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Abstract—En el presente trabajo se desarrolla un sistema
vestible capaz de monitorizar la respiración y un sistema am-
biental que mide la altura de saltos verticales ejecutados sobre
él. Estos sistemas se desarrollaron para utilizarse con adultos
mayores y adultos frágiles, como herramientas auxiliares para
dar seguimiento al estado de salud de las personas. Ambos
sistemas se sometieron a protocolos de validación ante referencias
comerciales ampliamente utilizadas en la literatura. En ambos
casos, los resultados obtenidos con los sistemas propuestos indi-
can que éstos son tan confiables como los sistemas comerciales.
Finalmente los sistemas desarrollados se publicaron como fuente
abierta (open-source).

Index Terms—Sistemas vestibles, Sistemas ambientales, Adul-
tos mayores, Frecuencia respiratoria, Salto vertical.

I. INTRODUCCIÓN

En los últimos años, con el avance de la tecnologı́a, se ha
popularizado entre la población el uso de dispositivos para
medir su estado de salud. Hay diferentes formas en las que
las personas pueden hacer esto. Para visualizar sus señales
fisiológicas como el ritmo cardiaco, el ritmo respiratorio,
la temperatura corporal, entre otros, se utilizan dispositivos
vestibles (wearable devices) tales como los smartwatch o
smartband [1].

De igual forma también se utilizan los sensores ambientales,
aunque en menor medida. Los sensores ambientales son aque-
llos que se encuentran embebidos en los lugares en los que las
personas pueden interactuar. Por ejemplo, pueden encontrarse
en una silla para detectar si una persona está sentada en ella, o
incluso para, a su vez, medir la respiración o el ritmo cardiaco
[2].

La monitorización continua de señales fisiológicas es muy
utilizada por los profesionales de la salud, sobre todo con
pacientes de hospital. Por ejemplo, el monitoreo del ritmo
respiratorio se usa habitualmente para evaluar la salud del
paciente. Con esto se pueden diagnosticar enfermedades res-
piratorias tales como asma, apnea del sueño o enfermedades
pulmonares obstructivas crónicas [3].

En los adultos mayores, los desórdenes de respiración al
dormir están reconocidos como problemas de salud comunes
entre esta población. Además, el envejecimiento se ha asociado
con un empeoramiento de la calidad del sueño, estando la
apnea obstructiva del sueño asociada con un incremento en la
mortalidad de los adultos mayores [4].

Por otra parte, la altura del salto vertical se ha utilizado
para evaluar el desempeño general del cuerpo humano, más
especı́ficamente para evaluar la fuerza de los grupos muscu-
lares de los miembros inferiores, que serı́an los cuadriceps,
femorales (o isquiotibiales) y gemelos (o grastrocnemius) [5],
[6]. El salto vertical usualmente se mide en atletas, como
jugadores de baloncesto [7]–[9], fútbol [10] o nadadores [11],
entre otros. No obstante, el salto vertical también puede
ofrecer información importante de personas sin antecedentes
deportivos relevantes. La fuerza de las piernas tiene una
relación directa con fracturas asociadas a caı́das en los adultos
mayores [12].

Para ambos escenarios, monitorizar el ritmo respiratorio y
medir la altura del salto vertical, este trabajo recoge soluciones
mediante sistemas vestibles y ambientales. A su vez, para cada
tipo de sistema, se utilizan diferentes métodos y sensores para
abordar el problema en cuestión [13].

II. OBJETIVOS DEL TRABAJO

El objetivo principal de este trabajo es el desarrollo de sis-
temas que ayuden a los profesionales de la salud a monitorizar,
dı́a a dı́a, el estado salud de sus pacientes de una forma más
práctica. Estos sistemas estarán enfocados a ser utilizados en
adultos mayores y adultos frágiles. De igual manera, estos
sistemas serán de bajo coste y de fuente abierta (Open Source)
para que sean fáciles de replicar e incluso mejorar. Siendo ası́,
este trabajo cuenta con dos objetivos especı́ficos, uno para cada
lı́nea de trabajo:

• Desarrollar un sistema vestible capaz de medir las señales
de respiración en adultos mayores y adultos frágiles de
forma precisa, y validar su funcionamiento utilizando



dispositivos de referencia. Diseñar el sistema para que
sea de bajo coste y ofrecer su diseño como fuente abierta
para que sea fácil de replicar por futuros investigadores.

• Desarrollar un sistema ambiental capaz de medir la altura
de los saltos de los usuarios para ası́ evaluar la fuerza
media de los músculos de las extremidades inferiores de
adultos y adultos mayores, y validar el funcionamiento
de dicho sistema utilizando un dispositivo de referencia.
Diseñar el sistema de tal manera que sea de bajo coste
en comparación con los sistemas comerciales.

III. DESARROLLO

Para los sistemas de respiración se realizó una exhaustiva
búsqueda en el estado del arte para lograr identificar áreas de
oportunidad y de mejora para proponer nuevas alternativas.
Derivado de esta revisión se realizó un artı́culo de revisión
que analiza 198 artı́culos relacionados con sistemas vestibles
y ambientales para la monitorización de la respiración [1].
Partiendo de aquı́, se propuso un sistema vestible para la
monitorización de la respiración cuyo funcionamiento se basa
en un sensor resistivo sensible a la fuerza (FSR); este sistema
se coloca alrededor del pecho y mide la señal de respiración
mediante la presión que ejerce el pecho sobre el sensor al
inhalar y exhalar. Finalmente este sistema logró validarse
satisfactoriamente mediante un protocolo de investigación ade-
cuado [14].

