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del Hospital Universitario Virgen Macarena de Sevilla y a los Dr.es Francisco Ortega, Pilar Cejudo
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4. VALIDACIÓN DE LA PLATAFORMA BASIS 55
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4.6. Diagrama de flujo del módulo de procesado para la clasificación de la actividad (I) . . 83
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Resumen

En este trabajo se ha investigado e implementado una plataforma base que sirve para el desarrollo

sistemático y eficiente de sensores biomédicos inteligentes en el ámbito de la e-Salud. La investigación

y el desarrollo de la plataforma han sido abordados de forma integral asumiendo las diferentes perspec-

tivas involucradas (hardware, software y comunicaciones), proporcionando frente a otras propuestas

una serie de prestaciones: 1) un marco para la ejecución de múltiples aplicaciones en paralelo en un

mismo dispositivo; 2) un procesado distribuido multicapa para una monitorización más robusta de

las señales biomédicas; 3) un novedoso método para la actualización remota del software; 4) persona-

lización y de adaptación de los métodos y aplicaciones al medio y al contexto mediante módulos de

procesado encargados de encontrar los parámetros óptimos de funcionamiento de los algoritmos; 5)

se potencia la sostenibilidad económica y la portabilidad de los sensores con algoritmos de procesado

más sencillos que permiten emplear componentes más económicos y de menor tamaño; 6) una alta

eficiencia energética mediante un esquema de procesado basado en la abstracción de la bioinformación

y la detección de eventos de riesgo.

Para desarrollar las comunicaciones inalámbricas de la plataforma se ha propuesto un novedoso

protocolo de acceso al medio que ofrece mejores prestaciones de consumo de enerǵıa y de retraso

temporal que el estándar IEEE 802.15.4 y otros protocolos propuestos en la literatura. También se

han diseñado, desarrollado y caracterizado un conjunto de antenas para soportar las comunicaciones de

la plataforma en un entorno corporal. Los problemas y cuestiones planteados durante la caracterización

experimental de las antenas fueron analizados y resueltos, lo cual permitió establecer un método para

la caracterización de antenas integradas en sensores inteligentes alimentados mediante bateŕıa.

La plataforma ha sido validada mediante su aplicación en la investigación, diseño, implementación

y validación de un conjunto de sensores biomédicos inteligentes que han sido desarrollados de forma

sistemática utilizando como base la plataforma: 1) un sensor inteligente para la detección de cáıdas

en personas mayores; 2) un sensor inteligente para la monitorización de la actividad f́ısica y la estima-

ción del gasto metabólico; 3) un sensor inteligente para la estimación de la composición corporal; 4)

un sensor inteligente para la medida no obstructiva del ritmo respiratorio. Además, la investigación

realizada para cada uno de los sensores inteligentes ha dado lugar a nuevas aportaciones en cada uno

de los sistemas de monitorización investigados y validados.
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Abstract

In this work, a basis platform that serves for the systematic and efficient development of biome-

dical smart sensors in the field of e-Health has been researched and implemented. The research and

development of the platform have been comprehensively addressed taking into account the different

perspectives involved (hardware, software and communications), providing several benefits against ot-

her proposals: 1) a framework for the execution of multiple applications in parallel into one device; 2)

a multilevel distributed processing for a more robust monitoring of biomedical signals; 3) a novel met-

hod for remote software upgrade; 4) personalization and adaptation of the methods and applications

to the environment and context by processing modules responsible for finding the optimal operating

parameters of the algorithms; 5) economic sustainability and portability of the sensors enhanced by

simple processing algorithms that allow the use of more economical and smaller components; 6) high

energy efficiency through a processing scheme based on the abstraction of the bioinformation and the

detection of risk events.

A novel medium access protocol has been proposed to develop the wireless communications of

the platform, which provides better performance in terms of energy consumption and time delay

compared to the IEEE 802.15.4 standard and other protocols proposed in the literature. Additionally,

a set of antennas has also been designed, developed and characterized to support the communications

of the platform in a body environment. The problems and issues raised during the experimental

characterization of the antennas were analyzed and solved, allowing to establish a method for the

characterization of antennas integrated into battery-powered smart sensors.

The platform has been validated through its application in the research, design, implementation

and validation of a set of smart biomedical sensors, which have been systematically developed using

the platform as a basis: 1) a smart sensor for the detection of falls in the elderly; 2) a smart sensor for

the monitoring of physical activity and metabolic expenditure; 3) a smart sensor for the estimation

of body composition; 4) a smart sensor for the nonobstructive measurement of respiratory rate. In

addition, the research performed for each of the smart sensors has led to new contributions in each of

the monitoring systems investigated and validated.
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Los cambios demográficos asociados al envejecimiento de la población están llevando a un cambio

significativo en la estructura social y económica de la sociedad [1,2]. En 2030, se espera que un tercio

de la ciudadańıa europea tendrá más de 65 años y el 40% de ella no podrá alcanzar una calidad

de vida digna de forma independiente [2, 3]. Sin embargo, vivir más tiempo no siempre es sinónimo

de salud y calidad de vida. A partir de cierta edad, los desórdenes en la salud son cada vez más

comunes (enfermedades crónicas, cardiovasculares, problemas de demencia, etc.) [2]. Por otro lado,

las tendencias demográficas globales ponen de manifiesto un claro aumento de la prevalencia de las

enfermedades crónicas [4, 5].

La consecuencia de este crecimiento, tanto en las enfermedades crónicas y en el número de personas

mayores, es un aumento de la demanda de asistencia sanitaria mientras que los recursos financieros

y humanos están disminuyendo [6]. El coste de los sistemas sanitarios se ha elevado a unos niveles

insostenibles [2], circunstancia aún más acentuada por los efectos de la crisis económica [7]. Mientras

que este problema es evidente en los páıses desarrollados, se está convirtiendo también en un problema

importante en los páıses en desarrollo [8]. Se plantean aśı importantes desaf́ıos para la salud pública,

ya que la mayoŕıa de los sistemas de salud han llevado al ĺımite o sobrepasado los recursos disponibles

y no cuentan con la capacidad o el marco para atender a las crecientes demandas tecnológicas y de

servicios de cuidado de e-Salud [9] de una población envejecida [10] que sufre de una mayor incidencia

en las enfermedades crónicas [6]. La situación es problemática [11] y se hacen imperativas medidas

eficaces para una provisión más costo-efectiva de los servicios de salud.

Los avances recientes en el ámbito de la e-Salud han abierto enormes oportunidades para la mejora

de la salud de la ciudadańıa y su bienestar [8,12]. Las tecnoloǵıas de e-Salud posibilitan el desarrollo de

aplicaciones que favorezcan la adopción y el mantenimiento de estilos de vida saludables, el diagnóstico

precoz de problemas de salud y la promoción del auto-cuidado del paciente [8]. Su objetivo es aliviar la

sobrecarga de los sistemas de salud y facilitar una mejor atención a través del seguimiento del paciente

para un mejor diagnóstico e intervención [13]. Esta capacidad de asistir al paciente en la comodidad de

su propio hogar puede mejorar la calidad de vida del usuario, con la ventaja añadida de que la atención

a los pacientes puede llegar a costar menos del 50% [14], convirtiéndose en la opción más adecuada en

muchos casos. La Figura 1.1 muestra una representación esquemática de cómo los sistemas de e-Salud

pueden aplicarse para aliviar la carga económica y abordar la saturación de recursos que presentan

los sistemas sanitarios como consecuencia del envejecimiento de la población y el incremento de las
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patoloǵıas crónicas.

Sin embargo, y a pesar de todos los avances tecnológicos, el problema de la sensorización biomédica

es uno de los cuellos de botella en la aplicación de los sistemas de e-Salud. El desarrollo de sensores

biomédicos en este contexto tiene como partida la resolución de un importante problema tecnológico: la

medida portable, no obstructiva y robusta de variables fisiológicas (electrocardiograma, pulsioximetŕıa,

presión sangúınea, temperatura corporal, frecuencia respiratoria, ritmo card́ıaco, concentración de

glucosa en sangre, etc.). La investigación realizada en este ámbito ha dado lugar a una gran variedad

de prototipos de sensores biomédicos aplicados en la monitorización de pacientes. Sin embargo, la gran

mayoŕıa de los dispositivos no han sido transferidos a sistemas de e-Salud, debido principalmente a que

los algoritmos y métodos propuestos no son extrapolables para su empleo a gran escala [15], tienen un

coste excesivo, son muy sensibles a artefactos (movimientos, interferencias, desajuste del dispositivo,

etc.) o su disposición y tamaño resultan inadecuados para una medida no obstructiva y cómoda para

el paciente [16]. Muchos de los sistemas de monitorización están basados en la detección de eventos

de alarma en la señal biomédica observada, en los cuales resulta muy común la ocurrencia de una alta

tasa de falsos positivos [15]. Asimismo, la falta de evidencia cĺınica de su eficacia y la falta de robustez

de los algoritmos de procesado [17] denotan un grado de inmadurez de los métodos propuestos [18].

Otra cuestión importante es la eficiencia energética, ya que los dispositivos sensores utilizan nor-

malmente como fuente de enerǵıa una bateŕıa con capacidad limitada, y la recarga o sustitución de las

mismas es un inconveniente para una monitorización no obstructiva [19]. En los sensores biomédicos

inalámbricos el consumo de enerǵıa se debe principalmente a tres procesos diferentes: sensorización,

procesado y comunicaciones, representando las comunicaciones más del 65% del consumo total [20].

Como consecuencia, se ha realizado un importante esfuerzo de investigación para optimizar el consu-

mo de enerǵıa en comunicaciones para prolongar el tiempo de vida de los biosensores: diseño óptimo

del hardware [21], esquemas y protocolos de comunicaciones [22] o compresión de la información [23].

Para reducir el consumo de enerǵıa, una solución puede ser la reducción del volumen de datos a ser

transmitidos, lo cual favorece también una disminución en el tráfico de la red [24]. Con tal fin, pueden

emplearse algoritmos de extracción de caracteŕısticas o atributos de la señal, los cuales pueden ser

finalmente empleados en la detección o clasificación de eventos [17]. En este sentido, resulta común

dotar de inteligencia a los dispositivos sensores para proporcionar una mayor autonomı́a y robustez al

sistema de monitorización.
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Figura 1.1: Los sistemas de e-Salud como solución a los problemas derivados del envejecimiento de la
población y la mayor incidencia de las enfermedades crónicas.
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El dispositivo sensor se convierte entonces en una plataforma hardware y software para la capta-

ción, procesado y transmisión de información biomédica. La mayoŕıa de plataformas de sensorización

propuestas hasta ahora derivan de diseños genéricos para redes de sensores inalámbricos, como los “mo-

tes” Mica [25] o Telos [26] desarrollados en el proyecto “Codeblue” de la Universidad de Harvard [27].

La monitorización de las variables fisiológicas se realiza mediante la incorporación de módulos de

sensorización a las plataformas mencionadas. Otro ejemplo es la plataforma Tmote Sky, la cual fue

empleada para la monitorización de señales de electrocardiograma (ECG) [28]. El principal incon-

veniente de estos sistemas es que no fueron diseñados expresamente para su empleo en aplicaciones

biomédicas y en redes de sensores corporales (BSNs, del inglés Body Sensor Networks) [29], y su ta-

maño, coste y consumo de enerǵıa no están optimizados para este tipo de redes. El mismo problema

presentan los sensores propuestos sobre plataformas Arduino como en [30], aplicada en un sensor de

pulsioximetŕıa, o en [31], en la monitorización del ritmo cardiaco. También se han propuesto platafor-

mas de sensorización diseñadas expĺıcitamente para aplicaciones en BSNs, como los módulos UASAR

y ECO [32] y los motes MASN [33] aplicados a la monitorización de señales de ECG, la plataforma

propuesta en [34] para la monitorización de señales ECG y EMG (electromiograma), la plataforma

SHIMMER y sus complementos para la monitorización del movimiento y señales ECG y EMG [35],

la plataforma CIC [36] y la descrita en [37] para el procesado de señales biomédicas, o la plataforma

EnViBo [38] y la descrita en [39] para la creación de redes de sensores corporales y la monitorización

de múltiples signos vitales.

A pesar de todo, no existen todav́ıa soluciones económicas y eficaces con las que poder desarrollar

una monitorización personalizada y no intrusiva de las variables fisiológicas de los usuarios. Se observa

también un claro déficit en relación con la posibilidad de personalizar los dispositivos para adaptarlos

a las caracteŕısticas particulares de la persona o su enfermedad. La mayor parte de las propuestas

son soluciones “ad-hoc” realizadas para resolver un problema concreto y no existe un marco común

de diseño que permita su integración en sistemas de e-Salud de forma abierta y estandarizada. La

mayoŕıa de los sistemas desarrollados adolecen de una clara falta de interoperabilidad y, en muchos

casos, incluso no han sido diseñados para ser integrados en una arquitectura abierta, lo que justifica

el gran esfuerzo de investigación que se está llevando a cabo actualmente en este área de estudio.

Además, el alto coste que supone la investigación y desarrollo de un nuevo sensor biomédico [40]

justifica la investigación de nuevos métodos de diseño que permitan optimizar los ciclos de desarrollo

de los dispositivos, reduciendo aśı los costes asociados.
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Existen una serie de retos y problemas todav́ıa por resolver para permitir una verdadera moni-

torización en tiempo real, ubicua, no obstructiva y preventiva del estado de salud del paciente y la

detección de situaciones de emergencia [41–43]. Dichas cuestiones deben ser investigadas para promover

un avance sustancial en las tecnoloǵıas de sensorización y su adopción en la práctica cĺınica rutinaria

y su empleo por las personas monitorizadas en sistemas distribuidos de e-Salud [44]. Los nuevos siste-

mas de e-Salud supondrán un cambio de paradigma del modelo actual [13], el cual está centralizado

alrededor de expertos altamente especializados y enfocados a la asistencia de pacientes agudos, hacia

sistemas distribuidos alrededor de los pacientes, que penetren en su vida cotidiana y les permitan

tomar parte activa en la conservación y mejora de su salud mediante el autocuidado en el hogar.

La adopción de medidas preventivas a través del seguimiento del estado de salud del paciente y el

diagnóstico y tratamiento de los mismos repercutirán de forma positiva en una sanidad más eficiente,

más costo-efectiva y sostenible [17, 44]. Esto implica un cambio de paradigma hacia un enfoque más

personalizado y proactivo, en el que los pacientes participen de forma activa en la toma de decisiones

desde los estadios previos del desarrollo de sus enfermedades [13].

En este contexto, la presente tesis se centra en el diseño e implementación de una plataforma base

para el desarrollo de sensores inteligentes en el ámbito de la e-Salud. Para comprobar la validez de

la plataforma se han investigado, diseñado e implementado cuatro sensores inteligentes a partir de

la plataforma que se propone, los cuales se aplican en una serie de servicios de e-Salud que cubren

algunas problemáticas importantes asociadas al envejecimiento y las enfermedades crónicas: la detec-

ción de cáıdas, la monitorización de las actividades cotidianas y la estimación del gasto metabólico, la

estimación de la composición corporal y la medida no obstructiva del ritmo respiratorio.

1.1. Hipótesis

El contexto cient́ıfico-técnico actual permite abordar de una forma integral el desarrollo de biosen-

sores en entornos de e-Salud.
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1.2. Objetivos

Un primer objetivo de la tesis es la investigación, diseño y desarrollo de una plataforma (hardware,

software y comunicaciones), denominada BASIS (del inglés Base Architecture for the Support of

Biomedical Intelligent Sensors), que permita abordar de una forma eficiente y sistemática el desarrollo

de una nueva generación de sensores biomédicos inteligentes que están demandando los sistemas de

e-Salud del futuro próximo.

Un segundo objetivo es la validación de la plataforma mediante su aplicación a la investigación,

diseño, desarrollo y validación de un conjunto de sensores biomédicos inteligentes:

1. Sensor inteligente para la detección de cáıdas en personas mayores, adaptado para su aplicación

dentro y fuera del hogar.

2. Sensor inteligente para la monitorización de las actividades cotidianas y la estimación del gasto

metabólico, aplicable tanto en personas mayores como enfermos crónicos, tanto dentro como

fuera del hogar.

3. Sensor inteligente para la estimación de la composición corporal, aplicable en diferentes enfer-

medades crónicas.

4. Sensor inteligente para la medida no obstructiva del ritmo respiratorio en pacientes crónicos.

1.3. Estructura de la tesis

La presente tesis se compone de las siguientes caṕıtulos:

Caṕıtulo 1. Este caṕıtulo presenta una breve introducción del contexto en el que se encuadra

la tesis doctoral y los objetivos planteados en la misma.

Caṕıtulo 2. En este caṕıtulo se presentan las condiciones generales de diseño de la plataforma

base para el desarrollo de sensores inteligentes en sistemas de e-Salud, aśı como la metodoloǵıa

general de diseño y desarrollo empleada.
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Caṕıtulo 3. En la primera parte de este caṕıtulo se exponen los principios funcionales y estruc-

turales de la plataforma base propuesta para el desarrollo de sensores biomédicos inteligentes. En

primer lugar, se realiza una descripción de la arquitectura software distribuida de la plataforma.

En segundo lugar, se detallan los elementos que componen la arquitectura hardware. En tercer

lugar, se explican los diferentes modos de operación de los módulos software encargados del pro-

cesado de las señales. Finalmente, se realiza una descripción del procedimiento de programación

y actualización remota del software de los sensores inteligentes. En la segunda parte de este

caṕıtulo se describen los aspectos relacionados con las comunicaciones inalámbricas de la plata-

forma. En un primer apartado se realiza un análisis y la selección de la tecnoloǵıa inalámbrica

de comunicaciones de la plataforma. En un segundo apartado se presenta la propuesta de un

protocolo de comunicaciones, denominado MCSD, especialmente diseñado para optimizar las

prestaciones de consumo y de retraso temporal de la plataforma en un entorno multidispositivo.

En un tercer apartado se describe el proceso de diseño, desarrollo y caracterización experimental

de un conjunto de antenas diseñadas para la plataforma, tanto en laboratorio como en cámara

anecoica, bajo la influencia del cuerpo humano y sin ella. Finalmente se presenta la técnica de

comunicaciones intracorporales basada en acoplamiento galvánico como una alternativa a los

estándares de comunicaciones para las transmisiones inalámbricas de la plataforma y se describe

el diseño de un primer prototipo de transmisor basado en esta tecnoloǵıa.

Caṕıtulo 4. En este caṕıtulo se describen los procesos de investigación, diseño y desarrollo

de cuatro sensores biomédicos inteligentes, los cuales han sido realizados de forma sistemática

utilizando como base la arquitectura hardware, software y las comunicaciones de la plataforma

base propuesta. En la primera sección del caṕıtulo se presenta la investigación, diseño y desarrollo

de un sensor inteligente de acelerometŕıa para la detección de cáıdas en personas mayores. En

la segunda sección se describe el proceso de investigación, diseño y desarrollo de un sensor

inteligente para la monitorización e identificación de las actividades cotidianas y la estimación del

gasto metabólico. En la tercera sección del caṕıtulo se detalla el proceso de investigación, diseño

y desarrollo de un sensor inteligente para la estimación de la composición corporal. Finalmente,

se presenta la investigación, diseño y desarrollo de un sensor inteligente para la medida no

obstructiva del ritmo respiratorio.

Caṕıtulo 5. En este caṕıtulo se presentan los resultados experimentales obtenidos con la imple-

mentación de la plataforma y los diferentes sensores inteligentes. En primer lugar se presentan los
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resultados de validación del procedimiento de programación y actualización remota del software

de la plataforma. En segundo lugar se muestran los resultados relacionados con las comunica-

ciones de la plataforma. En esta sección, en un primer apartado se analizan las prestaciones

del protocolo propuesto. En un segundo apartado se presentan los resultados obtenidos en la

caracterización experimental de las antenas diseñadas para la plataforma. Finalmente, en un

tercer apartado se presentan los resultados experimentales obtenidos con el transmisor diseñado

para evaluar las comunicaciones intracorporales como alternativa en el enlace de comunicacio-

nes. Las siguientes secciones del caṕıtulo presentan los resultados experimentales obtenidos con

las implementaciones de los cuatro sensores inteligentes desarrollados (sensor inteligente para la

detección de cáıdas, sensor inteligente para la monitorización de las actividades cotidianas y la

estimación del gasto metabólico, sensor inteligente para la estimación de la composición corporal

y sensor inteligente para la medida no obstructiva del ritmo respiratorio). Los resultados que se

presentan tienen una doble función, por un lado poner de manifiesto la validación de los propios

dispositivos sensores y los algoritmos de detección, clasificación y estimación propuestos, pero

por otro lado su función es también validar la propia plataforma para el desarrollo de sensores

biomédicos inteligentes.

Caṕıtulo 6. Este caṕıtulo muestra las conclusiones más relevantes del trabajo realizado.

La última parte de la tesis incluye una sección en la que se muestran las publicaciones y contribu-

ciones cient́ıficas relacionadas con el trabajo realizado, una sección con la bibliograf́ıa empleada

y finalmente un anexo.
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2.1. CONDICIONES DE DISEÑO

En este caṕıtulo se presentan las condiciones generales de diseño de la plataforma y los sensores

inteligentes y la metodoloǵıa general de diseño y desarrollo.

2.1. Condiciones de diseño

Para el cumplimiento de los objetivos de la tesis, y teniendo en cuenta el contexto cient́ıfico-técnico

actual y los nuevos retos que implica el cambio de paradigma en la medicina del futuro, se establecieron

los siguientes requisitos de diseño generales para el desarrollo de la plataforma BASIS, los cuales son

también extensibles a los sensores inteligentes desarrollados a partir de la misma:

1. Eficiencia energética: Prolongando el tiempo de vida de los dispositivos se reducen los costes

de mantenimiento, se favorece un uso transparente del sensor por parte del paciente, evitando

olvidos en el reemplazo de la bateŕıa o la necesidad de practicar intervenciones quirúrgicas para

la sustitución de las mismas en el caso de sensores implantados [45–48].

2. Sostenibilidad económica: Los sistemas de e-Salud deben estar basados en dispositivos de

sensorización económicos y fiables que permitan una reducción real y efectiva del gasto sanitario

mediante su aplicación y uso.

3. Personalización: Otro reto clave de la salud y la asistencia sanitaria está relacionado con

la gran variabilidad que existe entre individuos, desde la genética que compone la fisioloǵıa

y los fenotipos expresados hasta sus vivencias, educación y nivel socioeconómico [49]. Estas

consideraciones deben ser tenidas en cuenta para adaptar las funcionalidades de los sistemas

de e-Salud a cambios en la condición f́ısica/pśıquica/médica de la persona monitorizada, sus

necesidades individuales o su estilo de vida.

4. Adaptación al medio y al contexto: Esta necesidad surge de la variación continua de las

condiciones del cuerpo humano y su entorno [46].

5. Portabilidad: Se demandan dispositivos ligeros de pequeño tamaño que no supongan ningún

tipo de entorpecimiento de la vida diaria del paciente.

6. No intrusivos: La monitorización debe ser realizada de un modo transparente al usuario para
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obtener aśı una medida real de la variable fisiológica medida, sin que ésta sea afectada por el

propio proceso de medida, y evitando cualquier tipo de incomodidad al usuario.

7. Medida robusta: Un factor limitante fundamental de las técnicas de sensorización actuales

está relacionado con la presencia de artefactos en la medida, los cuales pueden estar ocasionados

por el movimiento del paciente, fallos en el método de sensorización o de las comunicaciones [15].

La presencia de estos artefactos debe ser detectada para evitar que éstos puedan afectar a la

medida.

8. Procesado distribuido: Otro de los principales factores limitantes está relacionado con la

complejidad del software en los sistemas de e-Salud. La distribución de estos sistemas alrededor

de los pacientes conlleva a su vez una distribución del procesado para proporcionar aśı una

mayor robustez y eficiencia al sistema de monitorización [50]. En nuestro mejor conocimiento,

el desarrollo de algoritmos de procesado distribuido en tiempo real sobre sensores con recursos

hardware muy limitados, y que a su vez tienen que cumplir con estrictos requisitos en términos

de portabilidad y eficiencia energética, es un tema de investigación complejo y dif́ıcil [17], que

será también abordado en la presente tesis.

Para el cumplimiento del objetivo de investigación y desarrollo de las comunicaciones de la plata-

forma se establecieron los siguientes requisitos de diseño [51,52]:

1. Alta eficiencica energética: Como el consumo de enerǵıa en comunicaciones es la princi-

pal causa de pérdida de enerǵıa en los sensores biomédicos inalámbricos, deben investigarse y

aplicarse métodos y técnicas que permitan un ahorro efectivo del gasto energético en comunica-

ciones [53].

2. Baja latencia: Si un dispositivo sensor detecta un evento cŕıtico en las señales monitorizadas,

la señal de alarma debe ser enviada lo antes posible. Por lo tanto, el retraso temporal debe estar

garantizado mediante una baja latencia [54]. Además, el retraso temporal en las transmisiones

es de vital importancia para la monitorización de personas en estado cŕıtico o en situaciones en

las que puede ocurrir un evento de riesgo para la salud [24].

3. Ancho de banda garantizado: La red debe adaptarse a las necesidades de transmisión de los
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dispositivos posibilitando comunicaciones en tiempo real en todo momento de forma indepen-

diente a la carga de la red y el número de dispositivos conectados.

4. Escalabilidad: Para facilitar la integración de nuevos dispositivos al sistema de monitorización.

5. Calidad de servicio garantizada: En las aplicaciones de e-Salud es necesario mantener un

enlace de comunicaciones fiable que no sufra de cortes y que mantenga la calidad de servicio

dentro del rango deseado, mientras se realiza una gestión eficiente del consumo de enerǵıa en

comunicaciones [55]. Es necesario proporcionar datos fiables, evitando además pérdidas en los

mismos. En este sentido, la investigación de protocolos de acceso al medio (MAC, del inglés

Medium Access Control) que permitan una gestión eficiente de las transmisiones de ámbito

corporal es un área importante de estudio [46].

El alcance de la investigación realizada en comunicaciones se centra en la capa f́ısica y la capa de

acceso al medio. Los aspectos relacionados con la interoperabilidad [56] y la seguridad [57] se abordan

en capas superiores, pues se considera que el estado cient́ıfico-tecnológico actual está suficientemente

maduro para la provisión de middlewares que permitan alcanzar soluciones interoperables.

2.2. Métodos generales

En el contexto de esta tesis, se entiende por sensor inteligente aquel que no solo tiene capacidades

de sensorización para la medida de ciertas variables, sino que además está dotado de una unidad de

comunicaciones, de capacidad para la realización de un pre-procesado de la información adquirida, y

de personalización de la medida a las condiciones espećıficas del paciente. Para abordar el problema

de la investigación, diseño y desarrollo de la plataforma y los sensores inteligentes se ha hecho uso de

la metodoloǵıa Harmony [58], aunque habrá aspectos particulares en cada uno de los dispositivos que

serán detallados en los apartados dedicados a los diferentes sensores. De acuerdo con este método,

el diseño y desarrollo de los dispositivos se ha abordado de forma iterativa (o en espiral), testeando

los desarrollos antes y más a menudo que en el tradicional ciclo de vida en cascada. El coste de

corrección del diseño es menor cuando se detectan los problemas al principio del proceso de diseño y

desarrollo, y aumenta a medida que el diseño está más próximo al resultado final, ya que la flexibilidad

para implementar la solución óptima disminuye [59]. Las revisiones formales del diseño se planificaron
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en cada fase y en hitos importantes del proceso de diseño y desarrollo, para detectar los problemas a

tiempo y permitir acciones correctivas eficaces. Esto permite la identificación y corrección de problemas

con antelación, reduciendo aśı los costes asociados y mejorando la robustez, eficacia y seguridad de los

desarrollos obtenidos. También se facilita la medida de la fiabilidad de los sensores, ya que cada uno de

los componentes hardware y software del sistema puede ser evaluado independientemente antes de su

integración. Además, esta metodoloǵıa mejora la robustez del sistema al ir adquiriendo conocimiento

y experiencia de los posibles fallos y de cómo solucionarlos, lo que permite una especial atención y

previsión de alternativas adecuadas cuando los fallos puedan tener consecuencias sobre la asistencia

al paciente. En el contexto de la tesis, se entiende por paciente el usuario final del dispositivo, el cual

no tiene que estar forzosamente afectado por una patoloǵıa.

Durante la fase de desarrollo de los sensores inteligentes se tuvo en cuenta la opinión de especialis-

tas cĺınicos y usuarios finales en términos de requisitos de usabilidad y accesibilidad. Dicho proceso se

ha realizado atendiendo a dos conceptos fundamentales. Por un lado, y dado el rango de situaciones en

las que se desean aplicar los dispositivos y sistemas que se desarrollen a partir de la plataforma BASIS,

se ha empleado el concepto de “diseño para todos”, que se refiere al diseño de productos, servicios y

entornos que pueden ser usados por el mayor número posible de personas, independientemente de su

edad, capacidades y caracteŕısticas f́ısicas. Esto supone que no se trataron los sistemas como ŕıgidos,

sino que su diseño deb́ıa tener la flexibilidad necesaria para poder adaptarse a las necesidades espećıfi-

cas que tuviesen los distintos usuarios. Utilizando este concepto, el resultado del proceso no puede dar

lugar a un diseño único sino a un “espacio de diseño” en el que se consideren los diferentes escena-

rios o las distintas limitaciones que pueda tener el usuario. Esta metodoloǵıa facilita la escalabilidad

del sistema para que pueda proporcionar las alternativas adecuadas ante cambios en el escenario, el

contexto o limitaciones de los usuarios.
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3.1. PLATAFORMA BASIS

3.1. Plataforma BASIS

El problema de la sensorización biomédica en un sistema de e-Salud presenta un alto grado de

complejidad. Para abordar dicho problema se ha investigado un método que permite abordar el diseño

de sensores inteligentes en el ámbito de la e-Salud de una forma sistemática y eficiente. La base sobre

la que se apoya el trabajo ha sido la investigación y desarrollo de la plataforma BASIS que sirve

de soporte al diseño y desarrollo de una nueva generación de sensores biomédicos inteligentes. La

plataforma BASIS es en śı un arquetipo funcional y estructural de sensores inteligentes a diferentes

niveles: desde el hardware hasta el software, e incluso las comunicaciones.

En esta sección se exponen los principios funcionales y estructurales de la plataforma. Inicialmente

se realiza una descripción de la arquitectura software distribuida de la plataforma BASIS. Después, en

el apartado 3.1.2, se detallan los elementos que componen la arquitectura hardware de la plataforma.

El apartado 3.1.3 explica los diferentes modos de operación de los módulos software encargados del

procesado de las señales. Finalmente, en el apartado 3.1.4 se describe el procedimiento de programación

y actualización remota del software de los sensores inteligentes.

3.1.1. Arquitectura software de la plataforma BASIS

La arquitectura software de la plataforma sigue un esquema modular, con interfaces bien definidas

para facilitar la interoperabilidad y el intercambio de datos entre los diferentes módulos software que

componen el sistema de monitorización. Para optimizar el procesado de los datos y el consumo de

enerǵıa de un sistema de monitorización personal y proporcionar capacidades de personalización y de

adaptación al medio y al contexto, se propone la siguiente arquitectura software:

1. Sistema distribuido de monitorización: La arquitectura distribuida propuesta está formada

en un primer nivel por los sensores biomédicos inteligentes de las señales fisiológicas monitori-

zadas (electrocardiograma, pulsioximetŕıa, presión sangúınea, temperatura corporal, frecuencia

respiratoria, ritmo card́ıaco, concentración de glucosa en sangre, etc.). Los sensores inteligentes

se comunican con un segundo dispositivo, denominado DAD (del inglés Decision-Analysis De-

vice), con más recursos computacionales, de almacenamiento de la información y de enerǵıa, el
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Figura 3.1: Sistema de monitorización distribuido propuesto.

cual realiza un procesado más profundo de la información sensorial. La Figura 3.1 muestra una

representación esquemática del sistema distribuido de monitorización. El DAD puede ser porta-

do por el usuario, pero también puede dejarse en un lugar cercano o estar fijado en una posición

central del área de monitorización. Los sensores biomédicos inteligentes pueden ser portados

por la persona bajo observación, aunque también son posibles otros sensores situados de forma

próxima, formando una red inalámbrica de sensores corporales (WBSN del inglés Wireless Body

Sensor Network). El propósito de este análisis multicapa es múltiple [50]. En primer lugar, el

diseño software modular facilita la incorporación de mejoras en los algoritmos. En segundo lugar,

minimiza la cantidad de datos intercambiados entre el DAD y los sensores inteligentes, y como

consecuencia, el consumo de enerǵıa debido a las transmisiones. En tercer lugar, la detección

multinivel proporciona una mayor robustez al proceso de detección, distribuyendo la carga de

procesado entre los dispositivos implicados, lo que permite una detección más concreta, sencilla

y definida de los eventos de detección. El DAD puede establecer una conexión con una carte-

ra de Servicios de e-Salud (SeS): servicios de gestión e integración de la información sanitaria,

servicios asistenciales socio-sanitarios, de seguimiento y procesado personalizado de variables fi-

siológicas, de detección de eventos de riesgo o de alarma para lanzar los procedimientos de ayuda

que sean necesarios, etc. Esta distribución del procesado favorece el desarrollo de sistemas de

e-Salud distribuidos alrededor de los pacientes para permitirles tomar un papel más activo en

su autocuidado.

2. Módulos de procesado en los sensores: La inteligencia del dispositivo sensor se apoya en

los módulos de procesado que se ejecutan en tiempo real y de forma paralela en la unidad de

procesado de los sensores inteligentes, como muestra la Figura 3.1. Cada módulo de procesado
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tiene la capacidad de transmitir información biomédica capturada o el resultado de su procesado.

Esta información se estructura en muestras de información generadas con una determinada

frecuencia de muestreo, la cual puede ser configurada mediante comandos. Por otro lado, cada

muestra de información puede descomponerse en una o varias variables que se almacenan en la

memoria de la unidad de procesado para su posible env́ıo. También podŕıan existir en su caso

módulos de procesado para la activación de señales que alimenten a posibles actuadores, las

cuales seŕıan el resultado del procesado interno de ese módulo de procesado o el parámetro de

un comando de configuración, que puede ser enviado desde el DAD o desde los SeS. En el modo

normal de operación de los módulos de procesado ningún dato se env́ıa hasta que el dispositivo

sensor detecta un evento de alarma en las variables fisiológicas monitorizadas. De esta forma,

se minimiza el consumo global del sistema. El evento de alarma puede ser la superación de

uno o varios de los umbrales preestablecidos, ya sea por encima o por debajo, de las variables

monitorizadas o de otras resultado del proceso interno del módulo.

3. Módulos de análisis y decisión en el DAD: Cada uno asociado a un módulo de procesado.

Aprovechando las mayores capacidades de procesado del DAD estos módulos se encargan de rea-

lizar un procesado más profundo de los datos recibidos desde el sensor, analizando los resultados

en detalle para tomar una decisión de actuación.

4. Módulos de optimización en el DAD: Cada uno asociado a un módulo de procesado y un

módulo de análisis y decisión, conformando entre los tres una entidad distribuida de procesado.

