com/reference/en-XX/help/371361P-
01/lvanlsconcepts/lvac_iir_filter_types/. Acesso em 15 de outubro de 2018.
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Figura 31 — Respostas de um filtro de Butterworth para diferentes tipos
de ordem.’
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Verificou-se que quanto maior a ordem de um filtro Butterworth,
sua resposta estard mais proxima da de um filtro ideal. No entanto, a
medida que a ordem aumenta, eleva também o niimero de componentes
empregados no circuito. Dessa forma, o desafio ao projetar um filtro é
determinar a menor ordem que atendera as especificagoes de filtragem,
conforme serd tratado em momento mais adequado.

4.5 SIMULACAO DE CIRCUITOS

Utilizar software para simular a operagao de circuitos eletronicos
se tornou uma etapa fundamental para projetd-los. Sedra e Smith
(2007), explicam que simular circuitos permite ao projetista estimar
o comportamento real do circuito a ser fabricado e viabiliza eventuais
ajustes necessarios no projeto antes da etapa pratica.

Entre os diversos programas simuladores disponiveis para a analise
de circuitos elétricos e eletrénicos, o SPICE (Simulation Program with
Integrated Clircuits Emphasis) é frequentemente utilizado, tanto que
empresas fabricantes de semicondutores fornecem modelos dos compo-
nentes comerciais com parametros de acordo com a tecnologia utilizada.

Dentre os simuladores disponibilizados gratuitamente que uti-
lizam SPICE, escolheu-se o LTspice®®, um freeware distribuido pela
Analog Devices. Esta ferramenta fornece uma interface grafica para a
edi¢ao de esquemas (schematic capture), ao invés de descrever o circuito
via linhas de comando no arquivo netlist do simulador SPICE. Trata-

5Tmagem retirada de https://zone.ni.com/reference/en-XX /help/371361P—
01/lvanlsconcepts/lvac_butterworth_filters/. Acesso em 15 de outubro de 2018.

6Informagdes e download do LTspice: https://www.analog.com/en/design-
center/design-tools-and-calculators/ltspice-simulator.html.
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se de um software versatil, que permite importar modelos comerciais e
criar o préprio simbolo.

Os principais tipos de andlise disponibilizadas sao anélises AC
(Alternating Current), DC (Direct Current) e transiente. Com a andlise
AC é possivel verificar a resposta em frequéncia do circuito e um ad-
junto desta andlise é a observacao dos ruidos internos ao desligar as
fontes AC. Na andlise DC sdo mostradas as tensoes continuas em todos
os nés do circuito. A andlise transitoria mostra a saida do circuito em
funcao do tempo (CHINELATO; MUNOZ, 2009).

4.5.1 Simulacao de Monte Carlo

O LTspice também permite utilizar outros tipos de simulacoes
além das anteriormente descritas como, por exemplo, o método de
Monte Carlo criado por John von Neumann, em 1946. Esse método
consiste em simulagao computacional que gera valores aleatdrios como
forma de obter aproximagoes numéricas perto dos resultados reais onde
uma solugao analitica nao é vidvel (ARENHART, 2012).

A técnica de Monte Carlo se mostra eficiente quando se de-
seja descrever as variabilidades do projeto, pois utiliza recursos es-
tatisticos como média e desvio padrao. Entretanto, requer sucessivas
simulacoes com um elevado nimero de vezes para apresentar bons re-
sultados numéricos (ZILCH, 2017).

Essa simulagao permite avaliar uma distribuigao estatistica con-
forme varia os valores dos componentes do circuito, por exemplo, o
valor de um resistor pode variar de acordo com a sua tolerancia.

Para executar o método de Monte Carlo no Ltspice, deve-se
incluir um comando que configura o ponto inicial, a quantidade de
execugdes e o incremento. A figura 32 apresenta um exemplo de con-
figuragdo do comando para executar 1000 simulages consecutivas de
Monte Carlo.
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Figura 32 — Configuracao do comando de execugao do método de Monte
Carlo.
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5 SISTEMA DE MEDICAO DE SINAIS DE EEG

Neste capitulo serd apresentado o projeto do sistema de medicao,
de acordo com as funcionalidades esperadas e com o principal objetivo
de realizar a aquisicao, bem como a filtragem dos ruidos elétricos e
bioldgicos no qual os sinais de EEG estao imersos.

5.1 VISAO GERAL DO SISTEMA

A arquitetura de um sistema de aquisicao de EEG pode ser sim-
plificada de acordo com a figura 33. Tratam-se de circuitos analégicos
e digitais isolados entre si a fim de fornecer protecao para a pessoa
e alguma parte do circuito, assim como reduzir interferéncias eletro-
magnéticas irradiadas ou conduzidas (ZANETTI, 2013).

Figura 33 — Diagrama de blocos simplificado de um sistema de aquisi¢ao
de EEG.
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Fonte: Adaptado de Zhang et al. (2013).

Este trabalho abrangera os trés primeiros blocos da figura 33, ou
seja, desde a medicao do sinal até a interface com os circuitos digitais.

Em geral, os sistemas de medicdo de EEG podem ser imple-
mentados de acordo com o diagrama de blocos ilustrado na figura 34
(NAGEL, 2006; CARDOSO, 2010; CASCO, 2015; Ridwan et al., 2008).

Figura 34 — Diagrama de blocos do sistema de medi¢ao de EEG.
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Nas secoes que seguem serao apresentados os circuitos, técnicas
e comentéarios acerca das particularidades de cada unidade funcional do
diagrama de blocos.

5.2 SISTEMA BIOLOGICO

De acordo com o diagrama de blocos da figura 34, a fonte do
sinal de EEG é um sistema bioldgico (ser humano) que neste trabalho
sera representado por um circuito que possibilita a entrada de uma base
de dados que contém sinais reais de EEG, cujas caracteristicas serao
descritas na subsegao a seguir.

5.2.1 Bases de dados de EEG
5.2.1.1 CHB-MIT

Em grande parte desse trabalho serao utilizados os sinais de EEG
provenientes da base de dados CHB-MIT Scalp EEG Database (ou
apenas CHB-MIT), fornecida por pesquisadores clinicos do Hospital
Infantil de Boston (CHB) e do Instituto de Tecnologia de Massachu-
setts (MIT), disponibilizada publicamente no site da PhysioNet”. Esta
base de dados consiste em gravagoes de pacientes diagnosticados com
epilepsia. Para registro dos sinais de EEG, suspendeu-se por alguns
dias o uso de medicagao anti-convulsiva desses pacientes, para que as-
sim as convulsoes pudessem ser captadas na gravagao e o exame servisse
de tomada de decis@o quanto a necessidade de cirurgia.

As gravagoes foram coletadas de 23 pessoas, com idades entre
1,5 e 22 anos. Os registros de cada paciente sao separadas em casos
nomeados como chb01, chb02, ..., chb24. Os casos chb0l e chb21 sao
oriundos do mesmo paciente, porém, com intervalo de coleta de 1,5
anos. O ultimo registro adicionado a base de dados foi o cbh24, no ano
de 2010.

Cada caso contém entre 9 e 42 arquivos consecutivos, como pode
ser exemplificado por meio do caso chb01, nomeado de chb01/chb01_01
até chb01/chb01.46. Separou-se cada caso em arquivos consecutivos
“quebrados’ em decorréncia de limitagoes de hardware que resultaram
em intervalos normalmente de 10 segundos de duragao.

"Informagcdes sobre a base de dados CHB-MIT:
https://physionet.org/physiobank/database/chbmit.
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Os registros na base de dados CHB-MIT foram amostrados a
uma taxa de 256 Hz, com resolucdo de 16 bits. Os sinais de cada
caso foram gravados simultaneamente através de 23 canais, com o uso
de 19 eletrodos fixados a superficie do couro cabeludo. Conforme os
dados disponibilizados, indica-se que os eletrodos foram posicionados
de acordo com o sistema internacional 10-20 (FERGUS et al., 2016). A
figura 35 podem ser visualizados todos os 23 canais do caso chb01.

Na maioria dos casos, os arquivos contém exatamente uma hora
de gravagao de sinais de EEG, embora aqueles pertencentes ao caso
chb10 tenham duas horas de duracao, e os pertencentes aos casos chb04,
chb06, chb07, chb09 e chb23 tém quatro horas de duracao.

Figura 35 — Todos os canais EEG do caso chb0l1 da base de dados
CHB-MIT.8
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Escolheu-se o canal FP1-F7 do caso chbl como sinal de entrada
do circuito. Os primeiros 10 segundos de registro desse canal estao
ilustrados na figura 36. Ao analisar o tragado grafico dos sinais de EEG
contido dessa figura, pode-se identificar a presenca de artefatos nas
ondas maiores, possivelmente movimentos oculares devido a localizacao
dos eletrodos estar nas regides Fpl e F7 do Sistema Internacional 10-
20. Essas regites sao consideradas umas das mais suscetiveis a artefatos

8Imagem retirada da base de dados CHB-MIT Scalp EEG Database. Disponivel
em: https://archive.physionet.org/cgi-bin/atm/ATM. Acesso em 07 de julho de
2019.
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oculares (ZANETTI, 2013).

Figura 36 — Gravagao dos 10 primeiros segundos do sinal de EEG do
canal FP1-F7 do caso chb01, da base de dados CHB-MIT.?
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Foi necessério realizar uma pequena modificacao no arquivo (com
extensdo .csv) obtido no site PhysioNet, apenas para tratar os dados
antes da inser¢ao no simulador elétrico. No arquivo original a tensao
estd em pV e foi convertida para V. Em seguida os sinais foram plo-
tados no LTspice mediante simulagdo transiente (.tran) com 10s de
duragao, conforme pode ser visualizado na figura 37.

Figura 37 — Parte do arquivo arquivo que contém os sinais de EEG do
canal FP1-F7, caso chbOl1.
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Fonte: Autoria prépria.