En cuanto al sistema ambiental para medir el salto vertical,
se realizó una revisión en el estado del arte, y pudo constatarse
que no existen muchos trabajos que abarquen esta temática,
por lo que fue más sencillo encontrar un área de oportunidad.
Este sistema mide el salto vertical mediante el contacto sobre
una plataforma, es decir, al calcular el tiempo transcurrido en-
tre que una persona deja de hacer contacto sobre la plataforma
y el momento en que vuelve a estar en contacto con ella.
Esto se realizó mediante una matriz de sensores sensibles a
la fuerza (FSR); la matriz fue construida con dimensiones de
16 filas y 16 columnas distribuidas a lo largo de un área de
30x30cm. El funcionamiento de este sistema también logró
validarse satisfactoriamente [2].

A continuación se explicará con más detalle el desarrollo
de cada una de las lı́neas de trabajo.

A. Sistema vestible de respiración

1) Construcción del sistema: Se optó por desarrollar un
sistema vestible cuyo sensor fuera resistivo sensible a la fuerza
(FSR), ya que se observó que solo el trabajo de Hesse et al.
[15] utilizó este tipo de sensores con un enfoque parecido
al planeado para nuestra propuesta, por lo que se encontró
un área de oportunidad para mejorar lo existente. Entre las
caracterı́sticas del sistema se incorporó un microcontrolador
con frecuencia de operación de 20MHz y un convertidor
analógico a digital (ADC) de 10 bits, un módulo Bluetooth
para comunicación inalámbrica y un módulo de carga para
la baterı́a integrada de polı́mero de litio (LiPo) de 3.7V y
150mAh. Todos estos componentes fueron integrados en una
placa de circuito impreso (PCB), y embebidos en un armazón

impreso en 3D. La PCB fue diseñada con unas dimensiones
de 36mm x 36mm y un espesor de 1.5mm. En la Figura 1 se
muestra un diagrama de bloques del funcionamiento de este
sistema.

Fig. 1. Diagrama de bloques del funcionamiento general del sistema desar-
rollado [13].

Los datos pueden visualisarse en tiempo real en una apli-
cación móvil, y a su vez los datos en crudo se van almacenando
en un archivo de texto para su posterior análisis. En este
trabajo los datos en crudo se analizan ”offline” mediante
MATLAB, aunque cualquier otro software para procesamiento
numérico puede ser utilizado.

El armazón construido para el sistema fue diseñado con el
software SolidWorks, y construido mediante impresión 3D.
Se utilizaron dos materiales diferentes para su impresión,
ácido poliláctico (PLA) rı́gido y PLA flexible. La parte que
contiene todos los elementos del sistema (microcontrolador,
módulo Bluetooth, módulo de carga, baterı́a, y sensor FSR)
fue impresa con PLA rı́gido. Para lograr transmitir hacia el
sensor FSR los movimientos de la caja torácica debidos a
la respiración, se utilizó PLA flexible. Dicha capa flexible
se conectó al sensor FSR mediante un pivote encargado de
transmitir los movimientos del pecho al sensor. En la Figura 2
se muestra el dispositivo construido derivado de estos diseños.

Fig. 2. Sistema vestible construido [16].

2) Procesado de datos: Para poder predecir correctamente
el ritmo respiratorio de las señales obtenidas en crudo, en este



trabajo los datos son procesados mediante MATLAB. Primero
se utiliza un filtro paso-bajo digital con frecuencia de corte
Fc = 0, 5Hz para eliminar todo el ruido de alta frecuencia.
Esta frecuencia de corte fue seleccionada ya que ritmos
respiratorios superiores a 30BPM son raros en actividades de
la vida cotidiana [17], [18].

En las señales obtenidas, al representarlas se observó un
incremento o decremento sistemático en la señal (denominado
”Bias” de aquı́ en adelante) ocasionado por el propio sensor
o por movimientos de los usuarios. Para minimizar el efecto
que este Bias puede ocasionar sobre el desempeño del cálculo
del ritmo respiratorio, se realizó un ajuste lineal a cada señal
obtenida, tal y como se muestra en la Figura 3.

Fig. 3. Comparación entre la señal original junto al efecto del Bias y la señal
ajustada [16].

Para calcular el ritmo respiratorio de la señal, se propo-
nen dos algoritmos que funcionan basados en el método de
cruces por cero o cruces por el origen. El primer algoritmo
(Algoritmo 1) se basa en calcular el ritmo respiratorio de una
señal según la diferencia de tiempos entre cruces por cero
consecutivos [19], [20]. El segundo algoritmo (Algoritmo 2)
simplemente calcula el ritmo respiratorio en base al número
de cruces por cero detectados [21]. Posteriormente se comparó
el desempeño de ambos algoritmos. Una descripción más a
detalle de estos algoritmos se realiza en un trabajo publicado
anteriormente [16].

3) Marco experimental: Para validar el funcionamiento del
sistema propuesto y el cálculo acertado de los algoritmos, se
propuso el marco experimental que se detalla en el siguiente
apartado. En este experimento participaron 21 voluntarios, de
los que quince fueron hombres y seis fueron mujeres, cuyas
edades se encontraban en el rango de 19 a 55 años, con un
promedio de 39.95 años y una desviación estándar de ±10.5
años; mientras que el peso promedio variaba de 42 a 95kg,
con un promedio de 70.76kg y una desviación estándar de
±14.83kg. En cuanto a sus estaturas, estas se encontraban en
el rango de 152 a 183cm, con un promedio de 172cm y una
desviación estándar de ±7.51cm.

