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摘　要：　基于光电容积脉搏波描记法（Photo Plethysmo Graphy，PPG）的柔性传感器可进行心率（Heart Rate，HR）
和血压（Blood Pressure，BP）检测，但是对其检测结果的标定报道甚少 . 据此，本文提出一种基于模拟血液循环的反射

式PPG心率检测和血压标定系统 . 以蠕动泵来产生脉动流，通过调节其转速的大小来控制模拟血液输送的频率和压

力，从而引起弹性乳胶管内模拟血液体积的变化，而改变反射光的信号周期与强度，贴近于人体脉搏测量过程的实际

场景 . 该系统心率检测误差均值为 0.277 78，95%一致性界限为（-2.595 62，3.151 17），所测收缩压（Systolic Blood Pres⁃
sure，SBP）和舒张压（Diastolic Blood Pressure，DBP）的拟合优度分别为 0.971 85和 0.981 11. 经标定后的柔性 PPG传感

器对 4 名志愿者检测的 SBP 和 DBP 的平均偏差（Mean Deviation，MD）±标准差（Standard Deviation，SD）均值分别为

（1.21±2.16） mmHg 和（0.76±2.02） mmHg，均符合且远小于美国医疗仪器促进协会（Association for the Advancement 
of Medical Instrumentation，AAMI）所制定的衡量血压计精度的标准指标（5±8） mmHg. 结果表明，该系统能够准确

高效地标定柔性PPG传感器，为实现便携式可穿戴设备的精准血压检测提供标定基础 .
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Abstract:　The flexible sensor based on photo plethysmo graphy (PPG) can detect heart rate (HR) and blood pressure 
(BP), but the calibration of their detection results is rarely reported.  Therefore, this paper proposes a reflective PPG heart 
rate detection and blood pressure calibration system based on simulated blood circulation. The peristaltic pump is used to 
generate pulsating flow,and the frequency and pressure of simulated blood delivery are controlled by adjusting its rotational 
speed,thus causing the change of the volume of simulated blood in the elastic latex tube and changing the signal period and 
intensity of reflected light, which is closer to match the actual scenario of human pulse measurement process. The mean val⁃
ue of heart rate detection error of the system is 0.277 78, and the 95% consistency limit is (-2.595 62, 3.151 17).  The good⁃
ness of fit of measured systolic blood pressure (SBP) and diastolic blood pressure (DBP) are 0.971 85 and 0.981 11, respec⁃
tively.  The mean value of mean deviation (MD) ± standard deviation (SD) of SBP and DBP detected by the calibrated flexi⁃
ble PPG sensor on four volunteers is (1.21±2.16) mmHg and (0.76±2.02) mmHg, respectively, which are in line with and 
far less than the standard index of 5±8 mmHg for measuring the accuracy of blood pressure monitors set by the associa⁃
tion for the advancement of medical instrumentation (AAMI).  The results show that this system can calibrate the flexible 
PPG sensor accurately and efficiently, which provides the calibration basis for the accurate blood pressure detection of por⁃
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1　引言

血压（Blood Pressure，BP）是人体重要的生理特征

参数，能反映人体心血管系统的生理和病理状况，准确

高效的血压测量并对测量结果进行标定对临床医学的

实际运用具有极为重要的参考意义 . 动脉穿刺导管法

（有创法）是一种可以直接检测人体血压的方法，通过

将导管插入患者的血管，借助流体压力的传输实时检

测血压，精度很高，被称为血压检测的“金标准”［1］. 但

由于穿刺部位易出血感染，对医生技术要求高，成本

高，操作复杂，可能导致不适或潜在的严重并发症，仅

适用于危重症患者 . 因此，在血压监测过程中，与传统

的有创血压（Invasive Blood Pressure，IBP）监测相比，连

续无创血压（Continuous Non-Invasive Blood Pressure，
CNIBP）监测具有感染率低、操作简单、稳定性好、适应

范围广等特点，可以为广大医护人员和患者带来很大

的便利 .
目前，常见的无创血压测量方法主要是柯氏音听诊

法、示波法［2］、超声法［3］、容积补偿法［4］、动脉张力测定法

和光电容积脉搏波描记法（Photo Plethysmo Graphy，
PPG）［5］. 文献［2］开发了一个智能手机应用程序，通过

“示波手指按压法”测量血压，该应用测得收缩压（Sys⁃
tolic Blood Pressure，SBP）和舒张压（Diastolic Blood Pres⁃
sure，DBP）的平均偏差（Mean Deviation，MD）±标准差