Su función es identificar los parámetros óptimos de funcionamiento de los algoritmos de ejecución

del módulo de procesado y del módulo de análisis y decisión, proporcionando aśı capacidades de

personalización y de adaptación continua al esquema global de procesado.

5. Comunicación bidireccional entre los módulos de la entidad distribuida de procesado:

A través de tramas de datos para el env́ıo de información y comandos de configuración para la

modificación de los algoritmos de procesado.

6. Funcionalidad adaptable: El sistema añade la capacidad de añadir, eliminar o modificar las

entidades distribuidas de procesado y los módulos que las componen.
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3.1.2. Arquitectura hardware de la plataforma BASIS

La arquitectura hardware de la plataforma BASIS está basada también en un esquema modular

con el objeto de facilitar la integración de nuevas tecnoloǵıas, tanto en el procesado de la información

como en las comunicaciones, aśı como en el transductor de la variable fisiológica monitorizada. Esta

plataforma se considera genérica ya que puede ser aplicada en múltiples sensores biomédicos solo con

modificar el elemento de transducción de señal. Este esquema reduce también los costes y acelera el

desarrollo de los dispositivos, mediante la reutilización de los módulos hardware comunes en los diseños

de diferentes sensores biomédicos inteligentes. La plataforma BASIS propuesta puede descomponerse

en los siguientes módulos:

1. Dispositivo sensor: Responsable de la transducción de la señal biomédica monitorizada a

señales adecuadas para su transmisión y/o procesado. La plataforma BASIS puede incluir más

de un dispositivo sensor, e incluso podŕıa integrar actuadores para activar una respuesta en

función de las señales que se le apliquen desde la unidad de procesado.

2. Módulo de comunicaciones: Es responsable de la transmisión de la información biomédica

y de la recepción de los comandos de configuración, descargando a la unidad de procesado de

todas las tareas relacionadas con las comunicaciones.

3. Unidad de procesado: Es el núcleo inteligente del dispositivo, donde se ejecutan los diferentes

módulos de procesado. La unidad de procesado gestiona también el funcionamiento global del

dispositivo y los modos de operación de cada módulo de procesado para obtener un consumo

mı́nimo de enerǵıa.

3.1.3. Modos de operación

Los módulos de procesado de la plataforma BASIS pueden trabajar en tres modos de operación, los

cuales están especialmente diseñados para minimizar el consumo de enerǵıa del sistema en un entorno

con información sensorial basada en eventos:

1. Modo de transmisión continua : En este modo, la plataforma transmite en tiempo real la
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información definida para ese módulo de procesado, ya sea información procedente del dispositivo

sensor u otra resultado del módulo de procesado. Esta información se env́ıa con una frecuencia de

muestreo configurable. El módulo de procesado entrará en este modo de funcionamiento después

de la detección y env́ıo de una alarma hasta el momento en que ésta sea confirmada por el DAD

mediante un comando, instante en el que entrará en el modo de espera activa. Esta confirmación

puede ser retrasada si se considera necesario recabar más información del evento de alarma.

Este modo de funcionamiento también puede activarse de forma remota mediante el env́ıo de un

comando para una monitorización en tiempo real.

2. Modo de transmisión basado en eventos: Este es el modo de funcionamiento normal de

las plataforma con objeto de reducir al máximo su consumo en comunicaciones. En este modo

de operación, no se enviará ningún dato hasta que no se detecte un evento de alarma en las

variables fisiológicas monitorizadas. Este evento puede ser la superación de uno o varios umbrales

preestablecidos, ya sea por encima o por debajo, de las variables monitorizadas o de otras como

resultado de los cálculos internos realizados por el módulo de procesado. La alarma generada

incluye en su transmisión una ventana de muestras anteriores al evento, de tamaño configurable,

para su análisis posterior en el DAD.

3. Modo de espera activa : No se enviará ningún dato en este modo, pero continuará su almace-

namiento. Este modo de operación puede activarse de forma remota, una vez se ha reconocido el

evento de alarma, para prevenir que el sistema se sature con transmisiones de alarma redundantes

mientras el paciente está siendo atendido.

Además, el diseño establece dos submodos de operación en el modo de transmisión continua: 1)

Submodo normal, donde no se presta atención a la ocurrencia de nuevas alarmas; y 2) Submodo con

alarmas, donde la detección de eventos genera el env́ıo de alarmas, pero sin ninguna muestra, ya que

en este modo las muestras se env́ıan de forma continua.

En elmodo de transmisión basado en eventos existe la posibilidad de activación de alarmas virtuales

a través de un comando para provocar el env́ıo de la información de un módulo de procesado. Un evento

de alarma virtual en el modo de transmisión basada en eventos genera la transmisión de las muestras

de información anteriores de la misma forma que otro evento detectado por el módulo de procesado.

Se enviará el comando de activación de alarma virtual a un módulo de procesado cuando el DAD
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o los SeS hayan captado un evento de alarma de otro módulo de procesado del mismo dispositivo

inteligente o de otro, y se considere interesante recabar las muestras de información correspondientes

a dicho módulo.

3.1.4. Mecanismo de programación remota

La personalización puede realizarse en una primera instancia mediante el ajuste de los umbrales

de clasificación o los parámetros de funcionamiento de los algoritmos [15, 42, 60–62]. Sin embargo, y

a pesar de que la difusión de código es un método ampliamente utilizado en las redes de sensores

inalámbricas genéricas [63, 64], son pocos los autores que han considerado la posibilidad de una ac-

tualización remota y transparente para el usuario del software en el contexto de las BSNs. La gran

mayoŕıa de las soluciones se encuentran implementadas en motes y utilizan estructuras desarrolladas

sobre el sistema operativo TinyOS para soportar la modificación dinámica de código con diferentes

niveles de abstracción [41,60,65,66]. Se trata generalmente de desarrollos basados en modelos que son

traducidos a código dependiente de la plataforma, máquinas virtuales con intérpretes de código eje-

cutados sobre TinyOS, o abstracciones de programación independientes de los detalles de bajo nivel.

Sin embargo, cuando las restricciones de tamaño, coste y enerǵıa limitan el empleo de microcontro-

ladores con capacidad para integrar un sistema operativo, aunque sea tan liviano como TinyOS, se

necesitan otras arquitecturas para la programación remota de los sensores. En tales situaciones, se ha

planteado el env́ıo de microprogramas con un juego muy reducido de instrucciones [67], lo cual tiene el

inconveniente de estar limitados a la aplicación concreta para la cual han sido desarrollados y pueden

no llegar a proporcionar suficiente flexibilidad a la hora de programar algoritmos fuera del ámbito

funcional del juego de instrucciones.

En este contexto, se propone un novedoso esquema de programación para la actualización remo-

ta y difusión de código de un modo transparente para el usuario de los algoritmos en las redes de

sensores corporales. Dicho método aprovecha las caracteŕısticas proporcionadas por la arquitectura

de procesado distribuido de la plataforma BASIS. Al estar los módulos de procesado virtualmente

autocontenidos, se favorece su diseño e implementación, a la vez que se facilita su mantenimiento.

Como la interfaz de los mismos está perfectamente definida, el añadido o eliminación de un nuevo

módulo no afecta al resto, manteniéndose la integridad del sistema. Además, los módulos están di-
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Figura 3.2: Organización de la memoria de datos.

señados para trabajar en paralelo, de forma que pueden cooperar entre ellos. El esquema modular

desarrollado permite además la actualización de las funcionalidades de los dispositivos para adaptarse

a las necesidades de información del usuario. En el caso de un sensor inteligente desarrollado a partir

de la plataforma BASIS, el añadido, actualización o eliminación de módulos de procesado se puede

llevar a cabo a través de una actualización del firmware de la unidad de procesado del dispositivo

sensor (funcionalidad adaptable, personalización y adaptación al medio y al contexto), lo cual puede

realizarse de forma remota en tiempo de ejecución. Con el objeto de posibilitar este mecanismo, sin

olvidar que las capacidades de procesado del sensor inteligente están limitadas en tamaño y consumo

de enerǵıa, se ha investigado y desarrollado una arquitectura software que permite la ejecución y la

gestión óptima de los módulos de procesado.

De acuerdo con el paradigma propuesto y como se puede ver en la Figura 3.2, la memoria de datos

(asociada a la memoria volátil de la unidad de procesado) está dividida en los siguientes bloques:

1. DAT G: Asociado a las variables globales de gestión de funcionamiento del dispositivo y la
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memoria reservada a las variables auxiliares de los módulos de procesado.

2. DAT I: En este bloque de datos se almacena la información necesaria para el manejo de las

distintas colas de datos que utilizan los módulos software del dispositivo. DAT I se descompone

a su vez en sub-bloques, uno por cola, formado por los siguientes elementos: dirección de inicio

de la cola en la memoria de datos, dirección final, dirección donde introducir el próximo dato en

la cola y número de elementos en la cola.

3. DAT C: Espacio de memoria donde se implementan las distintas colas de datos.

La información se estructura en colas para facilitar el trasvase de la información en esta arquitectura

modular. En el esquema propuesto se utilizan las siguientes colas:

1. COL RX: Una cola donde se almacenan los datos recibidos desde el DAD.

2. COL TX: Una cola para almacenar la información a enviar al DAD.

3. COL S x (x = 1..N PM , N PM definido más adelante): Una cola por cada uno de los módulos

de procesado donde se almacenan las muestras de información asociadas al mismo.

4. COL V x (x = 1..N PM): Una cola por cada uno de los módulos de procesado donde se

almacenan los valores actuales de las variables utilizadas por el módulo de procesado. Al inicio

de la ejecución de un módulo de procesado se realiza el trasvase de estos datos a los espacios

reservados a las variables auxiliares, para después devolverlos al final de su ejecución a la cola.

Como los módulos de procesado trabajan solo con las variables auxiliares, se potencia el uso

genérico de las capacidades de memoria del dispositivo.

5. COL PM : En esta cola se almacena la información necesaria para la ejecución de los distintos

módulos de procesado. Está formada por un primer campo que indica el número de módulos de

procesado (N PM), seguido por N PM bloques que se descomponen en los siguientes elementos:

identificador del módulo de procesado (único para cada desarrollo), dirección de memoria de

programa de inicio del módulo de procesado, número de bloques de 8 octetos que componen el

módulo de procesado, dirección de la memoria de datos donde se inicia el sub-bloque DAT I de

información de la cola COL S x asociada al módulo de procesado y dirección de la memoria de

datos donde se inicia el sub-bloque DAT I de información de la cola COL V x.
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Figura 3.3: Organización de la memoria de programa.

Se consideran además procedimientos para extraer datos de las colas, leer de forma indexada

información o introducir nuevos datos.

Por otro lado, y como se puede ver en la Figura 3.3, la memoria de programa (no volátil) se

estructura en los siguientes bloques para facilitar la implementación modular del software:

1. PROG Gen: Asociado al código genérico no modificable del dispositivo encargado de la gestión

y manejo de su funcionamiento global y de los módulos de procesado implementados en el mismo.

2. PROG Int: Donde se encuentran las distintas rutinas de interrupción no modificables que con-

trolan los periféricos de la unidad de procesado del sensor inteligente (temporizadores, captura

de datos de sensorización, transmisiones, etc.).

3. PROG Conf : Donde reside el código encargado configurar los parámetros adecuados de la cola

COL PM tras una reinicialización del dispositivo para la correcta gestión de los módulos de

procesado. Este código se modifica de forma remota cada vez que se añade, altera o elimina un

módulo de procesado.
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4. PROG PM x: (x = 1..N PM) Posteriormente se localizan N PM bloques de memoria que

contienen el código y las instrucciones de ejecución de los distintos módulos de procesado, uno

por bloque.

La operación del dispositivo se sustenta en base a la ejecución del siguiente algoritmo que se

corresponde con el código genérico no modificable almacenado en PROG Gen:

1. INICIALIZACIÓN: Configuración inicial de los parámetros globales del dispositivo e inicia-

lización de los periféricos.

2. ACTIVACIÓN: Activación del código de ejecución almacenado en PROG Conf para la con-

figuración de los distintos módulos de procesado.

3. IDENTIFICACIÓN: Proceso en el cual el sensor inteligente transmite al DAD el contenido de

la cola COL PM para que el DAD conozca el mapa de las memorias del dispositivo e identifique

los módulos de procesado implementados en el sensor inteligente. La identificación también puede

activarse mediante un comando.

4. BUCLE INFINITO DE ESPERA: En el cual se activan las siguientes subrutinas cada vez

que se reciben nuevos datos del dispositivo sensor:

a) SUB RX: Subrutina de recepción de datos procedentes del DAD, los cuales son almace-

nados en tal caso en la cola COL RX. El transceptor tiene implementado un protocolo de

transmisión de bajo consumo que permite a la unidad de procesado del sensor inteligente

comunicarse de forma transparente con el DAD. Una explicación más detallada de este

protocolo de comunicaciones será realizada en el apartado 3.2.2 de la tesis. Si se ha com-

pletado la recepción de un comando, se inicia su procesado. Si el comando está destinado

a un módulo de procesado, se introduce al final de la cola COL V x asociada al módulo de

procesado.

b) SUB TX: Subrutina de transmisión de datos al DAD en el caso de que la cola COL TX

no esté vaćıa.

c) SUB PM : Subrutina encargada de la ejecución secuencial de los distintos módulos de

procesado utilizando la información almacenada en la cola COL PM . Cada módulo de
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procesado empieza con la ejecución, en su caso, de los comandos recibidos asociados al

mismo; continúa con el procesado de la información sensorial para la generación de muestras

de información y la detección de eventos; y termina con el almacenamiento, en su caso, en

la cola COL TX de los datos a transmitir al DAD.

Como se muestra en la Figura 3.4, el procedimiento para añadir, modificar o eliminar un módulo de

procesado se inicia con el env́ıo de un comando de programación, el cual suspende toda la operación del

dispositivo hasta completar la recepción de todo el código de programación. Dicho código está formado

por dos bloques de datos.

1. BLOCK Conf : Donde se encuentra el código que se almacenará en PROG Conf para la acti-

vación de los módulos de procesado actualizados del sensor inteligente. El primer campo de este

bloque informa sobre el número de bloques de 8 octetos que componen este código.

2. BLOCK PM new: Donde se encuentra el código del nuevo módulo de procesado. El primer

campo de este bloque indica la dirección de inicio en la memoria de programa donde se alma-

cenará el nuevo módulo de procesado. El segundo campo informa sobre el número de bloques

de 8 octetos que componen el código del módulo de procesado, el cual puede ser cero si lo que

se desea es eliminar un módulo de procesado. Después empezaŕıa el código del nuevo módulo de

procesado.

Una vez recibido el comando en su totalidad se iniciaŕıa la escritura en memoria de programa, y,

si se emplea un microcontrolador estándar para la implementación de la unidad de procesado, debe

ser realizada de forma secuencial en bloques de memoria sucesivos, muchas veces de 64 octetos. Dicho

proceso implica el borrado de un bloque de memoria, la extracción del código de programación de la

cola COL RX y la grabación en memoria de los mismos en grupos de 8 octetos a través de registros

de mantenimiento, los cuales son utilizados de forma interna por el microcontrolador para programar

la memoria flash. El proceso se repite hasta completar la escritura, momento en el que se vuelve a

reinicializar el sensor inteligente.

Finalmente, cabe destacar que dada la sencillez de la plataforma BASIS y frente a otras propues-

tas, el esquema planteado permite que pueda emplearse para el desarrollo de sensores inteligentes
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Figura 3.4: Procedimiento de programación remota mediante el env́ıo de un comando.

con recursos hardware-software muy limitados, como puede ser el caso de dispositivos implantados.

Además, la posibilidad de actualización remota del software proporcionada por la plataforma puede

ser de utilidad para evitar extraer los implantes en operaciones de mantenimiento y actualización.
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3.2. Comunicaciones en BASIS

En esta sección se describen los aspectos relacionados con las comunicaciones inalámbricas de la

plataforma. En un primer apartado se realiza un análisis y la selección de la tecnoloǵıa inalámbrica

de comunicaciones de la plataforma. En el apartado 3.2.2 se presenta la propuesta de un protocolo

de comunicaciones especialmente diseñado para optimizar las prestaciones de consumo y de retraso

temporal de la plataforma en un entorno multidispositivo. En el apartado 3.2.3 se describe el proceso

de diseño, desarrollo y caracterización experimental de un conjunto de antenas diseñadas para la

plataforma, y caracterizadas tanto en laboratorio como en cámara anecoica, bajo la influencia del

cuerpo humano y sin ella. En el apartado 3.2.4 se presenta la técnica de comunicaciones intracorporales

basada en acoplamiento galvánico como una alternativa a los estándares de comunicaciones para

las transmisiones inalámbricas de la plataforma y se describe el diseño de un primer prototipo de

transmisor basado en esta tecnoloǵıa.

3.2.1. Selección de la tecnoloǵıa inalámbrica de comunicaciones

Debido a las caracteŕısticas de las WBSNs empleadas en los sistemas de monitorización, la re-

ducción del consumo de enerǵıa es un objetivo prioritario para proporcionar una mayor autonomı́a a

los dispositivos [68, 69]. El estándar IEEE 802.15.4 ha sido considerado en numerosas investigaciones

y desarrollos ya que es capaz de proporcionar transmisiones de baja potencia a corta distancia [70].

Se ha decidido emplear dicho estándar para el desarrollo de las comunicaciones entre los sensores

inteligentes y el DAD ya que proporciona una tasa de transmisión suficiente para el env́ıo de la infor-

mación biomédica con un bajo consumo de enerǵıa (según [71], la tasa de transmisión requerida para

dispositivos de monitorización biomédica es relativamente baja como se puede ver en la Tabla 3.1).

Sin embargo, a pesar de su bajo consumo, con el uso del estándar no se alcanzan los ĺımites es-

tablecidos para las BSNs [72], debido sobre todo a los problemas que presenta la capa de control de

acceso al medio (MAC, del inglés Medium Access Control) de dicho estándar en este tipo de redes. La

capa MAC está encargada de coordinar el acceso al canal de radio compartido en las comunicaciones,

asignando los intervalos de transmisión y de recepción a los diversos nodos que conforman la red [72].

Si los dispositivos sensores necesitan capacidades de transferencia de datos en tiempo real, la capa
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Tabla 3.1: Tasas de transmisión requeridas para dispositivos de monitorización según [71]

Parámetro Frecuencia de muestreo (Hz) Tasa de bit

Presión sangúınea 60 1.44 kbit/s

ECG 1-punto 250 6 kbit/s

ECG 12-puntos 250 72 kbit/s

Temperatura corporal 0.1 2.4 bit/s

Pulsioximetŕıa (SpO2) 300 7.2 kbit/s

MAC del estándar IEEE 802.15.4 no es la solución óptima debido a la alta probabilidad de colisiones

durante el periodo de contención [19, 51], basado en la técnica de acceso múltiple por detección de

portadora con evitación de colisiones (CSMA/CA del inglés Carrier Sense Multiple Access with Colli-

sion Avoidance), y a la baja capacidad de los siete intervalos temporales de acceso garantizado (GTS,

del inglés Guaranteed Time Slots) empleados por el protocolo mediante acceso múltiple por división

en el tiempo (TDMA, del inglés Time Division Multiple Access) [72,73].

Por esta razón, en la actualidad se han realizado numerosos intentos para mejorar las prestaciones

del protocolo MAC del estándar IEEE 802.15.4. Desde que la escucha ociosa ha sido identificada como

una de las razones principales del malgasto de enerǵıa, una solución común consiste en apagar el

transceptor cuando éste no tenga que transmitir o recibir datos [19,74]. Este mecanismo de dormir y

despertar el transceptor se lleva a la práctica generalmente a través de métodos libres de contención y

métodos basados en contención [19,51,75]. Los métodos libres de contención normalmente utilizan la

técnica de acceso al medio TDMA donde un coordinador asigna de forma determinista los intervalos

temporales para las transmisiones de los diversos dispositivos [19,51,74,75]. Se evitan aśı las colisiones

y se minimizan los intervalos de escucha ociosa. Se han propuesto diversos protocolos basados en el

método TDMA para reducir los intervalos de escucha “en vaćıo”, evitar las colisiones y mejorar la

eficiencia energética (LPRT [73], DQRAP [76], HMAC [77]). Como todos los dispositivos tienen que

estar perfectamente sincronizados, se produce un gasto adicional de enerǵıa en mensajes de control y de

asignación de intervalos temporales, tanto mayor cuanto menor sea la latencia en las comunicaciones.

Los métodos basados en contención generalmente utilizan la técnica de acceso al medio CSMA/CA

[19,51,74,75], un enfoque de gran simplicidad y muy versátil pero de menor eficiencia energética debido

a la posibilidad de colisiones en el env́ıo de información y a la existencia de tiempos de escucha “en

vaćıo” ( [78], BSNMAC [77], ODMAC [77], ACCS [70]). Sin embargo, y a pesar de todo el esfuerzo de
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investigación realizado, no existe una solución óptima que permita ser aplicada a todos los escenarios

posibles, ya que las propuestas más sencillas son a la vez menos escalables y menos robustas ante

fallos en las transmisiones, y las propuestas más versátiles son también más complejas e incrementan

el coste de enerǵıa o los retrasos temporales.

En estas circunstancias y teniendo en cuenta las caracteŕısticas particulares de la plataforma BA-

SIS, se ha realizado la propuesta de un nuevo protocolo MAC de comunicaciones (protocolo MCSD,

del inglés Master-Command Sensor-Data) que permite optimizar el funcionamiento de los dispositivos

sensores desarrollados a partir de la plataforma y mejorar los beneficios obtenidos con el uso de los

modos de operación de los módulos de procesado. El protocolo propuesto permite además maximizar

el tiempo del transceptor en el modo de bajo consumo en un entorno multi-dispositivo, y donde el flujo

de datos enviado a los sensores inteligentes está compuesto de comandos de configuración sencillos.

Este protocolo ha sido construido sobre el estándar IEEE 802.15.4, aumentando sus posibilidades de

transmisión en tiempo real y mejorando sus propiedades de consumo de enerǵıa y de retraso tem-

poral, pero también puede aplicarse a otras tecnoloǵıas de comunicación de bajo consumo. Para la

implementación del protocolo se tuvieron en cuenta además las siguientes consideraciones:

1. Reducción de la escucha ociosa, que es la principal fuente de pérdida de enerǵıa en la red [74].

No es necesario tener el receptor encendido si no hay datos que recibir.

2. Evitación de la colisión de paquetes, la cual provoca pérdida de enerǵıa y retrasos temporales al

ser necesarias las retransmisiones, mediante la técnica de acceso al medio TDMA.

3. Evitación de la sobre-escucha del canal de paquetes que están destinados a otros nodos sensores

o a la espera de paquetes de sincronización.

4. Minimización de los mensajes de control, lo cual se ha conseguido simplificando la complejidad

de la red.

3.2.2. Protocolo Master-Command Sensor-Data

En este apartado se describe el protocolo de comunicaciones MCSD, que ha sido diseñado para

optimizar las prestaciones de la plataforma BASIS. En la configuración propuesta, el sistema forma
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una topoloǵıa en estrella donde los nodos esclavos son los sensores inteligentes desarrollados a partir

de la plataforma BASIS y el nodo maestro es el DAD. El nodo maestro sólo env́ıa comandos de

configuración a los nodos esclavos para que ellos puedan adaptar su operación al medio, al contexto

y al usuario. Los sensores inteligentes transmiten al nodo maestro el resultado del procesado de la

información sensorial, que puede ser enviado en tiempo real o tras la ocurrencia de eventos de alarma,

dependiendo del modo de operación en el que los módulos de procesado de los sensores inteligentes

estén configurados.

Para transmitir la información se utiliza una estructura denominada Megatrama (MF, del inglés

MegaFrame) la cual es definida por el DAD. Esta MF está compuesta por N intervalos temporales

de la misma longitud, los cuales serán utilizados por los diferentes sensores para la transmisión de los

datos. En los prototipos actuales de los sensores el protocolo MCSD está construido sobre el estándar

inalámbrico IEEE 802.15.4. Para esta tecnoloǵıa de comunicaciones se propone una duración de 7.8125

ms para los intervalos temporales, la cual es suficiente para enviar cualquier tipo de trama del protocolo

y puede ser gestionada directamente por un reloj de tiempo real de 32.768 kHz. En cada intervalo

temporal de la MF puede enviarse uno de los siguientes tres tipos de Supertramas: Supertrama de

Baliza (BSF, del inglés Beacon SuperFrame), Supertrama de Petición de Conexión (CRSF, del inglés

Connection Request SuperFrame) y Supertrama de Datos (DSF, del inglés Data SupeFrame). Los

primeros bits identifican el tipo de Supertrama. La Figura 3.5 muestra una representación esquemática

de la Megatrama, aśı como de las Supertramas consideradas.

1. BSF: Esta Supertrama informa sobre la longitud de la MF de acuerdo con su número de in-

tervalos temporales (parámetro N previamente mencionado). Este tamaño puede ser adaptado

de forma óptima a la dinámica temporal de los eventos relacionados con la bioseñal capturada

con el objeto de reducir el consumo de enerǵıa en comunicaciones. Por otro lado, la Supertrama

BSF informa sobre los intervalos temporales asignados a cada uno de los sensores en la MF,

también incluye los comandos de configuración para los módulos de procesado y el mecanismo

de asentimiento del protocolo MCSD. Esta información está encapsulada en bloques de informa-

ción, uno por dispositivo, donde un identificador único para cada uno de los dispositivos sirve

para que éstos puedan identificar la información dirigida a ellos. La información enviada tam-

bién es utilizada por los dispositivos para identificar el periodo de acceso mediante la técnica de

contención.
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Figura 3.5: Protocolo MCSD (Megatrama y Supertramas).

2. CRSF: Cuando un nuevo sensor desea conectarse al sistema de monitorización distribuido, debe

ponerse a la escucha y esperar la recepción de una BSF proveniente de su DAD. Entonces, los

sensores env́ıan una CRSF durante el periodo de acceso mediante la técnica de contención de

la MF, utilizando el método de acceso al medio CSMA/CA. El instante de env́ıo de la CRSF

se elige de forma aleatoria dentro del periodo de contención, y no se enviará si la transmisión

no puede ser correctamente terminada en este periodo. CRSF está formada por un identificador

aleatorio del sensor inteligente el cual es diferente de los asignados en la BSF previa (CRSF1) y

un campo en el que se env́ıa un código de redundancia ćıclica ITU-T (CRC) para la corrección

de errores (CRSF2). Si un sensor inicia una solicitud de conexión con el DAD y detecta una

colisión, abandonará el actual env́ıo y lo intentará de nuevo con un identificador de dispositivo

actualizado después de esperar un tiempo aleatorio.

3. DSF: Cualquier información que el dispositivo sensor tenga que enviar es empaquetada en

Supertramas DSF para ser transmitidas durante los intervalos temporales de la MF asignados

al sensor en la BSF previa. Si el dispositivo tiene más de un intervalo temporal asignado en la

MF, puede continuar enviando DSFs hasta que se complete el número de intervalos temporales
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asignados. DSF está formada por los siguientes campos:

a) DSF1: Identificador del sensor inteligente.

b) DSF2: Indica el número de secuencia de la DSF actual en el enlace del sensor inteligente

con el DAD.

c) DSF3: Indica el número de reenv́ıos que se realizarán si no se recibe el asentimiento.

d) DSF4: Número de DSF que el dispositivo tiene todav́ıa pendientes por enviar. El DAD

puede entonces acelerar las transmisiones en la próxima BSF asignando un mayor número

de intervalos temporales al dispositivo.

e) DSF5: Indica la enerǵıa restante estimada del sensor inteligente.

f ) DSF6: Número de octetos del campo de datos en la DSF.

g) DSF7: Campo para la transmisión de los datos del sensor.

En el primer intervalo temporal de la MF, el DAD env́ıa una BSF para que otros sensores puedan

sincronizarse con esta Supertrama. El resto de intervalos son utilizados por los sensores inteligentes

para transmitir cualquier tipo de datos al DAD mediante las Supertramas CRSF y DSF. Estas Su-

pertramas son encapsuladas en el campo de datos del nivel f́ısico de la tecnoloǵıa de comunicación

empleada. En la implementación actual del protocolo MCSD, las Supertramas son encapsuladas en

el campo de datos de los paquetes de datos del nivel f́ısico del estándar IEEE 802.15.4 en el canal de

frecuencia seleccionado por el DAD para construir su sistema de monitorización.

El flujo de datos sensoriales se estructura en tramas que son generadas por los módulos de procesado

del sensor inteligente, pudiéndose distinguir cuatro tipos de tramas que serán enviadas en las DSFs:

Trama de Solicitud de Conexión (CRF, del inglés Connection Request Frame), Trama de Respuesta a

un Comando (CAF, del inglés Command Answer Frame), Trama de Datos (DF, del inglés Data Frame)

y Trama de Alarma (AF, del inglés Alarm Frame). Los primeros bits identifican el tipo de Trama. La

Figura 3.6 muestra una representación esquemática de la Megatrama, aśı como de las Supertramas

consideradas.

1. CRF: Utilizada para solicitar la conexión de un módulo de procesado de un sensor inteligente

con el DAD. CRF está formada por los siguientes campos:
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Figura 3.6: Protocolo MCSD (Tramas).

a) CRF1: Identificador del módulo de procesado que ha generado la Trama. Si el DAD acepta

la conexión con el modulo de procesado, incluirá un comando de respuesta en la siguiente

BSF.

b) CRF2: Número de octetos de la descripción del módulo de procesado

c) CRF3: Descripción del modulo de procesado del sensor inteligente en un formato entendible

por el DAD. Una opción adecuada con este propósito puede ser utilizar el formato descrito

en el estándar IEEE 1451.0 [79,80], para la identificación y caracterización de dispositivos

mediante hojas de datos electrónicas de transductores y sensores (TEDS, del inglés Trans-

ducer Electronic Data Sheet). La descripción podŕıa completarse utilizando un lenguaje

de modelado de sensores como SensorML (del inglés Sensor Model Language) para una

descripción de más alto nivel.

2. CAF: Usada por losmódulos de procesado para asentir y/o responder a un comando previamente

recibido en la BSF. CAF está formada por los siguientes campos:

a) CAF1: Identificador del módulo de procesado que ha generado la Trama de respuesta.
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b) CAF2: Identificador del comando al que se está respondiendo o asintiendo.

c) CAF3: Número de octetos que forman la respuesta al comando (Nresp).

d) CAF4: Respuesta al comando si Nresp > 0.

3. DF: Empleada por losmódulos de procesado de un sensor inteligente para la transmisión continua

de bioinformación al DAD en elmodo de transmisión continua. DF está formada por los siguientes

campos:

a) DF1: Identificador del módulo de procesado que ha generado la Trama.

b) DF2: Instante temporal de la primera muestra que se enviará en la DF. Un comando enviado

desde el DAD puede actualizar la fecha y hora del sensor inteligente durante la inicialización

o cuando sea necesario.

c) DF3: Frecuencia de muestreo del módulo de procesado, la cual puede ser actualizada me-

diante un comando.

d) DF4: Identificador del número de secuencia de la DF en el flujo de datos del módulo de

procesado.

e) DF5: Número de octetos de cada muestra de datos.

f ) DF6: Prioridad de la Trama.

g) DF7: Número de muestras que se enviarán en la DF, configurable mediante comandos. De

esta forma el DAD puede controlar el tiempo que tarda en disponer de nuevos datos del

sensor inteligente.

h) DF8: En este campo se situarán de forma secuencial las distintas muestras de bioinformación

de la Trama de datos.

4. AF: Que transmitirá el módulo de procesado del sensor inteligente al DAD en el modo de trans-

misión basado en eventos cuando se haya detectado un evento de alarma. En ese momento se

enviará en una Trama AF una cantidad prefijada de bioinformación previa al evento almacenada

en el dispositivo. AF está formada por los siguientes campos:

a) AF1: Identificador del módulo de procesado que ha generado la Trama.

b) AF2: Instante temporal en el que se ha detectado la alarma.

c) AF3: Frecuencia de muestreo del módulo de procesado.
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d) AF4: Identificador del tipo de alarma detectado.

e) AF5: Número de octetos de cada muestra de datos.

f ) AF6: Prioridad de la alarma.

g) AF7: Número de muestras que se enviarán en la AF.

h) AF8: En este campo se situarán de forma secuencial las distintas muestras de bioinformación

de la alarma.

Estas Tramas pueden estar fraccionadas en varias DSFs para ocupar siempre el mayor ancho de

banda posible, pero en caso de una excesiva fragmentación en el flujo de datos, se recomienda disminuir

el tamaño de la DSF para iniciar en la siguiente el env́ıo de una nueva Trama. Una vez constituida

una Trama se pondrá en la cola de transmisión para su env́ıo en las DSFs (se enviarán antes las que

tengan mayor prioridad).

3.2.3. Diseño de antenas para la plataforma BASIS

Otro de los problemas fundamentales en las WBSNs es el desarrollo de antenas eficientes [81,

82]. Aunque es evidente que durante los últimos años se han realizado importantes avances en la

investigación y desarrollo de antenas para su empleo en dispositivos biomédicos portables [83–85],

los estrictos requisitos de tamaño, consumo y coste, junto con otras importantes cuestiones como el

conocido dilema entre la eficiencia de la antena y su tamaño [86,87] siguen impulsando la investigación

de tecnoloǵıas portables más eficientes que permitan la personalización y adaptación de los sistemas

de comunicación en general, y las antenas en particular.

Debe notarse además que el entorno en el que éstas operan es el propio cuerpo humano, el cual

afecta de un modo considerable a su eficiencia [88,89], haciendo necesaria la adaptación de los paráme-

tros de las antenas, en detrimento de su eficiencia [90]. Por otro lado, en el escenario de las WBSNs, el

esquema experimental comúnmente empleado es la caracterización pasiva de la antena, sin considerar

la influencia del transceptor al cual están conectadas, aśı como los efectos de la existencia de un plano

de tierra finito, que puede afectar de forma apreciable a las propiedades de radiación de la antena [91].

Todo ello, combinado con el hecho de que los mecanismos de propagación a través del cuerpo humano
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son todav́ıa desconocidos en detalle, subrayan la necesidad de estudios más exhaustivos que analicen

la influencia del cuerpo humano en las antenas y viceversa [89,92].

La medida de la ganancia en cámara anecoica es el método comúnmente empleado para la carac-

terización experimental de las antenas, las cuales son normalmente analizadas en un esquema pasivo

en el que la señal es introducida por los dispositivos de medida [86, 93]. Sin embargo, este esquema

puede no ser el más adecuado cuando el propósito es analizar una antena activa en un dispositivo

alimentado por bateŕıa, ya que las caracteŕısticas de radiación de la antena pueden verse afectadas

por los elementos hardware del dispositivo [94–96]. Además, la antena puede estar adaptada a una

impedancia de valor diferente a la del equipo de medida (normalmente 50 ohmios), siendo necesario

el empleo de simetrizadores (baluns), los cuales pueden afectar a las prestaciones de las antenas [93].