Otra medida corporal que fue tomada en cuenta es el
diámetro del pecho, que se encontraba en el rango de 68 a
103cm, con un promedio de 87.9cm y una desviación estándar

de ±12.36cm. En cuanto a su estado de salud, 16 voluntarios
declararon no tener dolencia alguna, 5 sufrieran de algún tipo
de alergia respiratoria y 2 de ellos también padecı́an asma. No
obstante, los voluntarios declararon que estos padecimientos
no suponı́an problema alguno con el protocolo a realizar en
este estudio. Todos los voluntarios dieron su consentimiento
escrito.

Para el protocolo de evaluación del sistema, lo primero
que se hizo fue colocar el sistema desarrollado alrededor del
pecho a cada voluntario. El sistema se colocó debajo de los
pectorales, justo frente al diafragma, como se muestra en la
Figura 4. Una vez hecho esto, el sistema fue conectado via
Bluetooth a un ordenador y la captura de datos en crudo se
realizó mediante una aplicación desarrollada en el entorno de
desarrollo Processing.

Fig. 4. Dos voluntarios portando alrededor del pecho el sistema desarrollado
[16].

En cuanto al protocolo realizado por los voluntarios, a
cada uno se le pidió respirar durante un minuto a diferentes
ritmos determinados mediante un metrónomo. En concreto, el
metrónomo se ajustó para ritmos respiratorios de 10, 12.5,
15, 17.5, 20, y 22.5BPM. En la literatura hay varios tra-
bajos previos que utilizan un metrónomo como sistema de
referencia [20], [22]–[24]. Estos valores de ritmo respiratorio
fueron propuestos ya que se encuentran dentro del rango de
respiración normal en los seres humanos [25]. Se pidió a
los voluntarios repetir estos seis ritmos respiratorios en cinco
posiciones diferentes, que fueron: sentados sin movimiento,
sentados con movimiento, parados sin movimiento, parados
con movimiento y caminando. Se otorgó un periodo de des-
canso de un minuto entre experimentos.

Para cada experimento, se creó un archivo de texto con
los datos en crudo de las señales de respiración obtenidas,
dando lugar a un total de 30 archivos diferentes por voluntario
(6 ritmos respiratorios por 5 posiciones). En la Figura 5 se
muestran dos ejemplos de las señales obtenidas de los datos
en crudo.

De esta manera, un total de 630 archivos de respiración se
obtuvieron de los experimentos realizados. Los datos fueron
procesados ”offline” mediante MATLAB y con cada uno de
los algoritmos descritos anteriormente.



Fig. 5. Ejemplo de dos señales diferentes obtenidas por medio del sistema
vestible, la gráfica superior se obtuvo de un ritmo respiratorio de 10BPM en
una posición sentada y sin movimiento, mientras que la gráfica inferior se
obtivo a 17.5BPM mientras el sujeto caminaba [16].

4) Validación de los experimentos: Una vez obtenidas todas
las señales de respiración, estas fueron evaluadas con los dos
algoritmos mencionados en la sección 3.1.2. Cada algoritmo
calcula el ritmo respiratorio medio de la señal completa. La
respuesta obtenida de cada algoritmo se ve influenciada por
el tamaño de la ventana de tiempo elegida. Es por esto que
el análisis de las señales se hizo con 25 ventanas de tiempo
diferentes, variando desde 6 hasta 30 segundos, en pasos de
1 segundo. Ventanas de tiempo menores a 6 segundos no
fueron consideradas ya que el ritmo respiratorio con la menor
frecuencia obtenida tiene un periodo de 6 segundos. Ventanas
de tiempo mayores a 30 segundos no fueron consideradas ya
que, como se mencionó anteriormente, como el ritmo respira-
torio calculado por los algoritmos se actualiza dependiendo del
tamaño de la ventana de tiempo, actualizaciones con tiempo
mayor a 30 segundos serı́a excesivo para muchas aplicaciones
[26], [27]. Por lo tanto, se realizaron un total de 15.750
cálculos de ritmo respiratorio con cada uno de los algoritmos.

En base a los resultados obtenidos también se determinó qué
algoritmo dio mejores resultados y qué ventana de tiempo de
las propuestas fue la óptima. Esto puede verse más a detalle
en el trabajo previo [16].

B. Sistema ambiental para el salto vertical

1) Construcción del sistema: La idea de utilizar una malla
resistiva para registrar el salto vertical en adultos mayores
resultó tanto de un trabajo previo realizado en el grupo
de investigación en el que se desarrolló una malla resistiva
sensible a la presión [28] como de la propuesta de un médico
del deporte para desarrollar un sistema para medir el salto
vertical.

Considerando el prototipo desarrollado y al investigar en la
literatura, se observó el potencial de utilizar esta malla para

dichos fines, ya que la malla posee una mayor resolución y
velocidad de muestreo que otros sistemas en la literatura [6],
[7], [29]. Además, esta malla presenta una ventaja competitiva
para este fin ya que muchos estudios optan por utilizar
alternativas comerciales de alto coste [8], [10], [30]–[32].