5.2.1.2 EEGMat

Outra base de dados utilizada nesse trabalho é a EEGMat, também
disponibilizada no site PhysioNet!?.

Os dados da EEGMat foram coletados antes e durante a execugao
de tarefas aritméticas mentais por alguns individuos elegiveis para par-
ticipar do estudo (sem manifestagoes clinicas de comprometimento men-
tal ou cognitivo). O registro foi captado de maneira monopolar com
uso de eletrodos de Ag/AgCl, fixados no couro cabeludo de acordo com
o Sistema Internacional 10-20 (ZYMA et al., 2019).

9Imagem retirada da base de dados CHB-MIT Scalp EEG Database. Disponivel
em: https://archive.physionet.org/cgi-bin/atm/ATM. Acesso em 10 de julho de
2019.

10TInformagées sobre a base de dados EEGMat:
https://physionet.org/content/eegmat/1.0.0/.
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Para remocao de ruidos e artefatos foram utilizados filtro passa-
baixas com f. = 45 Hz, filtro passa-altas com f. = 0,5 Hz e filtro notch
de 50 Hz.

Durante o registro de EEG, os participantes sentaram numa
camara escura a prova de som, confortavelmente reclinados na pol-
trona. Antes do experimento iniciar, os participantes foram instruidos
a tentar relaxar durante o estado de descanso e foram informados sobre
a tarefa aritmética, aonde foi pedido para eles contarem mentalmente
sem falar ou usar movimentos de dedos, exatamente e rapidamente, no
ritmo que eles tinham determinado. Depois de 3 minutos de adaptacao
as condigoes experimentais, o registro de EEG do estado de descanso
com os olhos fechados foi feito, nos proximos 3 minutos. Entao, os
participantes performaram uma tarefa aritmética mental, uma série de
subtragoes, por 4 minutos. O curso do experimento esta ilustrado fi-
gura 38. As duas caixas delimitadoras representam os dados disponiveis
na base de dados nos dois arquivos de registro separados (ZYMA et al.,
2019).

Figura 38 — Organizacao dos dados coletados do EEG durante o expe-
rimento. Caixas delimitadoras representam as duas gravacoes de EEG
guardadas na base de dados.

EEG recording 1 EEG recording,
resting state + mental counling

T
0 3 6 7 10 t, min

Adaptation Background Mental counting

Fonte: Zyma et al. (2019).

Zyma et al. (2019), explica que nesse estudo, foram coletados e
arquivados na base de dados os registros de EEG durante os ultimos trés
minutos do estado de descanso e no primeiro minuto da performance
aritmética mental. Esses periodos foram selecionados uma vez que
a estratégia da performance da tarefa foi formada simultaneamente
conforme a tarefa é executada, e o estado emocional dos participantes
estd mudando consideravelmente devido a sobrecarga intelectual.

As gravacoes de cada pessoa foram separadas em dois arquivos:
um antes e outro durante as tarefas aritméticas, separados pelo sufixo
“17e 72”7 respectivamente. Por exemplo, a coleta escolhida “Sub-
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ject08”possui os arquivos “Subject08-1"e “Subject08_2”.

De acordo com Barman (2012), em adutos sem comprometi-
mento mental, em repouso e com os olhos fechados, as ondas alfa
(frequéncia de 8 a 13 Hz e amplitude de 50 a 100 pV) sido o padrao
mais observado, principalmente nos lobos parietais e occipitais e esta
associado a niveis baixos de atencao. No momento que a pessoa passa
a prestar atencao em algo, o ritmo alfa é substituido pelo padrao beta
(figura 39), de menor voltagem e mais irregular. Essa variagdo de rit-
mos é chamada de bloqueio alfa e pode ser produzido inclusive durante
a resolugao de um problema de aritmética.

Figura 39 — Registros de ritmos de EEG: (a) ondas alfa e (b) ondas
beta.
A  Ritmo alfa (relaxado com os olhos fechados)

.I',_,.,I-_l Al l|l_ ",r, MM A

B Ritmo beta (alerta)

ST VP W Y PR P o

Tempo ————

Fonte: Barman (2012).

Na figura 40 esta plotado 10s do canal P3 do arquivo Subject08,
antes e durante as tarefas aritméticas. Pode-se perceber visualmente
que o sinal em (a) possui uma amplitude mais elevada do que em (b).
Pela localizagao do eletrodo estar posicionada no lobo parietal, esse
fenémeno pode se tratar de um bloqueio alfa, todavia, fica dificil afirmar
com exatidao sem um conhecimento clinico aprofundado.
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Figura 40 — Visualizagao gréfica dos 10 primeiros segundos do canal P3.
Em (a) estd o arquivo antes das tarefas aritméticas “Subject08_1"e em
(b) o arquivo “Subject08_2”coletado durante os célculos.

100:0090] 0000:10]
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Fonte: Base de dados EEGMat. Disponivel em
https://archive.physionet.org/cgi-bin/atm/ATM. Acesso em 01/11/2019.

5.2.2 Circuito de Biopotenciais

Os sinais de EEG das bases de dados, ja sao previamente tratados
para eliminagao de ruidos. Dessa maneira, serda somado ao sinal do
dataset tensado diferencial de interferéncia e tensao de modo comum,
para verificar se o circuito gerado consegue receber os sinais de interesse
apesar dos ruidos existentes.

As correntes de deslocamento através do paciente, dos eletrodos
e cabos, geram tanto uma tensao de modo comum, quanto ruido di-
ferencial (Winter; Webster, 1983; ZANETTI, 2013). Para incorporar ao
circuito caracteristicas semelhantes as encontradas sobre o corpo sob
medigao, sao utilizadas capacitancias parasitas.

Diretamente ligado ao corpo sob medigao, encontram-se as ca-
pacitancias de acoplamento C, e Cy (figura 41) que introduzem tensoes
de modo comum (ZANETTI, 2013; CARDOSO, 2010; USAKLI, 2010). De
acordo com Winter e Webster (1983), C,, é introduzida entre a rede
elétrica e o corpo e vale 2 pF e a capacitancia C}, vale 200 pF.

A inser¢do da interferéncia de 60 Hz da rede elétrica nos cabos
é modelada pelos capacitores Ci.e1, Cre2 € Cres (figura 41), onde cada
um vale 100 pF (ANSI/AAMI, 2001).

Considera-se em uma situacao real que as capacitancias de aco-
plamento da rede elétrica dificilmente terao o mesmo valor, portanto,
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serd atribuida arbitrariamente uma diferenca de 10 pF entre elas e
consequentemente ocasionarda uma tensao diferencial de interferéncia
(ZANETTI, 2013). O capacitor C..3 contém a parcela do acoplamento
entre a rede e a referéncia do amplificador de instrumentagao cujo valor
é menor que 1 pF (USAKLI, 2010; CARDOSO, 2010). A capacitancia de
isolamento do amplificador C; vale 200 pF (Winter; Webster, 1983).

Figura 41 — Capacitancias de acoplamento de interferéncias e local mais
suscetiveis a interferéncia eletromagnética apontados pelas setas verme-
lhas, que sao os eletrodos, cabos e o corpo do paciente.

rede elétrica

k:p Ljrel :LCreZ :LCreS
corpo com T T
eletrodos cabos
-

—‘ Sistema de medigdo

Fonte: Adaptado de Usakli (2010).

Vale salientar que em uma medicao real tais capacitancias de
acoplamento nao necessitam ser introduzidas no circuito.

5.3 ALIMENTACAO DOS CIRCUITOS

Na aquisicao de biopotenciais a escolha da fonte de alimentacao
é uma etapa importante que deve atender as normas relacionadas com
a segurancga de equipamentos médicos e também ser pouco ruidosa.

O sistema de medigcao de EEG necessita de duas fontes de ali-
mentacao independentes: uma para a parte analdgica e outra para a
parte digital. A alimentacgdo analdgica pode ser realizada por baterias
de maneira simétrica ou assimétrica (ZANETTI, 2013).

De acordo com (JUNIOR, 2003), na grande maioria das vezes a
alimentacao dos amplificadores é projetada para ocorrer de maneira
simétrica. Dessa forma, optou-se por alimentar o circuito analdgico
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com bateria de 9V na configuragao assimétrica, ou seja, com Vpp =V,
= 4.5V e Vgg = V,, = -4.5V, conforme ilustrado na figura 42(a).

Os amplificadores operacionais dos eletrodos ativos necessitam
de uma alimentacao prépria, ou seja, isolada do restante do circuito.
A tensao utilizada foi 5 V representadas na figura 42(b) pelas baterias
de 2,5 V cada, em configuracio simétrica (LEE et al., 2019).

A alimentacao digital dependera do dispositivo de conversao AD
a ser utilizado, todavia, se for utilizar o ADC do Arduino UNO, a tensao
de funcionamento da placa é 5V. O Arduino pode ser alimentado via
USB ou por fonte externa que nesse caso deve variar de 7 a 12V. Optou-
se por utilizar bateria de 5 V, conforme figura 42(c).

Figura 42 — Alimentagoes do circuito: (a) Baterias do circuito analégico;
(b) Baterias dos eletrodos ativos e (c) Bateria para circuito digital.
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Fonte: Adaptado de Junior (2003).

5.4 ELETRODOS E CABOS

Apresentou-se na figura 14 da subse¢éo 3.2.4 o modelo elétrico do
eletrodo. Com base nesse modelo, foi projetado no LTspice o circuito
do eletrodo a ser utilizado tanto na medicao quanto em conjunto com
o DRL.

A impedéancia representativa do eletrodo é o conjunto ReCe, onde
os valores de resisténcia e capacitancia sao Re = 51 k Q2 e Ce =47 nF,
respectivamente (ANSI/AAMI, 2001). Na pratica esses valores nao serao
sempre iguais, portanto, foi considerado uma variacao de 10 k{2 entre
eles, em relagao ao valor aproximado. A figura 43 apresenta o modelo
implementado no LTspice.
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Figura 43 — Esquematico do modelo elétrico do eletrodo implementado
no simulador elétrico.