En este sentido, la caracterización experimental de antenas activas sigue planteando todav́ıa algunos

desaf́ıos técnicos que deben ser investigados, echándose en falta una metodoloǵıa estandarizada para

este propósito en el ámbito de las WBSNs.

Estos condicionantes han sido el punto de partida de la investigación, diseño, desarrollo y valida-

ción de las antenas de la plataforma BASIS bajo la influencia del cuerpo humano. El proceso de diseño

y desarrollo fue aplicado de forma particular a un sensor inteligente de acelerometŕıa para la moni-

torización del movimiento humano (SoM, del inglés Sensor of Movements), pero puede ser extendido

a otros sensores y dispositivos que deriven de la plataforma BASIS. El primer punto considerado es

un análisis de las necesidades derivadas de la tecnoloǵıa empleada para el enlace de comunicaciones.

Seguidamente, en el segundo apartado se describen los procesos de diseño y simulación de las antenas.

Los siguientes apartados muestran los métodos empleados para la caracterización pasiva y activa de las

antenas, respectivamente. El quinto apartado describe el protocolo experimental para las medidas de

las antenas en laboratorio y el último apartado el procedimiento para las medidas en cámara anecoica.

Análisis de requisitos de diseño de las antenas

Como para la implementación de las comunicaciones se hace uso del estándar IEEE 802.15.4 [97],

se seleccionó el transceptor de Texas Instruments CC2430/CC2431 basado en dicho estándar debido

a su bajo coste y consumo en enerǵıa [98]. De acuerdo con las especificaciones del fabricante del

transceptor, se establecieron una serie de requisitos en la antena para asegurar la eficiencia y robustez
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en las comunicaciones: impedancia de entrada próxima a 60+j164 Ω; la antena debe ser balanceada, o,

en caso contrario, es necesario el empleo de un balun [98], pérdidas de retorno por encima de 10 dB; el

ancho de banda debe asegurar las transmisiones en el espectro de frecuencia comprendido entre 2.403 y

2.482 GHz. Como se empleará una baja potencia de transmisión, se establecen condiciones suficientes

de seguridad e inocuidad en las transmisiones [99]. Teniendo en cuenta los requisitos anteriores,

junto con el hecho de que el estándar 802.15.4 trabaja en el rango de 2.4 GHz, se seleccionó la

tecnoloǵıa microstrip en placas de circuito impreso (PCB, del inglés Printed Circuit Board) para la

implementación de las antenas, frente a otras alternativas como antenas de cable o de chip, debido a

su bajo coste, fácil implementación, altas prestaciones y pequeño tamaño en el rango de frecuencias

considerado.

Proceso de diseño y simulación de las antenas

Se diseñaron, simularon y analizaron un conjunto de dieciocho posibles diseños de antenas, algunos

de ellos propuestos por el fabricante del transceptor [100–102], otros derivados de la literatura e incluso

algunos diseños nuevos, que fueron modificados y adaptados para optimizar sus prestaciones (ancho

de banda suficiente para soportar con robustez el estándar IEEE 802.15.4, pérdidas de retorno por

encima de 10 dB, diagrama de radiación omnidireccional, tamaño pequeño, etc.) y adaptarlas a las

caracteŕısticas del dispositivo en el que seŕıan integradas (sustrato de la placa de circuito impreso de

FR4 Epoxy y 1.6 mm de espesor, tamaño y forma del plano de tierra y disposición de los componentes

electrónicos, etc.).

Para el diseño de las antenas y el estudio de las caracteŕısticas de radiación (pérdidas de retorno,

ganancia, diagrama de radiación, etc.) se empleó el software de simulación electromagnética HFSS de

Ansys, basado en el método de los elementos finitos. Para obtener resultados de simulación consistentes,

la impedancia del puerto de salida fue normalizada para adaptarse a la impedancia de carga óptima del

transceptor. Las caracteŕısticas de radiación de cada uno de los diseños fueron optimizadas mediante

un proceso iterativo de ajuste de tamaños, formas y orientaciones, aśı como de los valores de los

componentes discretos para el ajuste de la impedancia (resistencias, bobinas y capacidades). De entre

todas las antenas analizadas, se seleccionaron por sus caracteŕısticas de robustez y adecuación a las

especificaciones de diseño los cuatro diseños que se muestran en la Figura 3.7:
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Figura 3.7: Formas y dimensiones de las antenas seleccionadas.

Dipolo Doblado Perpendicular (OFD, del inglés Orthogonal Folded Dipole): Esta antena es un

dipolo doblado con entrada balanceada, pero ajustado en los extremos en una forma perpendi-

cular para adaptarse a la forma del circuito, reduciendo aśı el tamaño total del dispositivo. El

empleo de balun no es necesario ya que la antena OFD ya está balanceada.

Dipolo Doblado Adaptado (MFD, del inglés Matched Folded Dipole): Esta antena está basada

en una modificación del dipolo doblado con el objeto de adaptarse a la forma del dispositivo,

reduciendo aśı el tamaño total del mismo.

Antena MIFA modificada (MIFAm): Aunque esta antena presenta el menor tamaño, no está ba-

lanceada. En este sentido, fue necesario diseñar un balun de acuerdo con las caracteŕısticas de

la antena, el sustrato y el dispositivo sensor.

Antena IFA modificada (IFAm): Tiene un tamaño mayor que la antena MIFAm y necesita también

de un balun.
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Figura 3.8: Red de adaptación de impedancias y balun de los prototipos P2.

Experimentación pasiva de las antenas

Las antenas seleccionadas fueron implementadas en un primer conjunto de prototipos (P1) para

la medida de las pérdidas de retorno. Sin embargo, como la antena es diferencial, un analizador de

red no puede emplearse para medir de forma directa la impedancia de la antena. Este problema fue

resuelto mediante la técnica descrita en [103–106], en la cual la antena diferencial se analiza como una

red de dos puertos, y la impedancia diferencial se determina mediante una sencilla ecuación a partir

de los parámetros S que proporciona el analizador de red.

Por otro lado, para posibilitar una caracterización directa de las antenas con los equipos de medida

empleados (un analizador de red de Agilent Technologies de la serie PNA y un analizador de espectro de

Rohde & Schwarz de la serie FSL8), se implementó un segundo conjunto de prototipos (P2). La Figura

3.8 muestra la fotograf́ıa de uno de estos prototipos. En este caso, se incluyeron en los prototipos una

red de adaptación de impedancias y un balun [107] para realizar la conversión unipolar a diferencial,

y adaptar la impedancia de la antena para la medida con equipos que tienen 50 ohmios de impedancia

de entrada [108].

Experimentación activa de las antenas

Un tercer conjunto de prototipos (P3) fue implementado con el propósito de incluir en las medidas

los efectos derivados de los elementos hardware del dispositivo sensor y evitar los problemas derivados

de la desadaptación de impedancias y polaridad de los equipos de medida. En este caso, se imple-

mentaron cuatro prototipos completos del SoM, cada uno con una de las antenas seleccionadas. Esta

composición permitió realizar una caracterización activa de las antenas, estableciendo un modo de

transmisión continuo en el transceptor. El análisis de las prestaciones reales de las antenas fue llevado
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Figura 3.9: Montaje experimental con la antena no afectada por el cuerpo humano.

a cabo mediante dos estudios diferentes:

1. Un primer conjunto de medidas en laboratorio.

2. Un segundo conjunto de medidas en cámara anecoica.

Protocolo experimental para las medidas en laboratorio

Para calcular la potencia recibida, el analizador de espectro fue sintonizado a la frecuencia de

transmisión de 2.4425 GHz, acoplando una antena monopolo omnidireccional en el puerto de entrada.

Se consideraron dos posibilidades en la experimentación: la antena sin la presencia del cuerpo humano,

y la antena situada de forma próxima a la superficie del cuerpo humano, con el objeto de evaluar su

influencia sobre las prestaciones de la misma. En ambos casos las medidas fueron repetidas diez

veces en diferentes instantes de tiempo para proporcionar una mayor validez estad́ıstica. En el primer

caso, sin la presencia del cuerpo humano, la antena estaba situada sobre un soporte hueco de material

aislante y forma ciĺındrica de 10 cm de altura. Estando el soporte situado a un metro de distancia de la

antena receptora, se analizaron cuatro ángulos azimutales diferentes (0◦, 90◦, 180◦ y 270◦, como puede

verse en la Figura 3.9. Además, las medidas fueron tomadas con la antena situada tanto en posición

horizontal como vertical. En el caso de la antena situada sobre el cuerpo humano, el SoM fue colocado

en la espalda de un voluntario a la altura del sacro, ya que ésta es la posición más adecuada para el

sensor según algunos resultados de investigación previos [109,110]. Estando el voluntario situado a un
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Figura 3.10: Montaje experimental con la antena sobre el cuerpo humano.

metro de distancia de la antena receptora, se consideraron cuatro orientaciones diferentes del sujeto,

junto con cuatro posiciones diferentes de la antena, como puede verse en la Figura 3.10.

Protocolo experimental para las medidas en cámara anecoica

En la cámara anecoica empleada en la caracterización experimental, las antenas transmisoras y

receptoras fueron situadas sobre unos soportes metálicos de orientación configurable. Se desarrolló un

soporte aislante fabricado con tubos de PVC para minimizar los efectos derivados de la presencia de

los elementos conductivos del sistema de orientación de la antena transmisora en la cámara anecoica.

La Figura 3.11 muestra una representación esquemática de este soporte. El espacio interno del soporte

y el resto de elementos metálicos fueron recubiertos con prismas de material absorbente en los puntos

de reflexión directa. La antena pod́ıa situarse en el centro del plano externo del soporte aislante en

dos configuraciones distintas como puede verse en la Figura 3.11.

En el caso particular de la antenas propuestas, éstas se encuentran integradas dentro del sensor

inteligente, de modo que era previsible que el tamaño y forma del dispositivo y el plano de tierra del

sensor afectaran a las caracteŕısticas de radiación. Para tener en cuenta estos efectos se emplearon las

implementaciones P2 de los prototipos del dispositivo con la antena integrada pero sin el transceptor.

Por otro lado, hay que tener en cuenta que los equipos de medida empleados presentan una impedancia

de 50 ohmios y operan con medidas unipolares. Por lo tanto, como las antenas son diferenciales y están

adaptadas a la impedancia caracteŕıstica del transceptor (60 + j164 Ω), fue necesario incorporar una

red de adaptación de impedancias. En el diseño desarrollado, un conector SMA permit́ıa la inyección
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Figura 3.11: Soporte aislante para la antena en la cámara anecoica.

de la señal, la cual era guiada a través de una ĺınea microstrip con impedancia caracteŕıstica de 50

ohmios. Se empleó el balun descrito en [107] como red de adaptación. Sin embargo, las medidas de la

señal transmitida (relacionada con S21) y las pérdidas por retorno (relacionada con S11) no mostraron

resultados satisfactorios. La causa probable del error en la medida pudo estar relacionada con una

posible desadaptación de impedancias en una de las diferentes etapas del diseño.

Para resolver los problemas planteados se emplearon las implementaciones P3 de los prototipos

en las cuales la antena estaba alimentaba por el propio sensor inteligente, el cual dispońıa de su

propia fuente de alimentación. Este esquema evita el empleo de cables coaxiales para la inyección de

señal en la antena y los problemas derivados de transición entre medios diferentes, además, es una

aproximación más realista a los efectos que derivan de las caracteŕısticas del propio sensor (tamaño,

forma, disposición de componentes, elementos metálicos, caracteŕısticas dieléctricas de la placa de

circuito impreso, etc.).

El dispositivo fue configurado para transmitir datos de forma pseudo-continua en un bucle infinito

de transmisión de Tramas con datos aleatorios en la frecuencia de 2.4448 GHz. En este esquema el

analizador de red de la cámara anecoica fue incapaz de sincronizarse con la señal recibida, lo cual

puede deberse a que la señal transmitida no era de onda continua, ya que el transceptor utilizaba el

nivel f́ısico del estándar IEEE 802.15.4, en el que un ‘1’ lógico se corresponde con la mitad de un seno

positivo y un ‘0’ lógico es equivalente pero de signo contrario. Una secuencia de ‘1’ y ‘0’ alternados

equivale a la transmisión de la portadora pura, pero como los datos son codificados en grupos de 4
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Figura 3.12: Esquema de la disposición del transmisor (Tx) y el receptor (Rx) en cámara anecoica.

bits en 16 secuencias pseudoaleatorias posibles, y ninguna de las secuencias se corresponde con las

transiciones deseadas, se producen continuos cambios de fase de 180o en la señal que evitaban que el

analizador de red pudiera captar de forma adecuada la señal recibida. Además, ninguna configuración

en los datos enviados pod́ıa ser empleada para la implementación de una portadora pura.

Este problema fue resuelto mediante el empleo de un analizador de espectro, el cual solo mide el

módulo de la señal. La Figura 3.12 también muestra un esquema de la disposición de los equipos de

transmisión (Tx) y recepción (Rx) en el interior de la cámara anecoica. Al no emplearse el sistema de

captura de señal de la cámara anecoica no fue posible realizar un barrido automático en las medidas,

de modo que hubo que configurar paso a paso la orientación de la antena. Para obtener el diagrama

de radiación en el plano H, se fijó la elevación en 0o, la posición de la antena era perpendicular al

plano externo del soporte y se varió el azimut para recorrer los 360o en intervalos de 5o. En cada

posición se registró el valor de la potencia recibida en tres instantes diferentes, tomándose finalmente

el valor medio. Cuando el brazo metálico se interpońıa en el camino de visión directa hacia la antena

receptora se modificaron los valores del azimut y la elevación y la posición de la antena para obtener

un equivalente en la orientación, pero con el brazo del soporte en una posición opuesta. Para obtener

el diagrama de radiación en el plano E, se fijó el azimut en 0o, la posición de la antena coincid́ıa con
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el plano externo del soporte y se varió la elevación para recorrer los 360o en intervalos de 5o. También

se anotaron tres medidas en cada orientación, para luego tomar el valor medio. Este procedimiento

fue repetido para cada una de las antenas.

3.2.4. Comunicaciones intracorporales

Las tecnoloǵıas de transmisión basadas en los estándares inalámbricos de comunicaciones, como

Bluetooth o Zigbee, no son soluciones óptimas para desarrollar las comunicaciones en las BSNs, debido

a la situación de sobreexplotación y saturación que experimentan las bandas de frecuencias en las que

trabajan (2.45 GHz) y al hecho de que el consumo de los transceptores representa una severa limitación

en la autonomı́a de los dispositivos.

En la búsqueda de una alternativa, las tecnoloǵıas basadas en la transmisión a través del cuerpo

humano merecen ser consideradas con atención, ya que además de resolver los problemas anteriores

presenta una serie de caracteŕısticas que potencian en gran medida las propiedades exigidas para las

comunicaciones inalámbricas en una BSN. Zimmerman [111] denominó a esta forma de comunica-

ción IntraBody Communication (IBC), apelativo que ha sido ampliamente utilizado en la bibliograf́ıa

posterior. Usar el cuerpo humano como un medio de transmisión de señales eléctricas es una forma

novedosa de comunicación en los sistemas de monitorización biomédica. Al ser una transmisión cen-

trada en el ámbito corporal del individuo el sistema es más robusto a interferencias [112] y se evita

aśı el problema de saturación del espectro de la banda libre inherente a los sistemas WLAN (del inglés

“Wireless Local Area Network”). En las comunicaciones por radio la señal decrece con el cuadrado de

la distancia, mientras que en las comunicaciones a través del cuerpo lo hace con el cubo de la distan-

cia [113]. Al eliminarse las perturbaciones de otros dispositivos inalámbricos se asegura la privacidad

de los datos del paciente a la vez que el sistema se hace más robusto ante interferencias [114]. Por

otro lado, las técnicas que utilizan el cuerpo como medio de transmisión permiten utilizar una menor

potencia en la transmisión, reduciendo aśı el consumo de los dispositivos [114]. Desde que Zimmerman

propuso la idea de transmitir información a través del cuerpo [111], la transferencia de datos utilizando

este medio de transmisión ha sido propuesta por investigadores y la industria como una novedosa y

prometedora tecnoloǵıa para comunicaciones inalámbricas de muy bajo consumo en las redes de área

personal [115].

48



3.2. COMUNICACIONES EN BASIS

Figura 3.13: Sistema de comunicación basado en acoplamiento capacitivo.

En los sistemas utilizados por Zimmerman [111] y Partridge [113] la señal se transmite entre los

transceptores corporales mediante un bucle cerrado el cual está formado por el electrodo transmisor,

el canal corporal, el electrodo receptor y el camino capacitivo de retorno a través de la tierra exter-

na. Este tipo de transmisión se ha denominado acoplamiento capacitivo, debido a las caracteŕısticas

del camino de retorno de la señal. La Figura 3.13 muestra una representación esquemática de este

tipo de acoplamiento. En esta configuración, el cuerpo humano se modela como un conductor, y los

acoplamientos eléctricos de los electrodos del transmisor, el cuerpo y el entorno se modelan como capa-

cidades. En estos casos, la calidad de la transmisión dependerá del entorno. Los resultados mostrados

en [116] pusieron de manifiesto que por debajo de los 4 MHz el cuerpo humano se comporta como un

filtro paso bajo debido al camino de retorno capacitivo. Sin embargo, a medida que la frecuencia de

la comunicación se incrementa para aumentar la tasa de datos, la impedancia de los acoplamientos

capacitivos del camino de retorno disminuye y la impedancia del cuerpo no puede ser ignorada, ya que

se ocasionan pérdidas que dependen de la longitud del canal.

En torno a 10 MHz, el cuerpo humano puede verse como un contenedor de ĺıquido conductivo, donde

las señales de alta frecuencia son conducidas por la superficie hacia el receptor y retornando de nuevo
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hacia el transmisor a través del campo electromagnético cercano [117]. Para mejorar las prestaciones

de las comunicaciones establecidas a través del cuerpo pareceŕıa lógico proponer el uso de frecuencias

superiores en la transmisión. Aunque la transmisión de datos con una portadora de alta frecuencia

queda favorecida por una mejora en el camino de retorno modelado con acoplamientos capacitivos y

por una mayor tasa de datos, aumenta también el problema de las interferencias [116]. Una portadora

de alta frecuencia hace que el cuerpo radie ondas electromagnéticas más allá de la zona cercana al

cuerpo. A 300 MHz, la longitud de onda es de 1 metro, comparable con el tamaño de una persona,

radiando más señal al espacio libre que la que puede llegar a otro dispositivo a través del cuerpo. El

efecto de la radiación limita a los transceptores corporales en términos de frecuencia y de potencia

transmitida. Para evitar este efecto, Zimmerman sugirió limitar la frecuencia a 1 MHz. En [118] se

realizó un estudio sobre interferencias entre dispositivos IBC situados en personas separadas una

distancia de 10 cm. Atendiendo a los resultados obtenidos recomiendan no sobrepasar la frecuencia de

5 MHz para evitar el problema de las interferencias en este sentido. No obstante, Agud y cols. [119,120]

investigaron el cuerpo humano como un medio de transmisión de señales de radio frecuencia de hasta

1400 MHz, muy por encima de la frecuencia máxima de la portadora considerada por Zimmerman.

En sus art́ıculos recomendaban el rango de frecuencias de 1 MHz a 600 MHz como el más adecuado

desde el punto de vista de la atenuación para las transmisiones de radiofrecuencia a través del cuerpo

humano. Con los resultados obtenidos comprobaron que la potencia de la señal recibida decrećıa a

medida que aumentaba la frecuencia, tanto más cuanto más alejado estaba el receptor del transmisor.

Distinta es la técnica utilizada en [121], el acoplamiento galvánico, donde se utilizan dos electrodos

para introducir una corriente en el interior del cuerpo humano. El acoplamiento galvánico fue investi-

gado por Oberle [122] y analizado por Hachisuka et al. [112,123]. Este tipo de técnica se basa en una

transferencia de señal entre la unidad transmisora y la unidad receptora por acoplamiento galvánico

de corrientes en el interior del cuerpo humano como puede verse en la Figura 3.14. En [124] se presenta

el acoplamiento galvánico como un prometedor enfoque en las comunicaciones sin cables a través del

cuerpo entre sensores situados sobre el cuerpo, pero también para la comunicación con implantes.

Wegmueller y cols. [121] utilizaron el acoplamiento galvánico para las transmisiones a través del

cuerpo en el rango de frecuencias de 10 kHz a 1 MHz, por lo que este tipo de transmisión es mucho

más eficiente energéticamente que los transmisores inalámbricos de más alta frecuencia. Normalmente,

se decide transmitir a una frecuencia superior a 10 kHz para no interferir con las señales biológicas
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Figura 3.14: Sistema de comunicación basado en acoplamiento galvanico.

del paciente. Por otro lado, observaron que la atenuación disminúıa a medida que aumenta el tamaño

de los electrodos transmisores, mientras que el tamaño de los electrodos receptores apenas afectaba

a la transmisión. Un análisis de la sensibilidad de la atenuación con la resistencia de los diferentes

tejidos confirmó que el flujo de corriente se centraba sobre todo en los músculos, conformando éste el

camino de paso de la corriente. Con sus estudios pudieron establecer el acoplamiento galvánico como

una tecnoloǵıa potencial de comunicación para aplicaciones de sensores situados en el tórax o a corta

distancia en las extremidades en el rango de frecuencias de comunicación de 10 kHz a 1 MHz [124].

Diseño de un transceptor IBC para acoplamiento galvánico

En la búsqueda de una alternativa a los estándares comunes de comunicaciones inalámbricas se ha

realizado una primera aproximación al diseño de un transmisor IBC basado en acoplamiento galvánico.

La Figura 3.15 muestra una representación esquemática del transmisor. En este primer diseño el

transmisor de señal consistió en un dispositivo portable alimentado por bateŕıa capaz de generar una

señal de corriente senoidal de amplitud constante. La base del dispositivo es un módulo de śıntesis

digital directa de frecuencias (DDS, del inglés Direct Digital Synthesizer), que puede generar cualquier

frecuencia comprendida entre 25 MHz y 0.19 Hz, con una resolución de 0.19 Hz y una estabilidad de 40

ppm. La frecuencia y la fase de la señal generada son controladas a través de una interfaz de datos serie
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Figura 3.15: Esquema del transmisor IBC para acoplamiento galvánico.

desde un microcontrolador (PIC18LF2431 de Microchip), el cual se encuentra también implementado

en el mismo dispositivo. Este esquema dota de gran flexibilidad al transmisor para generar señales de

diferente frecuencia.

Una ĺınea de entrada al DDS, también controlada por el microcontrolador, permite configurarlo en

un modo de baja enerǵıa, en el que se suspende la operación del dispositivo y se anula el proceso de

generación de señal. Esta posibilidad puede emplearse para implementar un esquema de modulación

ASK binaria “todo o nada”. Los saltos bruscos en la señal debido al muestreo digital son suavizados

a través de un filtro paso de baja con una frecuencia de corte lo suficientemente elevada como para

no afectar a las señales generadas. La siguiente etapa del dispositivo es una etapa de amplificación

basada en amplificadores operacionales cuyo propósito es aislar al DDS de la influencia de las etapas

sucesivas, elevando también su amplitud, ya que la señal de salida del DDS tiene un valor muy

pequeño (alrededor de 0.6 Vpp). Finalmente, una última etapa realiza la conversión de la tensión en

una corriente de amplitud constante, la cual se inyecta en el cuerpo humano mediante dos electrodos.

Una resistencia permite controlar la amplitud de la corriente inyectada por el dispositivo.

Estudio experimental de evaluación del transceptor IBC

Para evaluar la viabilidad técnica y funcional del dispositivo se realizaron una serie de experimentos

sobre un voluntario varón de 36 años de edad, 100 kg de peso y 180 cm de altura. La resistencia del
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conversor de tensión a corriente fue fijada para obtener 1 mA de corriente eficaz, y dentro del rango

de seguridad para dispositivos de experimentación [99]. El transmisor fue programado para generar de

forma secuencial las siguientes frecuencias: 100 kHz, 200 kHz, 400 kHz, 600 kHz, 800 kHz y 1000 kHz.

La pulsación de un botón en el prototipo serv́ıa para lanzar los saltos de frecuencia en la secuencia

programada. Esto permitió realizar un primer análisis del comportamiento frecuencial del método

de transmisión basado en acopamiento galvánico con el propósito de localizar el rango óptimo de

operación del dispositivo.

La señal generada fue inyectada en el cuerpo del voluntario mediante dos electrodos Ag/AgCl con

hidrogel no polarizables de 22.5 × 26.5 mm. La distancia de separación entre los electrodos fue de 5 cm,

los cuales estaban enfrentados entre śı por la parte más estrecha. Se probaron a su vez tres posiciones

diferentes para los electrodos: brazo derecho a la altura del músculo biceps, pecho derecho a la altura

del músculo pectoral y pierna derecha a la altura del músculo gastrocnemio. Con un osciloscopio

MSO6032A de Agilent se midió la tensión generada en bornas de los electrodos (señal transmitida) y

la tensión recibida en otros dos electrodos equivalentes a los de transmisión, separados 5 cm entre śı y

situados en dos configuraciones diferentes: a 5 cm y 10 cm de los electrodos transmisores.

Estos experimentos permitieron realizar un primer análisis sobre la influencia de la posición de los

electrodos en diferentes partes del cuerpo, aśı como otros aspectos relacionados con la atenuación de

la señal en función de la distancia entre los electrodos transmisores y receptores.
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4.1. SENSOR INTELIGENTE PARA LA DETECCIÓN DE CAÍDAS

El segundo objetivo de la tesis es la validación de la plataforma BASIS mediante su aplicación a la

investigación, diseño, desarrollo y validación de un conjunto de sensores biomédicos inteligentes: sensor

inteligente para la detección de cáıdas en personas mayores, sensor inteligente para la monitorización

de las actividades cotidianas y la estimación del gasto metabólico, sensor inteligente para la estimación

de la composición corporal y sensor inteligente para la medida no obstructiva del ritmo respiratorio.

En este caṕıtulo se describen los procesos de investigación, diseño y desarrollo de cada uno de estos

dispositivos, los cuales han sido realizados de forma sistemática utilizando como base la arquitectura

hardware y software de la plataforma BASIS. Dichos dispositivos permitirán validar la plataforma

BASIS mediante su aplicación a cuatro casos de uso que recogen un amplio espectro de casúıstica

relacionado con la monitorización y asistencia de personas mayores y enfermos crónicos. Además, la

investigación realizada para cada uno de los sensores inteligentes ha dado lugar a nuevas aportaciones

en cada uno de los sistemas de sensorización investigados y desarrollados.

4.1. Sensor inteligente para la detección de cáıdas

Las personas mayores se enfrentan a un importante problema, las cáıdas, las cuales tienen una

demostrada relación con la morbilidad y la mortalidad en este grupo poblacional [125]. Un tercio de

los adultos mayores de 65 años dicen haber sufrido al menos una cáıda por año [4]. Las consecuen-

cias de las cáıdas son aún peores cuando la persona permanece tumbada más de una hora, tanto a

nivel de riesgo personal, como de coste sanitario, ya que en muchos de los casos es necesaria una

hospitalización [126]. Una detección temprana de la cáıda aumenta la tasa de supervivencia, reduce

el gasto médico derivado y disminuye el tiempo medio de retorno a una vida independiente [126]. En

este sentido, la investigación y desarrollo de sistemas portables aplicados en la detección de cáıdas de

personas mayores está acumulando importantes esfuerzos de investigación en la actualidad [127,128].

Los sistemas de detección de cáıdas desarrollados hasta ahora pueden clasificarse en dos grupos:

por un lado están aquellos que necesitan ser activados por el usuario [129] y por otro, los que pueden

operar de forma automática. El primer grupo tiene un desventaja muy importante respecto al segundo,

y es que si la persona pierde la conciencia o la movilidad durante la cáıda, este evento podŕıa no ser

detectado, y la cáıda podŕıa dejar de ser atendida. La detección automática de cáıdas se ha abordado

desde muchas perspectivas: estudio de la vibración y el sonido causado por el golpe del cuerpo en
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el suelo [130, 131], sistemas de visión basados en cámaras [132–134], dispositivos de infrarrojo [135]

o láseres [136], sensores de presión en el calzado [137], en el suelo [138] o en sillas [139], sensores

de presión barométrica [140], de campo electromagnético cercano en el suelo [141], o mediante la

integración de la información de diferentes sensores [142]. Sin embargo, la gran mayoŕıa de los sistemas

de detección están basados en sensores cinemáticos como giróscopos [143], goniómetros y especialmente

acelerómetros [144–148]. De hecho, las soluciones comerciales disponibles en la actualidad [144, 149–

151] emplean acelerómetros en sus diseños.

El uso extendido de la acelerometŕıa en los sistemas de detección de cáıdas se debe a sus múltiples

ventajas [152, 153]: responden a la frecuencia e intensidad del movimiento, permiten el uso de dife-

rentes diseños que pueden utilizarse para medir la inclinación y el movimiento del cuerpo, además,

los avances técnicos en el campo de los micro sistemas electro-mecánicos (MEMS, del inglés Micro-

Electro-Mechanical Systems) han hecho posible la existencia de acelerómetros comerciales fiables de

bajo coste y muy pequeño tamaño. Sin embargo, muchos de estos sistemas de monitorización basa-

dos en medidas de aceleración están restringidos en su dominio de aplicación al hogar del usuario,

dejándolo desprotegido cuando está fuera de casa o cuando está desvestido [154]. La última situación

es más peligrosa porque normalmente sucede cuando el sujeto está en el cuarto de baño o en el dor-

mitorio, donde hay una alta probabilidad de sufrir una cáıda [155]. Por otro lado, debe tenerse en

cuenta la importancia de elegir un emplazamiento apropiado. La localización óptima está próxima al

centro de gravedad del sujeto, es decir, en la espalda, en el plano medio a la altura del sacro [154,156].

Esta localización tiene menos artefactos de movimiento y reduce el ruido durante la realización de

las actividades cotidianas (caminar, subir y bajar escaleras, etc.). Además, muchos de los dispositivos

sensores están diseñados para transmitir los datos de aceleración capturados [157,158], lo cual impone

severas limitaciones a la autonomı́a de los dispositivos debido al consumo en transmisiones.

Otra cuestión importante en estos sistemas es la minimización del número de falsos positivos,

evitando siempre la ocurrencia de falsos negativos. Con este propósito a menudo se utilizan un gran

número de dispositivos sensores, lo cual implica una mayor complejidad del sistema de monitorización.

Otros métodos tienen en cuenta la inmovilidad de usuario durante un periodo tiempo después del

evento de cáıda para reducir el número de falsos positivos [159, 160], sin embargo esta técnica tiene

el inconveniente de que si el usuario intenta levantarse tras la cáıda, el sistema pueda descartarla

como tal, produciendo un falso negativo. Otra opción es el empleo de algoritmos de procesado de
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señal complejos y de alta carga computacional para optimizar la detección de cáıdas y los procesos de

clasificación, como redes neuronales [161] o modelos computacionales de aprendizaje [162]. También

hay otros sistemas destinados a la detección temprana de la cáıda, que analizan la velocidad de cáıda

libre del cuerpo [163,164]. Sin embargo, los sistemas más populares hoy en d́ıa detectan cáıdas alertando

cuando se supera un conjunto de umbrales predefinidos [165], lo cual puede complementarse con una

estimación de la postura [158].

A pesar del significativo esfuerzo de investigación, todav́ıa hay limitaciones importantes en los sis-

temas actuales de detección de cáıda. Los sistemas desarrollados hasta ahora revelan un claro déficit

en la posibilidad de personalización para adaptar el dispositivo a las caracteŕısticas particulares de la

persona, tales como la edad, el peso, el sexo o el estado de movilidad [166,167]. Estas consideraciones

deben ser tenidas en cuenta porque los modos de andar y de moverse son diferentes para cada persona,

y también vaŕıan dependiendo de la actividad desarrollada. Además, los desarrollos no incluyen la con-

sideración de procedimientos de comunicación bidireccional para optimizar la operación del dispositivo

y adaptar su uso en todo momento al entorno y al contexto de aplicación. Además, como la operación

de los dispositivos está supeditada al emplazamiento del mismo por el usuario, la monitorización es

interrumpida cuando éste olvida ponérselo o cuando está en el baño o en la cama.

Teniendo en cuenta los condicionantes anteriores, la plataforma BASIS fue aplicada en la inves-

tigación y diseño de un sensor inteligente de acelerometŕıa, denominado SoM (del inglés, Sensor of

Movement), para la detección de cáıdas en personas mayores. La arquitectura de procesado distribuida

de la plataforma BASIS permitió integrar de forma expĺıcita capacidades para la adaptación continua

al medio, el contexto y el usuario mediante una serie de módulos de procesado que proporcionaban

en todo momento los parámetros de operación más adecuados para los algoritmos de detección em-

pleados. El apartado 4.1.1 detalla cómo la arquitectura distribuida de la plataforma fue aplicada en

la implementación del sistema de detección de cáıdas. El apartado 4.1.2 describe un primer nivel de

procesado en el proceso de detección, la detección de impactos, aśı como su implementación dentro de

la arquitectura modular de la plataforma. El apartado 4.1.3 presenta el procedimiento empleado para

la optimización de los parámetros del algoritmo de detección de impactos. El apartado 4.1.4 muestra

cómo dicho procedimiento es empleado en la personalización del sensor inteligente. Finalmente, en el

apartado 4.1.5 se describe un segundo nivel de procesado en el proceso de detección, cuyo propósito

es analizar si el evento de impacto se corresponde o no con un verdadero evento de cáıda.
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4.1.1. Arquitectura del sistema de detección de cáıdas

En el paradigma propuesto para la plataforma BASIS, el sensor inteligente SoM realiza una pri-

mera detección (detección de impactos) con el objeto de distribuir el procesado de la información

acelerométrica mediante una primera capa de procesado que emplea un algoritmo robusto en la detec-

ción de impactos sin descartar impactos que puedan ser considerados como eventos de cáıda. El DAD,

con más recursos computacionales, realiza un procesado más profundo de la información sensorial

para discriminar de una forma más precisa y fiable entre un verdadero evento de cáıda y otro tipo

de impacto (discriminación de cáıda) [168]. Una representación esquemática de ambos dispositivos en

diversas situaciones puede verse en la Figura 4.1.

El SoM ha sido concebido para ser integrado en un parche para su colocación sobre la piel, biocom-

patible e impermeable, de modo que pueda ser llevado de forma cómoda por el usuario en la espalda

a la altura del sacro. Un adhesivo biocompatible es una novedosa solución para fijar el parche en ese

lugar tanto tiempo como sea necesario, con el valor añadido de que evita la posibilidad de que la

persona olvide ponérselo, incluso mientras está tomando una ducha o está en la cama, donde muchas

de las cáıdas tienen lugar. En la Figura 4.2 se muestra también el resto de elementos que forman parte

de la plataforma BASIS, como el DAD, que actúa como dispositivo portátil con conexión a los SeS,

los cuales gestionan y atienden a distancia los eventos de cáıda detectados para lanzar los mecanismos

de emergencia necesarios. La Figura 4.2 muestra un diagrama de flujo del procedimiento de detección

de cáıdas. El DAD dispone además de un interfaz de usuario dotada de botones, un altavoz para pro-

porcionar mensajes de calma al paciente mientras espera la atención y un micrófono. Este dispositivo

puede ser dejado en un área cercana al SoM sin pérdida de efectividad en el sistema de monitoriza-

ción. Cuenta además con un transceptor GSM / GPRS / UMTS, permitiendo la monitorización tanto

dentro como fuera del domicilio del usuario.