El sistema desarrollado está compuesto de dos partes: una
alfombrilla resistiva sensible a la presión construida con un
arreglo de sensores FSR, a través del material piezorresistivo
velostat, y el sistema electrónico. La alfombrilla se com-
pone de tres capas. Una capa contiene tiras de cobre planas
distribuidas en un arreglo de columnas a lo largo de una
superficie cuadriculada flexible impresa en 3D; de la misma
manera, otra capa está compuesta de tiras de cobre planas
distribuidas en un arreglo de filas también sobre una superficie
cuadriculada flexible. Una tercera capa de material Velostat se
coloca entre ambas capas. El Velostat es un material sensible a
la presión y se comporta como una resistencia cuyo valor baja
cuando se ejerce presión sobre el material. De esta manera,
las intersecciones de filas y columnas se comportan como
sensores FSR individuales cuando se ejerce presión sobre la
alfombrilla. Algunos problemas caracterı́sticos del Velostat
son su falta de repetibilidad, no-linealidad e histéresis. No
obstante, estas cualidades del material no afectan al propósito
de esta aplicación en especı́fico, ya que en principio solo se
necesita detectar cuerpos pesados sobre la alfombrilla (peso
humano promedio).

El área total de medición de la alfombrilla utilizada para
este estudio es de 30x30cm, y se compone de 16 columnas y
16 filas, cada una de 1cm de espesor. De esta manera, el área
total de cada sensor FSR individual es de 1cm2. En la Figura
6 se muestra una de las alfombrillas desarrolladas en el grupo
de investigación.

Fig. 6. Ejemplo de una de las alfombrillas desarrolladas por el grupo de
investigación [33].

Para el procesado de datos, debido al número de operaciones
necesarias para hacer un barrido completo de la alfombrilla, se
necesita utilizar un microcontrolador de alta frecuencia, ya que
el tiempo de procesado va asociado a la complejidad de dichas
operaciones y crece en orden exponencial [34]. Por lo tanto,
el microcontrolador STM32F103C8T6 fue elegido debido a su
CPU con frecuencia de operación de 72MHz, con el cual se
logró alcanzar una frecuencia de muestreo de 200Hz. De igual
forma, se utilizaron dos multiplexores 16-1 (74HC4067) para



un barrido eficiente de la alfombrilla. Para la transmisión de
datos se eligió hacerlo mediante tecnologı́a Bluetooth, siendo
el módulo HC05 el utilizado. Otros componentes electrónicos
del sistema son: un módulo de carga de baterı́a TP4056, y una
baterı́a LiPo con capacidad de 3.7V y 150mAh, permitiendo
un uso continuo del sistema por dos horas aproximadamente.
Como este es un sistema ambiental, la portabilidad no es un
elemento crucial, por lo que la baterı́a puede ser sustituida
por una de mayor capacidad para ası́ prolongar el tiempo
de funcionamiento continuo. Un diagrama de bloques del
funcionamiento de este sistema se muestra en la Figura 7.

Fig. 7. Diagrama de bloques del funcionamiento del sistema propuesto [33].

2) Procesado de datos: El algoritmo utilizado por el sis-
tema se basa en calcular el sumatorio de cada uno de los
valores obtenidos por los sensores FSR individuales de la
alfombrilla. De cada sensor FSR se obtiene un valor de voltaje,
que es medido por el ADC del microcontrolador en forma de
bits (de 0 a 4095 bits), y dicho valor obtenido es utilizado para
realizar los cálculos correspondientes. Se utiliza un umbral
para determinar si una persona se encuentra parada sobre
la alfombrilla. Para proponer un valor apropiado para este
umbral, se recolectaron los datos de 16 voluntarios (5 mujeres
y 11 hombres), con un peso promedio de 74, 81±15, 25kg y un
tamaño de pies de 26, 93±1, 94cm. Se pidió a los voluntarios
que se pararan sobre la alfombrilla descalzos y en cuatro
posturas diferentes: parados con ambos pies, de puntillas con
ambos pies, parados con un solo pie y de puntillas con un
solo pie. Los datos obtenidos se normalizaron considerando
el porcentaje de sensores FSR activados. Para este estudio, se
utilizó un umbral del 9% de activación de sensores FSR. Se
puede consultar más a detalle la elección de este umbral en
un trabajo realizado previamente [33].

Finalmente, el cálculo de la altura alcanzada por los volun-
tarios durante el salto vertical se realiza del siguiente modo:
cuando el voluntario salta y deja de estar en contacto con
la alfombrilla, el sistema comienza a contar el tiempo que
transcurre hasta que el voluntario aterriza de nuevo (tiempo
de vuelo o FT), y una vez calculado este tiempo, se utiliza la
fórmula de FT para predecir la altura alcanzada [7], [29], [30],
[35], [36]. Dicha fórmula se define como h = g ·∆t/8, donde
g es la constante de la fuerza de gravedad g = 9, 81m/s2 y
∆t es el valor del FT medido por el sistema. Una vez que
el sistema ha calculado el valor de la altura alcanzada por el

usuario, este valor se envı́a por Bluetooth al dispositivo de
seguimiento elegido por el profesional de la salud.