8

Re

A

Fonte: Adaptado de CARDOSO (2010), Acharya (2011).

Os cabos dos eletrodos possuem uma baixa resisténcia interna
estimada em 50 . Na figura 44 os cabos de interligagao dos eletrodos
ao circuito de entrada sao unidos por meio do capacitor C., de 1 pF
(HENRY, 2006). O cabo do eletrodo de DRL possui apenas a resisténcia
interna.

Figura 44 — Cabos de interligacao dos eletrodos de medicao as entradas
e cabo do circuito DRL.

Cabos eletrodos medigéo
i Reb1

: Cabo eletrodo DRL

Rcb3

Fonte: Adaptado de Henry (2006).

Os acoplamentos da rede elétrica sobre os cabos modelados através
dos capacitores Che1, Crea € Crez, produzem uma tensao diferencial e
para sua minimizacao costuma ser utilizado blindagem nos cabos ou
entao eletrodos ativos.

A blindagem dos cabos é algo bastante eficaz na reducao das
correntes de deslocamento sobre eles, contudo, nao reduz a interferéncia
de acoplamento da rede elétrica nos eletrodos.

Uma outra alternativa é utilizar eletrodos ativos que reduzem o
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acoplamento da rede elétrica com os cabos que interligam os eletrodos
ao estdgio de entrada do amplificador de instrumentagdo (CARDOSO,
2010). Além disso possuem um menor custo quando comparado com a
blindagem.

Pode-se implementar os circuitos dos eletrodos ativos através de
um amplificador operacional na configuracao buffer com ganho unitério,
como o da figura 45 (JUNIOR, 2003). O sinal de saida do eletrodo pos-
sui baixa impedéncia, diminui os sinais de interferéncia e artefatos de
movimentacao dos eletrodos (MOSER, 2017).

Figura 45 — Eletrodo ativo.

Eletrodos ativos de medicao

cel

Fonte: Adaptado de Lee et al. (2019), Junior (2003).

5.5 CIRCUITOS DE ENTRADA

De acordo com o diagrama de blocos da figura 34, a etapa que
sucede a captagao do sinal pelos eletrodos é composta por circuitos
situados nas entradas do amplificador de instrumentacao, descritos a
seguir.

5.5.1 Circuito de Protecao

O sinal captado por cada eletrodo sera destinado a um circuito
de protegdo contra possiveis descargas eletrostéticas (ESD - Electro-
Static Discharge) provenientes da pessoa e contra sobretensoes oriundas
de outros equipamentos conectados ou induzidas pelo ambiente (CAR-
DOSO, 2010; ZANETTI, 2013). O circuito de protegao acarreta aumento
do tempo de vida do eletrodo ativo, devido a prevengao de descargas
eletrostéticas (CARDOSO, 2010).

A figura 46 apresenta o circuito em questao, onde os diodos D,
e D5 sao designados a protegao contra sobretensao.
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Figura 46 — Esquematico do circuito de protecao.

Fonte: Adaptado de CARDOSO (2010).

O projeto do circuito de protegao requer basicamente a escolha
do valor do resistor e do tipo do diodo. CARDOSO (2010), explica que
a escolha do diodo é restrita a corrente de descarga sobre ele, a qual
estd em funcao da sobretensao que se deseja proteger e sugere utilizar
diodos de baixa corrente reversa (low leakage).

Escolheu-se Ry = 10 k2 e o diodo BAV170HM disponivel na
biblioteca do LTspice. Este diodo possui maxima corrente continua su-
portada de 500 mA, corrente de picos repetitivos até 215 mA e corrente
de surto nao repetitivo de 4000 mA, com duragao maxima de 1 us.

De acordo com a lei de Ohm (V = RI) e com R = Ry = 10 kQ, foi
calculado as ordens das tensoes que o circuito protegera. Dessa forma,
a entrada estard protegida contra tensoes continuas de 5 kV, tensoes
impulsivas repetitivas de 2,15 kV e surtos de tensao nao repetitivos de
40 kV.

5.6 AMPLIFICADOR DE INSTRUMENTACAO

Os amplificadores de instrumentacao constituem um elemento
importante na implementagao do circuito, principalmente devido a di-
ferenca de potencial elétrico entre o corpo do paciente e os sistemas
de coleta de biopotenciais. A tensao resultante do corpo do paciente
é denominada tensdo de modo comum (CMV) devido ao potencial do
corpo ser comum a todos os eletrodos de coleta.

Dentre os diversos tipo de Amplificadores INA, optou-se pelo
INA131 (de fabricacdo da Texas Instruments). Este amplificador é vol-
tado para instrumentacao biomédica, principalmente para a aquisicao
de biopotenciais. Em resumo, o INA131 apresenta as seguintes especi-
ficidades:
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Baixa tensdo offset: 50 pV;

Alta taxa de rejei¢ao de modo comum (CMRR): 110 dB;

Protegao de sobretensao na entradas nao inversoras: +40 V;

Possibilidade de ganho = 100 V/V;

Baixo ruido referente & entrada: 0,4 pV,, (0,1 - 10 Hz).

O diagrama do amplificador de instrumentacao INA131 esté ilus-
trado na figura 47.

Figura 47 — Diagrama do amplificador de instrumentagdao INA131
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Fonte: Burr-Brown Corporation (1998).

O ganho de tensao do INA131 é dado pela equacao 5.1 e é ajus-
tado através do resistor externo R que, por sua vez, pode ser calculado
ao informar o ganho de tensdo desejado (dentro do limite estabelecido
pelo fabricante do amplificador de instrumentagdo). Neste trabalho o
ganho de tensao requerido para a etapa de pré-amplificagao sera de 100
V/V, portanto, o valor a resisténcia deve ser de aproximadamente 250
k2.

250k
G

K =100+

(5.1)

Para simular o INA131 no LTspice criou-se o préprio simbolo,
uma vez que a ferramenta ainda nao possui esse componente listado em
sua biblioteca. A figura 48 apresenta o amplificador de instrumentacdo
projetado, com os terminais de alimentagao positivo e negativo V_p e
V _n, respectivamente, conectados & uma fonte de tensao simétrica. Os
terminais de entrada Vin_p e Vin_n recebem o sinal senoidal com 125
1V de amplitude pico a pico.
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Figura 48 — Esquematico do amplificador de instrumentacao INA131.

Amplificador de Instrumentagao Sinais de entrada

U

SINE(D 125u 7n)
sms(o 125070) |

Fonte: Autoria prépria.

.tran 57ms

Com intuito de validar o ganho desejado para o amplificador
de instrumentagao INA131, iniciou-se com o cédlculo do tempo de si-
mulacao dado pela equagao 5.2.

T 7 (5.2)

Ao considerar f= T0H z e o tempo de simulagao de quatro vezes

o sinal de entrada (para visualizar 4 ciclos do sinal) se obteve T =

57 ms. Ap0s execugao do circuito a tensao na saida do amplificador de

instrumentagao resultou em 25 mV, conforme pode ser visualizado na
figura 49.

Figura 49 — Tensao de saida apds executar o circuito do amplificador
de instrumentagao INA131.

Fonte: Autoria prépria.

De acordo com Sedra e Smith (2007), o ganho de tensao A4, do
amplificador é definido pela razao entre a tensao de saida V,,,; e a tensao
de entrada Vj,, conforme a equagao 5.3.

‘/out
Vin

Com a tensao de saida obtida igual a V,,; = 25 mV e a tensao de
entrada V;, = 125 pV, substituiu-se esses valores na equagao 5.3 e foi
obtido um ganho A, = 100, conforme era desejado. Assim, demonstra-
se o correto desempenho do amplificador de instrumentagao.

A, = (5.3)
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Ao inserir o sinal da base de dados CHB-MIT nas fontes de
entrada do circuito do amplificador de instrumentacao, verificou-se
que ao dividir o sinal de saida V(Vout;nq131) pelo sinal de entrada
(V(Ving, Vin,), o ganho de tensdo é de aproximadamente 100 V/V.
Na figura 50 estao plotados os sinais de entrada e saida, nos quais em
um mesmo instante de tempo foram obtidos os valores de tensao para
o calculo do ganho.

Figura 50 — Tensoes de entrada e saida da base CHB-MIT
(V(Vingy, Ving,) e V(Voutingis1), respectivamente) plotadas em um
mesmo grafico.

Fonte: Autoria prépria.

5.7 CIRCUITO DRL

O modelo de circuito DRL (Driven-Right-Leg) utilizado neste
trabalho é o proposto por CARDOSO (2010), ilustrado na figura 51.

Figura 51 — Circuito DRL na configuragao filtro passa-faixa seguido
por um amplificador nao inversor.

Fonte: CARDOSO (2010).

O circuito DRL da figura 51 consiste em um filtro passa-faixa
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com topologia multiple feedback (MFB), seguido de um amplificador
de instrumentagdo nédo inversor. CARDOSO (2010) cita as seguintes
caracteristicas sobre o circuito:

e O filtro passa-faixas é um sistema de primeira ordem sintonizado
em 60 Hz;

e A resisténcia R, localizada na saida do circuito vale 10 k€ e é
utilizada para protecao do corpo contra corrente elevadas e do
proéprio circuito DRL contra acimulo de cargas eletrostaticas ad-
vindas do corpo;

e Considera-se C; = Cy = C

Ao saber dessas configuracoes do circuito DRL propostas, resta
projetar o circuito DRL a ser utilizado neste trabalho.

5.7.1 Projeto do Circuito DRL

Com base no circuito DRL proposto por (CARDOSO, 2010), foi
projetado o circuito DRL a ser utilizado neste trabalho cujo esquematico
esta ilustrado na 52.