（Standard Deviation，SD）分别为（-4.0±11.4） mmHg 和

（-9.4±9.7） mmHg. 文献［3］将超声换能器和柔性可拉伸

电化学传感器稳定集成，使其在适应弯曲的皮肤表面的

同时提供机械弹性和柔韧性，能同时监测血压、心率

（Heart Rate，HR）、葡萄糖、乳酸、咖啡因和酒精水平，从

而实现动态、全面的健康自我监测 . 文献［4］基于容积补

偿法原理，将 9名健康志愿者测得的桡动脉压力与同时

使用连接到外部压力传感器的桡动脉插管来直接测量

血压，SBP和DBP的MD±SD分别为（-0.5±2.1） mmHg和
（0.6±1.8） mmHg. 文献［5］基于单路PPG原理，设计了一

种可抑制运动噪声的类皮肤可穿戴连续血压监测系统 .
与 IBP相比，静止状态时该类皮肤血压监测系统测量的

SBP和DBP的最大绝对误差分别为±7/±10 mmHg，行走

情况下分别为±10/±14 mmHg，具有重要的临床应用

价值 .
随着无创血压检测方法的逐步完善，无创血压测

量设备层出不穷 . 为检验这些设备测量血压的准确性，

需对其测量结果进行标定 . 目前，国内外对无创血压设

备的标定系统研究也取得了诸多成果［6~8］. 文献［6］采

用配备人造心血管系统的模拟手臂，通过人造心血管

系统对模拟血管中的液体施加不同程度的压力，使用

绑在模拟手臂上的电子血压计袖带进行测量 . 但由于

其构造和材料的多样化，无法完全排除标定结果的随

机性 . 文献［7］基于示波法原理，设计了一种无创血压

模拟系统，控制气泵、电磁阀和压力传感器等装置，通

过商用血压模拟器产生的气压振动来模拟电子血压计

袖带内由人体动脉搏动而引起的气压变化，使用算法计

算得到血压值 . 模拟器产生的最大压力为 255 mmHg，
在一定压力下可产生SBP为120 mmHg、DBP为80 mmHg
和心率为 80 bpm 的气压波形 . 该方法原理简单，测量

方便，但需要对袖带进行充放气，体积大、携带不便，且

无法进行连续测量 . 更重要的是，用于评估袖带装置的

结果标定系统不适用于无袖带装置 .
文献［8］基于动脉张力测定法原理，开发了一种基

于微机电系统（Micro-Electro-Mechanical System，MEMS）
3 轴力传感器阵列的连续可穿戴血压测量装置［9］. 其标

定系统包括一个带有血管的手腕模型、一个由注射器

和步进电机组成的脉冲发生器以及一个作为参考的高

精度压力传感器 . 将不同压力施加到手腕模型上，并

将传感器的输出与高精度压力传感器进行比较 . 结

果得出，该 MEMS力传感器测量范围为 50~200 mmHg，
测量精度 SD 达 4.2 mmHg. 但其难点在于：是否可以在

被检动脉凹陷处准确定位压力传感器，使动脉压力的

测量更加准确；是否可以通过一个可调节的压力系统

来使动脉部分凹陷，从而保证足够大的凹陷管壁面积 .
如果压力过高，血管就会完全闭合 . 如果压力过低，则

无法利用足够大的凹陷管壁面积来改善管壁张力对测

量血压的影响 .
PPG［10］是一种简单低功耗的血压测量方法，基于

发光二极管（Light Emitting Diode，LED）和光电接收器

（Photo Diode，PD），接收经动脉血管与其他组织反射及

吸收后的衰减光，并记录血管液体容积的波动情况和

流速变化，从而得到信号计算血压 . 该方法操作简单、

成本低、安全性高、舒适性好，能无创连续监测人体血

氧浓度和心率等指标，具有良好的应用前景 . 目前，市

场上基于 PPG 原理的可穿戴智能设备如智能手表、智

能手环等，具有连续动态测量多种生理和运动参数的
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能力 . 然而，由于PPG信号是从皮肤表面提取的生物信