De acuerdo con BASIS, el procesado distribuido se realiza mediante los siguientes módulos software:

1. Módulos de procesado en el SoM: La inteligencia del dispositivo sensor está soportada por el

módulo de procesado para la detección de eventos de enerǵıa (impactos) que se ejecuta en tiempo

real en la unidad de procesado del SoM, aunque otros módulos de procesado pueden ejecutarse

de forma paralela para la monitorización de otras variables relacionadas con la información
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Figura 4.1: Sistema de monitorización distribuido propuesto para la detección de cáıdas en diferentes
escenarios.
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Figura 4.2: Diagrama de flujo del sistema de detección de cáıdas: 1- detección de impactos en el SoM; 2-
transmisión inalámbrica de los datos de aceleración relacionados con un impacto mediante el estándar
IEEE 802.15.4; 3- procesado en el DAD para la detección de la cáıda; 4- transmisión de alarmas a los
SeS mediante el transceptor GSM / GPRS / UMTS del DAD; 5- confirmación de alarma; 6- mensaje
de tranquilidad informando de que la asistencia está en camino.

acelerométrica. En el modo normal de operación del módulo de procesado ningún dato se env́ıa

hasta que el dispositivo sensor detecta un impacto en la información acelerométrica. De esta

forma, se minimiza el consumo global del sistema [50]. La alarma generada incluye una ventana

de muestras acelerométricas de los tres ejes, anteriores y posteriores al evento de impacto, para

su posterior análisis en el DAD.

2. Módulos de análisis y decisión en el DAD: Elmódulo de análisis y decisión para la detección

de cáıdas es el encargado de analizar si las muestras de información acelerométrica asociadas a

un impacto se corresponden con una verdadera cáıda. Dicho módulo software es ejecutado en el

DAD.

3. Módulos de optimización en el DAD: En la aplicación de detección de cáıdas existe un

módulo de optimización en el DAD encargado de identificar los parámetros óptimos de funcio-

namiento de los algoritmos de ejecución del módulo de procesado para la detección de eventos

de enerǵıa y del módulo de análisis y decisión para la detección de cáıdas, proporcionando

aśı capacidades de personalización y de adaptación continua al sistema global de detección.
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Figura 4.3: Prototipo del SoM.

Conforme a BASIS, el diseño del SoM se descompone en los siguientes módulos hardware, los cuales

se muestran en la Figura 4.3 sobre un prototipo del sensor:

1. Unidad de procesado: En el caso particular del sensor para la detección de cáıdas, la unidad

de procesado ejecuta el módulo de procesado para la detección de eventos de enerǵıa. Se ha

utilizado un microcontrolador PIC18F2431 de Microchip para su implementación.

2. Módulo de comunicaciones: Se ha empleado un transceptor CC2430 de Chipcom para desa-

rrollar el protocolo descrito en la sección 3.2 basado en el estándar IEEE 802.15.4.

3. Dispositivo sensor: El acelerómetro triaxial LIS3LV02DQ de STMicroelectronics ha sido inclui-

do en el diseño particular del SoM para la transducción de las aceleraciones a señales adecuadas

para su transmisión y/o procesado.

La funcionalidad del SoM se desarrolla mediante la ejecución de los siguientesmódulos de procesado:

4.1.2. Módulo de procesado para la detección de eventos de enerǵıa

La detección de eventos de enerǵıa se aplica a un sistema de detección de cáıdas donde los usuarios

finales serán en gran medida personas mayores, considerando los eventos de enerǵıa como posibles

impactos de cáıda. En el algoritmo empleado por el módulo de procesado A1 representa el flujo de

63
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aceleraciones en el eje ‘x’, A2 en el eje ‘y’ y A3 en el eje ‘z’, todas ellas muestreadas a 40 Hz.

Se seleccionó esta frecuencia de muestreo porque es la más baja a la que opera el acelerómetro,

minimizando de esta forma el consumo de enerǵıa requerido para el env́ıo inalámbrico de los datos de

aceleración. Otros autores han propuesto frecuencias de muestreo similares (50 Hz [145], 40 Hz [140],

20 Hz [142, 148]) y los resultados obtenidos con el SoM muestran que es suficiente para la adecuada

operación del algoritmo.

Los datos se almacenan en un buffer circular que comprende algo más de dos segundos de infor-

mación acelerométrica previa (85 muestras por cada eje). Las aceleraciones son preprocesadas por un

filtro supresor de continua que elimina las componentes de baja frecuencia y otras componentes rela-

cionadas con la fuerza de la gravedad, innecesarias en la detección de impactos. La siguiente expresión

resume la operación, donde n es el instante de muestreo actual, y AF,i es el valor de la aceleración

filtrada en el eje i:

AF,i =
1

2
(Ai(n)−Ai(n− 1)), i = 1, 2, 3 (4.1)

Se realiza también una estimación de la enerǵıa asociada con los datos de aceleración en cada uno

de los ejes, de acuerdo con la siguiente expresión:

Ei(n) = Ei(n− τ) + ‖AF,i(n)‖
2 − ‖AF,i(n)‖

2 (4.2)

Donde τ es la anchura de la ventana temporal utilizada en el análisis de la enerǵıa. Las siguientes

ecuaciones muestran el procedimiento de detección de impactos, donde los parámetros Ath y Eth son

los umbrales ajustables de aceleración y enerǵıa:

flagAi =







1 si |AF,i(n)| > Ath,

0 en otro caso

flagEi =







1 si |Ei(n)| > Eth,

0 en otro caso

h =
∑3

i=1(flagAi · flagEi)

(4.3)
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Una vez activado uno de los flags anteriores, flagAi o flagEi, éste permanecerá activo con un

nivel ‘1’ lógico durante un tiempo Tth. Se detectará un impacto cuando la variable h tome un valor

diferente de ‘0’. En ese momento, el módulo de procesado env́ıa una trama de alarma al DAD con las

aceleraciones de los tres ejes sin filtrar almacenadas durante los 2 segundos previos al impacto (85

muestras de información, cada muestra formada por 3 octetos, uno por eje). Después, el módulo de

procesado entra en el modo de transmisión continua hasta que se completa el env́ıo de 85 muestras

posteriores al evento de alarma. Se reduce aśı el consumo del dispositivo ya que sólo se env́ıan las

aceleraciones correspondientes a 4 segundos cada vez que se detecta un impacto. Este tiempo es

suficiente para recoger toda la información del evento de impacto para aśı decidir en el DAD si se ha

producido una verdadera cáıda.

Con el objeto de ajustar los módulos de procesado al contexto y al usuario, el DAD puede enviar

comandos para modificar la operación del dispositivo. La Tabla 4.1 muestra a modo de ejemplo una

serie de comandos de configuración del módulo de procesado para la detección de eventos de enerǵıa

(impacto).

4.1.3. Módulo de optimización para la detección de impactos

La arquitectura definida por la plataforma BASIS proporciona expĺıcitamente capacidades para la

adaptación continua al medio, al contexto y al usuario a través de los módulos de optimización. En el

contexto de la detección de cáıdas, se ha desarrollado un módulo de optimización de la detección de

impactos para encontrar los valores óptimos de los parámetros utilizados en el algoritmo de detección

de impactos del SoM que se ejecutará en tiempo real en el DAD o en otro nivel de procesado para

adaptar el funcionamiento del dispositivo al usuario, al medio y al contexto de la actividad realizada

por el usuario portador.

Para encontrar los valores óptimos de los parámetros del algoritmo de detección de impactos

del SoM el módulo de optimización asociado ejecuta un procedimiento compuesto de tres fases. La

ejecución del procedimiento proporciona los siguientes parámetros optimizados para el algoritmo de

detección de impactos, los cuales serán enviados al SoM mediante los comandos de configuración

descritos anteriormente: el umbral de aceleración Ath, el umbral de enerǵıa Eth, el parámetro temporal

Tth relacionado con el tiempo de permanencia de los umbrales de alarma y el parámetro τ relacionado
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Tabla 4.1: Comandos del SoM

Identificador Parámetro Descripción

00100001 Nuevo Ath Comando para modificar el valor el umbral de ace-
leración (Ath).

00100010 Nuevo Eth Comando para modificar el valor el umbral de
enerǵıa (Eth).

00100011 Nuevo Tth Comando para modificar el valor del intervalo de
persistencia del flag de detección.

00100100 Nueva τ Comando para modificar la anchura de la ventana
(τ) en el cálculo de la enerǵıa.

00100101 Indicador de la
nueva frecuencia de
muestreo

Comando utilizado para establecer la frecuencia de
muestreo de las aceleraciones. Modifica también los
parámetros Ath, Eth, Tth y τ para adaptarlos a la
nueva frecuencia de muestreo. El parámetro toma
el valor 0 para 40 Hz, el valor 1 para 160 Hz, 2 para
640 Hz y 3 para 2560 Hz.

00100110 Indicador del nuevo
rango dinámico de
las aceleraciones

Comando utilizado para establecer un rango
dinámico en las aceleraciones. Modifica también los
parámetros Ath, Eth, Tth y τ para adaptarlos al
nuevo rango dinámico. El parámetro toma el valor
0 para el rango dinámico de -2g a +2g y 1 para -6g
a +6g.

00100111 Modo de operación Comando utilizado para configurar el modo de ope-
ración del dispositivo. El parámetro toma el va-
lor 00000000 para el modo de transmisión conti-
nua (submodo normal), 00000001 para el modo
de transmisión continua (submodo con alarmas),
00000010 para el modo de transmisión basada en
eventos, 00000011 para el modo de espera activa.

00011111 - Comando que el DAD env́ıa al dispositivo para sa-
ber si todav́ıa está conectado al sistema de moni-
torización distribuido. La respuesta al comando in-
dica que el dispositivo permanece conectado.
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con la anchura de la ventana temporal que comprende el análisis de enerǵıa. Dicho procedimiento de

optimización y adaptación se alimenta en su ejecución con un conjunto de patrones de actividad que

podŕıan clasificarse en dos grupos: actividades de impacto y actividades de no-impacto. A continuación

se describen las fases de dicho procedimiento:

Primera aproximación

El objetivo de esta fase es encontrar la zona de funcionamiento óptima en el espacio de parámetros

Tth− τ utilizados por el módulo de procesado para la detección de eventos de enerǵıa (impactos). Para

este fin se utilizará una función FFA que para cada parámetro Tth y τ ponderará el grado de robustez

del algoritmo de detección de impactos. En una primera aproximación, se elegirá el rango de valores

de los parámetros Tth y τ donde se maximice la función FFA definida de la siguiente forma:

FFA(n) =

Emax
∑

Emin

(

Amax
∑

Amin

(flagFN ∗ flagFP ∗ flagE)) (4.4)

Emax y Emin son los valores máximos y mı́nimos del rango de umbrales de enerǵıa que se evaluarán

en la función de optimización FFA para cada valor de Tth y τ . Amax y Amin son los valores máximos y

mı́nimos del rango de umbrales de aceleración. flagFN es una variable que toma el valor 1 si se han

detectado todos los impactos correctamente en el conjunto de patrones presentado al procedimiento

y 0 en caso contrario (toma el valor 1 cuando el número de falsos negativos es 0).

La variable flagFP , por el contrario, tomará el valor 1 si no se ha detectado ningún impacto

en los patrones asociados a eventos de no-impacto y 0 en caso contrario. La variable flagE se ha

añadido para proporcionar mayor robustez al procedimiento de selección de parámetros del algoritmo

de detección de impactos. Dicha variable toma el valor 1 si el valor máximo de la enerǵıa calculada

para cada uno de los ejes en cada uno de los patrones de no-impacto no supera el umbral de enerǵıa

Eth, y 0 en caso contrario.
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Selección de τ y Tth

En esta fase se realiza una adaptación del cálculo de la enerǵıa para aumentar su especificidad

frente a eventos de impacto. Dentro del rango de valores del parámetro τ obtenido en la fase anterior

se seleccionará aquel que minimice la siguiente función de coste FC , donde n es el instante de muestreo

actual, y Ei es la estimación de la enerǵıa en el eje i tal y como la calcula el módulo de procesado para

la detección de eventos de enerǵıa.

FC =
∑

experimentos
de no impacto

(
∑

n

(

3
∑

i=1

(Ei(n) ) ) ) (4.5)

Al minimizar la función de coste anterior se maximiza la distancia entre el umbral de enerǵıa y

los valores de enerǵıa asociados con los eventos de no impacto. Finalmente, de entre las opciones que

queden se seleccionará el valor más alto de Tth para el parámetro τ seleccionado (un valor más alto

en el parámetro es más conservador frente a los impactos y asume las detecciones de uno más bajo).

Selección de Ath y Eth

Una vez elegidos los parámetros τ y Tth se buscarán valores para los umbrales de aceleración Ath

y de enerǵıa Eth adecuados en la detección de impactos. Con este objetivo se define una función de

evaluación FAE que para cada umbral Ath y Eth calcula la aplicabilidad del algoritmo de detección de

impactos.

FAE(Ath, Eth) = flagFN ∗ flagFP ∗ flagE (4.6)

Las variables flagFN , flagFP y flagE se definen de la misma forma que las utilizadas ante-

riormente, pero evaluadas ahora para cada umbral Ath y Eth dentro del rango de búsqueda entre los

umbrales máximos y mı́nimos Amax, Amin, Emax y Emin). Por tanto, serán valores adecuados para

los umbrales aquellos con los que se obtenga un valor distinto de cero en la función de evaluación

FAE . De entre estos valores se han de seleccionar los umbrales de aceleración Ath y de enerǵıa Eth
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más pequeños (para protegerse frente a falsos negativos), que a su vez proporcionen robustez frente a

falsos positivos en la aceleración (si se disminuyera el umbral de aceleración continuaŕıan sin produ-

cirse falsos positivos) y robustez frente a falsos positivos en la enerǵıa (tampoco se produciŕıan falsos

positivos si se disminuyera el umbral de enerǵıa).

4.1.4. Personalización y adaptación mediante módulos de optimización

Dentro del marco de la arquitectura propuesta, el algoritmo de optimización presentado se ejecu-

tará en el módulo de optimización de detección de cáıdas para obtener los parámetros del módulo de

procesado más adecuados en cada momento según la actividad realizada por el usuario (optimización

continua). Como se verá en la sección 4.2, la estimación de la actividad puede ser realizada mediante

un módulo de procesado adicional que puede ejecutarse en la unidad de procesado del SoM en pa-

ralelo con el módulo de procesado para la detección de eventos de enerǵıa. Los nuevos parámetros

de operación de los algoritmos de detección de impacto serán proporcionados por los comandos de

configuración del módulo de procesado correspondiente. Hay que tener en cuenta que los patrones

experimentales utilizados para validar el algoritmo no serán adecuados para un dispositivo orientado a

personas mayores. Sin embargo, el procedimiento de optimización facilitará que el sistema de detección

pueda ser aplicado a personas mayores mediante el siguiente proceso de aprendizaje-personalización,

el cual puede ser dividido en las siguientes fases:

1. Fase de inicialización: La primera vez que se utilice el sistema de monitorización se ejecu-

tará el procedimiento de optimización con patrones genéricos de actividad adaptados al sujeto de

acuerdo con sus caracteŕısticas personales (peso, movilidad). Estos patrones serán almacenados

en una base de datos local en la memoria no volátil del DAD, pero procederán de una base

de datos de patrones global en los SeS, la cual será inicializada en un principio con patrones

de actividad de personas mayores obtenidos en laboratorio (los impactos serán simulados por

personas jóvenes), aunque paulatinamente será complementada con patrones obtenidos de todos

los usuarios durante la realización de sus actividades cotidianas.

2. Fase de personalización: Tras la fase de inicialización, se establecerá un periodo de tiempo en el

cual tendrá lugar la personalización del sistema de detección. Durante esta fase se irán incluyendo

en la base de datos local nuevos patrones de actividad obtenidos directamente del usuario.
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Diariamente y de forma aleatoria se capturarán un número prefijado de patrones de actividad

para cada uno de los niveles de actividad detectados (muy bajo, bajo, medio, alto). Durante la

fase de personalización, el módulo de optimización se ejecutará en numerosas ocasiones, aunque

no necesariamente coincidiendo con los instantes de captura de patrones ni de forma diaria. Los

impactos que son detectados como cáıdas durante la operación normal del dispositivo siempre

serán incluidos como nuevos patrones de actividades de impacto. Algunos de los patrones de

actividad de no impacto y todos los patrones de impacto serán enviados a la base de datos

global para realimentar y optimizar futuras inicializaciones de dispositivos.

3. Fase de adaptación: Tras la fase de inicialización se ejecutará una fase equivalente, pero de

dinámica mucho más lenta y un mayor tiempo entre capturas de patrones, en la cual perma-

necerá finalmente el sistema de monitorización. Esta fase permitirá adaptar de forma paulatina

el sistema a posibles variaciones en el nivel de actividad del usuario, como puede ser un lento

proceso de deterioro psicomotor o una mejora de las capacidades del usuario tras un plan de

ejercicios eficaz, haciendo aśı más robusto el sistema de detección. Cabe también la posibilidad

de que el módulo de optimización para la detección de impactos pueda realizar una configuración

on-line del módulo de procesado dependiendo de la actividad realizada por el usuario en cada

momento.

4.1.5. Módulo de análisis y decisión para la discriminación de cáıdas

Este módulo tiene un algoritmo embebido que procesa las señales de acelerometŕıa que se co-

rresponden con una ventana temporal de dos segundos previos (ti-2seg, tiempo de impacto menos dos

segundos) y dos segundos posteriores (ti+2seg) al instante de impacto (ti) detectado por el SoM (el al-

goritmo de detección de cáıdas en el DAD analiza únicamente cuatro segundos de datos de aceleración

por cada impacto detectado). El algoritmo empleado en el DAD segmenta los datos acelerométricos

procedentes del SoM en diferentes intervalos temporales. En cada uno de estos intervalos se aplica un

análisis en tiempo real de doble umbral, el cual se puede resumir de la siguiente forma. En primer

lugar, en cada uno de los segmentos temporales se realiza un análisis temporal para la detección de la

postura por medio del cálculo de la variación del ángulo vertical de la acelerometŕıa estática, el cual

permite determinar si el usuario está en una postura acostada o no. Al mismo tiempo, se realiza un

análisis en frecuencia basado en el modelo lineal autorregresivo de Burg, con el propósito de confirmar
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la detección del impacto [50]. En caso de que ambos umbrales se superen en un segmento, el sistema

decidirá que se ha producido un evento de cáıda.
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4.2. Sensor inteligente para la monitorización de la actividad

Una importante área de aplicación de los sistemas de e-Salud es la monitorización remota de la

actividad f́ısica de las personas mayores [126]. Estando demostrada la relación entre pérdida de movili-

dad con pérdida de independencia, e incluso, con la mortalidad [1,169], las intervenciones preventivas

que tengan como objetivo preservar o recuperar la movilidad en los mayores repercutirán de forma

positiva tanto en la cantidad como la calidad de su vida [170]. La monitorización remota del movi-

miento resulta también de gran utilidad a la hora de mejorar la atención sanitaria de la población

en general, y en especial, de pacientes con patoloǵıas crónicas [157, 171]: pacientes diabéticos, con

insuficiencia renal crónica, con problemas card́ıacos, asma, enfermedad pulmonar obstructiva crónica,

Alzheimer y en el seguimiento del post-operatorio. Además, la monitorización de la actividad f́ısica es

de gran interés a la hora promover estilos de vida saludable y un envejecimiento activo en las personas

mayores y los pacientes crónicos en sus propios domicilios, principalmente a través de la motivación

del ejercicio [172] y el control de la dieta [173].

La acelerometŕıa es el método comúnmente aplicado para la evaluación objetiva de la actividad

f́ısica en los estudios observacionales [174]. Existen numerosos sistemas portables basados en aceleróme-

tros para la monitorización continua de la actividad diaria, ya que permiten registrar variaciones en

la orientación y detectar movimientos de forma muy sencilla [170]. Algunos autores proponen utilizar

el número acumulado de pasos al caminar como una estimación de la actividad f́ısica realizada [175].

Otros estudios proponen los minutos de actividad totales diarios [176] o utilizar una medida de la inten-

sidad de la actividad [157]. La mayoŕıa de los dispositivos acelerométricos tradicionales sólo almacenan

una medida proporcional a la aceleración promedio en un determinado periodo de tiempo [174, 177],

lo cual puede llevar a errores en la clasificación de la actividad cuando se comparan con el método

de referencia [178]. También se han realizado propuestas basadas en la frecuencia de las transiciones

posturales [179] y estimaciones del gasto energético [180]. Aunque son los sistemas basados en clasifica-

ciones del tipo de actividad cotidiana realizada los que aportan mayor información sobre los patrones

de comportamiento y hábitos de los usuarios monitorizados [181,182].

Estos sistemas pueden emplearse en la detección de anormalidades relacionadas con la progresión

de enfermedades neurodegenerativas o en la detección temprana de trastornos de la salud [183]. Sin

embargo, no existen todav́ıa soluciones capaces de proporcionar una estimación precisa de las activi-
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dades diarias mediante dispositivos portables de bajo coste que empleen algoritmos sencillos, pero a

la vez suficientemente flexibles como para desarrollar varios tipos de clasificación.

Teniendo en cuenta los condicionantes anteriores, la plataforma BASIS fue aplicada en la inves-

tigación, diseño y desarrollo de un sensor inteligente de acelerometŕıa para la monitorización de la

actividad f́ısica, el cual podrá ser utilizado en tratamientos preventivos que promuevan un envejeci-

miento activo y la vida independiente de las personas mayores, aśı como en la detección precoz de

alteraciones que puedan ser indicativas de un deterioro psicomotor asociado al envejecimiento. La

monitorización de la actividad fue abordada de forma integral en el mismo dispositivo a través de

diferentes enfoques: 1) Una clasificación de los niveles de actividad que permite establecer patrones de

comportamiento, 2) Un identificador de actividades que es capaz de distinguir actividades como subir

o bajar escaleras utilizando un método sencillo para separar las componentes de aceleración relacio-

nadas con la gravedad de las componentes de movimiento, y 3) una estimación del gasto metabólico

independiente de la actividad realizada y las caracteŕısticas antropométricas del usuario. El apartado

4.2.1 detalla como la arquitectura distribuida de la plataforma fue aplicada en la implementación de

un sistema de e-Salud aplicado a la monitorización de la actividad f́ısica. El apartado 4.2.2 describe

el algoritmo empleado para la clasificación de los niveles de actividad. El apartado 4.2.3 presenta el

algoritmo empleado para la identificación de actividades y finalmente el apartado 4.2.4 describe el

procesado utilizado por el sensor para la estimación del gasto metabólico.

4.2.1. Arquitectura del sistema de monitorización de la actividad

De acuerdo con el paradigma propuesto en BASIS y partiendo del diseño hardware descrito en

la sección 4.1, la funcionalidad del SoM se complementa con un sistema de monitorización perso-

nalizado y en tiempo real de la actividad f́ısica. Como se muestra en la Figura 4.4, dicho sistema

está implementado mediante la ejecución de los siguientes módulos de procesado:

1. Módulo de procesado para la clasificación del nivel de actividad.

2. Módulo de procesado para la identificación de actividades.

3. Módulo de procesado para la estimación del gasto metabólico.
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Figura 4.4: Sistema de monitorización distribuido propuesto y prototipo del SoM.

4.2.2. Módulo de procesado para la clasificación del nivel de actividad

En este módulo, cada muestra de información se corresponde con una variable que representa el

nivel de actividad f́ısica del portador del sensor, estimado en el periodo transcurrido entre la muestra

actual y la anterior (hay que recordar que cada módulo de procesado estructura sus datos mediante

muestras de información). El clasificador distingue entre los siguientes niveles de actividad: nivel muy

bajo (dormir, sentado), nivel bajo (comer, escribir), nivel medio (pasear, planchar) y nivel alto (subir

escaleras, trabajo de casa intenso). En el algoritmo de procesado del clasificador las muestras de

aceleración a 40 Hz son filtradas por un filtro paso de alta Butterworth de segundo orden (Ord|F ilt=2)

con frecuencia de corte FC (AHP,x, AHP,y y AHP,z). El propósito de este filtrado es eliminar las

componentes de continua de la señal acelerométrica, las cuales están relacionadas con la gravedad,

para dar mayor relevancia a las componentes relacionadas con el movimiento. Después se realiza

una estimación de la enerǵıa global de la actividad realizada sumando el cuadrado de NAS muestras

de aceleración (NAS=256), multiplicando la componente vertical por un coeficiente de ponderación

(WeCo = 0,5) para dar mayor relevancia a las componentes horizontales en la estimación del nivel de

actividad.

EA =

255
∑

i=0

(AHP,x(n − i))2 +

255
∑

i=0

WeCo ∗ (AHP,y(n − i))2 +

255
∑

i=0

(AHP,z(n − i))2 (4.7)
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El valor obtenido se utiliza para clasificar el nivel de actividad mediante el algoritmo descrito por

el siguiente pseudocódigo:

IF EA <= Umbralmuy bajo

nivel de actividad = Muy bajo;

ELSEIF EA <= Umbralbajo

nivel de actividad = Bajo;

ELSEIF EA <= Umbralmedio

nivel de actividad = Medio;

ELSE

nivel de actividad = Alto;

ENDIF

La variable “nivel de actividad” es determinada dependiendo de la situación del valor de la variable

EA sobre las cuatro áreas establecidas por tres umbrales pre-configurados, como puede observarse en

el pseudocódigo. Cada 256 nuevas muestras de aceleración vuelve a calcularse la variable “nivel de

actividad” y dependiendo de la frecuencia de muestreo configurada para el módulo de procesado,

se asignará a la muestra de información del módulo de procesado el valor de la variable “nivel de

actividad” que más veces se haya detectado durante el periodo entre muestras. Por otro lado, existen

cuatro contadores, cada uno asignado a un nivel de actividad, los cuales se incrementan cada vez

que se genera una nueva muestra (solo se incrementará uno de los contadores). En este módulo de

procesado los eventos de alarma se corresponden con situaciones de atención relacionadas con la

realización o ausencia de actividad en determinadas franjas horarias de la vida diaria del portador.

Estas situaciones de atención son configurables mediante comandos, definiendo la franja horaria de

observación y el umbral en el valor del contador que provocará el evento al final del periodo. También

se puede configurar mediante comandos el coeficiente WeCo y los ĺımites del clasificador del nivel de

actividad para adaptar la operación del módulo al contexto de aplicación y al usuario. Los contadores
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se inicializan al comienzo de la franja horaria y la superación del umbral puede configurarse tanto en

un sentido positivo como negativo. El módulo está programado para lanzar un evento de alarma si no

se detecta actividad f́ısica durante las horas normales en las que se despierta el portador.

El algoritmo tiene una serie de parámetros establecidos: WeCo = 0,5, para dar mayor relevancia a

las componentes horizontales del movimiento, Ord|F ilt=2, el cual se comprobó que era adecuado con

el propósito de extraer las componentes relacionadas con el movimiento y NAS=256, ya que a 40 Hz

produce un tiempo comparable a la duración de una actividad según otros autores [183–185]. El resto

de parámetros del algoritmo deben ser fijados de tal forma que se obtenga la máxima sensibilidad

y especificidad. Con tal propósito se realizaron una serie de experimentos que recoǵıan un amplio

espectro de actividades de diferente intensidad. Para ello se situó el sensor inteligente sobre la espalda

de un conjunto de voluntarios, y se recogieron los datos acelerométricos de las diferentes actividades

realizadas. Cada voluntario realizó 15 actividades, las cuales fueron clasificadas como actividades de

nivel muy bajo, actividades de nivel bajo, actividades de nivel medio y actividades de nivel alto:

1. Actividades de nivel muy bajo: durmiendo, sentado.

2. Actividades de nivel bajo: comiendo, haciendo una manualidad (punto), de pie hablando,

escribir sentado.

3. Actividades de nivel medio: pasear, lavar los platos, planchar, barrer de forma no intensa.

4. Actividades de nivel alto: bajar escaleras, ejercicio f́ısico (rotaciones repetidas del tronco),

andar rápido, trabajos de casa intensos, subir escaleras.

Esta clasificación multinivel ha sido empleada en estudios de patrones de actividad f́ısica [170,186]

y la clasificación de los diferentes niveles se estableció teniendo en cuenta el gasto energético asociado a

cada una de ellas [187]. A partir de los experimentos de actividad se desarrolló un proceso iterativo de

ajuste de los parámetros del algoritmo que permitiera obtener la máxima sensibilidad y especificidad

en la clasificación. En una primera fase del proceso se establećıa el valor de la frecuencia de corte FC

del filtro para el cálculo de la enerǵıa y en una segunda fase se establećıan como umbrales los niveles de

enerǵıa que permit́ıan la máxima separación entre las diferentes agrupaciones de actividades. El proceso

fue repetido de forma sucesiva con modificaciones del parámetro FC hasta evitar el solapamiento de

los grupos, y, una vez conseguido, hasta obtener la máxima separación entre ellos.
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4.2.3. Módulo de procesado para la identificación de actividades

Cada muestra de información de este módulo de procesado se corresponde con una variable que

identifica la actividad realizada por el usuario, la cual es estimada durante el periodo comprendido

entre la muestra actual y la muestra previa. El identificador distingue entre las siguientes actividades:

1) caminar (paso normal), 2) caminar (paso rápido), 3) subir escaleras, 4) bajar escaleras, 5) estar

tumbado, 6) ninguna de las anteriores. La muestra de información incluye una variable que representa

el número de pasos que han tenido lugar en la actividad estimada, la cual toma un valor cero en las

actividades 5) y 6). La distancia recorrida puede aproximarse a partir del número de pasos, multipli-

cando dicha cantidad por una longitud media personalizada del paso (tanto para paso normal como

rápido). El propósito de este módulo de procesado es proporcionar un nivel adicional de información

sobre la actividad f́ısica realizada por el usuario, para mejorar la información proporcionada por el

módulo de procesado para la clasificación del nivel de actividad.

La principal novedad de esta segunda capa de procesado es el método empleado para desacoplar las

componentes de aceleración gravitacionales de las componentes propiamente relacionadas con el movi-

miento, para aśı poder discriminar entre actividades horizontales como andar e inclinadas como subir

y bajar escaleras, un aspecto poco tratado en la literatura relacionada con el reconocimiento de acti-

vidades humanas. Algunos autores han resuelto este problema de forma sencilla realizando un filtrado

de las aceleraciones [145], de modo que las componentes de baja frecuencia se corresponden con las

componentes de aceleración gravitacionales y las componentes de alta frecuencia con las componentes

de movimiento. Para estudiar la fiabilidad de dichos métodos, se realizó un estudio preliminar em-

pleando datos experimentales. Sin embargo, en nuestra experiencia no fue posible discriminar de forma

robusta entre actividades como andar, subir y bajar escaleras con este tipo de filtrado e integrando

las componentes de aceleración relacionadas con el movimiento vertical.

Otros autores complementan la información de acelerometŕıa con información proporcionada por

otros sensores como giróscopos y magnetómetros [185, 188], o emplean algoritmos con una elevada

carga computacional [189] para poder desacoplar de forma fiable las componentes gravitacionales de

las de movimiento. Sin embargo, las técnicas mencionadas no son aplicables en el contexto del sistema

de monitorización empleado debido a la necesidad de emplear algoritmos de baja carga computacional,

como consecuencia del uso de sensores compactos de bajo coste con capacidades de procesado limitadas,
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de acuerdo con los requisitos del sensor. Para resolver este problema, se ha desarrollado un sencillo

algoritmo el cual puede ser ejecutado en tiempo real en la unidad de procesado del SoM.

Un análisis experimental preliminar de las aceleraciones sirvió para establecer un conjunto de

hipótesis siguiendo un razonamiento emṕırico. Estas hipótesis fueron posteriormente aplicadas para

simplificar la metodoloǵıa de clasificación:

1. La primera hipótesis del algoritmo consiste en considerar la componente (Ay) de la aceleración

como la componente vertical de la aceleración. Esta hipótesis implicaŕıa que en los casos en

los que la espalda del usuario no estuviese completamente vertical se cometeŕıa un error en el

cálculo exacto de la distancia vertical recorrida, sin embargo, la simplificación es válida si lo que

se quiere es estimar la dirección del movimiento.

2. La segunda hipótesis del algoritmo supone que la componente vertical de la aceleración puede

descomponerse como la suma de la aceleración asociada a la fuerza gravitatoria en el sentido

vertical (Ay|g) y la aceleración asociada al movimiento en el sentido vertical (Ay|mov).

3. La tercera hipótesis consiste en considerar un valor nulo para la aceleración vertical asociada

con el movimiento (Ay|mov=0) cuando la inclinación de la espalda del sujeto está alineada con la

dirección vertical durante el proceso de caminar, tanto en la dirección horizontal como al subir

o bajar escaleras. Esta hipótesis está basada en dos razones adicionales. Por un lado, durante

el proceso de caminar puede observarse un periodo corto de desequilibrio en el cual el cuerpo

tiene un comportamiento semejante a la cáıda libre; en ese instante se produce una pérdida

de inercia en la dirección vertical y se inicia una pequeña cáıda sobre un pie, el cual está listo

para el amortiguamiento de ese pequeño impacto. Si la cáıda libre ocurriera durante un periodo

largo de tiempo, la componente vertical de la aceleración (Ay) adquirida por el acelerómetro

tendeŕıa a cero, pero como este evento es muy rápido, se produce una variación despreciable

en su valor, que se mantiene alrededor de la aceleración nominal de la gravedad (g = 9,8 m/s2

si el cuerpo está completamente vertical). En ese mismo instante puede observarse como la

espalda del sujeto está en posición vertical. Por otro lado, la hipótesis implica una simplificación

adicional que consiste en considerar despreciables las fuerzas biomecánicas, actuando en ese caso

únicamente la fuerza de la gravedad en el instante de cáıda libre.
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Si la actividad realizada se corresponde con caminar, subir o bajar escaleras, el desplazamiento

obtenido al integrar las componentes de movimiento en sentido vertical puede servir para discriminar

el sentido del movimiento. Sin embargo, no es inmediato desacoplar las componentes de la aceleración

para obtener las componentes del movimiento, ya que las componentes gravitacionales vaŕıan también

con la postura, y por lo tanto, con el movimiento.

El método propuesto se basa en el establecimiento de un nivel de referencia gravitacional variable

en el tiempo (Ay|g,ref ) en la componente vertical de las aceleraciones (Ay, de acuerdo con la hipótesis

1), con el que se trata de aproximar la componente gravitacional de la aceleración en sentido vertical

(Ay|g). De esta forma, la componente vertical de la aceleración asociada al movimiento (Ay|mov)

se calcula como la diferencia entre la aceleración vertical (Ay) y el nivel gravitacional de referencia

(Ay|g,ref ) (hipótesis 2).