Figura 52 — Circuito DRL projetado.

Filtro passa-faixa

‘Amplficador operacional nao nversor

R1

Fonte: Adaptado de CARDOSO (2010).

Para o calculo dos componentes do filtro passa-faixa é necessério
estabelecer um ganho e o fator de qualidade. Optou-se pelo sistema
ter ganho unitdrio e fator de qualidade Q = 6. O valor atribuido para
Q que deve ser menor do que 10 e obedecer a relagao da equacao 5.4
(JUNIOR, 2003).
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A, < 2Q? (5.4)

Uma vez que C; = Cy = C e, como de costume, um valor co-
mercial para C deve estar préximo 10/ f., onde, para f. dada em Hz,
obtém-se a capacitdncia em microfarad (uF) (JUNIOR, 2003). Dessa
forma, C = 10 uF.

O resistor R foi calculado pela equacao 5.5 e vale 15,92 k(2.

_Q
wCA,

O resistor Ry pode ser calculado através da equacao 5.6 e, por-
tanto, vale 224,1612.

Ry

(5.5)

_ Q
B wC’(2Q2 - Av)

Finalmente, o resistor R3 possui 31,83 k€2, valor obtido através
da equagao 5.7.

Ry (5.6)

_2Q
T Wl

O amplificador operacional nao inversor que sucede o filtro passa-
faixa, foi estipulado para ter ganho de aproximadamente 50 V/V. Sabe-
se que o ganho deste tipo de amplificador é dado por,

R (5.7)

Ry
A, =—+1 5.8
o (5-8)
Portanto, para obter um ganho préximo ao desejado Ry = 73,2
kQ e Ry = 1,5 kQ2. Manteve-se o valor da resisténcia R, igual a 10 k)

conforme utilizado no modelo.
5.8 PROJETO DOS FILTROS ANALOGICOS
5.8.1 Projeto de Filtro Passa-Altas

Para a atenuacao de baixas frequéncias e eliminagao da compo-
nente de tensao continua produzida nos eletrodos, foi projetado o filtro
passa-altas de ganho de tensdo A, = 11 (CARDOSO, 2010) com resposta
do tipo Butterworth de primeira ordem (SAPTONO; WAHYUDI; IRAWAN,
2016; CARDOSO, 2010) e topologia Sallen-Key, apresentado na figura
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93.

Figura 53 — Diagrama esquematico do circuito do filtro passa-altas.

Fonte: Autoria prépria.

A frequéncia de corte f. do filtro passa-altas deve ser ajustada
para um valor que preserve as caracteristicas do sinal e ainda assim
atenue a componente DC. Nessas condicoes, estabeleceu-se f. = I Hz.

Primeiramente os parametros da figura 53 precisam ser determi-
nados. Por meio da equacao 5.9, utilizada para célculo da frequéncia
de corte, pode-se obter o valor do resistor R;.

1
f o 271'R101

Todavia, ainda é necessario obter a capacitancia C7, que de
acordo com Junior (2003), pode ser um valor arbitrdrio, mas existe
uma regra empirica para estabelecer o valor comercial para o capa-
citor C; em torno de 10/f., onde, para f. dada em Hz, obtém-se a
capacitancia em microfarad (uF). Dessa forma, estabeleceu-se C; = 10
uF.

(5.9)

Ao isolar Ry na equacdo 5.9 e utilizar os valores de f. e Cq,
obteve-se R; = 15,92 kf).

Os resistores Ry e R3 controlam o ganho e podem ser calculados
por meio da equagdo do ganho de tensdo (neste caso é considerado o
ganho de tensdo do primeiro estdgio), dada por:

A==2211 (5.10)

Para fins de projeto foi considerado Ro = 1 k{2, dessa forma, o
resistor Rz foi isolado na equacao 5.10 e obteve-se Rz = 10 kf).
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Apos obtencao dos valores dos componentes do filtro passa-altas
da figura 53 o circuito foi simulado para validagdo dos resultados.

Para expressar o ganho de tensdo A, = 11 V/V em dB, utiliza-se
a equacao H.11.

AdB = 2010g ‘AU| (511)

Portanto, A, = 20,828 dB.

Para um filtro passa-altas o ganho obtido na frequénca de corte
deve possuir menos 3dB em relagao ao ganho desejado, ou seja, 17,828
dB.

No Ltspice foi realizado simulacao do tipo AC e o diagrama de
bode obtido (figura 54) demonstra que na frequéncia de corte (1 Hz)
o ganho obtido é de aproximadamente 17,828 dB, que corresponde a
-3dB em relagao ao ganho estipulado para o filtro (20,828 dB).

Figura 54 — Diagrama de bode obtido na simulagao do filtro passa-altas.

145 e

el

Fonte: Autoria prépria.

Utilizou-se o Amplificador Operacional TL072 da Texas Ins-
truments, para simular o comportamento do ciruito de maneira mais
préxima do real.

5.8.2 Projeto de Filtro Passa-Baixas

Em geral, a maxima componente de frequéncia do sinal de EEG
se encontra abaixo de 100 Hz, por esse motivo, esta serd a frequéncia
de corte adotada para o filtro passa-baixas (anti-aliasing) (BRIESE,
2009). Dessa forma, além da preservagao do sinal de interesse, isso faz
com que a atenuacgado do circuito na faixa dos megahertz seja bastante
elevada, o que torna o circuito eficiente na rejeicao da interferéncia de
radiofrequéncia.

Na subsegao 3.3.1 foi explicado que a interferéncia de RF re-
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sulta em um nivel DC na saida do amplificador de instrumentacao ou
na saida dos eletrodos ativos, que serd removida pelo supressor DC.
Todavia, na literatura relacionada com dispositivos de aquisicao de
sinais biomédicos, é bastante comum fazer uso de filtro passa-baixa
com funcao de anti-aliasing em algum estdgio apés o AI (NAGEL, 2006;
CASCO, 2015; Zhang et al., 2013; Ridwan et al., 2008).

O filtro passa-baixas de ganho unitdrio (CARDOSO, 2010), apre-
sentado na figura 55, foi projetado para resposta Butterworth de ter-
ceira ordem e arquitetura Sallen-Key.

Figura 55 — Diagrama esquematico do circuito do filtro passa-baixas.

c3
|
I

E|
R1 3
*AmpOp1

>

Fonte: Autoria prépria.

Para célculo dos valores dos componentes de um filtro passa-
baixas de terceira ordem, pode-se considerar a associagao de um estagio
de primeira ordem seguido de um estagio de segunda ordem. Cada
um dos estdgios pode ser calculado de forma independente (JUNIOR,
2003) e possuem a mesma frequéncia de corte. A figura 56 ilustra esta
consideragao.

Figura 56 — Estdgios do filtro passa-baixas de terceira ordem.

PRIMEIRO SEGUNDO

Vin O ESTAGIO ESTAGIO 0 Vour

Ordem=1 Ordem=2

Fonte: Autoria prépria.

Para célculo do primeiro estdgio é considerado um filtro passa-
baixas de primeira ordem e ganho de tensao unitério ilustrado na figura
57.

Por meio da equacao 5.9 e com f. = 100 Hz e C; = 100 nF (11—(%
uF) se obteve R; = 15,92 k.

Para o estagio de segunda ordem é considerado o circuito apre-
sentado na 58. Malvino e Bates (2016) descrevem que para filtros
Sallen-Key de ganho unitario, Re = R3 e os capacitores Cs e C3 sao
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Figura 57 — Primeiro estdgio do filtro passa-baixas de terceira ordem.

R1 *

Fonte: Autoria prépria.

distintos.

Figura 58 — Segundo estagio do filtro passa-baixas de terceira ordem.

Fonte: Autoria prépria.

Considerou-se Co = C7 = 100 nF e o valor do capacitor C3 pode
ser calculado pela equagdo 5.12 (MALVINO; BATES, 2016), onde Q é o
fator de qualidade do filtro.

Cs
Q=0.5 o (5.12)

Com o fator de qualidade Q = 1 e através da equagdo 5.12,
obteve-se C3 = 400 nF.

No projeto de filtros ativos é considerado a frequéncia do polo
fp, dada pela equacao 5.13. Esta frequéncia do polo envolve célculos
complexos para serem explicados nesse trabalho, pois envolveria um
tépico avangado para abordar sobre plano s (Nota: s é um nimero
complexo dado por o + jw).

1

fp - 27TR2\/ 0203

(5.13)
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De acordo com Malvino e Bates (2016), pode-se calcular a frequéncia
do polo para o segundo estagio através da equacao 5.14.

_ [
fp—Fc

Obtém-se o valor de K, na tabela 1. Com o fator de qualidade
Q =1, tém-se que K, = 1, portanto, f, = 1.

(5.14)

Tabela 1 — Valores de K, em funcao do fator de qualidade Q, para o
estagio de segunda ordem do filtro passa-baixas.

Q K.
0877 0786
oFo7 1
078 047
0.8 0661
0.9 0.874
1 1.000
2 1.322
3 1.374
4 1.3:
& 1.400
& 1.402
r 1.404
a8 1.406
=) 1408

10 1410

100 1.414

Fonte: Adaptado de Malvino e Bates (2016).

Ao isolar R na equacao 5.13 e substituir as incognitas pelos
valores supracitados, obtém-se Ry = 7,96 k) e consequentemente Rg3
= 7,96 kQ.

Com todos parametros calculados e com o amplificador operaci-
onal TL072, substitui-se os valores nos componentes do circuito, con-
forme apresentado na figura 59. Dessa forma, pode-se partir para a
etapa de validagao do filtro passa-baixas implementado no simulador
elétrico.
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Figura 59 — Esquematico do circuito do filtro passa-baixas com os va-
lores dos componentes calculados.