3) Marco experimental: Se propusieron dos experimentos
para validar el funcionamiento del sistema. El primer experi-
mento se propuso para validar la precisión en la medida del
salto vertical por parte del sistema, en el cual participaron 38
voluntarios. El segundo experimento se realizó para ver los
efectos sobre las alturas calculadas por el sistema al variar
la frecuencia de muestreo. En este experimento participaron
15 voluntarios. En ambos experimentos se realizó el mismo
protocolo para capturar los datos. La diferencia entre ambos es
que, en el primer experimento, el sistema calcula directamente
la altura alcanzada por el voluntario, y ese valor se envı́a
a la estación de monitorización seleccionada. En el segundo
experimento el sistema envı́a directamente a la estación de
control los datos en crudo obtenidos de la alfombrilla de
sensores FSR, y de esta forma se realiza un submuestreo de
dichos datos ”offline”, para ası́ emular diferentes frecuencias
de muestreo.

Para la realización de estas pruebas se trabajó en colabo-
ración con un ”Centro de Salud y Deportes” en el que se prac-
tican diversas actividades como musculación, entrenamiento
funcional, ciclismo indoor y Taekwondo (dependiendo de la
actividad realizada es el requisito mı́nimo de edad). Todos
los voluntarios dieron su consentimiento escrito para realizar
el protocolo propuesto. En cuanto al tipo de salto realizado
durante el protocolo se eligieron dos técnicas, el salto con
contramovimiento (CMJ) y el salto con contramovimiento y
braceo (CMJAS). Estas técnicas de salto se suelen utilizar
para evaluar la fuerza en general y la fuerza explosiva en los
músculos de las piernas en particular [37], y a su vez éstas
se consideran las pruebas más confiables para dicho propósito
[38].

El protocolo propuesto a los voluntarios fue el siguiente.
Se les pidió que se pararan sobre la alfombrilla en una marca
colocada en el centro, y una vez parados ahı́, efectuaran tres
saltos CMJ con sus manos fijas en la cintura y con un esfuerzo
medio-máximo. Entre cada salto, se otorgó un descanso de 5
a 10 segundos. Después de esto, a los voluntarios se les pidió
realizar saltos CMJAS, siguiendo el mismo esquema.

Como sistema de referencia durante los experimentos, se
grabaron todos los saltos mediante una cámara de alta veloci-
dad (120fps). La cámara se colocó a 1.3m de distancia de la
alfombrilla, perpendicular al plano sagital del voluntario, y a
20cm del suelo sostenida sobre un trı́pode.

4) Validación de los experimentos: Para medir la altura
alcanzada por los sujetos utilizando la cámara de referencia,
se utilizó el método validado por Balsalobre-Fernández et al.
[39], [40], en el que deben seleccionarse de manera manual
los cuadros de despegue y aterrizaje de cada salto efectuado.
De esta forma, se calcula el tiempo transcurrido entre ambos
cuadros y mediante la fórmula de FT se obtiene la altura
alcanzada. Posterior a esto se calcula el error relativo entre
el sistema propuesto y la referencia de cada salto ejecutado.

Para el primer experimento se calcula el error relativo medio
de todos los saltos y de cada tecnica invidualmente (CMJ



y CMJAS). Para el segundo experimento se calcula el error
relativo medio ası́ como los valores máximo y mı́nimo de
error obtenidos de cada frecuencia de muestreo evaluada.

IV. RESULTADOS

A. Sistema vestible para respiración

1) Resultados generales: Se realizó la prueba-t para mues-
tra única entre los conjuntos de datos (sistema de respiración
y metrónomo) y se observó que la ventana de tiempo de
27 segundos es aquella que podemos considerar como la
óptima, ya que los valores obtenidos entre los cálculos de
los algoritmos y la referencia se pueden considerar iguales.
También se realizó una prueba-t emparejada entre los dos
algoritmos propuestos, pero no pudo concluir cuál de los dos
resultó mejor, ya que ambos muestran un comportamiento
similar. Un análisis más detallado se puede encontrar en el
trabajo publicado anteriormente [16].

Cabe destacar que la ventana de tiempo óptima (27 segun-
dos) muestra valores pequeños de desviación estándar, lo que
indica bajos niveles de dispersión entre los datos. Sin embargo,
a pesar de que una ventana de 27 segundos indica ser la óptima
para un cálculo más acertado del ritmo respiratorio, existen
otras ventanas de tiempo que ofrecen un desempeño similar
y un menor tiempo de actualización de los cálculos obtenidos
(i.e. ventanas de 16 a 20 segundos).

Para el algoritmo 1 se puede destacar que las ventanas de
tiempo más cortas tienen mayores errores relativos, y esto se
debe al propio error estructural que introducen las ventanas
que no son múltiplo entero del número de respiraciones por
minuto evaluadas, ası́ como al propio error de muestreo. Este
error esta cuantificado en este artı́culo [16]. Por otra parte,
las ventanas de tiempo entre 20 y 30 segundos muestran un
desempeño similar.

De los resultados obtenidos se puede observar que el sistema
vestible desarrollado puede calcular el ritmo respiratorio con
un error medio del 3,40%. Sin embargo, esto se puede concluir
en base a los algoritmos utilizados para calcular dicho ritmo
respiratorio. Si se utilizaran otros algoritmos para este fin,
el error medio obtenido de todas mediciones bien podrı́a
incrementarse o disminuir. Por lo tanto, podemos concluir que
las señales respiratorias obtenidas tienen suficiente calidad y
resolución como para aplicar algoritmos de procesado sobre
ellas.

2) Efecto de las tendencias o ”Bias”: Ya que se contaba
con la base de datos de las diferentes señales de respiración
[41], se dispuso a hacer una comparativa en los ritmos res-
piratorios calculados por ambos algoritmos una vez que se
retiraron las ”tendencias” de las señales [42].