Dada la complejidad de establecer este nivel de referencia (Ay|g,ref ) para cada instante de tiempo,

se aproxima el mismo como una curva acelerométrica que pasa por una serie de puntos de control. El

problema se reduce aśı a encontrar una serie de puntos en el espacio de las aceleraciones en función del

tiempo que puedan aproximarse por las componentes gravitacionales de las aceleraciones en el sentido

vertical (Ay|g). Como en ausencia de componentes de aceleración relacionadas con el movimiento,

la ráız cuadrada de la suma al cuadrado de las aceleraciones debe tomar el valor g, estos puntos

podŕıan establecerse como aquellos valores de la componente de aceleración Ay en los que la suma

de las aceleraciones al cuadrado toma un valor igual a g2 o próximo a él. Sin embargo, los resultados

obtenidos frente a la identificación del sentido del movimiento vertical utilizando esta aproximación

para un conjunto de experimentos mostraron un error significativo.

Para resolver este problema se ha establecido un método indirecto que implica la asunción de la

tercera hipótesis, en la cual se supone que durante el proceso de caminar, ya sea en dirección horizontal

o subiendo o bajando escaleras, la aceleración en la dirección vertical es nula (Ay|mov=0) cuando la

inclinación de la espalda del portador del sensor se encuentra alineada respecto de la posición vertical.

Esta hipótesis implica una velocidad constante en la dirección vertical en ese instante. De acuerdo con

la segunda hipótesis, las aceleraciones verticales adquiridas por el acelerómetro se correspondeŕıan con

las aceleraciones asociadas con la fuerza gravitacional en la dirección vertical (Ay|g). De este modo,

las componentes de aceleración vertical en esos instantes de tiempo (Ay) pueden ser empleadas como

un conjunto de puntos de control en el nivel de referencia gravitacional (Ay|g,ref ).
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Figura 4.5: Caracteŕısticas de las aceleraciones observadas durante el periodo de un paso.

En la Figura 4.5 pueden verse las diferentes aceleraciones consideradas durante una actividad

como caminar. De acuerdo con la metodoloǵıa planteada, la resolución del problema se simplifica a

encontrar los instantes de tiempo de los puntos de control. La experimentación realizada en laboratorio

planteó dos alternativas de estudio:

1. Si la frecuencia del paso es baja, la aceleración lateral (que puede aproximarse por Ax de acuerdo

con la primera hipótesis) es máxima (ya sea en sentido positivo o negativo) cuando la inclinación

de la espalda del portador del sensor se encontraba alineada respecto de la posición vertical.

De este modo, los máximos y mı́nimos de Ax se corresponden con los instantes de los puntos

de control. Además, para definir estos puntos con una mayor precisión es conveniente filtrar

las componentes de baja y alta frecuencia. Los puntos de cruce ascendentes y descendentes

de la aceleración lateral suavizada (aceleración lateral Ax filtrada con un filtro paso de baja

con frecuencia de corte ligeramente superior a la frecuencia del paso) con la aceleración lateral

gravitacional (aceleración lateral Ax filtrada con un filtro paso de baja) permiten establecer los

intervalos de búsqueda de estos puntos.

2. Si la frecuencia del paso es alta, la aceleración lateral no es adecuada para definir los puntos de

control. Sin embargo, el mismo procedimiento, pero aplicado a la aceleración en la dirección del

desplazamiento horizontal Az, resultó ser completamente válido.
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Este método de clasificación puede resumirse en el siguiente algoritmo:

1. S1 : La componente vertical de la aceleración (Ay) es filtrada por un filtro paso de banda But-

terworth de orden Ord|F ilt1 con frecuencias de corte FC1|F ilt1 Hz y FC2|F ilt1 para obtener una

señal de baja frecuencia (Avertical,LF ).

2. S2 : La componente vertical de la aceleración es filtrada por un filtro paso de banda Butterworth

de ordenOrd|F ilt2 con frecuencias de corte FC1|F ilt2 y FC2|F ilt2, superiores a las del filtro anterior,

para obtener una señal de alta frecuencia (Avertical,HF ).

3. S3 : Durante el periodo de tiempo correspondiente a una muestra de información se suman

los valores absolutos de ambas señales. Dependiendo de cual tenga el sumatorio más alto, se

considerará que la señal es de baja o de alta frecuencia, y se asignará el valor más alto a una

variable auxiliar (Asum).

4. S4 : Si esta variable auxiliar (Asum) es menor que un cierto ĺımite Quiet|th y el valor medio de

Ay es menor que cierto umbral V ertical|th se considera que la actividad realizada se corresponde

con estar tendido.

5. S5 : Si la variable auxiliar (Asum) es más grande que un cierto ĺımite Quiet|th, la actividad

realizada se considera como caminar (a paso normal), caminar (rápido), subir o bajar escaleras.

a) En tal situación, pueden establecerse dos posibilidades:

1) S6 : Si la señal era de baja frecuencia:

a ′ S7 : La aceleración lateral es filtrada por un filtro paso de baja Butterworth de

orden Ord|F ilt3 con frecuencia de corte de Fc|F ilt3 (aceleración lateral suavizada)

con el objeto de eliminar las componentes de alta frecuencia pero manteniendo las

componentes relacionadas con el movimiento (suavizándolas).

b ′ S8 : La aceleración lateral es filtrada por un filtro paso de baja Butterworth de

orden Ord|F ilt4 con frecuencia de corte de Fc|F ilt4, de valor mucho más pequeño

que el filtro anterior (aceleración lateral gravitacional).

c′ S9 : Los cruces ascendentes y descendentes de la aceleración lateral suavizada so-

bre la aceleración lateral gravitacional permiten establecer una serie de intervalos

de búsqueda para definir las posiciones de los valores máximos y mı́nimos de las

aceleraciones en la dirección lateral.
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2) S10 : Si la señal era de alta frecuencia:

a ′ S11 : La aceleración en la dirección de frente al movimiento es filtrada por un filtro

paso de baja Butterworth de orden Ord|F ilt5 con frecuencia de corte de Fc|F ilt5

(aceleración frontal suavizada) con el objeto de eliminar las componentes de al-

ta frecuencia pero manteniendo las componentes relacionadas con el movimiento

(suavizándolas).

b ′ S12 : La aceleración en la dirección de frente al movimiento es filtrada por un filtro

paso de baja Butterworth de orden Ord|F ilt6 con frecuencia de corte de Fc|F ilt6, de

valor mucho más pequeño que el filtro anterior (aceleración frontal gravitacional).

c′ S13 : Los cruces ascendentes y descendentes de la aceleración frontal suavizada

sobre la aceleración frontal gravitacional permiten establecer una serie de intervalos

de búsqueda para definir las posiciones de los valores máximos y mı́nimos de las

aceleraciones en la dirección de frente.

b) S14 : Se definen los puntos de control de la aceleración en la dirección vertical como los

valores de Ay que se corresponden con los instantes de tiempo de los máximos y mı́nimos

de las aceleraciones en la dirección lateral o de frente, dependiendo del caso.

c) S15 : Se establece como nivel de referencia para la aceleración vertical una curva acele-

rométrica que pasa por todos los puntos de control.

d) S16 : Para calcular la componente de movimiento vertical de la aceleración vertical (Amov,y),

a la aceleración vertical se le resta el nivel de referencia.

e) S17 : Para calcular la velocidad vertical asociada con el movimiento (Vmov,y), se integra

Amov,y.

f ) S18 : Para calcular la distancia vertical recorrida (Dmov,y), se integra Vmov,y .

g) S19 : El número de pasos (NS) realizados es la suma del número de máximos y mı́nimos

detectados en la aceleración suave.

h) S20 : Se define la altura recorrida por paso (Hgait) como el cociente entre Dmov,y y NS .

i) S21 : Dependiendo del valor de Hgait se decidirá la actividad realizada:

1) S22 : Si Hgait es mayor que Hgait|up, la actividad realizada es subir escaleras.

2) S23 : Si Hgait es menor que Hgait|down, la actividad realizada es bajar escaleras.
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Figura 4.6: Diagrama de flujo del módulo de procesado para la clasificación de la actividad (parte I).

Figura 4.7: Diagrama de flujo del módulo de procesado para la clasificación de la actividad (parte II).

3) S24 : En caso contrario, la actividad realizada es caminar, y dependiendo del número

de pasos realizados:

a ′ S25 : Si NS es mayor que NS |th, la actividad realizada es andar rápido.

b ′ S26 : En caso contrario, la actividad realizada es andar con paso normal.

6. S27 : Si la variable auxiliar (Asum) es menor o igual que Quiet|th y el valor medio de Ay es

mayor que el umbral V ertical|th se considera que la actividad realizada no se corresponde con

andar, andar rápido, subir o bajar escaleras, o estar tendido.

El diagrama de flujo descrito en las figuras 4.6 y 4.7 resume los aspectos más relevantes del algoritmo

de clasificación del módulo de procesado. Los parámetros mostrados en la misma son descritos en la

tabla 4.2.
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Tabla 4.2: Parámetros del módulo de procesado para la identificación de actividades

Ay|medium Valor medio de Ay .

ALF |sum Suma de los valores absolutos de la aceleración vertical Ay filtrada con
un filtro paso de banda alrededor de la frecuencia del paso al caminar
a paso normal.

AHF |sum Como ALF |sum, pero a paso rápido.

Asum El valor más alto entre ALF |sum y AHF |sum.

Amov,y Componente vertical de la aceleración relacionada con el movimiento.
Ay menos el nivel de referencia gravitacional (Ay|g,ref ).

Vmov,y Velocidad vertical relacionada con el movimiento. Integral de Amov,y .

Dmov,y Distancia vertical recorrida. Integral de Vmov,y .

NS Número de pasos por segundo. Número medio de puntos de control por
segundo.

Hgait Altura por paso. Razón entre Dmov,y y NS .

V ertical|th Umbral relacionado con Ay|medium (umbral relacionado con estar ten-
dido).

Asum|th Umbral relacionado con Asum (umbral relacionado con caminar o subir
o bajar escaleras).

Quiet|th Umbral relacionado con Asum (umbral relacionado con estar tendido).

Hgait|up Umbral relacionado con Hgait (umbral relacionado con subir escaleras).

Hgait|down Umbral relacionado con Hgait (umbral relacionado con bajar escaleras).

NS |th Umbral relacionado con NS (umbral relacionado con caminar a paso
normal o rápido).
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Tabla 4.3: Correspondencia entre actividades y su equivalente en METS

ACTIVIDAD CÓDIGO METS ACTIVIDAD CÓDIGO METS

Durmiendo 07030 0.9 Lavando los platos 05041 2.3

Sentado 07021 1 Planchando 05070 2.3

Comiendo 13030 1.5 Bajando escaleras 17070 3

Manualidad (punto) 05080 1.5 Ejercicio f́ısico 15300 4

De pié, hablando 09050 1.8 Andando (rápido) 17220 5

Escribiendo, sentado 09040 1.8 Trabajos de casa intensos 05027 4

Paseando 17250 3.5 Subiendo escaleras 17130 8

Barriendo, pero no de forma intensa 05010 3.3

4.2.4. Módulo de procesado para la estimación del gasto metabólico

En este módulo de procesado cada muestra de información se corresponde con una variable que

estima el gasto metabólico del sujeto, el cual se determina durante el periodo comprendido entre la

muestra actual y la muestra previa. La variable EA definida en el módulo de procesado para la clasifi-

cación del nivel de actividad se utiliza como base para la estimación del gasto metabólico. Empleando

el estándar genérico propuesto en el Compendio de Actividades F́ısicas [187], se establecieron una

serie de correspondencias entre algunas actividades de la vida diaria (ADL, del inglés Activities of

Daily Living) y el gasto metabólico asociado con dichas actividades. El Compendio de Actividades

F́ısicas [187] ha sido desarrollado para facilitar la comparación entre valores de intensidad de actividad

f́ısica en estudios poblacionales. El Compendium proporciona un esquema de clasificación que asigna

a cada actividad espećıfica un código de cinco d́ıgitos y su correspondiente nivel equivalente de in-

tensidad metabólica (MET, del inglés Metabolic Equivalent). Se define un MET como el estándar del

gasto metabólico asociado con una actividad de descanso (4,184 kJ kg−1 hora−1). El gasto metabólico

en METs asignado al resto de actividades se define entonces como la razón existente entre el gasto

metabólico asociado a la actividad y el gasto metabólico de la actividad patrón de 1 MET. La Tabla

4.3 muestra la correspondencia entre un conjunto de actividades observacionales, el código asociado a

la actividad de acuerdo a [187] y su equivalente en METs.

La realización de las actividades mencionadas en un conjunto de experimentos permitió establecer

una correspondencia entre el valor de la variable EA para cada una de las actividades con su equivalente
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en METs, la cual es la base del algoritmo de estimación del módulo de procesado. Las ecuaciones y

gráficas resultantes se mostrarán en la sección 5.4 de la tesis.
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4.3. Sensor inteligente para la estimación de la composición corporal

La estimación de la composición corporal resulta de gran utilidad cĺınica en diferentes áreas (ne-

froloǵıa, nutrición, obstetricia, gastroenteroloǵıa, en el seguimiento del postoperatorio, de pacientes

infectados con el virus del śındrome de inmunodeficiencia adquirida (SIDA), con déficit de la hormona

del crecimiento, obesos o en cuidados cŕıticos). Los pacientes urémicos, independientemente de si son

tratados mediante diálisis peritoneal o hemodiálisis, muestran alteraciones en el metabolismo del agua

con variaciones continuas en el estado de hidratación [190–192]. Es bastante común que este tipo de

pacientes presenten un importante exceso de fluidos o se encuentren en un estado indeseable de deshi-

dratación, lo cual puede provocar o agravar posibles afecciones cardiovasculares [193] y está asociado

con un incremento de la mortalidad [194]. Por otro lado, la pérdida de peso corporal y la disminución

de la masa muscular, son algunas de las caracteŕısticas extra-pulmonares más investigadas en los pa-

cientes con enfermedades respiratorias crónicas [195,196]. La malnutrición ha sido reconocida como un

factor de riesgo asociado con una mayor morbilidad (inflamación, caquexia, anorexia, disfunción del

músculo esquelético, aumento de la disnea, empeoramiento del estado de salud, aumento del riesgo de

las exacerbaciones, disminución de la capacidad de ejercicio) [195,197–199], mortalidad [196,200–202]

y un deterioro de la calidad de vida [198,202] en este tipo de pacientes.

Los métodos de referencia para la estimación de la composición corporal están basados en disolu-

ciones de radio-isótopos [203], los cuales se difunden libremente por todos los compartimentos celulares

sin ninguna barrera [193,203,204]. Aunque los métodos de múltiples disoluciones proporcionan medi-

das precisas de los compartimentos corporales y son considerados como métodos de referencia en la

determinación de volúmenes de ĺıquidos, no son métodos ideales para su aplicación cĺınica por diversas

razones [203,205,206]: son procedimientos que requieren mucho tiempo para su realización; son caros

ya que necesitan del uso de espectrómetros de masas y necesitan de técnicos especializados; impli-

can la administración de isótopos radiactivos o trazadores; son procedimientos invasivos si se utilizan

muestras de sangre; precisan de la disponibilidad del paciente durante muchas horas; se necesita de

un periodo de espera de al menos 2-3 semanas para que los trazadores sean completamente eliminados

del cuerpo y la técnica de medida pueda volver a ser empleada, por lo que estas técnicas no pueden ser

utilizadas para medir variaciones de volumen en un corto periodo de tiempo. Por todas estas razones,

los métodos de disolución no son la opción adecuada para la estimación de la composición corporal

en la práctica cĺınica rutinaria o en sistemas de e-Salud. Para evitar estos problemas, numerosos au-
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tores han propuesto ecuaciones basadas en medidas antropométricas para una rápida estimación de

los volúmenes de ĺıquidos corporales, como la correlación de Watson et al. (1980) o la de Hume y

Weyers [207]. Sin embargo, como estas correlaciones fueron establecidas a partir de datos procedentes

de sujetos sanos, no debeŕıan aplicarse a personas con una composición corporal anormal, bajo ciertas

enfermedades o en un grupo poblacional diferente.

Todos estos factores han hecho que el análisis de la bioimpedancia sea una de las técnicas más

utilizadas para calcular la composición corporal, ya que no tiene las restricciones de los métodos de

disolución y proporciona una mayor precisión en las estimaciones que los métodos antropométricos

[206]. Gracias a la bioimpedancia es posible obtener una estimación precisa de los fluidos corporales

y de la composición corporal tanto en estados normales como en enfermedad. Además, las medidas

de bioimpedancia presentan numerosas ventajas prácticas que han favorecido su rápido desarrollo

[203,205,208]. La instrumentación es portable, relativamente barata, y las medidas pueden realizarse

de forma rápida con un mı́nimo entrenamiento del operador. Los métodos de bioimpedancia requieren

poco mantenimiento, son seguros y fáciles de realizar. Es una técnica no invasiva, requiriendo solo el

emplazamiento de electrodos en el cuerpo. Los resultados se obtienen inmediatamente, y las medidas

pueden ser repetidas tan a menudo como se desee, con una gran reproductibilidad inter-observador. El

nivel de participación de los sujetos examinados es relativamente bajo, no siendo necesario que ingieran

disoluciones de mal sabor, la toma de muestras de sangre o un tiempo de reposo excesivamente largo

como el necesario en los métodos de disolución para el equilibrio de los trazadores orales (3-4 horas).

Después de años de investigación sobre el análisis de bioimpedancia en pacientes, esta técnica ha

incrementado de forma significativa su uso cĺınico [190,209], tanto en la estimación de volúmenes cor-

porales, como en la estimación del estado nutricional. La utilidad cĺınica del análisis de la composición

corporal mediante técnicas de bioimpedancia en pacientes urémicos y respiratorios ha quedado demos-

trada en los numerosos estudios cĺınicos que se han llevado a cabo [191,192,195,198–200,210–213].

Teniendo en cuenta los condicionantes anteriores, la plataforma BASIS fue aplicada en la investiga-

ción, diseño y desarrollo de un sensor inteligente de bioimpedancia para la estimación de la composición

corporal implementado a partir de la arquitectura propuesta en la plataforma BASIS. En el primer

apartado de esta sección se describen los principios del análisis mediante bioimpedancia. El apartado

4.3.2 presenta la arquitectura del sensor inteligente de bioimpedancia propuesto. En el apartado 4.3.3

se describe la etapa de captura de señal y sensorización. El estudio empleado para la validación del
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Figura 4.8: Representación gráfica de la impedancia.

sensor se describe en el apartado 4.3.4. Finalmente, con el objeto de seleccionar el método de análisis

de bioimpedancia más adecuado para el dispositivo se ha realizado un estudio cuasi-experimental para

analizar diferentes métodos de análisis de bioimpedancia en la evaluación nutricional de un conjunto

de pacientes con insuficiencia respiratoria. Dicho estudio está descrito en el apartado 4.3.5.

4.3.1. Principios del análisis mediante bioimpedancia

La impedancia (Z) se describe como la oposición de un conductor al flujo de una corriente alterna.

Se define como la razón existente entre un voltage y la intensidad de corriente eléctrica que lo produce

(Z = V/I), como puede verse en la Figura 4.8. Esta propiedad es dependiente de la frecuencia y de

las caracteŕısticas particulares del medio por el que circula la corriente.

Un modelo simple que describe el fenómeno de conducción eléctrica a través del cuerpo humano se

representa mediante un circuito en paralelo en el cual una rama del circuito representa el camino de la

corriente a través del medio extracelular y la otra el entorno intracelular [190]. Como puede verse en la

Figura 4.9, el camino extracelular se modela mediante una resistencia (Re, resistencia extracelular) y el

camino intracelular mediante otra resistencia (Ri, resistencia intracelular) en serie con una capacidad

(Cm, capacidad de la membrana).
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Figura 4.9: Modelo de bioimpedancia simple y diagrama de Cole.

Si se representa gráficamente la parte real de la bioimpedancia frente a la parte imaginaria en

valor absoluto para diferentes valores de frecuencia, los puntos obtenidos se corresponden con un

semićırculo en el primer cuadrante cuyo centro está en el eje real, tal y como muestra la Figura

4.9. A esta representación se la suele denominar diagrama de Cole. Un modelo de bioimpedancia

más completo incluye los efectos de la variabilidad de las membranas celulares, las cuales no son

capacidades perfectas debido a sus diferentes formas, tamaño y caracteŕısticas. Esta distribución de

las capacidades provoca un desplazamiento del centro del semićırculo por debajo del eje real, el cual

puede expresarse mediante la siguiente expresión (modelo de Cole de una única dispersión):

Z = R∞ +
R0 −R∞

1 + [jωτ ]1−α
(4.8)

donde R0 es equivalente a Re, R∞ es el paralelo de las resistencias Re y Ri, τ = (Re +Ri)Cm es una

constante de tiempo relacionada con las caracteŕısticas de la membrana celular y los valores de las

resistencias, ω = 2πf , f es la frecuencia y α es un parámetro relacionado con el desplazamiento de la

curva (0 ≤ α ≤ 1).
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Un modelo más realista incluye además los efectos de los retrasos en las señales causados por los

electrodos, los cables y el hardware, que pueden modelarse mediante un retraso en fase (Td), el cual

se incrementa de forma lineal con la frecuencia (modelo de Cole extendido):

Z ′ = Z · e−jωTd (4.9)

4.3.2. Arquitectura del sensor inteligente de bioimpedancia

El sensor inteligente de bioimpedancia investigado y desarrollado es un dispositivo de sensorización

portable capaz de realizar medidas de bioimpedancia en múltiples frecuencias configurables, procesar

los datos para obtener el módulo y la fase de la bioimpedancia (o parte real e imaginaria de la

bioimpedancia) en cada una de las frecuencias y transmitir de forma inalámbrica los resultados del

procesado. Para ello el dispositivo debe estar en contacto con el medio biológico a medir (puede ser

una sección corporal, pero también un tejido o un ĺıquido con sustancias biológicas) mediante una

serie de electrodos. A través de estos electrodos el dispositivo inyecta corriente eléctrica dentro del

medio biológico en las diferentes frecuencias y mide la tensión producida por la circulación de dicha

corriente.

La arquitectura hardware/software del sensor inteligente de bioimpedancia está basada en la in-

fraestructura propuesta por la plataforma BASIS, ampliada con nuevas funcionalidades y descrita en

este caso en forma de subsistemas. La Figura 4.10 muestra una representación esquemática de los

subsistemas del sensor.

1. Subsistema de sensorización: El cual engloba el hardware necesario para realizar las medidas

de bioimpedancia. Dicho subsistema genera una corriente alterna de amplitud conocida para ser

inyectada en el cuerpo humano a través de dos electrodos (electrodos distales). Por medio de

otros dos electrodos situados en el camino de la corriente (electrodos proximales) el subsistema

de sensorización realiza una medida de la tensión generada por la circulación de la corriente

en el medio biológico a medir, el cual puede ser una sección corporal (un brazo, una pierna, el

tronco, un brazo + el tronco + una pierna, o cualquier otra parte del cuerpo), aunque también

puede ser un órgano o un tejido, e incluso un ĺıquido con sustancias biológicas en suspensión. El
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Figura 4.10: Arquitectura del sensor inteligente de bioimpedancia.

subsistema de sensorización opera con estas señales para generar otras cuyo posterior procesado

permite una estimación del módulo y la fase de la impedancia.

2. Subsistema de procesado: Integra los elementos hardware, software y firmware del sensor

inteligente de bioimpedancia que se aplican en el procesado de estimación del módulo y la fase

de la bioimpedancia en cada una de las frecuencias. Las frecuencias pueden ser configuradas de

forma remota mediante el env́ıo de un comando. El subsistema de procesado también se encarga

de la correcta activación y configuración de los diferentes módulos del subsistema de sensorización

cada vez que se realice una nueva medida de bioimpedancia. Se reduce aśı el consumo de enerǵıa

del sensor inteligente de bioimpedancia, derivando los diferentes módulos del subsistema de

sensorización a modos de operación de bajo consumo cuando éstos no sean necesarios. Además,

cada medida supone una secuencia de operaciones en el subsistema de sensorización, las cuales

son gestionadas por el subsistema de procesado. Las medidas de bioimpedancia pueden activarse

de forma local en el sensor inteligente de bioimpedancia mediante un pulsador, también pueden

activarse de forma remota mediante el env́ıo de un comando, e incluso pueden configurarse (de

forma remota mediante comandos) un conjunto de instantes temporales en los cuales las medidas

serán realizadas.

3. Subsistema de comunicaciones: Comprende los elementos hardware, software y firmware que
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se encargan del desarrollo de las comunicaciones inalámbricas del sensor inteligente de bioim-

pedancia. Las comunicaciones son bidireccionales para permitir, en un sentido, el env́ıo de los

resultados del subsistema de procesado, y, en el otro sentido, la configuración remota del sensor

inteligente mediante el env́ıo de comandos.

4. Subsistema de almacenamiento de datos: Se encarga del correcto almacenamiento de los

datos empleados por el sensor inteligente de bioimpedancia (valores medidos, variables auxiliares,

resultados del procesado, configuraciones, etc.).

5. Subsistema de temporización: El cual se ocupa del mantenimiento de un sistema de tempo-

rización en tiempo real y de la asignación a cada medida del instante temporal en el que éstas

fueron realizadas para su registro y posterior seguimiento. Dicho subsistema se encarga además

de avisar al subsistema de procesado de los instantes para la realización de operaciones cuya

temporización ha sido preconfigurada.

6. Subsistema de enerǵıa: Proporciona las tensiones de alimentación necesarias para el correcto

funcionamiento del resto de subsistemas.

4.3.3. Arquitectura del subsistema de sensorización

El subsistema de sensorización es el resultado de una novedosa transformación del esquema de

detección genérico de señales en cuadratura. Sin embargo, el desarrollo presentado incorpora nuevos

módulos, funcionalidades y esquemas de interconexión que hacen que dicho esquema sea algo total-

mente novedoso. En primer lugar, el esquema empleado utiliza un único multiplicador, lo cual permite

reducir costes respecto de otros sistemas basados en un esquema de detección genérico de señales en

cuadratura, evitando además errores derivados de posibles diferencias entre componentes. Otra nove-

dad es un multiplexor interno que permite reutilizar el hardware en un esquema de medida del módulo

de la bioimpedancia y su seguimiento con una determinada frecuencia de muestreo, y un multiplexor

externo para la medida en diferentes secciones del medio biológico a medir. Una señal global se encarga

de la activación de los módulos para evitar que éstos consuman enerǵıa cuando no se está realizando

una medida de bioimpedancia.

El subsistema de sensorización se descompone en los siguientes módulos funcionales, como muestra
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Figura 4.11: Arquitectura del subsistema de sensorización.
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la Figura 4.11:

1. Módulo de generación de señal de inyección (M1): Este módulo genera una señal (S1) de

tensión senoidal de amplitud fija (A1). La frecuencia (f1) de la señal (S1) puede ser configurada en

tiempo real para realizar el barrido en frecuencia de medidas de bioimpedancia. Las frecuencias

de dicho barrido pueden ser configuradas de forma remota mediante un comando para que tomen

cualquier valor comprendido entre 1 kHz y 5 MHz, aunque dependiendo de la aplicación dicho

rango puede ser ampliado tanto a bajas como a altas frecuencias. El número de frecuencias del

barrido de medidas de bioimpedancia también es por lo tanto un parámetro configurable. Cabe

también la posibilidad de analizar una única frecuencia.

2. Módulo de amplificación de señal de inyección (M2): Amplificador de ganancia (A2)

aplicado sobre la señal (S1) para generar la señal (S2). La función de este módulo es desacoplar

al módulo (M1) de la etapa de inyección de corriente, adaptando además los niveles de tensión

de la señal senoidal para que sean adecuados en la entrada del módulo (M3).

3. Módulo de conversión tensión-corriente (M3): Amplificador de transconductancia que con-

vierte la señal de tensión a la salida del módulo de amplificación de señal de inyección (S2) en

una señal de corriente (S3) con la misma frecuencia (f1), la cual será inyectada en la sección

corporal, tejido o medio biológico sobre el que se realizará la medida de bioimpedancia. La am-

plitud (AI) de la intensidad de corriente inyectada tiene un valor constante, prefijado para que

la corriente inyectada cumpla con las normativas de seguridad internacionales. Además, dicha

amplitud de corriente es independiente de la impedancia del medio biológico, la impedancia de

los electrodos y la frecuencia en la que se realiza la medida. Dos electrodos (electrodos distales)

inyectan la corriente generada en el medio biológico a analizar. El apartado asociado al módulo

de acoplamiento (M12) describe con mayor profundidad las caracteŕısticas de estos electrodos.

4. Módulo de detección de señal (M4): La circulación de la señal de corriente (S3) sobre

el medio biológico genera una señal de tensión (SB) en una sección de dicho medio situada

entre otros dos electrodos (electrodos proximales). La frecuencia de dicha señal será la misma

que la de (S1), pero la amplitud (AB) de la tensión producida y el desfase (ΦB) respecto de

la señal (S1) dependerán de las caracteŕısticas del medio. El módulo (M4) es un amplificador

de instrumentación que amplifica con una ganancia (A4) la tensión detectada a través de los
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electrodos proximales, generando la señal (S4). La impedancia de entrada del amplificador de

instrumentación es muy elevada para que la cáıda de tensión en los electrodos proximales pueda

considerarse despreciable y obtener aśı una medida real de la tensión en la sección del medio

biológico a medir.

5. Módulo de generación de señal de interna (M5): La función de este módulo es generar

una señal interna de tensión senoidal (S5) con el mismo valor de amplitud (A1) y con la misma

frecuencia (f1) que la señal (S1), pero con una diferencia de fase (Φ5) respecto de ella configurable

en tiempo real. El desfase de la señal (Φ5) alterna sus valores de 0o a 90o para la medida de

las señales en fase y cuadratura, lo que permite a su vez calcular el módulo y la fase de la

bioimpedancia [214]. El subsistema de procesado se encargará de configurar esta transición en

la fase, esperando el tiempo necesario para que las señales se estabilicen antes de que la medida

sea realizada.

6. Módulo de amplificación de la señal interna (M6): Amplificador de ganancia (A6) aplicado

sobre la señal (S5) para generar la señal (S6). La función de este módulo es desacoplar al módulo

(M5) del resto del subsistema de sensorización, adaptando además la tensión de la señal senoidal

a niveles más adecuados.

7. Módulo de selección (M7): Multiplexor cuya salida (S7) puede configurarse para que se co-

rresponda con la señal (S6) en la posición A para la detección de señales en cuadratura o la señal

(S4) en la posición B para la medida del módulo de la impedancia.

8. Módulo multiplicador (M8): Este módulo genera la señal (S8) como resultado de la multipli-

cación de la señal (S4) y la señal (S7). La señal (S8) resultante estará formada por la suma de

una señal senoidal con frecuencia (2 · f1) y un nivel de continua dependiente del desfase entre

ambas señales y sus amplitudes. Los valores de continua de la señal, en fase y en cuadratura,

permiten calcular el módulo y la fase de la impedancia mediante un proceso de demodulación

coherente [214].

9. Módulo de filtrado (M9): Este módulo genera la señal (S9) como resultado de un filtrado paso

de baja de la señal (S8) que elimina la componente senoidal de frecuencia (2 · f1). La frecuencia

de corte del filtro es lo suficientemente baja como para mantener el rizado en la señal por debajo

del 1% respecto del nivel de continua en todas las frecuencias de operación.
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Figura 4.12: Esquema para la medida en múltiples secciones corporales.

10. Módulo de conversión Analógico-Digital (M10): Este módulo es el encargado de convertir

la señal analógica (S9) en señales digitales con las que pueda operar el subsistema de procesado.

11. Módulo de multiplexado (M11): Este módulo, cuando es implementado, permite realizar

medidas en diferentes secciones corporales de forma automática. Para ello se situarán electrodos

en las diferentes secciones corporales a medir, tanto para la inyección de corriente como en la

detección de tensión. Como muestra la Figura 4.12, este módulo se encargará de conducir la

señal de corriente (S3) hasta los electrodos de inyección y derivar (S4) desde los electrodos de

detección adecuados.

12. Módulo de acoplamiento (M12): El cual lo forman los electrodos del sistema de sensorización,

tanto para inyección de corriente (electrodos distales) como para detección de tensión (electro-

dos proximales) y los cables que unen dichos electrodos con el módulo de multiplexado (M11).

Normalmente el módulo (M12) estará dispuesto de forma externa al resto de módulos del sensor

inteligente de bioimpedancia, los cuales se encontrarán integrados junto al resto de subsistemas

dentro de una misma carcasa. Los cables estarán unidos al módulo (M11) de forma permanente

o a través de uno o varios conectores en la carcasa. La longitud de los cables podrá adaptarse a

la aplicación concreta del sensor. Además, estarán apantallados para proteger la medida frente
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a interferencias externas. Los electrodos podrán tener múltiples formas y tamaños. Podrán ser

electrodos secos o húmedos, y podrán disponer o no de medios adhesivos para la fijación de los

mismos, dependiendo del tipo de aplicación. La técnica de medida empleada, con una corriente

inyectada de amplitud independiente de la impedancia de los electrodos, y un amplificador de

instrumentación que anula los efectos de la impedancia en los electrodos de detección, permite

que el sistema sea independiente de las caracteŕısticas de los electrodos. Las únicas restricciones

a considerar son una impedancia del contacto entre el electrodo y el medio biológico lo sufi-

cientemente baja como para que la tensión generada por la corriente inyectada esté dentro del

rango de funcionamiento del dispositivo, y que sus dimensiones sean tales que la densidad de

corriente esté por debajo de 1 mA/cm2 (para aplicaciones no realizadas in-vivo esta densidad

puede ser mayor). Las conexiones de los cables con los electrodos podrán ser fijas o a través de

conectores o pinzas metálicas, dependiendo de la aplicación. Para medidas in-vivo los cables y

electrodos pueden también estar dispuestos sobre una prenda o indumentaria, o formar parte

de ella (electrotextiles), la cual se ajustará sobre la sección corporal a medir. En este caso, la

carcasa del sensor inteligente estaŕıa integrada en la misma prenda o estaŕıa preparada para ser

acoplada a la misma, conformando aśı un dispositivo portable. Finalmente, otra posibilidad es

que los electrodos formen parte integrante de la propia carcasa del sensor inteligente. Además

de la configuración de cuatro electrodos mencionada (dos electrodos de inyección de corriente y

dos electrodos de detección de tensión), también son posibles otras configuraciones con tres o

dos electrodos, en las que uno o los dos electrodos de inyección coinciden con uno o los dos elec-

trodos de detección. En estas otras configuraciones, sin embargo, la impedancia de los electrodos

afectará a la impedancia medida.

4.3.4. Estudio de validación del sensor inteligente de bioimpedancia

Para la validación de la etapa de instrumentación del sensor inteligente se ha diseñado un patrón

circuital que permite emular diferentes valores de bioimpedancia en un rango af́ın a los que se ob-

tendŕıan en medidas de bioimpedancia reales sobre personas con diferentes caracteŕısticas corporales.