_opases _oPA365

*AmpOp1 [ Ampop2.

c1

wml 1001

Fonte: Autoria prépria.

Na simulacgéo do tipo AC o ganho (ou amplitude) é dado em
decibéis (dB). O ganho de tensdo A, = 1 V/V obtido por meio da
equagao 5.11 corresponde a

AdB == ZOZOg |1| =0dB (515)

Considera-se que para um filtro passa-baixas o ganho obtido na
frequéncia de corte deve possuir 3dB a menos em relacao ao ganho da
frequéncia de 0 Hz. Portanto, com f. = 100 Hz, o ganho esperado
é —3,01dB. Na frequéncia de 0 Hz é esperado que o ganho seja o
méximo definido para o circuito, ou seja, 0 dB (1V/V).

No LTspice foi realizado simulagdo do tipo AC. Ao verificar
qual ganho foi obtido na frequéncia de corte, encontrou-se exatamente
—3,01dB, conforme pode demonstra a figura 60.

Figura 60 — Validagao do filtro passa-baixas através da verificagao do
ganho obtido na frequéncia de corte.
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5.8.3 Projeto de Filtro Rejeita-Faixa (Notch)

Para filtrar a interferéncia gerada pela rede elétrica durante a
captura do sinal de EEG é conveniente utilizar um filtro que realize a
remogao desse ruido que possui componente fixa em 60 Hz.

O amplificador operacional (Amp Op) escolhido foi o OPA365,
de fabricacao da Texas Instruments. Aplica-se este Amp Op principal-
mente em filtros ativos e na aquisicao de sinais. Um diferencial deste
amplificador é a operagao rail-to-rail, que possibilita a tensao de saida
do AmpOp alcangar nivel préximo ao da alimentacao.

O circuito apresentado na figura 61 é um filtro rejeita-faixa (Notch)
com estrutura Sallen-Key de segunda ordem.

Figura 61 — Filtro Notch de topologia Sallen-Key de segunda ordem.

Fonte: Adaptado de Baker (2015).

Projetou-se o filtro notch com frequéncia central de rejeicao f,
de 60 Hz, definida pela equagao 5.16.

- 1
a 27TR101

Para facilitar o cdlculo dos componentes, Horowitz e Hill (2015)
consideram:

fo (5.16)

1
Ri= Ry =Ry (5.17)

C=Cy=Ch=2C5 (5.18)

Apesar da equacgao 10/ f, sugerir C & 100 nF', projetou-se o filtro
com C =1 uF e, portanto, C3 = 2uF. Através da equagao 5.16 e com
Ci1 =1 uF, obteve-se Ry = Ry = 2,65 k) e entao R3 = 1,33 k(2.

Os resistores R4 e R5 aplicam ganho de tensao ao sinal que pode
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Ser expresso por:

Rs
A, = s +1 (5.19)
Foi visto que a seletividade do filtro, ou fator @), esté relacionada
com os resistores Ry e Rs (JUNIOR, 2003). A profundidade da banda
de parada diminui conforme o valor de () aumenta, porém, a medida
que @ diminui a largura da faixa de transigao aumenta, conforme pode
ser visto na figura 23.
Com intuito de equilibrar a profundidade e a largura da faixa de
transicao, recomenda-se a relagdo apresentada na equacgao 5.20.

1
@=7z 24,

Estimou-se arbitrariamente Q = 6 e com uso da equagao 5.20 foi
obtido o ganho de tensdo de aproximadamente 1,92 V/V.

Com A, = 1,92 V/V (5,67 dB), matematicamente e de acordo
com a disponibilidade comercial, foram relacionados os valores dos re-
sistores da equagao 5.19, assim R = 1,8 k2 e Ry = 2 k().

Com todos os parametros do circuito da figura 61 determina-
dos, partiu-se para a etapa de simulagao no LTspice. Sabe-se que na
frequéncia de 0 Hz o ganho serd correspondente ao estipulado, ou seja,
5,67 dB. Com anélise do tipo AC, foi verificado que bem préximo da
frequéncia central (60 Hz) o ganho é em mddulo 2,97 dB, ou seja, apro-
ximadamente -3 dB em relagao ao ganho em 0 Hz, como demonstra a
figura 62.

(5.20)

Figura 62 — Diagrama de bode do filtro Notch e validacao do circuito
implementado por meio da frequéncia central.

e

sae \\\ 'S .

s |

348

Fonte: Autoria proépria.
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5.9 CIRCUITOS DE SAIDA
5.9.1 Circuito de Ganho Ajustavel

O circuito de ganho ajustavel possui como uma de suas fungoes
melhorar a interface entre os meios analégico e digital. O controle sobre
o ganho possibilita a adequagao da amplitude do sinal conforme a faixa
dinamica de operacao do circuito posterior, mediante atenuagao ou
ampliﬁcagéo do sinal recebido (Cheng-Chung Hsu; Jieh-Tsorng Wu, 2003).

Projetou-se o circuito de ganho ajustdvel com base no modelo
em Ridwan et al. (2008). A figura 63 ilustra o amplificador de ganho
ajustavel, essencialmente um amplificador nao inversor, que possui um
potenciémetro em sua montagem que possibilita a variagao do ganho
na faixa de 1 a 100 V/V.

Figura 63 — Circuito do amplificador nao inversor de ganho ajustavel.

R=100k Val=1

Fonte: Adaptado de Ridwan et al. (2008).

Em decorréncia do potenciémetro ser mais ttil na pratica, nas
simulagGes do capitulo de resultados ele foi substituido por um resistor
cujo valor dependera do ganho desejado.

5.9.2 Dispositivo Optoeletrénico

Em aplicacoes de equipamentos médicos, como é o caso do eletro-
encefalograma, faz-se necessario tomar precaugoes para a protecao do
corpo da pessoa contra eventuais choques ao entrar em contato com os
eletrodos conectados ao sistema de medigao. Além disso, alguma parte
do circuito pode precisar ser protegida caso ocorram tensoes mais altas
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(SINHA, 2008).

Tal medida pode ser viabilizada com o uso componentes eletronicos
que permitem acoplar um sinal e isolar eletricamente dois circuitos en-
tre si. Um exemplo, é o acoplador ético que combina um LED no
lado da entrada e um fototransistor no lado da saida, em um tnico
encapsulamento, mas sem um ponto de contato comum entre as partes
(MALVINO; BATES, 2016).

A figura 64 mostra LED acionador de um fototransistor, onde
uma alteragao de tensao produz uma variagao na corrente do LED e
faz variar a corrente no fototransistor, o que produz uma variacao de
tensao dos terminais coletor-emissor.

Figura 64 — Acoplador 6tico com LED e fototransistor.

Rs Ac

l"’:.l— _—| O r- _Ll"n:

i I

Fonte: Disponivel em Malvino e Bates (2016).

O optoacoplador 4N25 consta na biblioteca do LTspice e foi o
escolhido como isolador. Seu esquemadtico estd exibido na figura 65. O
4N25 é um circuito integrado (CI) de um canal, que fornece isolagao
interna entre emissor e receptor de 7,5 kV e possui imunidade a ruidos
e interferéncias eletromagnéticas (DATA, 1995).

Figura 65 — Acoplador ético 4N25.

SCHEMATIC

E} 6
2 \ 5
30— 4
PIN 1. LED ANODE
2. LED CATHODE
3. NC.
4. EMITTER

5. COLLECTOR
6. BASE

Fonte: Disponivel em Data (1995).
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5.9.3 Circuito Level Shifter

Para visualizagao do EEG medido através do circuito desenvol-
vido neste trabalho em algum dispositivo, como um computador, é
necessario conectar a um circuito digital que contenha um dispositivo
capaz de realizar a conversao do sinal analégico para digital. Tal con-
versao pode ser realizada por um ADC (SINHA, 2008; Zhang et al., 2013).

E bastante comum que os ADCs sejam unipolares, ou seja, a
amostragem pode ser apenas para niveis de tensao positivos, isto é, a
tensao nao pode alternar entre valores positivo e negativo. Para esta-
belecer uma faixa de operacao do dispositivo digital sera considerado
que a conversao AD serd realizada por um Arduino Uno, portanto, a
faixa do sinal de saida recebida devera estar entre 0 e 5V.

Apresenta-se na figura 66 o circuito de saida onde na drea em
destaque estd ilustrado o circuito level shifter. O circuito soma ao sinal
em sua entrada um nivel DC, que no caso é o valor de Vdd (5V).

Figura 66 — Circuito level shifter.

Level shifter
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Fonte: Adaptado de Zhang et al. (2013), Sinha (2008).

Na pratica o circuito pode ter variagao de tensao mediante subs-
tituicao do resistor Rz por um potenciometro de 50 k2, por exemplo.

A figura 67 monstra o sinal da base de dados CHB-MIT na saida
do circuito Level Shifter.

Salienta-se que tal circuito nao sera considerado nas etapas utili-
zadas para obtencao dos resultados, pois ele seria melhor avaliado junta-
mente com os circuitos digitais nao integrantes do circuito de medigao.
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Figura 67 — Simulagao transiente do sinal da base de dados CHB-MIT
na saida do circuito Level Shifter. Observa-se que o sinal esta dentro
de um intervalo de tensao positiva.
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Fonte: Autoria prépria.

5.10 VISAO GERAL DO CIRCUITO DE MEDICAO PROJETADO

Apos as implementacoes de cada estagio que compodem o circuito
de medicao de EEG, eles foram reunidos e interligados para entao poder
partir para as simulagdes apresentadas no capitulo a seguir. A figura 68
ilustra o esquematico do circuito de medigao projetado para um canal.

Figura 68 — Esquematico do sistema de medicao de eletroencefalograma,
com circuitos de interface entre as partes analdgica e digital.

Fonte: Autoria prépria.



104



105

6 RESULTADOS

Nas segoes a seguir serao apresentados os resultados obtidos a
partir de simulagoes nos circuitos projetados no capitulo 5.