号，且各色光源与人体组织之间存在相互作用的复杂

机制，导致其信号强度弱，易受干扰，造成可穿戴设备

在测量血压方面的精度不高，对基于 PPG 原理的血压

测量结果的标定系统研究也十分缺乏 . 因此，本文提

出了一种基于模拟血液循环的反射式 PPG 心率测量

和血压标定系统 . 该系统使用蠕动泵［11］产生脉动

流，采用乳胶管作为模拟血管，红墨水作为模拟血

液 . 通过调节蠕动泵的转速大小可控制模拟血液输

送的频率和压力，模拟循环回路中乳胶管由于弹性

而产生的舒张和收缩，从而引起弹性乳胶管内模拟血

液的体积变化，而改变反射光的信号周期和强度，更加

贴近于人体脉搏测量过程中的实际场景 .
2　标定系统设计

2. 1　标定原理和方法

动脉壁的弹性决定了脉搏波的传播速度（Pulse 
Wave transit Velocity，PWV）. 1878 年，Moens-Korteweg
（M-K）公式［12］提出了PWV与血管参数、血液特性之间的

关系：

PWV =
hE
ρd

（1）
其中，E 为动脉血管壁的弹性模量，ρ为血液密度，d 为

血管的直径，h为血管壁的厚度 .
1979年，Hughes等人［13］通过对动脉壁弹性模量的

大量模拟研究，提出了血管壁弹性模量E不是固定不变

的常数，而是随着血压P的升高呈指数型增长的结论 .
其关系式如下：

E = E0eαP （2）
其中，α为一个描述血管特征的参数，数值为 0.016~
0.018 mmHg-1；E0 为零动脉压下血管壁的弹性杨氏模

量 . 由式（1）和式（2）可以看出，PWV 与血压之间具有

一定的函数关系 .
脉搏波传输时间（Pulse wave Transit Time，PTT）指

的是同一个脉搏波到达不同动脉位置时的时间延迟 . 如

果在一定时间内忽略PWV的变化情况，那么当脉搏波的

传播距离为L时，就可以得到血压与波速之间的关系［14］：

PWV =
L

PTT
= k

hE0eαP

ρd
（3）

其中，人体主动脉的莫恩斯常数k取值为0.8. 当其他参数

保持不变时，血压越高，PWV越大，PTT越小 . 假设动脉段

L的PWV为常数，可以得到PTT与血压之间的关系：

PTT2 =
L2 ρd
hE0

(eαP )-1 （4）
对式（4）稍作变换就可以得到如下关系：

P =-
2
α

ln(PTT)+
1
α

ln
L2 ρd
hE0 k

（5）
考虑到 PTT的变化相对较小，将式（5）展开为泰勒

级数，就可以得到血压与PTT之间的关系：

P = a ´ PTT + b （6）
其中，a =-

2
α
，b =

1
α

ln
L2 ρd
hE0 k

. 式（6）表明血压和 PTT 之

间呈线性关系，PTT 越小，血压越大 . 通过测量个体的

PTT和标准血压值就可以通过建立回归分析方程，得到

a和 b的值，从而实现血压的计算与标定 .
朗伯-比尔（Lamber-Beer）定律［15］指出，物质一定

波长处的吸光度与其浓度成正比 . 当该波长的光照射

在人体皮肤表面时，光线将以反射（图 1（a））或透

射（图 1（b））的形式传输到光电接收器 . 此过程中，皮

肤、肌肉和血液对光强都具有一定的吸收作用，使光

电接收器采集到的光信号反映出同步于动脉搏动的

血液容积变化 . 此信号由非血液部分和血液非脉动部

分产生的直流分量（DC）及被测部位脉动血流量变化

产生的交流分量（AC）组成，如图1（c）所示 .