Se utilizaron dos métodos para eliminar las tendencias de la
señal original. En el primer método se realizó el ajuste lineal a
la señal de respiración completa, mientras que con el segundo
método la señal de respiración se segmentó en ventanas desde
6 hasta 30 segundos, y a cada segmento de manera individual
se le realizó el ajuste lineal. En la Figura 8 se muestra de
forma gráfica cómo funciona cada método.

Fig. 8. Técnicas de ajuste lineal utilizadas: (a)Método 1: Ajuste lineal aplicado
a la se nal completa; (b) Método 2: Ajuste lineal aplicado de forma individual
a cada ventana de tiempo segmentada [42].

Tras eliminar las tendencias de las señales de respiración se
utilizaron los mismos algoritmos descritos anteriormente para
calcular el ritmo respiratorio.

Se pudo observar que ambos métodos de ajuste lineal,
en promedio, mejoran el ritmo respiratorio calculado de las
señales de respiración. Sin embargo, el segundo método de
ajuste lineal muestra un mejor desempeño al obtener una
mejora promedio más alta con los dos algoritmos aplicados. En
la Tabla I se observa en promedio, para cada algoritmo y cada
método de ajuste lineal, cómo mejoró la señal, y los casos en
los que hubo algún deterioro (incremento en el error relativo)
o mejora (disminución del error relativo) de las señales con
respecto a la señal original.

TABLE I
MEJORA (+) O EMPEORAMIENTO (-) DEL ERROR RELATIVO EN EL

CÁLCULO DEL RITMO RESPIRATORIO DESPUÉS DEL AJUSTE LINEAL
REALIZADO A LA SEÑAL RESPIRATORIA ORIGINAL, CON AMBOS MÉTODOS

DE AJUSTE Y PARA AMBOS ALGORITMOS [33].

Algoritmo 1 Algoritmo 2
Promedio MM1 MD2 Promedio MM1 MD2

Método 1 1.08 2.52 -5.46 0.48 1.78 -0.55
Método 2 1.54 3.19 -3.58 1.28 2.88 -2.35

1 Máxima mejora, 2 Máximo deterioro.

B. Sistema ambiental para salto vertical

1) Primer experimento: Validación del sistema: En este
experimento se realizaron un total de 228 saltos (114 CMJ
y 114 CMJAS), comparando el sistema desarrollado con la
referencia utilizada. Para evaluar el desempeño del sistema
desarrollado, se calculó el error relativo medio (MRE) y el
error absoluto medio (MAE) para todos los saltos efectuados,



y para cada una de las técnicas (CMJ y CMJAS). El MRE
obtenido de todos los 228 saltos fue de 1,98 %, mientras que
para cada técnica de salto, CMJ y CMJAS, el MRE obtenido
fue de 2,17% y 1,78 %, respectivamente. El MAE para todos
los saltos fue de 0,38cm, y para el CMJ y el CMJAS fue de
0,34cm y 0,42cm, respectivamente.

Se realizaron análisis de correlación y de Bland-Altman para
comparar ambos métodos. El análisis de correlación muestra
un coeficiente de determinación igual a R2 = 0, 996. De
estos dos análisis no solo se muestra un alto coeficiente de
correlación, si no que también se observa que la diferencia
entre cada medición emparejada es baja, y que ambos métodos
producen sistemáticamente los mismos resultados.

Se calcularon el error relativo medio (MRE) y error absoluto
medio (MAE) de los saltos registrados a diferentes alturas:
menor a 10cm, de 10 a 20cm, de 20 a 30cm y mayor a 30cm.
Para estos rangos de altura, los valores de MRE obtenidos
fueron de 2,38%, 2,07%, 1,90% y 1,54% respectivamente,
mientras que los valores del MAE fueron de 0,18cm, 0,31cm,
0,46cm y 0,50cm respectivamente. De estos datos, no se
pueden apreciar diferencias relevantes entre los diferentes
rangos de altura alcanzada. Sin embargo, se logra apreciar que
el MAE se incrementa conforme aumenta la altura alcanzada,
mientras que el MRE disminuye.

2) Segundo experimento: Análisis de la frecuencia de
muestreo: En este experimento se analizaron los efectos de
diferentes frecuencias de muestreo sobre la respuesta del
sistema. Se obtuvieron datos en crudo para un total de 90 saltos
(45 CMJ y 45 CMJAS). Se realizó de manera “offline” una
emulación de diferentes frecuencias de muestreo al realizar
un submuestreo de los datos en crudo. Esto quiere decir
que se fueron eliminando muestras para estudiar diferentes
frecuencias de muestreo. Con el periodo de muestreo base
del sistema igual a 5ms, se lograron emular las siguientes
frecuencias de muestreo: 200Hz, 100Hz, 66.6Hz, 50Hz, 40Hz,
33.3Hz, 28.5Hz, 25Hz, 22.2Hz y 20Hz.

Al igual que en el primer experimento, se utilizó la misma
cámara de alta velocidad como referencia. Para este análisis,
sólo se analizó el MRE de cada frecuencia propuesta, para ası́
evaluar cuáles eran capaces de mantener un error relativo por
debajo del 5%. Los resultados mostraron que las frecuencias
de 200Hz, 100Hz y 66,6Hz tienen un desempeño similar, con
valores de MRE de 1,88%, 2,22% y 2,88% respectivamente.