6.1 GANHO TOTAL DO CIRCUITO DE MEDICAO

O circuito de medicao (figura 68) possui seis estdgios que apli-
cam ganho desde as entradas do amplificador de instrumentacao até a
saida do circuito de ganho ajustavel (antes do acoplador éptico), sao
eles: amplificador de instrumentagéo (Aaz), filtro notch (Anoten), fil-
tro passa-altas (Ap4), filtro passa-baixas (Appg) e o circuito de ganho
ajustével (Aga). Dessa forma, o ganho total de tensao é dado por:

Ay = Aar - Anoten - Apa - App - Aga (6.1)

Teoricamente o ganho total de tensao de pode variar entre 2112
V/V e 211200 V/V, em decorréncia da variacdo do ganho permitida
pelo circuito de ganho ajustdvel. Quando Aga for unitario a contri-
buigdo do ganho serd dos demais estdgios, ou seja, 2112 V/V (66,49
dB).

O simulador LTspice permite o uso de comandos que facilitam
a obtencao dos resultados, por exemplo, para obter o ganho maximo na
saida do filtro notch pode ser utilizado o comando .meas AC ganho_notch
MAX(V(Notch)/V(AI)), onde “AC”corresponde ao tipo de simulagdo
e “ganho_notch”ao nome que sera identificada a medi¢ao no arquivo de
saida do simulador. Ao fazer isso para todos os estigios de ganho, o
resultado é mais confidvel e rdpido do que por meio de calculos manuais.

Com o sinal da base de dados CHB-MIT e Aga ajustado para
5 V/V, foi realizado simulagdo AC e os ganhos de tensao obtidos entre
a saida e a entrada de cada um dos estdgios descritos anteriormente,
estao listados na ordem da equagao 6.1.

A, =100,990379 - 1,91493 - 10,999172 - 0,999936 - 5, 377061  (6.2)

Dessa forma, o ganho obtido resultou em A, = 11436,95 V/V
que corresponde a 81,17 dB.

Para nao ocorrer saturagao do sinal deve ser obedecida a relacao
apresentada na equacao 6.3, na qual Vi, é a tensao da fonte de

max



106

alimentagao, A,,,,,, é o ganho total obtido e V;,, .
maxima permitida para o sinal de entrada.

é a amplitude

x

VOU
< oUbmar (6.3)

|‘/inmam | A

Vtotal

Isso significa que o sinal na saida do filtro passa-baixas o sinal ird
saturar se ndo obedecer a seguinte relagdo da equagao 6.4. Salienta-se
que no célculo nao foi considerada a contribuicdo do ganho Aga do
circuito de ganho ajustavel, pelo préprio principio de variagao e a pela
possibilidade dele ser unitario se necessario. Dessa forma,

< 4,5V
mmas | S 9112V/V

Portanto, um componente DC de 2,131 mV presente no sinal de
entrada poderia causar saturagao.

Vi (6.4)

6.1.1 Cadeia de Medigao

Os sistemas de medigao geralmente possuem finalidade de apre-
sentar algum indicativo, como por exemplo, a variagao elétrica de um
sinal da entrada até a saida. Essa grandeza pode ser expressa quan-
titativamente sob a forma de um nimero ao longo de uma cadeia de
medigao.

Para o circuito apresentado na 68, pode-se avaliar a variacao da
tensao do sinal de EEG da base CHB-MIT no decorrer de cada um dos
estagios de ganho. Para facilitar a obtencao desses valores foram utili-
zados comandos para encontrar os valores minimos e maximos em cada
um dos estagios, por exemplo, para o menor valor de tensao que tran-
sita pelo amplificador de instrumentacao o comando inserido foi “.meas
TRAN Al min MIN V(INA131_out)”, para o maximo valor basta tro-
car “MIN”por “MAX"e alterar o nome que identifica a medicao.

Na figura 69 estao listados os valores maximos e minimos obtidos
listados no decorrer de uma cadeia de medigao.

A cadeia de medi¢do também viabiliza a obtengdo do ganho de
tensao, pois ao calcular a diferenca de tensdo entre um estdgio e outro,
do maior para o menor, pode-se obter a grandeza. Por exemplo, do
estdgio (f) para o (e), pegando os menores valores de cada um, tem-se
o ganho de 5 V/V.
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Figura 69 — Cadeia de medicdo: (a) Sinais de entrada; (b) Variacdo
do sinal no amplificador de instrumentagao; (c) Variagdo do sinal no
filtro Notch; (d) Variagao do sinal no filtro passa-altas; (e) Variagao do
sinal no filtro passa-baixas e (f) Variagao do sinal do circuito de ganho
ajustavel.
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Fonte: Autoria prépria.

6.2 TAXA DE REJEICAO DE MODO COMUM

A razdo de rejeicao de modo comum (CMRR) pode ser obtida
através da equacgao 6.5.

A
CMRR = 20log | d

(6.5)

cm

O ganho diferencial A4 pode ser obtido conforme a equagéo 6.6.

Vout
A, = 6.6
T Vs ¥ (6.6)

Ao inserir uma diferenca Vj;,_4ir = 1 V entre as fontes de entrada
(0,5 V em cada uma), na saida sera obtido o ganho A; uma vez que
Vour serd dividido por 1 V (0 dB). Ao realizar simulagdo AC o ganho
diferencial obtido resultou em 80,5027 dB ou 10595.830443 V. Na figura
70 estd plotado o diagrama de Bode dessa simulacao.

O ganho de modo comum A, pode ser calculado ao inserir uma
fonte de tensdao AC entre as entradas, dessa maneira, estardo em curto
circuito entre si. Ao realizar simula¢do no dominio da frequéncia (AC)
(figura 71), o ganho comum obtido resultou em -45,4006 dB ou 0.00537
V.
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Figura 70 — Diagrama de Bode AC para obtengao do ganho diferencial.
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Fonte: Autoria prépria.

Figura 71 — Diagrama de Bode para obtengao do ganho de modo co-
mauinl.

Viga o) Viem) -

10048
.

16048

180dB

itz Tomtz 100miz he itz 00z Wiz 10Ktz 100Ktz Mz

Fonte: Autoria prépria.

Dessa maneira, ao substituir os valores obtidos na equacao 6.5,
o CMRR resultou em 125,90 dB.

6.3 SIMULACOES DE MONTE CARLO

Na pratica os componentes que compoem o circuito nao se com-
portam de maneira precisa e, entao, faz-se necessario considerar a
contribuicao no ganho e na frequéncia de corte dos filtros analdgicos,
quando estes sofrem variagdes. Por meio da simulagao de Monte Carlo
é possivel obter estatisticas a medida que ocorrem as variagoes estabe-
lecidas.

Escolheu-se resistores de 1 % de precisao e capacitores de 5 %
(ZANETTI, 2013) e para estabelecer essas variagdes aos componentes,
podem ser inseridos comandos, por exemplo, para o resistor Rgl do
amplificador de instrumentagao, foi inserido o parametro “.param Rgl
= mc(125k,res)”’no qual “res”corresponde ao pardmetro “param res =
0.017responsédvel por atribuir a variacao de 1% desejada.
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6.3.1 Andlise nos Estagios Isolados

Nessa subsecao serao considerados os estégios do circuito de ma-
neira individualizada, para obter a média do ganho e, em alguns casos,
a média da frequéncia de corte ou da frequéncia central.

6.3.1.1 Amplificador de Instrumentagao

O circuito do amplificador de instrumentagao utilizado para ob-
ter os dados estatisticos da simulagao de Monte Carlo estd ilustrado na
figura 72.

Figura 72 — Circuito do amplificador de instrumentacao para realizacdao
da simulacao de Monte Carlo.

O

SINE(O 45u 70)
ACO0.5

SINE(O 45u 70)
) ACO0.5

Vin

.param res = 0.01 .step param run 11000 1
.param Rg1 mc(250k, res) .meas ganho_max MAX (V(Vout)/V{Vin_n,Vin_p}}
_param Rg2 mc(250k, res) .meas ganho AVG (V(Vout)/V(Vin_n,Vin_p))

_tran 57ms

Fonte: Autoria prépria.

O comando “.meas Vout AVG (V (Vout)/V (Vin_n, Vin_p)” obtém
o ganho médio em cada iteragao através da funcao AVG do simulador,
ao dividir o sinal de saida Vout pelos sinais de entrada V (Vin_n, Vin_p).

Ao executar 1000 vezes a simulacdo de Monte Carlo no circuito
da figura 72, obtiveram-se os seguintes dados estatisticos apresentados
na tabela 2.

Tabela 2 — Estatisticas da simulacao de Monte Carlo para o amplifica-
dor de instrumentacao.

Grandeza | Média | Desvio Padrao
Ganho [V/V] | 100,484 0,008312
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De acordo com os resultados das estatisticas obtidas, observa-se
que a média do ganho é bastante préxima do valor projetado (100 V/V)
para o amplificador de instrumentagao e consequentemente acarretou
em um baixo desvio padrao.

O grafico da simulagdo Monte Carlo no dominio do tempo (andlise
transiente) e com o sinal da base CHB-MIT, est4 plotado na figura 73.

Figura 73 — Gréfico da simulacao de Monte Carlo com o sinal da base
de dados CHB-MIT.

Vivou)

oy ey TS - J“l i il
A .Jw‘m«w/»W“rw‘mf%‘fﬂwHﬂ‘lvlt%r{fﬁm‘*Mhw.ww,&w.'mﬂ‘*ﬂm‘“““f Ee

f f Y
, }

0 1 2 3 7 o 108

Fonte: Autoria prépria.

6.3.1.2 Circuito DRL

No circuito DRL apresentado na figura 74 foram realizadas 1000
simulagoes de Monte Carlo no dominio da frequéncia.