1984 年，Hiroshi 等人［16］对 PPG 波形进行二次微分

运算，提出了加速容积脉搏波（Accelerated Photople⁃
thysmo Graph，APG）的概念，其波形的每个特征点都能很

好地反映血液循环的过程 . PPG 和 APG 的波形特征如

图 2所示 . 心脏收缩时，动脉血液因压力被推动至毛细

血管，血管内的瞬时流量高于毛细血管流向静脉的血液

体积，导致血管迅速膨胀，内压因此迅速增大，APG波形

快速上升（O~A）. 然后血液由毛细血管流向静脉，血管内

压增长率迅速下降，波形则快速下降（A~B）. 同时，由于

静脉内的血流量忽然增大，血管有一定的回流压力将部

分血液冲回至毛细血管，从而导致血管内压急剧增加，波

形上升（B~C）. 由于这些情况，相同的过程如此持续了几

个周期，血管的弹性压力会慢慢降低，波形最终趋近于平

缓 . 因此，只要测量出同一状态下APG的波峰与次波峰

之间的传播时间PTT（A~C之间的时间间隔），并建立其

与血压之间的关系，就可以完成血压的测量［17］.

图1　光电容积脉搏波(PPG)原理

2650



第 8 期 时 未:基于光电容积脉搏波描记法的柔性血压传感器标定方法研究

2. 2　标定系统

随着基于 PTT 的血压测量方法准确性的提高，研

究人员提出了更多的血压估计模型，并在相应的算法

中添加了新的参数 . 然而，无论采用哪种测量方法，都

不能忽略对血压测量结果的标定过程 . 标定是指使用

标准的血压计测量人体的真实血压值，并与柔性 PPG
传感器在相同状态下测得的 PTT一起带入血压估计模

型中，通过模型计算 a 和 b 的值 . 本文采用基于 PDMS
柔性基材制造和闭合回路可延展电极结构设计的反射

式柔性 PPG 心率血压传感器［18］测量脉搏波信号，为检

测其心率和血压的测量精度，设计了一种基于模拟血

液循环的反射式 PPG 心率测量验证和血压标定系统 .
所用的传感器原理与实物如图 3 所示 . 该系统使用蠕

动泵［19］产生脉动流，蠕动泵头包含与外部电机旋转轴

相连的旋转轮 . 泵头内部配有合适长度的软管，连接作

为模拟血管的弹性乳胶管，泵送用作模拟血液的红色

墨水 . 系统运行时，模拟血液存储在液体容器中，并通

过蠕动泵在容器和模拟血管之间循环输送 .