Dicho rango de valores fue establecido a partir de un estudio preliminar sobre pacientes en hemodiálisis

y sujetos sanos. El empleo de dicho patrón, con resistencias y condensadores de parámetros conocidos,

es necesario para evaluar la precisión en las estimaciones, ya que los valores de bioimpedancia reales

98



4.3. SENSOR INTELIGENTE PARA LA ESTIMACIÓN DE LA COMPOSICIÓN CORPORAL

Figura 4.13: Patrón circuital empleado en la validación de la etapa de sensorización.

no pueden ser conocidos a priori. La Figura 4.13 muestra un esquemático del patrón circuital. Los

conectores permiten la configuración de las resistencias y los condensadores en diferentes esquemas en

serie y paralelo para modelar el comportamiento en frecuencia de la bioimpedancia. De forma anaĺıtica

es posible calcular el valor de la parte real e imaginaria de la impedancia configurada en el patrón

circuital para su comparación con los resultados experimentales obtenidos por el sensor inteligente de

bioimpedancia. Se considerará que el sensor inteligente de bioimpedancia funciona de forma correc-

ta según las especificaciones de diseño si el error en las estimaciones está por debajo del 1% en las

frecuencias y configuraciones consideradas para el estudio de validación.

Como los valores de bioimpedancia pueden estar afectados por retrasos en las señales causados por

los electrodos, los cables y el hardware, se empleó el modelo descrito en la ecuación 4.11 para tener

en cuenta estas perturbaciones. El valor del retraso de fase Td fue aproximado mediante un algoritmo

recursivo que minimizaba el error cuadrático medio entre los valores de bioimpedancia medidos y los

valores de bioimpedancia esperados de acuerdo al patrón circuital.
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4.3.5. Estudio de los métodos de estimación de la composición corporal

Con el objeto de seleccionar el método de análisis de bioimpedancia más adecuado para su im-

plementación en el módulo de análisis y decisión se ha realizado un estudio cuasi-experimental para

analizar diferentes métodos de análisis de bioimpedancia en la evaluación nutricional de un conjun-

to de pacientes con insuficiencia respiratoria, el cual ha sido realizado de forma comparativa en dos

niveles: en un primer nivel se compararon los métodos de análisis de bioimpedancia más comunes (SF-

BIA, BIS, BIVA; ver Anexo A) y en un segundo nivel se analizan las caracteŕısticas de una pequeña

muestra representativa de tres grupos diferentes de sujetos. Para analizar las prestaciones y valorar

la aplicabilidad de modelos de estimación corporal basados en SFBIA se utilizó un dispositivo comer-

cial de bioimpedancia monofrecuencia (Bodystat de Bodystat Limited, Isla de Man). Para analizar

las prestaciones y valorar la aplicabilidad de modelos de estimación corporal complejos basados en la

técnica de BIS se utilizó un dispositivo comercial de bioimpedancia multifrecuencia (BCM de Fresenius

Medical Care, Alemania). Para analizar las prestaciones y valorar la aplicabilidad del método BIVA

se emplearon los valores de impedancia complejos obtenidos por el dispositivo BCM de Fresenius en

la frecuencia de 50 kHz, los cuales fueron normalizados por la altura de los sujetos. Las medidas de

bioimpedancia fueron realizadas sobre tres grupos de voluntarios, los cuales aceptaron participar en

el estudio tras ser debidamente informados.

1. Grupo I: Un grupo de sujetos sanos (5 hombres y 1 mujer, 25 medidas de bioimpedancia), para

contrastar los resultados con respecto a una muestra de sujetos sanos.

2. Grupo II: Un grupo de pacientes diagnosticados con enfermedad pulmonar obstructiva crónica

(EPOC) (3 hombres y 3 mujeres, 21 medidas de bioimpedancia) en rehabilitación respiratoria,

debido a la alta incidencia de esta patoloǵıa en la unidad de rehabilitación.

3. Grupo III: Un grupo de pacientes hospitalizados con insuficiencia respiratoria (9 hombres y 1

mujer, 20 medidas de bioimpedancia).

La Tabla 4.4 muestra algunas de las caracteŕısticas de los sujetos del estudio:

Mediante los métodos de análisis de bioimpedancia se estimaron un conjunto de parámetros de

composición corporal [195]. La Figura 4.14 muestra una representación esquemática del modelo de
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Tabla 4.4: Caracteŕısticas de los voluntarios en el análisis de métodos de bioimpedancia

Max/Medio/Min Grupo I Grupo II Grupo III

Edad (años) 59/39/30 65/60/52 71/60/30

Peso (kg) 102/88/50 99/69/48 144/80/59

Altura (cm) 182/175/146 182/161/142 180/165/150

Figura 4.14: Modelo de composición corporal.

composición corporal con los parámetros considerados.

Agua extracelular (ECW, del inglés Extra-Cellular Water)

Formada por el agua del compartimento extracelular.

Un valor alto o un incremento en su valor pueden indicar retención de ĺıquidos extracelulares

(edema).

Un valor bajo o un decremento en su valor pueden indicar pérdida de ĺıquidos extracelulares

(poliuria).

Agua intracelular (ICW, del inglés Intra-Cellular Water)
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Formada por el agua del compartimento intracelular.

Agua corporal total (TBW, del inglés Total Body Water)

Formada por la suma del agua intracelular y extracelular.

Un valor alto puede indicar una alta masa muscular pero también retención de ĺıquidos (edema).

Un valor bajo puede indicar una baja masa muscular aunque también puede estar relacionado

con un estado de deshidratación.

Masa libre de grasa (FFM, del inglés Fat-Free Mass)

Todo lo que no es grasa corporal.

Un valor bajo es común en personas mayores y enfermos crónicos.

Masa grasa (FM, Fat mass)

Su porcentaje puede ser un indicador de las reservas de grasa del paciente.

Un valor elevado está relacionado con la obesidad y la acumulación de grasa en órganos y tejidos

internos.

El protocolo empleado para la realización de las medidas fue el siguiente:

1. Previamente al comienzo de la medida, se asignó una tarjeta inteligente del dispositivo BCM

a cada paciente, en la que se inclúıan: nombre y apellidos, edad (fecha de nacimiento) y sexo.

Asimismo, se recogieron el peso, la altura, el peŕımetro de la cintura y el peŕımetro de la cadera.

2. Esos mismos datos fueron incluidos en un informe en papel reservado para incluir los resultados

del Bodystat.

3. El paciente se colocó decúbito supino, manteniendo esa posición durante diez minutos.
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4. Se limpió la zona con alcohol antes de aplicar los electrodos (muy importante para asegurar que

el contacto electrodo/piel sea igual en todos los pacientes).

5. Se colocaron electrodos de medida de bioimpedancia en muñeca y tobillo del mismo lado: MANO

(electrodo distal: se situó en el dorso de la mano, por detrás de los nudillos; electrodo proximal:

se situó en el dorso de la mano, encima de la ĺınea imaginaria de la muñeca). PIE (electrodo

distal: se situó en el empeine del pie, por encima de los nudillos; electrodo proximal: se situó en

el empeine del pie, encima de la ĺınea imaginaria del tobillo).

6. Se esperaron 5 minutos y se conectó el dispositivo Bodystat. Los cables no deb́ıan estar entrela-

zados, ni tocar el suelo, objetos metálicos o personas.

7. Se realizó la medida, apuntando los resultados en el informe en papel.

8. Se repitieron los pasos 6 y 7, pero con el dispositivo BCM. Los resultados se almacenaron de

forma automática en las tarjetas inteligentes.
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4.4. Sensor inteligente para la monitorización del ritmo respiratorio

Enfermedades respiratorias como la EPOC, representan un grave problema de salud público [215].

La EPOC se cuantificó como la sexta causa de muerte en 1990 y se prevé que sea la cuarta en

2030 [215,216]. Aunque la tasa respiratoria es un signo vital de especial importancia para la monitori-

zacion y seguimiento de las enfermedades respiratorias, especialmente para pacientes cŕıticos, el ritmo

respiratorio se considera todav́ıa el signo vital más abandonado [217]. Sin embargo, puede ser un ı́ndi-

ce indicativo del estado de salud en numerosas condiciones patológicas de enfermedades respiratorias,

como la EPOC o la apnea del sueño, pero también en desórdenes metabólicos y cardiovasculares [218].

La espirometŕıa es la técnica comúnmente empleada para la monitorización del ritmo respirato-

rio [219], sin embargo, representa una experiencia incómoda para el sujeto que perturba su respiración

natural, y por tanto no es apropiada para aplicaciones a largo plazo. Otros métodos propuestos para

la monitorización continua están basados en sensores como micrófonos, sensores de presión integrados

en la ropa [220], sensores piezorresistivos [221], sensores inductivos [222,223] o de acoplamiento capa-

citivo [224]. Sin embargo, muchos de los desarrollos propuestos tienen la desventaja de requerir de un

emplazamiento especial del sensor, muchas veces incómodo para el sujeto, o requieren de un procesado

especial que repercute de forma perjudicial en la autonomı́a de las bateŕıas [225].

El sensorización capacitiva permite integrar el sistema de sensorización en una prenda que puede

ser llevada cómodamente por el sujeto monitorizado [217]. Esta técnica está basada en la medida de la

capacidad existente entre dos laminas metálicas (electrodos), junto al tejido torácico que actúa como

material dieléctrico. Los cambios mecánicos producidos por la respiración causan variaciones en la

capacidad, que puede ser correlacionada con patrones del ritmo respiratorio [217,226–228].

Teniendo en cuenta los condicionantes anteriores, la plataforma BASIS fue aplicada en la investi-

gación, diseño y desarrollo de un sensor inteligente capacitivo para la monitorización no obstructiva

del ritmo respiratorio. La sección 4.4.1 presenta la arquitectura del sensor inteligente. En el apartado

4.4.2 se describen los principios de la sensorización capacitiva. El apartado 4.4.3 presenta el esquema

de la etapa de captura de señal. Finalmente, en el apartado 4.4.4 se describe el algoritmo empleado

en la estimación del ritmo respiratorio a partir de la información capacitiva capturada.
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4.4.1. Arquitectura del sistema de monitorización del ritmo respiratorio

De acuerdo con el paradigma propuesto en BASIS, el dispositivo de sensorización es un sensor

capacitivo inteligente, el cual realiza la captura y primer procesado de la información sensorial para la

monitorización en tiempo real de la tasa respiratoria. El sensor inteligente ha sido concebido para ser

integrado en una prenda elástica ajustable al pecho del usuario. En la particularización de la plataforma

BASIS sobre el sensor capacitivo, el diseño del dispositivo comprende los siguientes elementos:

1. Dispositivo sensor: Está formado por el sistema de electrodos, un oscilador LC y la etapa de

acondicionamiento de señal.

2. Unidad de Procesado: Se ha empleado un microcontrolador PIC32 MX440F256 de Microchip

con objeto del procesado de los datos, que pueden almacenarse en una memoria interna o ser

enviados inalámbricamente en tiempo real al DAD.

3. Módulo de Comunicaciones: El módulo Bluetooth HC-06 de Wavesen ha sido el elegido para

implementar las comunicaciones.

4.4.2. Sensorización capacitiva

Durante la respiración, los cambios en el volumen de los pulmones y el correspondiente movimiento

del diafragma dan lugar a la expansión-contracción del torso y el abdomen. El cuerpo humano está com-

puesta principalmente por una solución electroĺıtica de agua (permitividad relativa, ǫr = 80) [217]. El

aire (ǫr = 1) que fluye dentro y fuera del cuerpo, cambia también la permitividad del torso.

En el sistema propuesto y como puede verse en la Figura 4.15, los electrodos metálicos están

dispuestos enfrentados de forma opuesta en el torso del sujeto, sin estar en contacto directo con él.

Están integrados en una prenda elástica que se coloca sobre el tórax, de forma que la capacidad que

se crea puede aproximarse a la siguiente expresión:

Cbody = ǫrǫ0
A

D
(4.10)
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Figura 4.15: Sistema de electrodos y etapa de captura de la señal.

donde ǫ0 es la permitividad del vaćıo, ǫr es la permitividad relativa global del tórax, A es el área de

los electrodos y D es la distancia entre los electrodos. La capacidad resultante estará afectada por los

cambios en el volumen y la permitividad del tórax, de modo que en el instante de volumen pulmonar

máximo, la capacidad es mı́nima y el instante de volumen pulmonar mı́nimo corresponde a la máxima

capacidad.

4.4.3. Etapa de captura de señal

La capacidad creada puede ser medida con precisión por medio de un oscilador LC. Los osciladores

LC son circuitos formados por una inductancia y un condensador en paralelo (circuito tanque LC).

Su funcionamiento está basado en el intercambio de enerǵıa entre el condensador, el cual almacena

enerǵıa en forma de carga eléctrica, y la inductancia, en forma de campo magnético. El esquema de

la etapa de captura también puede verse en la Figura 4.15.

Este tipo de osciladores pueden generar una onda senoidal mediante amplificación y retroalimenta-

ción. Su elemento activo es, normalmente, un transistor único, un FET, un bipolar o un operacional.

Para el diseño del dispositivo se ha decidido utilizar la configuración en base común del oscilador

de Colpitts, dadas sus caracteŕısticas de robustez. En este tipo de oscilador la variación de capacidad
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provoca una variación en la frecuencia de oscilación (fo) ya que dicha frecuencia depende directamente

de la inductancia y la capacidad según la siguiente expresión:

fo =
1

2π
√

L C1C2
C1+C2

(4.11)

Los electrodos del sistema de sensorización quedan en paralelo con la capacidad C1, de valor mucho

menor que la capacidad corporal, de modo que el efecto de C1 puede despreciarse frente a la capacidad

corporal. El valor de la capacidad C2 en cambio tiene un valor mayor y se emplea para ajustar el rango

de oscilación. La frecuencia de oscilación fo será el resultado de la ecuación anterior, sustituyendo la

capacidad C1 por la capacidad corporal. Los electrodos están unidos al oscilador por medio de cables

coaxiales, cuya malla se fija al mismo potencial que la salida del oscilador a través de un amplificador

operacional en la configuración de seguidor de tensión.

Finalmente, un operacional en la configuración de comparador convierte la onda senoidal de entrada

en una onda cuadrada limitada en amplitud. La unidad de procesado cuenta el número de flancos de

subida de la señal durante un periodo de tiempo, y a partir de estos datos, establece la frecuencia de

oscilación instantánea del sensor capacitivo.

4.4.4. Módulo de procesado para la estimación del ritmo respiratorio

En este apartado se describe el procedimiento empleado para la estimación del ritmo respiratorio

(número total de ciclos de respiración por minuto), el cual es ejecutado en el módulo de procesado

correspondiente dentro de la unidad de procesado del sensor inteligente capacitivo. En este módulo

de procesado las muestras de información se corresponden con una variable que representa el ritmo

respiratorio estimado durante un periodo de tiempo configurable. La frecuencia de muestreo también

es configurable y no necesariamente corresponde con el periodo de estimación del ritmo respiratorio.

El ritmo respiratorio se obtiene a partir de la frecuencia de oscilación instantánea de la etapa de

captura de señal por medio de un algoritmo de cuatro etapas. En la primera etapa la señal relacionada

con la frecuencia de oscilación instantánea es filtrada mediante un filtro paso de baja Butterworth de

orden 4 y frecuencia de corte 4 Hz. En la segunda etapa se fijan los instantes temporales correspon-
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dientes a los valores máximos y mı́nimos de la señal filtrada. En la tercera etapa se fijan los tiempos de

inspiración y expiración instantáneos teniendo en cuenta que el instante de máximo volumen pulmonar

corresponde con un máximo en la frecuencia de oscilación y el instante de mı́nimo volumen pulmonar

corresponde con un mı́nimo en la frecuencia de oscilación. En la cuarta etapa, el ritmo respiratorio

instantáneo se determina como el inverso del ciclo respiratorio completo (tiempo de inspiración y

tiempo de expiración), pero promediado durante un periodo de tiempo configurable.
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5.1. RESULTADOS DE VALIDACIÓN DEL PROCEDIMIENTO DE PROGRAMACIÓN
REMOTA

En este caṕıtulo se presentan los resultados experimentales obtenidos con la implementación de la

plataforma y los diferentes sensores inteligentes. En primer lugar se muestran los resultados relacio-

nados con el procedimiento de programación remota y las comunicaciones de la plataforma BASIS.

Después se presentan los resultados experimentales obtenidos con las implementaciones de los cuatro

sensores inteligentes desarrollados (sensor inteligente para la detección de cáıdas, la monitorización

de las actividades cotidianas y la estimación del gasto metabólico, la estimación de la composición

corporal y la medida no obstructiva del ritmo respiratorio). Los resultados que se presentan tienen

una doble función, por un lado poner de manifiesto la validación de los propios dispositivos sensores

y los algoritmos de detección, clasificación y estimación propuestos, pero por otro lado su función es

también validar la propia plataforma BASIS para el desarrollo de sensores biomédicos inteligentes.

5.1. Resultados de validación del procedimiento de programación

remota

En esta sección se muestran los resultados de validación del procedimiento de programación remota

de la plataforma BASIS. Dicha validación ha sido realizada sobre un prototipo de sensor inteligente

de ECG realizado a partir de la plataforma BASIS. En la implementación del dispositivo se empleó el

microcontrolador PIC18F2431 de Microchip como unidad de procesado y el transceptor CC2430 de

Chipcom como módulo de comunicaciones. La etapa de captura de señal fue implementada en la

rutina de interrupción del microcontrolador para simular la recepción ćıclica de los datos de una señal

de ECG con una frecuencia de muestreo de 500 Hz. Para dicho sensor se implementó un módulo de

procesado para la detección del pulso cardiaco, el cual es un parámetro importante en la detección de

taquicardia, bradicardia y fibrilación, y un módulo de procesado para la estimación de la duración del

intervalo PQ, el cual es de relevancia en defectos de conducción auriculo-ventricular, en la detección

de bloqueos atrioventriculares o bloqueos de las ramas del haz de His [61]. Ambos módulos estaban

configurados para transmitir datos de forma continua con una frecuencia de muestreo de 1 segundo.

La validación del procedimiento de programación remota fue realizada mediante un experimento

compuesto por los siguientes pasos:

1. Env́ıo inalámbrico del módulo de procesado para la estimación del pulso cardiaco. Dichos datos
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Figura 5.1: Captura de pantalla de la interfaz empleada en el experimento de programación remota.

fueron enviados al sensor mediante un comando de programación.

2. Recepción de las muestras de información del ritmo cardiaco.

3. Env́ıo inalámbrico del módulo de procesado para la estimación de la duración del intervalo PQ.

4. Recepción de las muestras de información del ritmo cardiaco y la estimación de la duración del

intervalo PQ.

5. Env́ıo inalámbrico de un comando para eliminar el módulo de procesado para la estimación del

pulso cardiaco.

6. Recepción de las muestras de información correspondientes a la duración del intervalo PQ.
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El código de los módulos de procesado fue compilado empleando el software MPLAB IDE v8.60

de Microchip, ocupando cerca de 400 octetos en el caso del módulo de procesado para la estimación

del pulso cardiaco y cerca de 1 Kocteto en el caso del módulo de procesado para la estimación de

la duración del intervalo PQ. Los comandos de programación fueron enviados desde una aplicación

implementada en MATLAB, la cual era ejecutada en un ordenador portátil. Éste a su vez estaba

conectado a un módulo de evaluación del transceptor CC2430 de Chipcom (CC2430DK) para emular

el funcionamiento del transceptor en el lado del DAD. El sensor estaba situado a 3 metros de distancia

del módulo de evaluación. Los eventos de env́ıo de comandos fueron iniciados de forma manual a través

de la interfaz del programa MATLAB. La recepción de datos pod́ıa visualizarse a través de la misma

interfaz. Para la medida de la duración de los intervalos temporales empleados en la actualización

se empleó un cronómetro. La Figura 5.1 muestra una captura de pantalla de la interfaz empleada

justo antes de enviar el comando de eliminación del módulo de procesado para la estimación del pulso

cardiaco. En la figura pueden verse los botones empleados para el env́ıo de los diferentes comandos,

un botón para salir de la aplicación y los datos recibidos desde el sensor, tanto los correspondientes

al ritmo respiratorio (70 pulsos por minuto) como los correspondientes a la duración del intervalo

PQ (0.16 segundos). Los valores transmitidos fueron siempre los mismos porque la señal de ECG

procesada repet́ıa la misma forma de onda en cada pulso, de modo que los algoritmos proporcionaban

siempre los mismos resultados. Hay que destacar que el proceso a evaluar no era el procedimiento de

monitorización cardiaca, sino el proceso de actualización remota del software.

La Figura 5.2 muestra un cronograma de los tiempos de actualización de los módulos de procesado

durante la realización del experimento. Estos tiempos de actualización son comparables o incluso

mejores que otros obtenidos por otros autores con códigos de tamaño similares y mayores recursos

en los dispositivos [42, 229], incluyendo WSNs genéricas [63]. Los resultados obtenidos muestran la

fiabilidad de la plataforma propuesta y el método de actualización remota para sensores biomédicos

inteligentes.
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Figura 5.2: Cronograma de los experimentos de validación del procedimiento de programación remota.
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5.2. Resultados de las comunicaciones en BASIS

En esta sección se presentan los resultados obtenidos en el análisis de las comunicaciones de la pla-

taforma BASIS. En el apartado 5.2.1 se analizan las prestaciones del protocolo MCSD. En el apartado

5.2.2 se presentan los resultados obtenidos en la caracterización experimental de las antenas diseñadas

para la plataforma BASIS. En un primer subapartado se presentan los resultados de simulación de

las antenas diseñadas. Un segundo subapartado presenta los resultados experimentales de las ante-

nas en una configuración de medida pasiva. Los dos subapartados siguientes muestran los resultados

obtenidos en las medidas en laboratorio sin la presencia del cuerpo humano y bajo la influencia del

cuerpo humano. Un último subapartado describe los resultados de la caracterización experimental

de las antenas en una cámara anecoica. Finalmente, en el apartado 5.2.3 se presentan los resultados

experimentales obtenidos con el transmisor diseñado para evaluar las comunicaciones intracorporales

como alternativa en el enlace de comunicaciones.

5.2.1. Análisis de prestaciones del protocolo MCSD

En este apartado se analizan las prestaciones del protocolo de comunicaciones de la plataforma

BASIS. Dicho análisis ha sido realizado desde diversos puntos de vista (consumo de enerǵıa, duración

de la bateŕıa, retraso temporal en el env́ıo de los datos, tasa de transmisión, escalabilidad). Las

prestaciones de consumo y de retraso temporal del protocolo de comunicaciones fueron comparadas

con diversos estándares inalámbricos de comunicaciones y otros protocolos propuestos recientemente.

Para poder efectuar dicho análisis se realizaron una serie de experimentos sobre un prototipo del

sensor inteligente para la detección de cáıdas. Dicho sensor se situó en la espalda de un volunta-

rio, estando éste a su vez a tres metros del DAD. La Figura 5.3 muestra un esquema del montaje

experimental empleado. El consumo de enerǵıa fue medido de forma experimental empleando una

configuración equivalente a la propuesta en [230]. De acuerdo con esta configuración, en el camino de

salida de la corriente desde la bateŕıa se situó una resistencia de 10 ohmios con una precisión del 1%.

Con un osciloscopio MSO6032A de Agilent se registró la cáıda de tensión en bornas de la resistencia,

lo que permit́ıa establecer la corriente instantánea consumida por el dispositivo.

Para calcular la potencia hay que tener en cuenta que el sensor fue alimentado con una bateŕıa
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Figura 5.3: Montaje experimental de los experimentos para el análisis de prestaciones del protocolo
MCSD.

de 3V. Para minimizar el consumo de enerǵıa, el transceptor entraba en un modo de bajo consumo

cuando no teńıa que enviar o recibir datos. Los temporizadores internos del transceptor permit́ıan

despertarlo en los momentos necesarios de acuerdo a la sincronización establecida para la Megatrama.

Además, la unidad de procesado entraba también en un modo de bajo consumo cuando finalizaba la

captura y el procesado de los datos en cada instante de muestreo, despertándose de nuevo con otro

temporizador interno que gestionaba la frecuencia de muestreo de las aceleraciones (40 muestras por

segundo).

Se utilizó el mismo esquema de Megatrama en todos los experimentos (64 intervalos temporales

para una duración de la Megatrama de 500 ms, reservando el intervalo temporal número 17 de la

Megatrama para las transmisiones del sensor inteligente). Se analizaron a su vez los dos modos de

funcionamiento del protocolo: transmisión continua de datos y transmisión basada en eventos. En el

modo de transmisión continua el dispositivo generaba 40 muestras por segundo y 3 octetos por muestra,

un octeto por eje). En el modo de transmisión basado en eventos cada alarma inclúıa 85 muestras de

aceleración previa al impacto detectado y 85 muestras posteriores al evento de impacto (1 octeto por

eje, 3 octetos por muestra, 40 muestras por segundo, 510 octetos en total para aproximadamente 4

segundos de datos de aceleración).
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Figura 5.4: Consumo experimental de corriente en tiempo real (a), y únicamente cuando se detecta
un impacto (b) con el protocolo MAC MCSD.
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Tabla 5.1: Consumo del sensor inteligente.

Intervalo Duración Consumo de corriente

T1 6 ms 28.4 mA

T2 6.2 ms 27.1 mA

T3 3.4 ms 1.9 mA

T4 21.6 ms 0.79 mA

La Figura 5.4 muestra el consumo obtenido en las dos configuraciones del sensor. Como se observa

en dicha figura, la estructura de la Megatrama impone una periodicidad en la actividad del sensor

de modo que las observaciones del dispositivo pueden restringirse a la duración de una Megatrama,

donde es fácil distinguir los siguientes intervalos:

1. T1: Intervalo temporal durante el cual el dispositivo transceptor está a la escucha de la trama

de baliza.

2. T2: Intervalo temporal durante el cual el transceptor transmite los datos de aceleración (única-

mente en transmisiones en tiempo real).

3. T3: Intervalo temporal en el cual el microcontrolador de la unidad de procesado captura y procesa

los datos de aceleración.

4. T4: Intervalo temporal de inactividad del sensor inteligente.

En la Tabla 5.1 se muestra la duración de los intervalos y el consumo medio de corriente de todo

el sensor en cada uno de ellos.

Teniendo en cuenta la estructura de la Megatrama y la corriente consumida en los diferentes

periodos, es posible entonces establecer un consumo medio del sensor inteligente de 1.66 mA en la

configuración de experimentos en el modo de transmisión continua (0.66 mA corresponden al trans-

ceptor) y un consumo medio de 1 mA en el modo de transmisión basado en eventos. Para obtener este

consumo medio se consideraron también las retransmisiones necesarias para evitar la pérdida de datos,

suponiendo una tasa de error en las transmisiones del 7%, la cual fue obtenida de forma experimental.

Además, para el cálculo del consumo en el modo de transmisión basado en eventos se consideró una
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distribución aleatoria de 10 impactos al d́ıa. Si el dispositivo es alimentado con una bateŕıa de pequeño

tamaño de 1000mAh (CR 2477 de Panasonic, por ejemplo), se estima una operación durante 25 d́ıas

en el modo de transmisión continua y de 41 d́ıas en el modo de transmisión basado en eventos.

A continuación se detallan otros resultados derivados de los experimentos realizados:

1. La simplicidad del protocolo MAC permitió que éste pudiera ser implementado en el microcon-

trolador del transceptor.

2. El protocolo permite un control directo de la tasa de transmisión, desde 58 octetos/segundo (1

intervalo temporal en una Megatrama de 256 intervalos temporales) a 14.9 Koctetos/segundo

(255 intervalos temporales en una Megatrama de 256 intervalos temporales). El DAD adapta de

forma dinámica la tasa de transmisión asignando el número global de intervalos temporales en

la Megatrama y el número de intervalos temporales asignados a cada uno de los dispositivos.

3. Pudo comprobarse la escalabilidad del sistema, pudiéndose conectar hasta 16 sensores inteligentes

al DAD sin sobrecarga en la red.

4. El algoritmo de asignación de intervalos temporales del DAD le proporciona al sistema una al-

ta capacidad de adaptación. Si en cualquier momento un dispositivo necesita enviar un mayor

volumen de información en tiempo real, el DAD asigna de forma dinámica el número necesario

de intervalos temporales para cumplir con los requisitos de transmisión del dispositivo sensor en

ese momento. Sin embargo, si el sensor inteligente env́ıa datos únicamente cuando detecta un

evento, el DAD asigna un único intervalo temporal al dispositivo y ampĺıa la duración de la Me-

gatrama para reducir el consumo de potencia en las comunicaciones. Por otro lado, el algoritmo

también funciona en un entorno multi-dispositivo en el caso de que todos los dispositivos quieren

enviar datos al mismo tiempo, ya que cada dispositivo tendrá asignado el número de intervalos

temporales necesarios para sus transmisiones.

5. El mecanismo de control de asignación de intervalos temporales permite reducir al mı́nimo el

consumo requerido para las transmisiones. Los resultados obtenidos muestran mejores presta-

ciones con respecto al protocolo MAC del estándar IEEE 802.15.4 y otros protocolos propuestos

recientemente. La primera gráfica de la Figura 5.5 muestra los resultados obtenidos mediante

simulación del consumo de enerǵıa obtenido en [76] para un sistema con 5 dispositivos sensores
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Figura 5.5: Comparación del consumo de enerǵıa con diferentes protocolos MAC.

y saturación en la red. En las mismas condiciones, el consumo del SoM fue obtenido experi-

mentalmente en una configuración equivalente al procedimiento descrito en el apartado 5.2.1,

con un intervalo temporal asignado en la Megatrama para cada uno de los 5 dispositivos y una

tasa de error en las transmisiones del 7%, obtenida experimentalmente durante la realización

de las pruebas de consumo. La segunda gráfica compara los datos obtenidos mediante simula-

ción en [70] (considerando una carga de tráfico media, con tramas de datos de 90 octetos y 20

sensores) con las prestaciones de consumo de potencia bajo las mismas condiciones del SoM en

una configuración equivalente al procedimiento descrito en el apartado anterior, pero mostrando

resultados obtenidos de forma experimental en lugar de simulaciones.

6. Teniendo en cuenta que el diseño del sensor está basado en un esquema de transmisiones basadas

en eventos, el consumo de enerǵıa relacionado con las comunicaciones de los dispositivos sensores

se reduce de forma drástica como se observa en la Tabla 5.2 (se han supuesto 5 impactos diarios).

7. También se produce una reducción del retraso temporal de las transmisiones porque los dispo-

sitivos siempre tienen un intervalo temporal listo para iniciar la transmisión, evitando el acceso

al medio mediante el procedimiento de contención, espera y escucha. La gráfica de la Figura

5.6 muestra el retraso obtenido en las simulaciones efectuadas en [231] para estándares de co-
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Tabla 5.2: Estimación del consumo en comunicaciones del SoM (detección de impactos).

Consumo medio durante un año

Sin transmisiones 93.66 Julios

Solo ante eventos 98.18 Julios

Env́ıo continuo de datos 2186.5 Julios

Figura 5.6: Comparación del retraso temporal con estándares de comunicaciones.

municaciones. En la comparación, el retraso temporal del SoM se obtuvo en una configuración

equivalente a la descrita en el apartado anterior, considerando una tasa de error en las trans-

misiones del 7% obtenida de forma experimental y utilizando Megatramas con un periodo de

acceso mediante contención de un intervalo temporal de duración y la asignación de un intervalo

temporal de la Megatrama para cada uno de los sensores.

5.2.2. Resultados del diseño y desarrollo de las antenas

En la sección 5.2.2 se presentan los resultados obtenidos en la caracterización experimental de las

antenas diseñadas para la plataforma BASIS.
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Figura 5.7: Simulación del patrón de radiación y pérdidas de retorno de las antenas propuestas.

Resultados de simulación

La Figura 5.7 y la Figura 5.9 muestran algunos de los resultados obtenidos mediante simulación de

las antenas seleccionadas durante el proceso de diseño descrito en la sección 3.2. La antena OFD tiene

un patrón de radiación omnidireccional en el plano normal de la antena. Cumple con las especificaciones

de pérdidas por retorno en todo el rango de frecuencias y proporciona un ancho de banda elevado,

alrededor de 400 MHz. La antena MFD cumple con las pérdidas de retorno y con las especificaciones de

ganancia, aunque su ancho de banda es menor que el presentado por la antena OFD. La antena MIFAm

cumplió de forma robusta con las especificaciones de pérdida de retorno y ganancia y también presenta

un gran ancho de banda. La antena IFAm tiene unas pérdidas de retorno dentro de las especificaciones

de diseño en todo el rango de frecuencias. Su ganancia está dentro de los ĺımites requeridos y su patrón

de radiación es omnidireccional en el plano normal de la antena. Su ancho de banda es el más grande

de todas las antenas analizadas, lo cual la hace robusta ante cualquier posible desajuste.

Resultados de las medidas pasivas

Las pérdidas de retorno obtenidas con los prototipos P1 de acuerdo con el procedimiento descrito en

la sección 3.2.3 mostraron resultados muy diferentes a los obtenidos mediante simulación, tanto para

la ecuación descrita en [103] como en sus modificaciones presentadas en [104] y [106]. Por ejemplo, la

Figura 5.8, que se corresponde con los resultados de la antena OFD, muestra una buena adaptación de

impedancias solo en frecuencias cercanas a 2.408 GHz, cayendo por debajo de los 10 dB para frecuencias
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Figura 5.8: Pérdidas de retorno experimentales y simuladas de la antena OFD.

superiores a 2.428 GHz. Sin embargo, los resultados de simulación mostraban una buena adaptación

de impedancias en todo el rango estudiado, manteniendo un valor aproximadamente constante. Ante

estas discrepancias en los resultados, se realizó un esquema de medida con los prototipos P2 descritos

en la sección 3.2.3. Sin embargo, las redes de adaptación de impedancias de los prototipos P2 fueron

dif́ıciles de ajustar y no mostraron resultados satisfactorios.

Resultados en laboratorio sin presencia del cuerpo humano

De acuerdo con el protocolo experimental descrito en la sección 3.2.3 y empleando los prototipos

P3 del SoM, se realizó un primer conjunto de medidas experimentales sin la influencia del cuerpo

humano. En todas las configuraciones consideradas se calculó la media de la potencia recibida y la

desviación estándar para una potencia de transmisión de 0 dBm. La Tabla 5.3 muestra un resumen de

los resultados obtenidos en los experimentos sin la presencia del cuerpo humano. Como de acuerdo con

las especificaciones de diseño la omnidireccionalidad de la antena es una caracteŕıstica a buscar, un

requisito de las antenas consiste en obtener una potencia media recibida lo más alta posible mientras

que la desviación t́ıpica debe ser lo más pequeña posible para las diferentes orientaciones. Aunque la

antena OFD presenta el valor más alto de potencia media recibida (-49.21 dBm), también presenta

la mayor desviación. Debe notarse que la omnidireccionalidad es un factor muy importante, ya que el

transmisor y el receptor debeŕıan ser capaces de comunicarse perfectamente independientemente de
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Tabla 5.3: Resumen de los resultados con la antena fuera del cuerpo.