Figura 74 — Circuito DRL para realizacao da simulacao de Monte Carlo.

param res = 001
garam cap = 005

garam R1=mc(15.92% res)
saram R2=mc(Z24.2 res)

me2s ganho_max MAX (W{Vout_PF)/V[Via])
M35 AC Fe WHEN VVOIR_PF) = Ganha_max"07071

Fonte: Autoria prépria.

Os dados estatisticos obtidos apés as simulagoes estdo apresen-
tados na tabela 3, onde o ganho foi medido antes da entrada do ampli-
ficador nao inversor, para poder avaliar também a média da frequéncia
de central do filtro rejeita-faixa.
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Tabela 3 — Estatisticas da simulacao de Monte Carlo para o filtro passa-
faixa contido no circuito DRL.

Grandeza

Média

Desvio Padrao

Ganho [dB]

-1.453641319

0.920996126

Frequéncia Central [Hz] 57,77325

1.140424464

Projetou-se o filtro rejeita-faixa para ter ganho unitario e a média
dessa grandeza obtida via simulagao de Monte Carlo, resultou em 0.845898
V/V, ou -1,453641319 dB, valor um pouco abaixo do esperado e, por-
tanto, gerou um desvio padrao considerdvel. A média da frequéncia de
corte também foi mais baixa do que do que a projetada que era 60 Hz.
Pode-se justificar essas diferencas de valores projetados e simulados em
decorréncia da assimetria entre os capacitores C; e Cy que devem ter

o mesmo valor.

O diagrama de Bode do circuito DRL obtido apds a simulagao
estd ilustrado na figura 75.

Figura 75 — Diagrama de Bode do circuito DRL obtido apéds a simulagao

de Monte Carlo.
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O circuito do filtro notch utilizado para obter os dados estatisticos
da simulacao de Monte Carlo estd ilustrado na figura 76.
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Figura 76 — Circuito do filtro notch para realizagdo da simulagao de
Monte Carlo.

_param res = 0.01 c
.param cap = 0.05

.param R1 mc(2.65k, res) {Gy &5
_param R2 mc(2.65k, res) ) R1 R2 ] opazss
.param R3 mc(1.33k, res) N

AT
.param R4 mc(2k, res) {R1}  {R2} CF ampop
_param RS mc(1.83k, res) il
>

tovp

v
H
Vin

Tact

Vout

Isms(n 250u 80)

e @:ﬂ\ﬂ

.param C1 me(1y, cap)
-param C2 mc(1u, cap) c -
_param €3 me(2u, cap) I f

include OPA365.MOD 1y I 2

.ac dec 10 0.1 1MEG .

_step param run 11000 1 R R
.meas AC ganho FIND V(Vout) AT 1.917 <
.meas ganho_max MAX V(Vout)/V(Vin)

.meas AC Fc WHEN V(Vout) = ganho_max*0.7071

RS

54

Fonte: Autoria prépria.

As estatisticas da tabela 4 foram coletadas apds simular 1000
vezes o circuito da figura 76, com um sinal de amplitude arbitraria e
com frequéncia de 60 Hz. A andlise foi feita no dominio da frequéncia.

Tabela 4 — Estatisticas da simulagao de Monte Carlo para o filtro Notch.

Grandeza Média Desvio Padrao
Ganho [dB]| 5.86927416 0,335805
Frequéncia Central [Hz] 51,61925 7.407699287

Foi projetado um filtro notch com ganho de 5,625 dB (1,917
V/V) e sintonizado em 60 Hz. Ao analisar as estatisticas de Monte
Carlo para esse filtro, percebe-se um ganho médio préximo ao proje-
tado, todavia a frequéncia de corte apresentou um alto desvio padrao.
Isso pode ter sido ocasionado pelo desequilibrio no circuito causado
pela variacao dos resistores R; e Rs que devem ser iguais, assim como
as capacitancias C7 e Cs.

O diagrama de Bode do filtro notch obtido apdés a simulagao,
estd ilustrado na figura 77.

6.3.1.4 Filtro Passa-Altas

O circuito do filtro passa-altas utilizado para obter os dados es-
tatisticos da simulagao de Monte Carlo esta ilustrado na figura 78.
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Figura 77 — Diagrama de Bode do filtro notch obtido apés a simulacao
de Monte Carlo.
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Fonte: Autoria prépria.

Figura 78 — Circuito do filtro passa-altas para realizacao da simulagao
de Monte Carlo.

5 g
> >
c1
Vi TLo72 Vout v2 £
" {c1} g 3
AmpOp1 Vini
S 4.5
>R3 va
N PWL file=samples.txt
AC1
4.5
>I
.param res = 0.01 .step param run 1 1000 1
.param cap = 0.05 .ac dec 10 0.1 1MEG
.param R1 mc(15.92k, res) .meas AC ganho FIND V(Vout) AT 11
.param R2 mc(1k, res) .meas ganho_max MAX V(Vout)/V(Vin)

_param R3 mc(10k, res)  -meas AC Fc WHEN V(Vout) = ganho_max*0.7071
.param C1 mc(10u, cap)
.include TLO72.lib

Fonte: Autoria prépria.

Os dados estatisticos de ganho e frequéncia de corte foram ob-
tidos de maneira analoga aos dados do filtro passa-baixas. Na tabela
5 estao descritos esses dados apds realizacao de 1000 simulacoes no

dominio da frequéncia e com o sinal de entrada proveniente da base de
dados CHB-MIT.
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Tabela 5 — Estatisticas da simulagdo de Monte Carlo para o filtro Passa-
Altas.

Grandeza Média Desvio Padrao
Ganho [dB]| 20,82938 0.062985
Frequéncia de Corte [Hz| | 1,55879424 0,042653

O filtro passa-altas foi projetado para ter ganho igual a 20,828
dB (ou 11 V/V) e frequéncia de corte de 1 Hz. De acordo com os dados
obtidos na simula¢ao de Monte Carlo, as médias de ganho e frequéncia
de corte, mantiveram-se préximas ao requerido, o que acarretou em
baixos desvios padroes. Todavia a média da frequéncia de corte resultou
em 0,5 Hz acima do projetado.

O diagrama de Bode do filtro passa-altas obtido apds a simulagéo,
estd ilustrado na figura 79.

Figura 79 — Diagrama de Bode do filtro passa-altas obtido apds a si-
mulagdo de Monte Carlo.
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Fonte: Autoria prépria.

6.3.1.5 Filtro Passa-Baixas

O circuito do filtro passa-baixas utilizado para obter os dados
estatisticos da simulagao de Monte Carlo esta ilustrado na figura 80.
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Figura 80 — Circuito do filtro passa-baixas para realizacao da simulacao
de Monte Carlo.

c
J

>
R~ 11072
Vin {R1} AmpOp1
>
a
(Cl)l

£ .param res = 0.01 .step param run 11000 1
vs .param cap = 0.05 .meas AC ganho FIND V(Vout) AT 1
C1 -param R1 mc(15.92k, res) .meas ganho_max MAX V(Vout)/V(Vin)

.param R2 mc(7.96k, res)  .meas AC Fc WHEN V(Vout) = ganho_max*0.7071

PWL file=samples.txt .param R3 mc(7.96k, res) include TLO72.lib
.param C1 mc(100n, cap)
.param C2 mc(100n, cap)
.param C3 mc(400n, cap)
.ac dec 10 0.1 1MEG

=

4

O
T ]

Fonte: Autoria prépria.

Além da analise do ganho também é desejado analisar estatis-
ticamente a frequéncia de corte dos estagios que contém filtragem de
sinais, como é o caso do filtro passa-baixas. Para isso, acrescentou-se os
comandos “.meas ganho_max MAX V(Vout)/V(Vin)”’e “.meas AC Fc
WHEN V(Vout) = ganho_max*0.7071”. O primeiro comando busca o
ganho méaximo para, no comando seguinte, buscar a frequéncia de corte
que corresponde a 0.7071 V (ou 3db) para esse ganho maximo.

Os dados estatisticos apresentados na tabela 6 foram obtidos ao
executar 1000 vezes a simulacao de Monte Carlo no circuito da figura
80. O sinal utilizado na simulacao é o da base de dados CHB-MIT e os
resultados foram obtidos no dominio da frequéncia (simulagdo AC).

Tabela 6 — Estatisticas da simulagao de Monte Carlo para o filtro Passa-
Baixas.

Grandeza Média Desvio Padrao
Ganho [dB] 0,015037 0,025065
Frequéncia de Corte [Hz] | 43,003029 6,067027

O filtro foi projetado para ter ganho unitério (0 dB) e frequéncia
de corte de 100 Hz. Percebe-se através dos dados da tabela 6 que a
média do ganho foi mantida em torno de 1 V/V (0 dB), no entanto,
a média da frequéncia de corte teve um desvio padrao alto. Pode-se
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justificar esse resultado como decorrente das variagoes dos resistores Ro
e Rs que devem ser iguais, bem como dos capacitores C; e Cs.
O diagrama de Bode do filtro passa-baixas obtido apds a si-

mulagao esta ilustrado na figura 81.

Figura 81 — Diagrama de Bode do filtro passa-baixas obtido apds a
simulacao de Monte Carlo.
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Fonte: Autoria prépria.

1
100mHz. He 104z

6.3.2 Andlise com os Estagios Conectados

Com o intuito de obter a média do ganho quando os estdgios
estao conectados entre si, foi realizado simulagao de Monte Carlo no
circuito da figura 68 e apés 1000 execugoes, obtiveram-se os seguintes
dados estatisticos constantes na tabela 7.

Tabela 7 — Estatisticas de ganho para a andlise de Monte Carlo com os

estagios conectados.
Grandeza Média | Desvio Padrao

Ganho [dB] | 80,93278 1,702475

Percebe-se que a média do ganho obtida é um pouco abaixo do
valor resultante da simulagao isolada (segdo 6.1) que resultou em 81,17
dB. Todavia, gerou um valor de desvio padrao consideravel.