图 4（a）为 1∶100 稀释后的红色墨水的吸收光谱 .
可见其对绿光有着很强的吸收作用，吸收峰涵盖本文

标定的柔性 PPG 传感器所用绿光 LED 的波长 523 nm.
因此，本文选用红色墨水来作为模拟血液 . 经实验对

比，模拟血管选取内径为 3 mm、外径为 5 mm的乳胶管，

回弹力大，稳定性好 . 在所搭建标定系统的模拟血液循

环回路中，还需要另一种血压测量方法来确定模拟血

管内部的心率和血压 . 导管通过穿刺插入人体的动脉

血管，外端连接到压力传感器 . 导管中的流体将血管中

的压力传输到压力传感器上，压力传感器将该压力转

换为模拟信号，血压计内部电路又将其转换为数字信

号，从而获得被测部位的 SBP 和 DBP，测量精度较高 .
因此，选取有创血压传感器接入标定系统的模拟血液

循环回路中，以确定心率和血压的标准值 .
血压标定系统示意图如图 4（b）所示 . 在静息状态

时，人体心脏每跳动一次就会泵出约 70 ml（60~80 ml）
的血液，若心脏每分钟平均跳动 75次，那么人体每分钟

就可以泵出约 5 000 ml（4 500~6 000 ml）的血液 . 因此，

本标定系统选取型号为 BG600FJ-S的工业型数字智能

分配型蠕动泵，其转速范围为 0.1~600 rpm，速度分辨率

为 0.1 rpm，流量范围为 1.3~12 000 ml/min. 血压标定系

统的实际测试环境如图 4（c）所示，主要由液体容器、用

作模拟血液的红色墨水、配备有创血压模块的COMEN 
C50 血压监护仪、BG600FJ-S 蠕动泵、雅培型一次性压

力传感器、假手模型、3.3 V纽扣电池、柔性 PPG传感器

和信号采集设备组成 .
蠕动泵的乳胶软管一侧连接储存模拟血液的容器

瓶，另一侧连接有创血压传感器和待标定的柔性 PPG
传感器，模拟血液流出和流回容器瓶，形成一个闭环回

路 . 有创血压测量需要将雅培型压力传感器和有创血

压电缆连接到配备有创血压模块的 COMEN C50 血压

监护仪上 . 在标定开始前，先用注射器向雅培型一次性

压力传感器导管中注入肝素盐水，确保导管中没有气

泡 . 再对监护仪的有创血压模块进行校零 . 然后将雅

培型一次性压力传感器和模拟血管置于同一水平线

上 . 同时，要将模拟血管的导管固定好，防止跳动频率

过高时导管的位置发生移动或直接脱出，影响测量的

准确度 . 之后将柔性 PPG 传感器固定在紧贴着乳胶管

的假手上，打开蠕动泵 . 通过调节蠕动泵的转速大小控

制模拟血液输送的频率和压力，模拟循环回路中乳胶

管由于弹性而产生的舒张和收缩，以控制模拟脉搏跳

动的速度和模拟血压的大小 . 最后，将柔性PPG传感器

通过 3.3 V 纽扣电池供电并连通 NI数据采集卡连接到

PC端，利用 LABVIEW 上位机将采集到的数据保存，并

与 COMEN C50 血压监护仪上记录的数据进行标定

验证 .
2. 3　软件设计

本系统使用NI9239数据采集卡单通道采集PPG信

号，其优势在于可以简化电路，避免复杂的电路设计，

且采集到的信号质量较高 . 利用LABVIEW软件对采集

卡的可视化上位机页面进行编程，通过其良好的编程

图3　柔性光电传感器原理与实物

图2　容积脉搏波与加速容积脉搏波
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环境、功能强大的函数数据库和图形化编辑语言，实现

了对数据的采集、显示、存储和处理等一系列功能 .
LABVIEW编程图形化源代码如图 5（a）所示，采样率设

置为100 Hz，采集的信号为电压信号，范围在-10~+10 V
之间 . 将采集到的 PPG 信号通过低通滤波器进行低通

滤波，截止频率可以根据信号频率任意设置 . 滤波后的

PPG 波形可实时显示在图形窗口中，添加保存数据和

停止控件，便可根据界面中显示的波形选择性地保存

质量较好的信号 . 数据采集过程中的前端显示界面如

图 5（b）所示，该系统一般设置低通滤波器的截止频率

为20 Hz.
3　PPG信号处理算法分析

3. 1　信号预处理

当开始调节蠕动泵转速时，标定系统开始工作 . 转

速为 10.5 rpm 时，COMEN C50 监护仪上 SBP、DBP 和

HR均开始显示数值 . 由于前期振动频率较慢，蠕动泵

转速每增加 0.5 rpm，记录一次由数据采集卡采集的

PPG 波形和监护仪上显示的数值，到后期振动频率较

快，加大 0.5 rpm转速时，血压值不会有明显变化，因此，

后期蠕动泵转速每增加 1 rpm，记录一次由数据采集卡

采集的 PPG 波形和监护仪上显示的数值 . 本次实验共

测量并记录数据 36 组，蠕动泵转速范围为 10.5~
38 rpm，COMEN C50 监护仪上 SBP、DBP 和 HR 显示数

值范围分别为 43~140 mmHg、17~110 mmHg 和 26~
120 bpm，涵盖了人体正常血压值 . 而NI数据采集卡采

集到的PPG信号，通常夹杂着各种噪声和干扰，使信号

产生不同程度上的失真，极大地影响了计算血压的准

确度 . 该噪声主要分为两种类型：低频干扰和高频干

扰 . 低频干扰体现在PPG波形的基线漂移上，主要来自

(a) 模拟血液主要成分吸收谱

(c) 血压标定系统的实际测试场景

(b) 血压标定系统示意图

图4　血压标定系统

(a) LABVIEW编程图形化源代码

(b) 数据采集前端可视化软件页面

图5　软件设计页面
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于信号采集过程中人体呼吸和身体运动等产生的低频

信号 . 高频干扰体现为PPG波形上的小毛刺，主要来自

人体组织正常生理活动产生的肌电噪声、采集设备本

身的电磁干扰以及电子设备的热噪声等［20］.
为了精确地提取到 PTT 的值，首先对 PPG 信号进

行降噪预处理，消除高频噪声、低频干扰等带来的影

响，本文采用小波变换［21］的方法对PPG信号进行降噪 .
假设φ(t)是一个平方可积函数，且满足以下条件：

∫
-¥

+¥

φ(t)dt = 0 （7）

Cφ = ∫
-¥

¥
1
||ω
|φ(ω) |

2
dω <¥ （8）

其中，φ(t)为母小波（基波）函数，φ(ω)为φ(t)的傅里叶变

换 . 对任意满足上式且平方可积的信号 f (t)进行伸缩和

平移，以模拟信号受到外界扰动时产生的变化 . 其连续

小波变换可表述为

Wf (ab)=
1

| a |
∫
-¥

¥

f (t)φ ( t - b
a )dt （9）

其中，a为尺度因子（a≠0），控制 φ(t)的伸缩；b为平移因

子，控制φ(t)的平移 .