OFD MFD MIFAm IFAm

Potencia media (dBm) -49.21 -52.35 -56.21 -51.94

Desviación estándar (dB) 6.23 2.30 1.90 2.62

la posición relativa entre ambos dispositivos [110]. MIFAm presenta la desviación más pequeña, sin

embargo, la potencia recibida también es la más pequeña, con una diferencia de 4 dB con respecto a la

antena MFD. Además, la antena MFD y la antena IFAm son buenas alternativas a la antena OFD, ya

que ambas presentan buenos resultados con respecto a la potencia media y a la desviación estándar.

La antena MFD es la antena más pequeña y la más fácil de implementar, y no requiere del empleo de

baluns adicionales.

Resultados en laboratorio bajo la influencia del cuerpo humano

De nuevo, se empleó el mismo procedimiento para la medida de las caracteŕısticas de las antenas,

tanto en la medida de la potencia recibida como en la desviación t́ıpica, en todas las posiciones y

configuraciones estudiadas, pero en este caso, la antena fue fijada sobre el cuerpo humano, en la

espalda de un voluntario a la altura del sacro. Las prestaciones de la antena fueron afectadas por la

presencia del cuerpo humano especialmente en las orientaciones de 0◦ y 90◦, en las cuales el cuerpo

está en la ĺınea de visión directa entre el transceptor y la antena receptora. Las antenas MIFA y MFD

fueron las más afectadas por la presencia del cuerpo humano, mientras que la antena OFD fue la

menos afectada. En este sentido, los mejores resultados fueron obtenidos por la antena OFD en las

posiciones 90◦ y 270◦ y por la antena IFAm en las posiciones 0◦, 90◦ y 270◦. La Tabla 5.4 muestra un

resumen de los resultados obtenidos en los experimentos bajo la influencia del cuerpo humano. Por

otro lado, los mejores valores medios y de desviación fueron obtenidos por la antena OFD, aśı que

puede ser una buena opción para la implementación cuando el tamaño mı́nimo no es una restricción

cŕıtica. La mejor posición fue la de 90◦ ya que presentaba la menor desviación.
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Figura 5.9: Patrones de radiación experimentales y simulados en los planos E y H.
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Tabla 5.4: Resumen de los resultados de las medidas bajo la influencia del cuerpo humano.

Posiciones Potencia media (dBm) Desviación estándar (dB)

OFD 90◦ -50.04 5.38

270◦ -49.93 6.95

0◦ -55.90 7.04

IFAm 90◦ -53.63 8.28

270◦ -57.16 6.05

Resultados experimentales en cámara anecoica

El analizador de espectro empleado en la cámara anecoica proporcionó una estimación de la po-

tencia media recibida. Como la distancia entre emisor y receptor (5.105 m), la ganancia de la antena

receptora (8.575 dB a 2.4448 GHz, LB-20245 Broadband Horn Antenna of Chengdu AINFO Inc.), y

la potencia transmitida (0 dBm, configurada en el transceptor CC2430) son parámetros conocidos, es

posible realizar una aproximación de la ganancia de las antenas transmisoras utilizando la ecuación de

transmisión de Friis. La Figura 5.9 muestra los diagramas de radiación en los planos E y H obtenidos

en la cámara anecoica en comparación con los esperados de acuerdo a las simulaciones.

De acuerdo con las especificaciones preestablecidas, las antenas muestran un comportamiento bas-

tante omnidireccional. Las diferencias obtenidas entre los resultados experimentales y los obtenidos

mediante simulación pueden estar ocasionadas por otras pérdidas no consideradas en la ecuación de

Friis, como pérdidas en la etapa de captura de señal (antena receptora, cable coaxial y analizador de

espectro), problemas de desadaptación de impedancias en los conectores, etc. Sin embargo, esta dife-

rencia también puede estar relacionada con efectos derivados de la implementación real del hardware

del sensor, muchos de ellos no considerados en la etapa de diseño y simulación de las antenas (com-

ponentes electrónicos, pistas y planos metálicos, etc.). Las antenas con balun presentaron los peores

resultados, posiblemente debido al desajuste de impedancias. Los resultados obtenidos indican la ne-

cesidad de incorporar un análisis experimental durante la etapa de diseño de las antenas que permita

incluir los efectos derivados de la implementación real del dispositivo en el proceso de optimización de

las antenas.
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Figura 5.10: Tensiones medidas en los electrodos de recepción.

5.2.3. Resultados experimentales del transmisor IBC

La Figura 5.10 muestra las tensiones medidas con osciloscopio (tensión pico a pico) en las diferentes

posiciones consideradas (brazo derecho a la altura del músculo biceps, pecho derecho a la altura

del músculo pectoral y pierna derecha a la altura del músculo gastrocnemio) para una corriente

inyectada de 1 mA eficaz. También se muestran los resultados para las dos distancias consideradas

en los experimentos (5 y 10 cm) de separación entre los electrodos transmisores y los electrodos de

recepción. Como era previsible, la amplitud de la señal disminuye a medida que aumenta la distancia.

La señales con mayor amplitud fueron obtenidas en el pecho. El valor de tensión recibida es estable

con la frecuencia, salvo en el rango comprendido entre 100 kHz y 200 kHz, donde la tensión medida

tiene un valor mayor. De acuerdo con los resultados obtenidos, la frecuencia de 100 kHz se considera

como la más adecuada dentro del rango estudiado (100 kHz a 1 MHz) para realizar una transmisión

mediante acoplamiento galvánico.

La Figura 5.11 muestra la atenuación de la señal en las posiciones anteriores respecto de la ten-

sión generada por el prototipo del transceptor IBC para acoplamiento galvánico en los electrodos de

transmisión, la cual fue medida también en osciloscopio. De acuerdo con los resultados obtenidos, la

atenuación de la señal tiene un comportamiento aproximadamente constante con la frecuencia en las

diferentes posiciones de los electrodos y para las diferentes distancias observadas. La atenuación crece

a medida que aumenta la distancia. En media, se observa un incremento en la atenuación de 10 a 15
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Figura 5.11: Atenuación en la señal recibida.

dB cuando la distancia de los electrodos de recepción pasa de 5 a 10 cm. En las medidas realizadas en

brazos y piernas se observa una disminución de la atenuación en el rango comprendido de 100 kHz a

200 kHz, siendo la atenuación más baja la correspondiente a 100 kHz. La atenuación en el pecho sin

embargo tiene un comportamiento constante con la frecuencia y es de valor mucho más bajo que la

de brazos y piernas. A 10 cm de distancia la atenuación en el pecho es menor que la atenuación a 5

cm en brazos y piernas.

Dichos resultados están en la ĺınea de los obtenidos en [124], y sirven de validación del diseño

realizado como una primera aproximación a un transmisor IBC para acoplamiento galvánico en apli-

caciones de sensores biomédicos situados en el tórax o a corta distancia en las extremidades en el rango

de frecuencias de comunicación de 100 kHz a 1 MHz, siendo la frecuencia de 100 kHz la más adecuada

en el rango analizado para el desarrollo de las comunicaciones. Por otro lado y como ĺıneas futuras

de investigación y desarrollo, los resultados obtenidos muestran la necesidad de realizar estudios más

amplios sobre el comportamiento frecuencial de las transmisiones mediante acoplamiento galvánico

por debajo de 100 kHz.
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5.3. Resultados del sensor inteligente para la detección de cáıdas

En la sección 5.3 se presentan los resultados obtenidos en el primer caso de uso de la plataforma

BASIS, aplicada en la investigación, diseño y desarrollo de un sensor inteligente para la detección de

cáıdas, como ya se vio en la sección 4.1. En el apartado 5.3.1 se muestran los resultados del módulo de

optimización para la detección de impactos, el cual proporcionó los parámetros y umbrales de operación

del algoritmo de detección. En el apartado 5.3.2 se describen los resultados obtenidos en un estudio

de validación del módulo de procesado para la detección de impactos con los parámetros y umbrales

obtenidos por el módulo de optimización. En el apartado 5.3.3 se realiza un análisis de sensibilidad

del procedimiento de optimización en función de la variabilidad entre personas. Finalmente, en el

apartado 5.3.4 se muestran los resultados obtenidos mediante la ejecución del algoritmo de detección

de cáıdas sobre los datos de aceleración correspondientes a impactos.

5.3.1. Resultados del módulo de optimización de detección de impactos

El procedimiento de optimización de la detección de impactos fue alimentado con un conjunto

de datos acelerométricos experimentales emplazando el prototipo a la espalda de 8 voluntarios de

diferentes edades, sexo y pesos, mientras realizaban diferentes actividades. La Tabla 5.5 muestra las

caracteŕısticas de los experimentos ejecutados por el módulo de optimización de detección de impactos.

1. Actividades de no impacto: andar (lento), andar (normal), andar (rápido), subir escaleras,

bajar escaleras, coger un objeto del suelo doblando las rodillas, coger un objeto del suelo sin

doblar las rodillas y sentarse en una silla con cuidado.

2. Actividades de impacto: sentarse en una silla bruscamente, salto vertical, cáıda de rodillas,

cáıda al suelo, cáıda al suelo desde una silla y simulación de cáıda desde una cama.

Se muestran a continuación los resultados obtenidos en las diferentes fases del procedimiento de

optimización:
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Tabla 5.5: Caracteŕısticas de los experimentos realizados en el procedimiento de optimización de de-
tección de impactos.

Número de voluntarios 8

Hombres/Mujeres 5/3

Edad 28,4± 4,2 años

Peso 72,3± 12 kg

Estatura 174,5± 8 cm

Número total de experimentos 112

Número de actividades 14

Número total de impactos 48

Número total de falsos positivos 0

Número total de falsos negativos 0

Primera aproximación

Teniendo en cuenta que los parámetros τ , Tth, Ath y Eth toman valores discretos debido a la

implementación particular del algoritmo en el microcontrolador del SoM, se recorrió el espacio de

parámetros Tth-τ para encontrar en una primera aproximación los valores más adecuados para la

detección de impactos. En el estudio se varió el parámetro Tth desde el valor 1 (7.8 ms) a 500 (3.91

s) y el parámetro τ desde el valor 1 (25 ms) a 50 (1.25 s). Se fijaron los umbrales máximo y mı́nimo

para la aceleración (Amax=30 (1.40 m/s2), Amin=1 (0.047 m/s2)) y para la enerǵıa (Emax=20 (0.176

m2/s4), Emin=1 (0.0088 m2/s4)) en el algoritmo de detección de impactos. Como puede verse en la

Figura 5.12, la función FFA presentó un máximo en el rango de valores comprendido entre 8 (62.6 ms)

y 9 (70.4 ms) para Tth y entre 7 (175 ms) y 16 (400 ms) para τ , por lo que se propuso este conjunto

de valores como adecuado para los parámetros en una primera aproximación.

Selección de τ y Tth

Para maximizar la distancia entre el umbral de enerǵıa y los valores de enerǵıa asociados con los

eventos de no impacto y aśı aumentar su especificidad frente a eventos de impacto, se seleccionó el

valor de τ que minimizaba la función de coste FC (τ=7 (175 ms)) dentro del rango obtenido en la

primera fase. El valor de Tth elegido de acuerdo con el procedimiento fue 9 (70.4 ms).
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Figura 5.12: Valores de FFA en el espacio de parámetros Tth-τ .

Selección de Ath y Eth

De entre los valores de los umbrales Ath y Eth para los que la función de evaluación FAE tomaba un

valor distinto de 0, se seleccionaron los más bajos (para aśı aumentar la sensibilidad frente a impactos),

pero que a su vez mantuvieran a 0 el número de falsos positivos si se disminúıa el umbral de aceleración

(robustez frente a falsos positivos en la aceleración) o si se disminúıa el umbral de enerǵıa (robustez

frente a falsos positivos en la enerǵıa). La Figura 5.13 muestra los resultados obtenidos en la función

de evaluación FAE , y siguiendo las consideraciones anteriores se seleccionó el valor 14 (656 m/s2) para

Ath y 9 (0.079 m2/s4) para Eth.

5.3.2. Validación de la detección de impactos y el procedimiento de optimización

Se formó un nuevo grupo de voluntarios para que repitieran todos los experimentos de actividades

de impacto y de no impacto descritos en el apartado 5.3.1. La Tabla 5.6 muestra las caracteŕısticas

de los experimentos realizados. Al probar el algoritmo de detección de impacto con unos nuevos

experimentos no utilizados en el proceso de búsqueda de parámetros del algoritmo de detección de

impactos no solo estamos validando los parámetros obtenidos, sino que a su vez estamos probando la

robustez del algoritmo de detección de impactos utilizado.
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Figura 5.13: Resultados de FAE en el espacio de umbrales Ath y Eth.

Tabla 5.6: Caracteŕısticas de los experimentos para la validación de la detección de impactos.

Número de voluntarios 4

Hombres/Mujeres 3/1

Edad 27,75± 3,8 años

Peso 88,5± 9 kg

Estatura 177 ± 4,5 cm

Número total de experimentos 56

Número de actividades 14

Número total de impactos 24

Número total de falsos positivos 0

Número total de falsos negativos 0
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Estos experimentos fueron realizados en configuraciones muy diferentes, desde una distancia de

1 metro a 10 metros entre el transmisor y el receptor, con el cuerpo humano situado en muchas

ocasiones entre ellos; en una habitación o al aire libre, o incluso con obstáculos en el camino de la

señal como muros entre estancias. Además, para evaluar las prestaciones de transferencia en tiempo

real del protocolo MAC MCSD, el módulo de procesamiento fue programado en el modo de transmisión

continua de datos con alarmas (submodo 2). El módulo de procesado de detección de impactos fue

ejecutado en tiempo real para aśı evaluar su correcto funcionamiento sobre el hardware del sensor

inteligente. En las Figuras 5.14, 5.15 y 5.16 se muestran un conjunto representativo de formas de

ondas de las señales de aceleración obtenidas en algunos experimentos.

Durante los experimentos, el SoM detectó correctamente el instante de impacto en todas las activi-

dades de impacto (el número de falsos negativos fue 0). Además, no se envió ninguna alarma durante

la realización de las actividades de no impacto (el número de falsos positivos fue 0). Los resultados

muestran la viabilidad y robustez de la técnica de detección (100% de aciertos, 100% de sensibilidad

y 100% de especificidad) en la implementación del módulo de procesado aśı como de los parámetros

obtenidos a través del procedimiento de optimización propuesto. Además, los experimentos volvieron a

mostrar la viabilidad de la implementación del protocolo MAC MCSD sobre el nivel f́ısico del estándar

IEEE 802.15.4 obteniendo transmisiones en tiempo real libres de errores.

5.3.3. Análisis de sensibilidad del procedimiento de optimización

Para analizar la sensibilidad del procedimiento de optimización en función de la variabilidad entre

personas se ejecutó el procedimiento de optimización con los parámetros de impacto y no impacto

de los experimentos correspondientes a la Tabla 5.5, pero en esta ocasión, de forma individual para

cada uno de los voluntarios. Con los parámetros obtenidos se ejecutó el algoritmo de detección para

cada uno de los patrones de impacto y no impacto del resto de voluntarios. La Tabla 5.7 resume los

resultados obtenidos:

133
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Figura 5.14: Ejemplos de aceleraciones de actividades realizadas en los experimentos (parte I).
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Figura 5.15: Ejemplos de aceleraciones de actividades realizadas en los experimentos (parte II).
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Figura 5.16: Ejemplos de aceleraciones de actividades realizadas en los experimentos (parte III).
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Tabla 5.7: Sensibilidad persona a persona del procedimiento de optimización

Optimización con: Sensibilidad global Especificidad global

Únicamente patrones del voluntario 1 100% 94.4%

Únicamente patrones del voluntario 2 94.4% 100%

Únicamente patrones del voluntario 3 100% 77.7%

Únicamente patrones del voluntario 4 100% 94.4%

Únicamente patrones del voluntario 5 100% 75%

Únicamente patrones del voluntario 6 100% 75%

Únicamente patrones del voluntario 7 100% 97.2%

Tabla 5.8: Caracteŕısticas de los experimentos para la validación de la detección de impactos.

Número de voluntarios 31

Hombres/Mujeres 17/14

Edad 28± 4 años

Peso 75± 22 kg

Estatura 174 ± 8 cm

5.3.4. Resultados de la detección de cáıdas

En el sistema de detección de cáıdas distribuido, el DAD constituye un segundo nivel de detección,

en el que los impactos detectados por el sensor inteligente son analizados para decidir si se corresponden

con una verdadera cáıda o con otro tipo de impacto. Dicha validación fue realizada fuera de ĺınea con

los datos de actividades proporcionadas por el sensor inteligente correspondientes a los experimentos

descritos en las Tablas 5.5 y 5.6 (un total de 12 voluntarios que realizaron 176 experimentos), pero

también con los datos de otro grupo de voluntarios diferente del anterior que realizaron experimentos

similares (19 voluntarios que realizaron 152 experimentos). La Tabla 5.8 muestra las caracteŕısticas

antropométricas medias y las desviaciones de todos los voluntarios participantes.

En los dos grupos de experimentos se ejecutó en primer lugar el algoritmo de detección de impactos.

En las actividades detectadas como impacto se aplicó posteriormente el algoritmo de discriminación

de cáıdas descrito en la sección 4.1.5. Los resultados de los experimentos se muestran en la Tabla 5.9.

Todos los experimentos considerados como impacto fueron correctamente detectados por el algoritmo
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Tabla 5.9: Caracteŕısticas de los experimentos de detección de cáıdas.

Impacto Experimento Tasa de acierto en la
detección

No Andar a paso lento 100%

No Andar a paso normal 100%

No Andar a paso rápido 100%

No Subir escaleras 100%

No Bajar escaleras 100%

No Coger un objeto del suelo sin doblar las rodillas 100%

No Coger un objeto del suelo doblando las rodillas 100%

No Levantarse desde una silla 100%

No Sentarse en una silla despacio 100%

Śı Sentarse en una silla de forma brusca 100%

Śı Salto vertical 90,16%

Śı Cáıda de rodillas 100%

Śı Cáıda al suelo estando de pie 100%

Śı Cáıda al suelo desde una silla 100%

Śı Cáıda al suelo desde una cama 100%

de detección de impactos. La tasa de acierto que aparece en la tabla se refiere a la detección de cáıdas y

muestra el porcentaje de experimentos relacionados con una actividad concreta que fueron detectados

de forma correcta. Se detectaron correctamente todos los impactos de cáıda (verdaderos positivos) sin

que se produjeran falsos negativos, dando lugar a una sensibilidad global del sistema del 100%.

El único experimento no clasificado de forma correcta en todos los casos fue el salto vertical, que

en algunas ocasiones fue clasificado como una cáıda. Esto se debe a las dificultades encontradas en

la diferenciación entre la actividad de “salto vertical” y la actividad de “cáıda de rodillas”, ya que

ambas actividades tienen unos patrones de señal semejantes. El sistema fue capaz de diferenciar los

eventos que no se correspond́ıan con cáıdas (verdaderos negativos) produciéndose un número reducido

de falsos positivos, lo que dio lugar a una especificidad global del 96.15%. Estos valores de sensibilidad

y especificidad son comparables a otros encontrados en otros sistemas de detección [140–142,145,148].

Además, el número de falsos negativos fue cero, lo cual es una caracteŕıstica indispensable en un sistema

de detección de eventos de riesgo, para no dejar sin respuesta una posible situación de emergencia.
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Tabla 5.10: Caracteŕısticas antropométricas de los voluntarios en los experimentos de actividad.

Número de voluntarios 6 Edad 27.8 ± 6.4 años

Hombres 3 Peso 85.3 ± 25.2 kg

Mujeres 3 Estatura 170.7 ± 11.9 cm

5.4. Resultados del sensor inteligente de actividad f́ısica

En la sección 5.4 se presentan los resultados obtenidos en el segundo caso de uso de la plataforma

BASIS, aplicada en la investigación, diseño y desarrollo de un sensor inteligente de acelerometŕıa

para la monitorización de la actividad f́ısica. El apartado 5.4.1 muestra los resultados del módulo

de procesado de clasificación del nivel de actividad sobre un conjunto de experimentos realizados por

voluntarios. En el apartado 5.4.2 se presentan los resultados obtenidos por el módulo de procesado para

la identificación de actividades. Finalmente, en el apartado 5.4.3 se muestran los resultados obtenidos

con los algoritmos del módulo de procesado para la estimación del gasto metabólico.

5.4.1. Resultados del módulo de procesado de clasificación del nivel de actividad

Para obtener los parámetros de operación del algoritmo de clasificación del nivel de actividad, un

grupo de voluntarios realizó una serie de experimentos portando el sensor inteligente. La tabla 5.10

muestra las caracteŕısticas antropométricas de los voluntarios. Cada uno de los voluntarios realizó 15

actividades, de modo que el número total de actividades recogidas en los experimentos fue de 90. Se

realizaron 12 actividades representativas de un nivel muy bajo de enerǵıa (durmiendo, sentado), 24

actividades representativas de un nivel bajo de enerǵıa (comiendo, haciendo una manualidad (punto),

de pie hablando, escribir sentado), 24 actividades representativas de un nivel medio de enerǵıa (pasear,

lavar los platos, planchar, barrer de forma no intensa) y 30 actividades representativas de un nivel alto

de enerǵıa (bajar escaleras, ejercicio f́ısico (rotaciones repetidas del tronco), andar rápido, trabajos de

casa intensos, subir escaleras). El número de actividades se consideró suficiente para tener en cuenta las

variaciones relacionadas con el sexo y las caracteŕısticas antropométricas y es similar a los empleados

en otros estudios relacionados con la actividad f́ısica [4, 145,185,189,232].
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Caṕıtulo 5. RESULTADOS Y DISCUSIÓN

Una vez recogidas las actividades, se empleó el método descrito en la sección 4.2.2 para obtener los

parámetros de funcionamiento del algoritmo de clasificación del nivel de actividad: FC , correspondiente

a la frecuencia de corte del filtro paso de alta de las aceleraciones fue fijado en 0.9 Hz; Umbralmuy bajo,

correspondiente al umbral de enerǵıa que delimita las actividades de nivel muy bajo y nivel bajo, fue

fijado en 0.0306 m2/s4; Umbralbajo, correspondiente al umbral de enerǵıa que delimita las actividades

de nivel bajo y medio, fue fijado en 0.1490 m2/s4; Umbralmedio, correspondiente al umbral de enerǵıa

que delimita las actividades de nivel medio y nivel alto, fue fijado en 1.6026 m2/s4. Como ya se

mostró en la sección 4.2.2, el coeficiente de ponderación (WeCo) de las componentes verticales de

aceleración, el orden del filtro (Ord|F ilt) paso de alta y el número de muestras de aceleración empleado

en el cálculo de la enerǵıa (NAS) teńıan unos valores ya establecidos (WeCo = 0,5, Ord|F ilt=2 y

NAS=256).

La figura 5.17 muestra los valores de la variable asociada a la enerǵıa de la actividad (EA) obtenida

para cada una de las actividades realizadas y los umbrales de clasificación obtenidos. Como muestra

dicha figura, la variable EA ha permitido acotar la enerǵıa asociada a 15 de las actividades más

representativas de las actividades diarias de una persona en su domicilio de acuerdo a los datos

presentados en [187].

Con el objeto de evaluar la robustez del procedimiento de clasificación de niveles de actividad y de

los parámetros empleados por el algoritmo, se ha realizado un análisis de sensibilidad y especificidad de

la técnica de clasificación en función de los valores de los parámetros (WeCo,NAS , FC , Umbral|muybajo,

Umbral|bajo, Umbral|medio, Ord|F ilt). La sensibilidad y la especificidad se definen de acuerdo a las

siguientes ecuaciones:

Sensibilidad(%) =
V P

V P + FN
· 100 (5.1)

Especificidad(%) =
V N

V N + FP
· 100 (5.2)

donde V P es el número de verdaderos positivos, FN es el número de falsos negativos, V N es el

número de verdaderos negativos y FP es el número de falsos positivos. El número de casos positivos
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Figura 5.17: Umbrales de clasificación y variable EA en cada una de las actividades: Actividades
de muy bajo nivel: durmiendo (A1), sentado (A2). Actividades de nivel bajo: comiendo (A3),
haciendo una manualidad (punto) (A4), de pie hablando (A5), escribir sentado (A6). Actividades
de nivel medio: pasear (A7), lavar los platos (A8), planchar (A9), barrer de forma no intensa (A10).
Actividades de nivel alto: bajar escaleras (A11), ejercicio f́ısico (rotaciones repetidas del tronco,
A12), andar rápido (A13), trabajos de casa intensos (A14), subir escaleras (A15).
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y negativos, tanto verdaderos como falsos, fue calculado de forma individual para cada uno de los

niveles de clasificación considerados y la suma total de los mismos fue el valor aplicado en el cálculo

de la sensibilidad y especificidad.

Las Tablas 5.11 y 5.12 muestran los resultados obtenidos en el análisis de sensibilidad y especificidad

para diferentes valores de los parámetros. Para cada uno de los parámetros se consideró su valor

nominal y los valores que se obtendŕıan con variaciones del −50%, −25%, −10%, +10%, +25% y

+50% alrededor del valor nominal. Se han considerado variaciones muy significativas de los parámetros

alrededor de los valores nominales, desde el −50% al +50% del valor nominal, para evaluar la robustez

del procedimiento propuesto. Los mejores resultados (100% de sensibilidad y especificidad) fueron

obtenidos con los valores nominales de los parámetros. Variaciones significativas de ± 25% alrededor

de los valores nominales no produjeron errores significativos en la clasificación, con una sensibilidad

superior al 91%. Estos resultados prueban la robustez del algoritmo, el cual es muy poco sensible a

variaciones de los parámetros. El parámetro más sensible fue FC , pero solamente para variaciones de

-50% en el valor del parámetro. Este efecto era previsible, ya que en este caso y para esta variación

tan significativa (-50%) la frecuencia de corte del filtro paso de alta disminuye tanto que la efectividad

del filtrado queda comprometida, de modo que las componentes gravitacionales (de baja frecuencia)

empiezan a tener su efecto en el cálculo de la enerǵıa. También se analizó la influencia del orden del

filtro Ord|F ilt, y un incremento o decremento en una unidad no produjo diferencias importantes. Se

obtuvieron todav́ıa mejores resultados con respecto a la especificidad como muestra la Tabla 5.12, la

cual evalúa la robustez del algoritmo y los parámetros para clasificar de forma correcta los casos que

no se corresponden con un determinado nivel de actividad.

5.4.2. Resultados del módulo de procesado de identificación de actividades

Como se describió en el apartado 4.2.3, el algoritmo de identificación de actividades de este módu-

lo de procesado basa su funcionamiento en una serie de reglas de decisión tomadas a partir de la

disposición de una serie de variables respecto de unos umbrales de clasificación:

V ertical|th: umbral empleado para determinar si el usuario está tendido, el cual es evaluado

sobre una variable que representa el valor medio de la aceleración vertical.
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Tabla 5.11: Análisis de sensibilidad global del módulo de procesado para la clasificación del nivel de
actividad (sensibilidad en%).

Variaciones del valor nominal en%

Parámetro -50 -25 -10 0 +10 +25 +50

WeCo 94.4 95.6 98.9 100 94.4 93.3 93.3

NAS 86.7 91.1 92.2 100 93.3 95.6 94.4

FC 67.8 92.2 94.4 100 95.6 93.3 90.0

Umbral|muybajo 96.7 98.9 100.0 100 100.0 97.8 95.6

Umbral|bajo 88.9 93.3 96.7 100 96.7 96.7 94.4

Umbral|medio 93.3 95.6 95.6 100 96.7 94.4 93.3

Orden del filtro 1 2 3 4 5 6

Ord|F ilt 96.7 100 91.1 88.9 74.4 74.4

Tabla 5.12: Análisis de la especificidad global del módulo de procesado para la clasificación del nivel
de actividad (especificidad en%).

Variaciones del valor nominal en%

Parámetro -50 -25 -10 0 +10 +25 +50

WeCo 98.1 98.5 99.6 100 98.1 97.8 97.8

NAS 95.6 97.0 97.4 100 97.8 98.5 98.1

FC 89.3 97.4 98.1 100 98.5 97.8 96.7

Th|muybajo 98.9 99.6 100.0 100 100.0 99.3 98.5

Th|bajo 96.3 97.8 98.9 100 98.9 98.9 98.1

Th|medio 97.8 98.5 98.5 100 98.9 98.1 97.8

Orden del filtro 1 2 3 4 5 6

Ord|F ilt 98.9 100 97.0 96.3 91.5 91.5
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Quiet|th: umbral empleado para determinar si la actividad realizada se corresponde con una

actividad de reposo, el cual es evaluado sobre una variable relacionada con la enerǵıa de la

actividad.

Asum|th: umbral empleado para determinar si la actividad realizada se corresponde con una

actividad de movimiento (caminar, subir o bajar escaleras), evaluado también sobre una variable

relacionada con la enerǵıa de la actividad.

Hgait|up: umbral empleado para determinar si la actividad realizada se corresponde con subir

escaleras, el cual es evaluado sobre una variable que indica la altura recorrida en un paso en

dirección vertical.

Hgait|down: umbral empleado para determinar si la actividad realizada se corresponde con subir

escaleras, el cual es evaluado sobre una variable que indica la altura recorrida en un paso en

dirección vertical.

NS |th: umbral empleado para determinar si el paso al caminar es normal o alto, el cual es

evaluado sobre una variable que indica el número de pasos realizados durante la actividad.

El algoritmo emplea además un novedoso método para desacoplar las componentes relacionadas con

la gravedad de las componentes relacionadas con el movimiento en la aceleración en sentido vertical.

Este procedimiento permite determinar la distancia recorrida en sentido vertical para poder distinguir

actividades como subir o bajar escaleras. La componente gravitacional de la aceleración vertical se

establece como una curva que pasa por una serie de puntos de control. Estos puntos de control están

relacionados con los valores de la aceleración vertical que solo están afectados por la componente

gravitacional y no por el movimiento. En este caso se realizó una aproximación lineal entre cada par

de puntos de control para obtener la curva acelerométrica relacionada con la gravedad. De esta forma,

la componente de la aceleración relacionada con el movimiento en sentido vertical es el resultado de

restar la curva acelerométrica que pasa por los puntos de control a la aceleración vertical.

En la Figura 5.18 pueden verse los puntos de control aśı como las aceleraciones mencionadas para

actividades relacionadas con subir y bajar escaleras, las cuales son dif́ıciles de discriminar sin emplear

sistemas con múltiples sensores [185,188] o algoritmos con una elevada carga computacional [189].
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Figura 5.18: Caracteŕısticas de las aceleraciones al subir y bajar escaleras.

En estos experimentos, los puntos de control coincid́ıan en el tiempo con los máximos de la acele-

ración lateral suavizada por un filtro paso de baja que elimina las componentes de alta frecuencia pero

mantiene las componentes relacionadas con el movimiento. La aceleración lateral gravitacional es el

resultado de un filtrado paso de baja con frecuencia de corte mucho más baja. Los puntos de corte de

la aceleración lateral suavizada con la aceleración lateral gravitacional permiten definir los intervalos

de búsqueda de los puntos de control.

Para obtener los valores de los umbrales de clasificación (V ertical|th, Quiet|th, Asum|th, Hgait|up,

Hgait|down y NS |th) se emplearon los experimentos y la información acelerométrica de las actividades

realizadas por los voluntarios descritos en la tabla 5.10. A partir de estos datos se establecieron los

umbrales que permit́ıan el mayor número de clasificaciones correctas en las diferentes reglas de decisión

del algoritmo descrito en el apartado 4.2.3 para aśı obtener la máxima sensibilidad y especificidad en el

algoritmo de detección. Como las reglas de decisión para cada uno de los umbrales pueden considerarse

binarias (se cumple o no se cumple una determinada condición), y como las variables empleadas en el

análisis pod́ıan agruparse en conjuntos no solapados de valores para las diferentes condiciones binarias,

se establecieron como umbrales los valores medios entre el máximo de la variable en el conjunto de

valores menores y el mı́nimo de la variable del conjunto con valores mayores. Al emplear este valor
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Tabla 5.13: Parámetros del módulo de procesado para la identificación de actividades.

Quiet|th 18 m/s2 V ertical|th 2.5 m/s2

Asum|th 150 m/s2 Hgait|up 0.1 m

Hgait|down −0,12 m NS|th 1.7 pasos/s

medio se proporciona una mayor robustez en las reglas de decisión del algoritmo. La tabla 5.13 muestra

los valores nominales obtenidos para los diferentes parámetros.

Con el objeto de evaluar la robustez del procedimiento de identificación de actividades y de los

umbrales empleados por el algoritmo, se ha realizado también un análisis de sensibilidad y especificidad

de la técnica de identificación en función de los valores de dichos umbrales (V ertical|th, Quiet|th,

Asum|th, Hgait|up, Hgait|down y NS |th). La sensibilidad y la especificidad fueron calculadas de forma

equivalente a la descrita en el apartado 5.4.1. Las Tablas 5.14 y 5.15 muestran los resultados obtenidos

en el análisis de sensibilidad y especificidad para diferentes valores de los umbrales. Para cada uno de

los umbrales se consideró su valor nominal y los valores que se obtendŕıan con variaciones del −50%,

−25%, −10%, +10%, +25% y +50% alrededor del valor nominal. Se han considerado variaciones

muy significativas de los umbrales alrededor de los valores nominales, desde el −50% al +50% del

valor nominal, para evaluar la robustez del procedimiento propuesto. Los mejores resultados (100%

de sensibilidad y especificidad) fueron obtenidos con los valores nominales de los umbrales, aunque

todos los umbrales considerados a excepción de Asum|th fueron también robustos en la identificación

incluso con variaciones de ±50%. Variaciones significativas en los parámetros no redujeron de forma

importante los valores de sensibilidad, manteniéndose por encima del 93% en un margen de variación

tan amplio como ±25%, lo que demuestra que el algoritmo es muy poco sensible a las variaciones de

los parámetros y muy robusto ante posibles alteraciones o perturbaciones. El análisis de especificidad

mostró todav́ıa mejores resultados.

5.4.3. Resultados del módulo de procesado de estimación del gasto metabólico

Utilizando los valores de la variable EA calculada por el módulo de procesado para la clasificación

del nivel de actividad (descrito en el apartado 4.2.2) en los experimentos realizados por los voluntarios

descritos en la Tabla 5.10 se estableció una correspondencia con el equivalente estándar asociado a
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Tabla 5.14: Análisis de sensibilidad global del módulo de procesado para la identificación de actividades
(sensibilidad en%).

Variaciones del valor nominal en%

Parámetro -50 -25 -10 0 +10 +25 +50

Hgait|up 100.0 100.0 100.0 100 100.0 98.9 98.9

Hgait|down 96.7 97.8 98.9 100 98.9 98.9 95.6

NS |th 93.3 97.8 98.9 100 96.7 95.6 93.3

Asum|th 47.8 93.3 96.7 100 100.0 100.0 96.7

Quiet|th 95.6 98.9 98.9 100 100.0 100.0 100.0

V ertical|th 95.6 98.9 98.9 100 100.0 100.0 100.0

Tabla 5.15: Análisis de especificidad global delmódulo de procesado para la identificación de actividades
(especificidad en%).