O histograma com a média de ganho estd apresentado na figura
82. Nota-se no grafico o ganho permaneceu em torno de 80 dB na
grande maioria das simulagoes.
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Figura 82 — Histograma da média do ganho obtida ao considerar a
variacao dos componentes ap6s conexao dos estagios.
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Fonte: Autoria prépria.

6.3.3 Anadlise com Todos os Componentes Variando

Deseja-se obter a média e o desvio padrao para o circuito ilus-
trado na 68, quando ha variacao em todos os seus componentes, inclu-
sive os cabos e as capacitancias que modelam os acoplamentos da rede
elétrica. Nessa simulacao também nao serd considerado o estagio que
sucede a isolagdo (optoacoplador 4N25).

Os eletrodos ja possuem capacitores e resistores com valores di-
ferentes entre si e, portanto, geram tensao diferencial de interferéncia.
Agora, através da simulacdo de Monte Carlo também sera considerado
a contribuicdo na interferéncia diferencial quando os componentes dos
cabos variam, caso contrario a tensao de interferéncia proveniente dos
cabos serd e modo comum.

Ao executar 1000 vezes a simulacao de Monte Carlo foram obti-
dos os dados estatisticos apresentados na tabela 8.

Tabela 8 — Estatisticas obtidas para o ganho total ao considerar a va-
riagao de todos os componentes do circuito de medigao.
Grandeza Meédia Desvio Padrao
Ganho [dB] | 80,2135125 0,547822984
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A média do ganho obtida ao considerar a variacdo de todos os
componentes do circuito nao alterou significativamente em relacao a
média obtida ao variar apenas os componentes dos estdgios interligados
(80,17882 dB).

Apresenta-se na figura 83 o histograma gerado com os dados
obtidos na simulagao. A partir do grafico pode ser notado que o ganho
permaneceu em torno de 80,1879 dB na grande maioria das simulagoes.

Figura 83 — Histograma da média do ganho obtida ao considerar a
variagao de todos os componentes do circuito de medigao.
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Fonte: Autoria prépria.

6.4 COMPARACOES DE DESEMPENHO DO CIRCUITO DE MEDICAO

Com o intuito de avaliar o desempenho do circuito de medigao
do sinal deEEG, decidiu-se implementar os filtros analégicos com di-
ferentes frequéncias de corte, assim como avaliar o comportamento do
circuito com bases de dados distintas.

6.4.1 Alteracao na Frequéncia de Corte ou Ganho dos Filtros

Pode-se perceber através dos dados estatisticos apresentados na
secao 6.3 obtidos com as simulacoes de Monte Carlo, que alguns filtros
nédo apresentaram o ganho ou a frequéncia de corte desejada, como é o
caso dos filtros passa-baixas e notch. A partir disso, decidiu-se avaliar
novos dados estatisticos ao realizar algumas modificagoes no circuito
de medi¢ao de EEG.
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Foram realizadas algumas modificagoes nos filtros implementa-
dos. A tabela 9 apresenta os dados modificados em relagao aos filtros

originais.

Tabela 9 — Caracteristicas originais e alteradas nos filtros do circuito

de medigao.

Filtro

Caracteristica original

Caracteristica modificada

Notch

Frequéncia de corte 60 Hz

Frequéncia de corte 70 Hz

Passa-Altas

Frequéncia de corte 1 Hz

Frequéncia de corte 0,5 Hz

Passa-Baixas

Frequéncia de corte 100 Hz

Frequéncia de corte 45 Hz

Passa-Faixa

Ganho 1 V/V (0 dB)

Ganho 10 V/V (20 dB)

Salienta-se que a obtencao dos valores dos componentes dos no-
vos filtros foi realizada de acordo com os passos apresentados nos pro-

jetos dos filtros originais.

Dessa forma, os calculos de obtencao dos

valores dos componentes nao serao apresentados.
A figura 84 apresenta o circuito modificado com os novos valores
dos componentes.

Figura 84 — Circuito com filtros analégicos modificados.

Fonte: Autoria proépria.
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Apés preparacgao do circuito para a simulagdo de Monte Carlo,
executou-se 1000 e foram obtidos os seguintes dados estatisticos apre-
sentados na tabela 10.

Tabela 10 — Ganho médio obtido via simulacao de Monte Carlo para o
sistema de medi¢ao de EEG modificado.

Grandeza | Média | Desvio Padrao
Ganho [dB] | 80,43841 0,056788

Ao comparar as estatisticas obtidas nessa simulacao em relacao
a do circuito original, nao foram observados variacoes consideraveis na
média do ganho. Dessa forma, como o sinal de EEG esta na faixa de 0,5
a 100 Hz, utilizar um filtro passa-baixas com frequéncia de corte em 45
Hz pode vir a eliminar componentes de interesse do sinal, ainda que se
neste trabalho se mostrou incomum observar uma frequéncia superior
a essa.

6.4.2 Circuito de Medicao com a Bases de Dados EEGMat

Para avaliar a funcionalidade do circuito de medi¢ao para di-
ferentes sinais de EEG, considerou-se a utilizacao de bases de dados
distintas. Ao longo desse trabalho até a presente subsec@o, os sinais
de entrada do circuito sao provenientes da base de dados CHB-MIT
(subsecao 5.2.1.1), que possui alguns picos de amplitude elevados.

Adicionou-se ao circuito da figura 68 os sinais de entrada da base
de dados EEGMat descrita na subsecao 5.2.1.2, cuja amplitude do sinal
ndo varia bruscamente. Ao realizar simulagdo transiente foi obtido o
sinal medido na saida do estdgio de ganho ajustavel, como é mostrado
na figura 85. Verifica-se que o sinal foi mantido entre os sinais da fonte
de alimentacao (-4,5 V e 4,5 V) e entdo nao ocorreu saturagao.
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Figura 85 — Simulacao transiente do circuito de medigao com a base de
dados EEGMat.
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Fonte: Autoria proépria.

O ganho de tensao obtido nesta simulagao é calculado pela equagao
6.1, de maneira analoga ao da base CHB-MIT.

A, =100,990379 - 1,91493 - 10,998910 - 0,998910 - 100, 971777 (6.7)

Para esta base de dados, o valor Ag4 proveniente do circuito de
ganho ajustdvel foi ajustado para o méximo, ou seja 100 V/V. Portanto,
o ganho total para a base EEGMat é 106,639 dB, valor superior ao da
base de dados CHB-MIT que resultou em 76,5029 dB. Tal diferenga é
resultante do ajuste do ganho do sinal que entra no circuito de ganho
ajustavel, o que mostra a importancia de tal estagio presente no final
do circuito

6.4.3 Medigao do Sinal Antes e Depois da Remocao de Inter-
feréncias

A figura 86 apresenta o sinal da base de dados CHB-MIT sem
nenhuma amplificagao ou filtragem, apenas com as interferéncias mo-
deladas sob o corpo, os eletrodos (ndo ativos) e os cabos. Enquanto
isso, na figura 87 é mostrado o sinal na entrada medido com os ele-
trodos ativos. Por fim, na figura 88 ilustra o mesmo sinal na saida do
circuito de ganho ajustdvel, apos filtragem e com amplificacao. Pode-se
analisar que as interferéncias sobre a medigao foram reduzidas.
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Figura 86 — Sinal da base de dados CHB-MIT na entrada do circuito
afetado pelas capacitancias de acoplamento.
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Fonte: Autoria prépria.

Figura 87 — Sinal da base de dados CHB-MIT na entrada do circuito,
com os eletrodos ativos e capacitancias de acoplamento.
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Figura 88 — Sinal da base de dados CHB-MIT na saida do circuito de
ganho ajustavel, apds ser amplificado e filtrado.
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7 CONSIDERACOES FINAIS

De maneira geral, pode-se concluir que o objetivo de estudo foi
realizado de tal forma a contribuir para a inclusdo de conceitos da
Engenharia Biomédica para engenheiros de computagao, por meio dos
diversos aspectos relativos a medicao do biopotencial de EEG.

Para atingir o objetivo geral, realizou-se estudos sobre o sinal de
EEG e as técnicas utilizadas para sua medicao em meio aos artefatos
em que o sinal estd submerso.

Este trabalho utilizou bases de dados com o sinal de EEG e
mediante técnicas de simulacao, foi avaliado se circuito era capaz de
adquirir o sinal em meio as impedancias de acoplamento entre a rede
elétrica, o corpo, eletrodos e os cabos.

Considera-se que este trabalho possa servir como um instru-
mento de inser¢ao de conceitos da EB para os alunos de EC, sobre-
tudo pela possibilidade de variacao dos componentes dos estagios de
ganho do circuito de medicao, assim como testar outras bases de dados
e adequar o ganho do total de tensao com uso do circuito de ganho
ajustavel. Tal possibilidade viabiliza, ainda que através de simulagoes,
o aprendizado sobre a aquisigao de sinais biolégicos.

7.1 TRABALHOS FUTUROS

Com o intuito de complementar e dar continuidade ao estudo
apresentado, sugerem-se as seguintes possibilidades para trabalhos fu-
turos:

e Implementar um amplificador de ganho programével (VGA) para
automatizar o ganho na saida do circuito analégico, por meio de
uma variagao de uma caracteristica de controle analdgica, seja
tensao ou corrente;

e Projetar o esquematico digital para conexao com o circuito analégico
apresentado;

e Implementar o esquematico do médulo de aquisicao para mais de
um canal;

e Projetar e imprimir a placa de circuito impresso para realizar na
pratica a aquisicao do sinal de EEG;
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e Utilizar o sistema de medicao nas disciplinas curriculares de en-
genharia de computagao que tenham afinidade com o tema, para
agregar conhecimentos da engenharia biomédica aos alunos.
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