小波变换后可以分解出多项基函数，对其进行筛

选处理，再通过小波逆变换就可以完成对原始信号的

重构，从而去除原始信号中不必要的噪声频率，达到降

噪效果 . 小波逆变换可表述为

f (t)=
1

Cψ
∫
0

+¥
da

a2 ∫
-¥

+¥

Wf (ab)ψ ( )t - b
a

dadb （10）
小波变换降噪方法通常有 3 个阶段 . 首先选取合

适的小波基，确定小波的层数 N，用 N 层小波对信号进

行分解，获得小波的尺度分解系数 . 然后设定阈值，将

阈值之外的系数当作噪声信号置零 . 最后利用处理后

的系数对信号进行小波重构，获取重构后去除噪声的

信号 . 其流程如图 6 所示 . 本文选用 bior3.9 小波基与

PPG信号进行卷积运算，将信号分解成 8层位于不同频

带和时段内的各个成分，如表 1所示，并对其进行软阈

值［22］处理 . 对分解结构的低频部分重构得到 a8，对分

解结构的各层高频部分重构得到 d1~d8. 高频噪声主要

集中在 d1层，将经过阈值量化处理后的 d1和未作处理

的 d2~d8进行重构就可以获得光滑的PPG信号 . 图 7为

小波降噪前后 PPG 波形的对比，降噪后的 PPG 信号不

仅滤除了工频干扰等高频噪声，也滤除了基线漂移等

低频噪声 .

3. 2　特征参数提取与PTT计算

脉搏波特征点是反映了人体血管从一个状态到另

外一个状态的转折点，但由于脉搏波自身的随机性使

特征点直接寻找比较困难，所以对于预处理后的 PPG
信号，本文采用微分阈值法［23］来提取脉搏波的特征点，

整体流程如图8所示 .
首先对预处理后的 PPG 信号进行二次微分运算，

得到APG信号 . 该运算会放大 PPG信号中仍然存在的

一些高频噪声 . 如果不对这些噪声进行处理，会对脉搏

波的特征参数提取带来很多的不利因素 . 由此可见，对

APG 信号进行小波变换降噪十分必要，选用 bior3.3 小

波基与 APG 信号进行卷积运算，将信号分解成 5 层位

于不同频带和时段内的各个成分，并进行软阈值处理 .
处理后的 APG 信号基本滤除了噪声，但由于信号幅度

太小，加大了特征参数提取的难度 . 因此，本文将 APG
信号整体放大 5 倍，以保留各个采样点之间的相对位

置 . 研究图 2中APG的波形特征发现，在一个信号周期

内，A 点与 C 点之间的波形波动比较明显，而 D 点之后

的波动不明显，所以 PTT 的值不能通过简单地定位波

峰、波谷的方法来确定 .
首先，所有的波峰和波谷都是经过多次寻峰比

较确定下来的，然后从振幅和间距两方面对各个波

谷进行筛选，振幅和间距的阈值根据波形特征设

置 . 本文振幅阈值为-0.03 V，间距设置为 0.6 s，利用

MATLAB 的寻峰函数，寻找振幅小于-0.03 V、间距大

于 0.6 s 的波谷值，并将其与邻近三点比较，验证其

为最小值，从而确定主波谷 B 点的位置，如图 9 所

示，蓝色标记所有主波谷点 . 然后以 B 点为参考点，

向前和向后三点内分别找到最大值，将其分别与前

三点和后三点进行比较，验证其分别为 B 点前后的

最大值，从而确定主波峰点 A 和次波峰点 C. 红色标

记所有主波峰点，黑色标记所有次波峰点 . 最后计

算每个周期下主波峰 A 点和次波峰 C 点的横坐标所

对应的时间差，差值即为该周期下的 PTT. 因此，血

表1　八层小波分解的各层小波系数的频带范围

小波系数

频带范围/Hz
d1

25~50
d2

12.5~25
d3

6.3~12.5
d4

3.1~6.3
d5

1.6~3.1
d6

0.8~1.6
d7

0.4~0.8
d8

0.2~0.4
a8

0~0.2

图6　小波变换降噪流程
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压可以通过一次测量过程中提取的所有 PTT 的平均