Variaciones del valor nominal en%

Parámetro -50 -25 -10 0 +10 +25 +50

Hgait|up 100.0 100.0 100.0 100 100.0 99.8 99.8

Hgait|down 99.3 99.6 99.8 100 99.8 99.8 99.1

NS |th 98.7 99.6 99.8 100 99.3 99.1 98.7

Asum|th 89.6 98.7 99.3 100 100.0 100.0 99.3

Quiet|th 99.1 99.8 99.8 100 100.0 100.0 100.0

V ertical|th 99.1 99.8 99.8 100 100.0 100.0 100.0
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Figura 5.19: Correspondencia entre el log10(EA) y log10(METs) en las actividades realizadas: Dur-
miendo = 07030; Sentado = 07021; Comiendo = 13030; Manualidad (punto) = 05080; De pié, hablando
= 09050; Escribiendo, sentado = 09040; Paseando = 17250; Barriendo, pero no de forma intensa =
05010; Lavando los platos = 05041; Planchando = 05070; Bajando escaleras = 17070; Ejercicio f́ısico
= 15300; Andando (rápido) = 17220; Trabajos de casa intensos = 05027; Subiendo escaleras = 17130.

dichas actividades [187]. Como la enerǵıa asociada a las actividades de escaso nivel energético tiene

muy poca relevancia respecto de las actividades de alta carga energética y su variabilidad queda

enmascarada ante la magnitud y variabilidad de las actividades energéticas, se empleó una escala

logaŕıtmica para establecer la correspondencia entre los valores de EA y el estándar asociado a las

actividades. Como ya se indicó en el apartado 4.2.4, dicho estándar asocia a cada actividad un nivel

equivalente de intensidad metabólica (MET), definido como la razón existente entre el gasto metabólico

asociado a la actividad correspondiente y el gasto metabólico de la actividad patrón de descanso (4,184

kJ kg−1 hora−1). Como era previsible, ya que ambas cantidades tratan sobre la enerǵıa asociada a las

actividades, fue posible establecer una correspondencia lineal mediante la aproximación por mı́nimos

cuadrados entre los valores medios del log10(EA) y el log10(METs). La Figura 5.19 muestra esta

correspondencia lineal y la expresión 5.3 la ecuación resultante. En la figura, los códigos identifican a

las actividades de acuerdo con [187].
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log10(METs) = 0,228 · log10(EA) + 0,487 (5.3)

Esta aproximación fue válida para todas las actividades realizadas salvo las correspondientes a ba-

jar escaleras, donde el gasto energético asociado está sobreestimado, y subir escaleras, donde está sub-

estimado. Estos resultados eran previsibles, ya que subir escaleras supone un mayor esfuerzo respecto

del movimiento horizontal debido a la oposición que realiza la fuerza de la gravedad, en tanto que al

bajar las escaleras se beneficia de la gravedad. Para tener en cuenta el efecto de la gravedad, se esta-

bleció de nuevo la correspondencia entre los valores de la variable EA y su equivalente aproximado en

METs, pero esta vez sin considerar las actividades de subir y bajar escaleras. Para estas actividades,

se calculó el factor de escala (SF ) que permit́ıa corregir la desviación respecto del valor de EA deseado,

el cual pod́ıa ser despejado de la siguiente ecuación:

EA,deseado = 10
log10(METs)−0,487

0,228 (5.4)

de modo que el factor de escala (SF ) puede ser establecido como el cociente entre el valor de EA

deseado (EA,deseado) y el valor obtenido para EA en esa actividad:

SF =
EA,deseado

EA

(5.5)

Este procedimiento permitió establecer los siguientes valores para SF :

SF



















0,0679, para bajar escaleras

9,397, para subir escaleras

1 en otro caso

La Figura 5.20 muestra de forma gráfica la correspondencia entre el logaritmo del valor medio

corregido de EA para cada una de las actividades con el logaritmo de su equivalente en METs. La

expresión 5.6 muestra la ecuación resultante de esta nueva correspondencia y en la Figura 5.20 la ĺınea
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Figura 5.20: Correspondencia entre el log10(EA) y log10(METs) en las actividades realizadas tras la
corrección de las actividades.

representa la ecuación propuesta.

log10(METs) = 0,237 · log10(SF ·EA) + 0,494 (5.6)

Despejando y utilizando la correspondencia con la enerǵıa asociada a 1 MET según [187], el gasto

metabólico responde a la siguiente expresión:

ME =
100,237·log10(SF ·EA)+0,494 · 4,184 ·m ·∆t

60
(5.7)

donde ME es el gasto metabólico asociado a la actividad en KJ, m es la masa del usuario en kg y

∆t es el tiempo que ha durado la actividad en minutos. Reordenando términos, esta ecuación puede

ser expresada de una forma más compacta:

ME = 0,2175 · (SF ·EA)
0,237 ·m ·∆t (5.8)
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El error cuadrático medio en la estimación de la tasa metabólica fue de 18 J/s en las actividades

desarrolladas en los experimentos. De acuerdo con [187], la tasa metabólica de una actividad como

dormir estaŕıa en torno a 89 J/s, y la tasa metabólica de subir escaleras alrededor de 790 J/s para

una persona de 85 kg, de modo que este error prueba la fiabilidad del algoritmo propuesto para el

módulo de procesado de estimación del gasto metabólico. Este módulo de procesado, el cual, dada

su sencillez, puede ser ejecutado en tiempo real en el SoM, permite proporcionar una estimación

del gasto metabólico en conjunción con los otros dos módulos de procesado del sensor inteligente

para la monitorización de la actividad f́ısica (módulo de procesado para la clasificación del nivel de

actividad y módulo de procesado para la identificación de actividades). De este modo, los errores en

la estimación de EA o en la identificación de la actividad pueden producir errores en la estimación de

la tasa metabólica. Los resultados mostrados en la Tabla 5.16 corroboran esta afirmación. Esta tabla

muestra el error cuadrático medio (en julios por segundo) cometido por el algoritmo de clasificación

respecto de los valores de referencia [187] para diferentes valores de los parámetros de los otros dos

módulos de procesado. Para cada uno de los parámetros se consideró su valor nominal y los valores

que se obtendŕıan con variaciones del −50%, −25%, −10%, +10%, +25% y +50% alrededor del

valor nominal. Los mejores resultados fueron obtenidos con los valores nominales de los parámetros,

pero variaciones significativas de ±25% alrededor de los valores nominales no produjeron errores

importantes en la estimación de la tasa metabólica, lo que muestra la robustez del procedimiento

propuesto.
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Tabla 5.16: Error cuadrático medio (en julios por segundo) del módulo de procesado en la estimación
de la tasa metabólica.

Variaciones del valor nominal en%

Parámetros -50 -25 -10 0 +10 +25 +50

WeCo 19 18 18 18 19 19 21

NAS 23 20 18 18 18 18 18

FC 31 17 18 18 19 21 25

Hgait|up 18 18 18 18 18 33 33

Hgait|down 33 28 26 18 32 32 47

NS |th 30 30 30 18 30 30 30

Asum|th 33 30 30 18 18 18 30

Quiet|th 30 30 30 18 18 18 18

V ertical|th 30 30 30 18 18 18 18
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Figura 5.21: Circuito modular del sensor inteligente de bioimpedancia.

5.5. Resultados del sensor inteligente para la estimación de la com-

posición corporal

En la sección 5.5 se presentan los resultados obtenidos en el tercer caso de uso de la plataforma

BASIS, aplicada en la investigación, diseño y desarrollo de un sensor inteligente de bioimpedancia para

la estimación de la composición corporal. Dichos resultados forman parte de un estudio de validación

del sensor inteligente el cual no solo es utilizado en el análisis de la viabilidad del dispositivo y los

algoritmos de estimación propuestos, sino también de la propia plataforma BASIS. En primer lugar,

en el apartado 5.5.1 se muestran los resultados de la implementación del sensor inteligente en una serie

de experimentos de validación. En segundo lugar, el apartado 5.5.2 presenta los resultados obtenidos

en el estudio cuasi-experimental sobre los métodos de análisis de bioimpedancia para la estimación de

la composición corporal sobre un conjunto de pacientes respiratorios y sujetos sanos.

5.5.1. Resultados de la implementación del sensor inteligente de bioimpedancia

La Figura 5.21 muestra el resultado de la implementación del sensor inteligente de bioimpedancia

de acuerdo al diseño descrito en la sección 4.3. En este prototipo se aprecian los diferentes módulos

que componen el sensor.

La Figura 5.22 presenta un prototipo más completo del dispositivo, que incluye una pantalla LCD
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Figura 5.22: Implementación final del sensor inteligente de bioimpedancia.

y una serie de botones que sirven de interfaz de usuario. Todos los subsistemas (salvo el módulo de

acoplamiento) se encuentran integrados dentro de una misma carcasa. Dos bateŕıas de 9V consti-

tuyen la parte fundamental del subsistema de enerǵıa. Formando parte del mismo subsistema, dos

reguladores generan tensiones estables de 5V y -5V para alimentar la parte analógica del subsistema

de sensorización. Otro regulador de 3V se encarga de estabilizar la tensión de funcionamiento de los

componentes digitales. El subsistema de procesado está integrado en un microprocesador con una

unidad aritmético-lógica de 8 bits que opera a 4 MHz. Los diferentes módulos de procesado están

programados en la memoria flash del microprocesador, la cual tiene una capacidad de 16 Moctetos.

El subsistema de comunicaciones es soportado por un transceptor que cumple con las especificaciones

del estándar IEEE 802.15.4. Para desarrollar el subsistema de almacenamiento de datos se emplea la

memoria SRAM de 768 octetos y la memoria EEPROM de octetos del microprocesador. El subsiste-

ma de temporización está también implementado en el código de programa del microprocesador. Un

cristal externo de 32.768 kHz y uno de los temporizadores del microprocesador son empleados para

gestionar la temporización en tiempo real. El módulo (M1) es un oscilador programable que utiliza la

técnica de Śıntesis Digital Directa de frecuencias (DDS, del inglés Direct Digital Synthesizer). Para los

módulos de amplificación y el módulo de conversión tensión-corriente se emplean esquemas analógicos

basados en amplificadores operacionales.

Se establece como especificación de diseño un error máximo del 1% en el valor de la estimación de la

medida compleja de bioimpedancia. En este sentido, todos los componentes empleados (amplificadores

operacionales, resistencias, etc.) tienen caracteŕısticas tales que aseguran un error máximo por debajo

del 1% en el rango de funcionamiento del dispositivo. Para la implementación del móduloM4 se emplea
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un amplificador de instrumentación basado en amplificadores operacionales con una razón de rechazo

al modo común de 47 dB y una impedancia de entrada de 1 MΩ. Las ganancias de los amplificadores

de ganancia variable se configuran a través de potenciómetros digitales. Para implementar el módulo

M5 se utiliza otro DDS con las mismas caracteŕısticas que el empleado para el módulo de generación

de señal de inyección. Como cualquier diferencia en las frecuencias generadas por ambos módulos, por

pequeña que sea, produce una deriva continua del desfase entre ambas señales, se utiliza un único

cristal de 50 MHz con una estabilidad de 20 ppm como referencia temporal para ambos DDS. De este

modo, ambos dispositivos tendrán exactamente la misma frecuencia y el desfase programado entre las

señales de ambos módulos permanecerá constante a lo largo del tiempo. Para el módulo M8 se utiliza

un circuito integrado multiplicador de cuatro cuadrantes. El módulo M9 es un filtro activo paso de

baja de segundo orden basado en amplificadores operacionales con una frecuencia de corte en 13.8 Hz.

Para implementar el módulo M10 se utiliza uno de los conversores analógico-digital de 10 bits del

microcontrolador cuya tensión máxima es configurada para proporcionar una resolución de 1.17 mV.

El módulo M11 utiliza varios conmutadores analógicos controlados digitalmente. Dichos conmutadores

permiten realizar dos medidas simultáneas de bioimpedancia en dos secciones diferentes del medio

biológico a medir (dos canales). Dos conectores en la carcasa permiten la conexión de los cables de

medida, uno por canal. Cada cable tiene en un extremo un conector que se acopla al conector de la

carcasa. En el otro extremo el cable se divide en cuatro ĺıneas diferenciadas, las cuales terminan a su vez

en pinzas metálicas para su conexión a los electrodos. Los cables y las ĺıneas tienen un mallado metálico

para proteger la señal frente a interferencias. Las ĺıneas están aisladas eléctricamente respecto de la

malla protectora, y la malla a su vez está aislada eléctricamente del exterior. Los cables son flexibles

y tienen una longitud de 1.5 metros cada uno. Aunque el dispositivo puede adaptarse a diferentes

tipos de electrodos, dependiendo de la aplicación, para las medidas de bioimpedancia sobre el cuerpo

humano se emplean preferentemente electrodos rectangulares pregelados autoadhesivos.

Para validar el correcto funcionamiento del sensor inteligente de bioimpedancia el sistema de cap-

tura de señal fue conectado al patrón circuital descrito en la sección 4.3. El dispositivo fue controlado

de forma inalámbrica a través de una aplicación software realizada en el entorno MATLAB. El env́ıo

de un comando iniciaba la lectura de los valores de impedancia en 9 frecuencias diferentes: 5 kHz, 12

kHz, 35 kHz, 60 kHz, 100 kHz, 200 kHz, 500 kHz y 1 MHz, aunque otras frecuencias son posibles. El

ordenador estaba conectado mediante un puerto serie a una placa de desarrollo CC2430DK que serv́ıa
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Caṕıtulo 5. RESULTADOS Y DISCUSIÓN

Figura 5.23: Patrón circuital simplificado de bioimpedancia.

de transceptor inalámbrico, y en el sensor inteligente el subsistema de comunicaciones haćıa las veces

de transceptor en el lado del dispositivo. Un esquema simplificado del patrón circuital es mostrado

en la Figura 5.23. Utilizando este patrón, se probaron 10 combinaciones diferentes de valores para los

parámetros RE , RI y C.

Para cada una de ellas, el sensor inteligente envió de forma inalámbrica el valor de las impedan-

cias complejas (parte real e imaginaria). La misma aplicación de MATLAB capturaba los datos de

impedancia procedentes del dispositivo y realizaba una comparativa entre los valores obtenidos y los

valores esperados de acuerdo a la configuración establecida. La Figura 5.24 muestra a modo de ejemplo

las impedancias obtenidas para un caso particular del patrón circuital. Los valores de bioimpedancia

medidos fueron corregidos mediante un retraso de fase Td de acuerdo al modelo descrito en la ecuación

4.11 de la sección 4.3. Como ya se describió en esta sección, el valor del retraso de fase Td fue apro-

ximado mediante un algoritmo recursivo que minimizaba el error cuadrático medio entre los valores

de bioimpedancia medidos y los valores de bioimpedancia esperados de acuerdo al patrón circuital. El

error final cometido en todas las estimaciones estuvo por debajo del 1%, lo que permitió validar el

correcto funcionamiento del dispositivo y los subsistemas que lo componen. En una aplicación sobre

medidas de bioimpedancia reales, los valores de bioimpedancia medidos son analizados respecto del

modelo propuesto en la ecuación 4.8 de la sección 4.3. En este caso, el algoritmo de identificación

del modelo no solo está encargado de encontrar el valor del parámetro Td, sino también del resto de

parámetros del modelo de la ecuación 4.8, a priori desconocidos. Se ha desarrollado un procedimiento

para la estimación de dichos parámetros, el cual no ha sido detallado en la tesis porque está siendo

objeto de protección intelectual.
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Figura 5.24: Ejemplo de impedancias obtenidas con el patrón circuital.

5.5.2. Resultados del estudio comparativo de métodos de análisis de bioimpedan-

cia

En esta sección se presentan los resultados obtenidos en el estudio cuasi-experimental sobre los

métodos de análisis de bioimpedancia para la estimación de la composición corporal que pueden ser

implementados en el sensor inteligente de bioimpedancia. Dicho estudio tiene como objeto analizar su

aplicabilidad en la evaluación nutricional de un conjunto de pacientes con insuficiencia respiratoria y

sujetos sanos, como ya se describió en la sección 4.3.5.

Estudios recientes han demostrado la viabilidad de la técnica BIS como una alternativa al estándar

de oro en la estimación de la composición corporal [233]. En este sentido, los datos proporcionados por

el dispositivo BCM fueron tomados como referencia en las valoraciones nutricionales y de hidratación

de los sujetos analizados en el estudio.

Comparando el dispositivo monofrecuencia respecto del dispositivo de referencia puede concluirse

que las estimaciones de dicho dispositivo se aproximan de forma cualitativa cuando se trata de estimar

la masa magra y la masa grasa. El dispositivo Bodystat también proporciona información relacionada

con el estado de hidratación, pero en este caso las discrepancias respecto del dispositivo de referencia
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Figura 5.25: Ejemplos de estimaciones de pacientes en rehabilitación respiratoria.

fueron elevadas. La Figura 5.25 muestra a modo de ejemplo algunas comparativas en la estimación

corporal de pacientes en rehabilitación. El ı́ndice de tejido graso es el resultado de dividir la masa grasa

entre la altura del sujeto al cuadrado y el ı́ndice de tejido magro es el resultado de dividir el peso menos

la masa grasa entre la altura del sujeto al cuadrado [234]. Las gráficas muestran también los intervalos

de clasificación de los pacientes según los ı́ndices anteriores establecidos en [234] dependiendo de la

edad y sexo del sujeto. Solo el dispositivo BCM muestra información relacionada con el exceso de

ĺıquidos, por lo que solo estas se muestran en la Figura 5.25. El estado nutricional y de hidratación

de los pacientes en rehabilitación analizados en media puede considerarse dentro de la normalidad.

Algún paciente presentaba exceso de ĺıquidos y otros teńıan exceso de grasa.

La Figura 5.26 muestra también algunas comparativas en la estimación corporal de pacientes hos-

pitalizados. El estado nutricional y de hidratación de los pacientes ingresados en el hospital analizados

mostró en media un exceso de grasa mientras que la masa magra estaba dentro de la normalidad.

También resultó común padecer de exceso de ĺıquidos. En un caso de un paciente con delgadez extre-

ma, el dispositivo SFBIA fue incapaz de mostrar resultados estables, sin embargo, el dispositivo BIS
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Figura 5.26: Ejemplos de estimaciones de pacientes ingresados en hospital.

se comportó de forma robusta en todos los casos. En casos de obesidad extrema y estados de hidrata-

ción extremos los dispositivos también mostraron algunas diferencias. Por otro lado, la población sana

mantuvo sus niveles nutricionales y de hidratación dentro de la normalidad.

Como se observa en la Figura 5.27, los resultados obtenidos mediante la aplicación del método BIVA

también se aproximaron a los valores del dispositivo de referencia, pero solo de forma cualitativa.

En este método, las gráficas mostraron también una tendencia a la sobrehidratación en pacientes

hospitalizados. El exceso de grasa corporal fue más débil en este caso, lo cual puede indicar la necesidad

de nuevas elipses poblacionales de referencia para este tipo de pacientes. Los pacientes en rehabilitación

mostraron a su vez un buen estado nutricional.
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Figura 5.27: Ejemplos de valoraciones nutricionales utilizando el método BIVA.
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5.6. Resultados del sensor inteligente del ritmo respiratorio

La sección muestra los resultados obtenidos en el cuarto caso de uso de la plataforma BASIS, apli-

cada en la investigación, diseño y desarrollo de un sensor inteligente capacitivo para la monitorización

del ritmo respiratorio. Dichos resultados forman parte de un estudio de validación cuasi-experimental

del sensor inteligente en un ambiente controlado, el cual no solo es utilizado en el análisis de la viabi-

lidad del dispositivo y los algoritmos de estimación propuestos, sino también de la propia plataforma

BASIS.

El funcionamiento del sensor inteligente fue contrastado con un sistema cĺınico comercial portable e

inalámbrico para la realización de pruebas de esfuerzo cardiopulmonar (Oxicon de CareFusion) el cual

fue empleado como estándar de referencia. Ambos dispositivos fueron colocados en dos voluntarios

(varones, 35 y 40 años). Los tiempos de inspiración y expiración, aśı como la frecuencia respiratoria

fueron almacenados en ambos dispositivos para su posterior análisis.

En este caso, el procesado del sensor inteligente fue realizado fuera de ĺınea en un ordenador perso-

nal utilizando el entorno MATLAB. La Figura 5.28 muestra los tiempos de inspiración, de expiración

y la frecuencia respiratoria obtenidas en uno de los experimentos realizados. En la primera fase de

los experimentos el voluntario estuvo sentado. En un momento determinado, mantuvo la respiración,

como muestra el máximo en el tiempo de inspiración. En una segunda fase el sujeto permaneció de

pie y fue incrementando de forma secuencial el tiempo de inspiración y expiración. Este experimento

fue repetido dos veces por cada uno de los voluntarios para un tiempo total de experimentación de

cuarenta minutos.

El sensor inteligente captó el ritmo respiratorio de forma robusta, con mayor precisión que el

Oxicon en alguno de los casos, como puede observarse de las gráficas de la Figura 5.28. El tiempo con la

respiración mantenida (inspiración) fue de 25 segundos, el cual fue aproximado con bastante exactitud

por el sensor inteligente. En cambio, el promedio realizado por el Oxicon produjo un error en dicha

estimación, ya que el valor obtenido en este caso fue de 15 segundos. También puede observarse una

mayor estabilidad en las medidas realizadas por el sensor inteligente. De acuerdo con los experimentos

realizados, en la segunda fase de los experimentos el voluntario fue aumentando la tasa respiratoria

de forma incremental, de modo que es de esperar la ocurrencia de escalones de señal en los tiempos
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Figura 5.28: Señales respiratorias adquiridas por el sistema de sensorización propuesto (ĺınea dis-
continua) y el dispositivo comercial empleado como estándar de oro (ĺınea continua): a) Tiempo de
inspiración. b) Tiempo de Expiración. c) Frecuencia respiratoria.
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Figura 5.29: Frecuencia de oscilación (f0) del sensor propuesto en diferentes instantes de tiempo: a)
en el periodo comprendido entre 200 y 250 segundos desde el inicio del experimento, b) en el periodo
comprendido entre 550 y 570 segundos desde el inicio del experimento.

detectados. Estos escalones pueden observarse de forma clara en el sensor inteligente, sin embargo, en

la señal proporcionada por el Oxicon, éstos están afectados por grandes perturbaciones.

Al igual que el Oxicon, el sensor inteligente puede proporcionar un promedio del ritmo respiratorio

durante un periodo de observación. Sin embargo, el sistema propuesto va más allá, pudiendo ofrecer una

estimación en tiempo real del proceso respiratorio y su intensidad en cada momento, como muestra

la Figura 5.29, en la que se aprecian las señales medidas por el sensor inteligente en dos ventanas

temporales diferentes relacionadas con el experimento anterior. En esta figura pueden observarse los

cambios en la frecuencia de oscilación relacionados con el movimiento de la caja torácica. También

puede observarse la diferencia en el ritmo respiratorio en las dos ventanas temporales consideradas

(durante el experimento, el voluntario fue incrementando de forma secuencial el tiempo de inspiración

y expiración de forma escalonada).

Además, la prenda con el sensor inteligente fue mucho más cómoda para el sujeto que el dispositivo

Oxicon, el cual capta el ritmo respiratorio a través de una máscara con un espirómetro incluido. Como

la frecuencia respiratoria está influenciada también por el sistema nervioso autónomo, el sentimiento
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de confinamiento e incomodidad resultante del sistema de captura de señal del sistema Oxicon puede

afectar de forma involuntaria a la respuesta respiratoria.
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En este caṕıtulo se presentan las conclusiones más relevantes de la tesis.

Se ha desarrollado un novedosa plataforma (BASIS, del inglés Base Architecture for the Support of

Biomedical Intelligent Sensors) que permite abordar de una forma eficiente y sistemática el desarrollo

de sensores biomédicos inteligentes, la cual proporciona las siguientes ventajas:

1. Procesado distribuido multinivel para una monitorización más robusta de las señales fisiológicas.

2. Personalización y de adaptación al medio y al contexto.

3. Integración multi-dispositivo en el contexto de un sistema de e-Salud.

4. Simplificación de los algoritmos embebidos lo que repercute en una mayor sostenibilidad económi-

ca y portabilidad.

5. Alta eficiencia energética mediante un esquema de procesado basado en la abstracción de la

bioinformación y la detección de eventos de interés o alarma.

6. Procesado en paralelo para permitir diferentes funcionalidades en un mismo sensor de forma

simultánea.

7. Esquema modular que facilita la modificación o la inserción de nuevas funcionalidades o compo-

nentes, minimizando el coste de desarrollo, y facilitando el mantenimiento y evolución tecnológi-

ca.

Para la personalización y actualización remota del software de los sensores se ha presentado un

novedoso método para la difusión de código en redes de sensores corporales de un modo transparente

al usuario.

Para desarrollar las comunicaciones inalámbricas de la plataforma se ha propuesto un novedoso

protocolo de acceso al medio que ofrece mejores prestaciones de consumo de enerǵıa en comunicaciones

y de retraso temporal que el estándar IEEE 802.15.4 y otros protocolos propuestos por otros auto-

res. Otras prestaciones del protocolo son la escalabilidad y un ancho de banda y calidad de servicio

garantizados.
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También se han propuesto un conjunto de antenas para soportar las comunicaciones de la plata-

forma BASIS en un entorno corporal. Además, el proceso de diseño y desarrollo ha permitido concluir

un novedoso método para la caracterización de antenas integradas en sensores inteligentes alimentados

mediante bateŕıa.

Se ha realizado la investigación y una primera aproximación al diseño de un transmisor para

comunicaciones intracorporales basado en acoplamiento galvánico en el rango de frecuencias de comu-

nicación de 100 kHz a 1 MHz.

Se han desarrollado cuatro sensores inteligentes a partir de la plataforma BASIS, lo que ha permi-

tido demostrar su viabilidad y utilidad.

Se ha desarrollado y validado un novedoso sensor inteligente para la detección de cáıdas. La pla-

taforma BASIS y la separación multinivel impacto-cáıda han proporcionado una serie de ventajas en

comparación a otros sistemas: 1) robustez en la detección (100% de éxito en la detección de impactos,

100% de sensibilidad y 95.68% de especificidad en la detección de cáıdas); 2) adaptación continua

al medio, al contexto y el usuario; 3) monitorización transparente para el usuario las 24 horas del

d́ıa, incluso mientras está tomando una ducha o está en la cama, donde muchas de las cáıdas tienen

lugar. Se han propuesto nuevos algoritmos para la detección de impactos y la detección de cáıdas,

aśı como un algoritmo para la búsqueda de los parámetros óptimos de funcionamiento del algoritmo

de detección de impactos.

Se ha desarrollado y validado un novedoso sensor inteligente para la monitorización de la actividad

f́ısica. La principal novedad de este dispositivo es que la monitorización del movimiento humano es

abordada de forma integral en diferentes niveles: 1) clasificación del nivel de actividad; 2) identificación

de la actividad realizada; 3) estimación del gasto metabólico. Se han propuesto nuevos algoritmos para

los diferentes niveles de monitorización. Cabe destacar que la identificación de la actividad permite

distinguir la realización de actividades tales como subir o bajar escaleras, las cuales no son detectadas

normalmente en otras propuestas. Para ello se ha propuesto un novedoso método que desacopla las

componentes de la aceleración asociadas con el movimiento de las componentes gravitacionales.

Se ha desarrollado y validado un novedoso sensor inteligente de bioimpedancia para la estimación

de la composición corporal. Frente a los dispositivos comerciales y gracias a la plataforma BASIS,
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el sensor desarrollado presenta una serie de caracteŕısticas: 1) bajo coste y un diseño sostenible que

permite la universalidad de la solución en múltiples esquemas de medida (módulo de la bioimpedancia

en una o múltiples frecuencias; impedancia compleja en una o múltiples frecuencias; seguimiento de la

bioimpedancia con una determinada frecuencia de muestreo) y aplicaciones (análisis de la bioimpedan-

cia a una sola frecuencia, espectroscoṕıa de bioimpedancia y análisis vectorial de la bioimpedancia);

2) portabilidad, comunicaciones inalámbricas bi-direccionales e integración en un sistema de e-Salud.

Se ha desarrollado y validado un novedoso sensor inteligente capacitivo para la monitorización

del ritmo respiratorio. La principal ventaja de este sensor, frente al estándar de referencia y otras

alternativas, es que no necesita del contacto directo con el cuerpo humano, y, de esta forma, el usuario

puede ser monitorizado de un modo totalmente transparente y no obstructivo.

169





Publicaciones relacionadas con la tesis
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de Ingenieŕıa Biomédica. San Sebastián, España. Noviembre de 2012.

5. Naranjo Hernández, D.; Roldán Porras, V.; Callejón Leblic, A.; Roa Romero, L.M.; Reina
Tosina, L.J.; Evaluación experimental de antenas energéticamente eficientes para redes de senso-
res corporales. Actas del XXX Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingenieŕıa Biomédica.
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2009, pp. 681-684

17. Naranjo Hernández, D.; Roa Romero, L.M.; Reina Tosina, L.J.; Matos Rodrigues, T.E.;
Estudillo Valderrama, M.A.; Propuesta de un Protocolo de Comunicaciones Basadas en eventos
para el POC. Aplicación a la Detección de Infecciones. Actas del XXVII Congreso Anual de la
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[227] J. Luis, L. Roa Romero, J. Gómez-Galán, D. Naranjo, M. Estudillo-Valderrama, G. Barbarov-
Rostán, and C. Rubia-Marcos, “Design and implementation of a smart sensor for respiratory
rate monitoring,” Sensors (Switzerland), vol. 14, no. 2, pp. 3019–3032, 2014.

193

http://www.goldcopd.org


[228] D. Teichmann, J. Foussier, J. Jia, and S. Leonhardt, “Non-contacting monitoring of respiration
and pulse based on capacitive coupling with thoracic tissue,” Proceedings of the World Congress
on Engineering, vol. 3, pp. 2695–2698, 2011.

[229] T. Barbosa, I. Sene, A. da Rocha, F. Nascimento, H. Carvalho, and J. Camapum, “Application-
oriented programming model for sensor networks embedded in the human body,” in Proc. of
28th Annual International Conference of the IEEE Engineering in Medicine and Biology Society
(EMBS’06), Sept. 2006, pp. 6037–6040.

[230] “Application Note AN053. Measuring power consumption with CC2430 and Z-Stack. Texas
Instruments,” http://www.ti.com/lit/an/swra144/swra144.pdf , Último acceso: Oct. 2014.
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Anexo A

Métodos de análisis de la composición
corporal mediante Bioimpedancia

A continuación se realiza un resumen de las principales técnicas de análisis de bioimpedancia para
la estimación de la composición corporal empleadas en el sensor inteligente de bioimpedancia.

A.1. Single Frequency Bioimpedance Analysis (SFBIA)

Estos métodos están basados en relaciones emṕıricas obtenidas a partir de los valores de bioim-
pedancia obtenidos en diferentes grupos poblacionales en una única frecuencia. La frecuencia de 50
kHz es considerada como la frecuencia estándar en este tipo de análisis [190]. Los métodos SFBIA
están basados generalmente en linealizaciones obtenidas mediante rectas de regresión de los valores de
bioimpedancia frente a diferentes parámetros de composición corporal, las cuales han sido obtenidas
para un grupo poblacional espećıfico con caracteŕısticas antropométricas similares. Estas expresiones
normalmente relacionan el parámetro Altura2/R con los parámetros nutricionales y los volúmenes de
agua a través de la siguiente expresión:

V olumen = A
Altura2

R
+B (A.1)

Muchas expresiones incluyen además otras componentes para mejorar la precisión en las estimacio-
nes, como la edad, el peso, el sexo, la raza o medidas antropométricas de secciones corporales como el
tronco y/o las extremidades. En estos casos, los parámetros A y B de la ecuación anterior pueden ser
además una función de las caracteŕısticas mencionadas. La mayor desventaja de estos métodos es que
las ecuaciones solo pueden ser aplicadas en los grupos poblacionales para los cuales fueron obtenidas,
no siendo adecuadas para estados alterados de hidratación, de composición corporal o en pacientes
con geometŕıas anatómicas diferentes [206], ya que en caso contrario pueden producirse importantes
errores en las estimaciones.
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Figura A.1: Distribución de la corriente a baja y alta frecuencia.

A.2. Bioimpedance Spectroscopy (BIS)

El método BIS está basado en la medida de bioimpedancia en múltiples frecuencias y en su co-
rrespondencia con un modelo de bioimpedancia de Cole [233]. De acuerdo con este modelo, la deter-
minación de los volúmenes de ĺıquidos corporales está basada en el hecho de que a baja frecuencia
la corriente no penetra las membranas celulares, de modo que fluye solo por el compartimento de
extracelular, mientras que a alta frecuencia la corriente fluye por el comportamiento extracelular e
intracelular [190]. Este efecto puede verse en la Figura A.1. El modelo multifrecuencia de Cole es
extendido con la aplicación de la teoŕıa de mezclas de Hanai, según la cual el cuerpo humano es
considerado como la superposición de un medio conductivo (agua, electrolitos, tejido blando, etc.)
y un medio no conductivo (hueso, grasa, aire, etc.). Estas consideraciones mejoran las estimaciones
eliminando la aparente especificidad poblacional de los métodos SFBIA [190].

A.3. Bioelectrical Impedance Vector Analysis (BIVA)

El método BIVA permite una evaluación cualitativa del estado nutricional y de hidratación del
paciente a partir de medidas de bioimpedancia. En este método, el valor de la impedancia compleja
(Z = R+XC) a 50 kHz, normalizado por la altura del sujeto, se confronta de forma gráfica (R/altura
en el eje de abscisas, XC/altura en el eje de ordenadas) con elipses de tolerancia del 50%, 75% y
95% de sujetos sanos de poblaciones de referencia del mismo género. Como muestra la Figura A.2,
los valores que caen fuera de la elipse de tolerancia del 75% indican un estado fisiológico anormal y
su localización en la gráfica puede ser interpretado de la siguiente forma [190,195]:

1. Variaciones en la dirección del eje mayor: relacionadas con variaciones del estado de hidratación.
El polo superior de la elipse de tolerancia del 75% representa el umbral de deshidratación, que
será tanto mayor cuanto más nos alejemos de dicho polo, mientras que el polo menor de la elipse
es el umbral de sobrehidratación (edema), siendo la tendencia justo al contrario.

2. Variaciones en la dirección del eje menor: relacionadas con variaciones del estado nutricional.
Un desplazamiento a lo largo del eje menor hacia la derecha indica una menor cantidad de célu-
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Figura A.2: Gráfico empleado en el método BIVA.

las o de tejidos blandos. Dependiendo además del estado de hidratación los individuos pueden
encontrarse malnutridos o caquécticos (sobrehidratación) o anoréxicos (deshidratados). Un des-
plazamiento en el sentido opuesto indica una mayor cantidad de células o de tejidos blandos.
Dependiendo del estado de hidratación los individuos pueden ser obesos (sobrehidratados) o
atletas (deshidratados).
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