Además se puede destacar que las frecuencias de muestreo
de 200Hz y 100Hz logran mantener el 95% de las alturas
calculadas con un error relativo menor al 5%. Frecuencias
de muestreo menores a 50Hz incrementan notoriamente el
porcentaje de alturas calculadas con un error relativo mayor al
5%. Estos resultados sugieren que las frecuencias de muestreo
de 200Hz y 100Hz son las más confiables para esta aplicación;
las frecuencias de 66,6Hz y 50Hz tienen un desempeño acept-
able, y el resto de frecuencias emuladas no ofrecen resultados
confiables para esta aplicación en concreto.

3) Discusión: A pesar de las ventajas que ofrece el sistema
desarrollado y la referencia utilizada, ambos sistemas tienen
un error inherente de la misma frecuencia de muestreo que

poseen, o más especı́ficamente del periodo de muestreo. El
sistema ambiental desarrollado cuenta con una frecuencia de
muestreo de 200Hz, por lo tanto su periodo de muestreo es
de 5ms. De igual manera, la cámara de alta velocidad al
tener una frecuencia de muestreo de 120Hz(fps) su periodo
de muestreo es de 8,3ms. Esto quiere decir que cada sistema
actualiza sus lecturas cuando transcurre un tiempo igual a su
respectivo periodo de muestreo, lo que conlleva un periodo de
incertidumbre entre cada actualización.

En otras palabras, existe una incertidumbre inherente en
cada sistema durante las lecturas de la fase de despegue y
la fase de aterrizaje del salto vertical, periodo de tiempo
utilizado para calcular la altura alcanzada. Entre ambas fases
del salto, el sistema ambiental propuesto posee un error de
muestreo de 10ms, mientras que la cámara de referencia posee
un error de muestreo de 16,6ms. Este error sistemático es
inherente en cualquier dispositivo electrónico que sirva para
medir el cambio de alguna magnitud frente al tiempo, y
se encuentra directamente relacionado con la frecucencia de
muestreo. Métodos no-electrónicos para medir el salto vertical
tales como el salto Sargent [43] o el dispositivo Vertec [9],
[36], [44], a pesar de no poseer este tipo de error, tienden
a sobreestimar las mediciones obtenidas de cada salto, son
menos precisos, y además los errores que poseen no son
consistentes [44].

En el protocolo propuesto para este estudio, la inclusión de
dos técnicas de salto fue de utilidad para lograr incrementar
el rango dinámico de los datos obtenidos de cada voluntario.
El incremento en la altura alcanzada por los voluntarios fue
notoria al agregar el braceo, ya que en el primer experimento
en promedio hubo un incremento del 44,84% de la altura,
mientras que el incremento en el segundo experimento fue de
34,86%.

V. CONCLUSIONES PRINCIPALES

Se logró hacer aportaciones de valor a la comunidad
cientı́fica con dispositivos cuyo propósito es la monitorización
de variables fı́sicas y fisiológicas en los seres humanos,
especialmente en adultos mayores y frágiles. Estos sistemas
desarrollados, en las manos de un profesional de la salud,
pueden guiar a las personas bajo su cuidado en la mejora de su
estilo y calidad de vida. Además, a pesar de que estos sistemas
fueron desarrollados para utilizarse con adultos mayores y
adultos frágiles, su uso no se limita a esta población. A
continuación, se exponen las conclusiones para cada uno de
los sistemas desarrollados.

A. Sistema vestible para respiración

En este trabajo se han presentado los resultados obtenidos
tras desarrollar una revision del estado del arte comprendiendo
198 artı́culos relacionados con los sistemas que monitorizan
la respiración, para finalmente desarrollar un sistema basado
en un sensor resistivo sensible a la fuerza (FSR), aportando
una solución que tan solo se habı́a mencionado en uno de
los artı́culos consultados en la literatura. Frente a ella, el
sistema desarrollado integra en un mismo encapsulado el



elemento sensor y la electrónica necesaria para el procesado
y transmisión de la señal de respiración en tiempo real.

Además, también se han aportado mejoras frente a dis-
positivos similares encontrados en la literatura, entre otros,
las dimensiones del dispositivo, una mayor velocidad de
muestreo y la utilización de tecnologı́a inalámbrica Bluetooth,
obteniéndose señales respiratorias de calidad.

El dispositivo finalmente implementado puede utilizarse
tanto encima de la ropa como directamente en contacto con
la piel, no suponiendo ningún riesgo para la integridad de los
usuarios.

Gracias a la utilización de tecnologı́a Bluetooth para la
comunicación, puede gestionarse tanto a través de tecnologı́as
móviles, como teléfonos inteligentes o tabletas digitales, como
a través de ordenadores, logrando ası́ una visualización de
datos en tiempo real.

De las pruebas realizadas, se determinó cuál era la ventana
de tiempo óptima a utilizar para predecir el ritmo respiratorio
con cada uno de los algoritmos propuestos. Se concluyó que
la ventana de tiempo igual a 27 segundos podrı́a considerarse
como la óptima. Sin embargo, las ventanas de tiempo entre 20
y 30 segundos ofrecen un desempeño similar, por lo tanto, el
elegir una sobre otra puede basarse simplemente en el tiempo
deseado para la actualización de las predicciones obtenidas.

También, ya que se contaba con la base de datos de
las señales de respiración, se optó por realizar un pequeño
estudio sobre los efectos de eliminar las tendencias de estas
señales. A pesar de que, en promedio, la mejora de las señales
no fue tan grande, se muestra siempre una mejora en los
resultados del ritmo respiratorio calculado, y que este análisis
adicional con las señales de respiración resulta relevante ya
que logra mejorar los resultados obtenidos al calcular el ritmo
respiratorio.

Las posibles aplicaciones de este sistema desarrollado
pueden ser la monitorización ambulatoria, el control de pa-
cientes de hospital, el seguimiento en estudios especı́ficos de
respiración, la predicción y prevención de estados de salud
peligrosos o el análisis de emociones humanas, entre otros.
El sistema desarrollado se encarga de obtener una señal de
respiración con buena resolución entre las muestras, por lo
que las diversas aplicaciones mencionadas dependen princi-
palmente de la interpretación de dicha señal respiratoria.

Finalmente, el sistema desarrollado es más económico que
los existentes en el mercado [16], y se ha ofrecido la opción
de que cualquier investigador interesado en este trabajo pueda
desarrollar su propio sistema, ya que los diseños del armazón
desarrollado, el circuito esquemático, y materiales utilizados
para este sistema han sido publicados de forma abierta [16]
para que la comunidad cientı́fica pueda utilizarlos libremente
y, potencialmente, mejorar este sistema realizando versiones
nuevas. Sumado a esto, se han dejado accesibles la base de
datos de las señales de respiración obtenida de los experimen-
tos realizados, los ficheros con el cálculo de errores, el código
fuente del cálculo del ritmo respiratorio con los dos algoritmos
propuestos y el código fuente de las pruebas estadı́sticas.

B. Sistema ambiental para salto vertical

Frente a otros sistemas basados en presión, el área del
sistema desarrollado y su resolución son mayores, logrando
distribuir 256 sensores en la totalidad de su área mediante
una malla de 16 filas y 16 columnas, frente a otros sistemas
que utilizan un único sensor.

Si comparamos el sistema desarrollado frente a sistemas
vestibles, una de las mayores ventajas que ofrece es que no se
necesita de un ajuste en función de las caracteristicas fı́sicas
del usuario (como peso, altura, talla del calzado, etc.).

El sistema diseñado presenta un error sistemático menor al
de la cámara utilizada como referencia. Frente a dispositivos
no electrónicos que miden el salto vertical y que no presentan
este tipo de error, el sistema ambiental propuesto presenta
la ventaja de ser más preciso. Además, los dispositivos no
electrónicos tienden a sobreestimar las mediciones obtenidas
en cada salto y los errores que poseen no son consistentes
entre usuarios.

Al evaluar el desempeño del sistema desarrollado, con el
primer experimento se demuestra que el sistema es capaz de
mantener el error relativo por debajo del 5% para los 228 saltos
analizados, utilizando una frecuencia de muestreo de 200Hz.
Por otro lado, en el segundo experimento se logró apreciar que
una frecuencia de muestreo de 100Hz muestra un desempeño
muy parecido a la frecuencia propuesta de 200Hz. Ası́mismo,
se demuestra que las frecuencias de muestreo de 200Hz y
100Hz logran mantener el error relativo por debajo del 5% en
el 98,89% y 94,44% de los saltos analizados, respectivamente.

La fórmula de FT es un método validado para calcular la
altura del salto vertical. Del primer experimento, los análisis
de correlación y de Bland-Altman sugieren que el sistema
desarrollado en el trabajo de esta tesis ofrece sistemáticamente
los mismos resultados que la cámara de alta velocidad uti-
lizada como referencia, la cuál ha sido validada como método
confiable para medir el salto vertical.

Del segundo experimento realizado se concluye que las
frecuencias de muestreo de 200Hz y 100Hz tienen un de-
sempeño parecido, y ambas frecuencias ofrecen resultados
confiables. Por lo tanto, se puede concluir que si no se tiene
acceso a desarrollar un sistema cuyo hardware pueda ofrecer
una frecuencia de muestreo igual o mayor a 200Hz, entonces
puede utilizarse un hardware que pueda ofrecer una frecuencia
de muestreo de al menos 100Hz. Sin embargo, siempre que
puedan utilizarse frecuencias mayores, deberı́a hacerse.

Todos estos resultados demuestran que el sistema ambiental
desarrollado es tan confiable como un sistema comercial. El
sistema propuesto ofrece una alternativa a los profesionales
de la salud de utilizar cualquier estación de visualización
de las mediciones de su elección, desde un ordenador hasta
un smartphone, lo que ofrece una ventaja en cuanto a su
portabilidad, sin mencionar que su precio de mercado podrı́a
llegar a ser hasta 10 veces menor que el de un dispositivo
comercial [33].
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Fuente, V. Strojnik, and B. Feriche, “Predicting vertical jump height
from bar velocity,” Journal of sports science & medicine, vol. 14, no. 2,
p. 256, 2015.

[12] B. K. Chan, L. M. Marshall, K. M. Winters, K. A. Faulkner, A. V.
Schwartz, and E. S. Orwoll, “Incident fall risk and physical activity and
physical performance among older men: the osteoporotic fractures in
men study,” American journal of epidemiology, vol. 165, no. 6, pp. 696–
703, 2007.

[13] E. A. V. Vásquez, Contribución al diseño de sensores vestibles y
ambientales para medir la respiración y el salto vertical en adultos
mayores y frágiles. PhD thesis, Universidad de Zaragoza, 2021.

[14] K. Anderson, O. Burford, and L. Emmerton, “Mobile health apps to
facilitate self-care: a qualitative study of user experiences,” PloS one,
vol. 11, no. 5, p. e0156164, 2016.
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