值来计算得到 .
4　标定结果分析

4. 1　心率检测准确性

心率是反映人体心脏跳动状况和健康程度的重要

生理指标 . 人体 PPG 信号的一个周期波形同步于心脏

跳动一次的全过程，所以利用峰值检测法计算单位时

间内PPG信号的峰值点即可检测出心率 .
计算式如下：

HR =
60fs

xpn - xp(n - 1)

（11）
其中，xpn 和 xp(n - 1)分别表示第 n个峰值点和（n - 1）个峰

值点的横坐标； fs为脉搏波的采样频率，为100 Hz.
心率的计算结果如图 10（a）所示，1 min 内的波峰

个数即为心跳次数 . 将 36 组从 COMEN C50 监护仪上

记录的心率值与从柔性PPG传感器上采集的PPG信号

计算得到的心率值进行对比，差值结果如图 10（b）所

示 . 一般情况下，使用两种不同的方法测量同一组数据

不会得到完全相同的结果，而是在某种程度上会有所

不同 . 这种不同可以通过两个测量值之间的差值平均

值 d 来估算，d 的变化可以用差值的标准差 Sd来描述 .
如果上述两种方法的差值服从正态分布，那么 95% 的

差值在 [d - 1.96Sd d + 1.96Sd ]区间内，该区间称为 95%
一致性界限 . 当大部分差值都在这个区间内时，这两种

方法则被认为具有良好的一致性，可以互相替代 .
Bland-Altman 分析是一种简单直观地反映数据一致性

的方法［24］. 柔性PPG传感器和COMEN C50监护仪测量

心率的Bland-Altman分析如图 10（c）所示 . 差值平均值

为 0.277 78，95% 一致性界限为（-2.595 62，3.151 17），

表明本系统所标定的柔性PPG传感器能十分准确地检

测心率值 .

(a) 小波变换前PPG波形

(b) 小波变换后PPG波形

图7　小波变换前后PPG波形对比

图8　脉搏波参数特征提取流程

图9　脉搏波特征参数提取结果
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4. 2　血压标定结果

由于 PTT 与血压之间存在线性关系，将采集到的

36 组数据计算得来的 PTT 平均值作为自变量，与

COMEN C50 血压监护仪记录的 SBP 和 DBP 进行线性

回归分析，拟合得到的参数就是式（6）中的 a 和 b 值 .

图 11（a）和（b）分别展示了 SBP和 DBP的拟合结果 . 从

图中可以看出，SBP和DBP的拟合优度分别为 0.971 85
和 0.981 11，标定式分别为

SBP =-1 183.517 59 ´ PTT +  266.315 59 （12）
DBP =  -1 186.445 22 ´ PTT +  235.513 3 （13）

为了验证此标定系统的准确性，共采集 3名健康志

愿者和 1名高血压患者的脉搏波数据，每名志愿者通过

柔性PPG传感器分别采集20组手腕桡动脉的数据，同时

记录下 20组欧姆龙电子血压计测量的 SBP和DBP标准

值 . 采集数据的实际场景如图12所示，将采集到的PPG
数据进行信号降噪预处理和特征参数提取，并计算出每

组数据的PTT平均值 . 进一步将得到的PTT代入标定式

（12）和式（13），计算出相应的 SBP 和 DBP，与欧姆龙电

子血压计测量的 SBP和DBP进行对比 . 4名志愿者的对

比结果如图 13 所示，误差参数的统计结果如表 2 所

示 . 4 名志愿者 SBP 和 DBP 的 MD±SD 平均值分别为

（1.21±2.16） mmHg和（0.76±2.02） mmHg，均符合且远小

于美国医疗器械促进协会（Association for the Advance⁃
ment of Medical Instrumentation，AAMI）所制定的衡量血

压计精度的标准指标（5±8） mmHg. 此数据表明本文所

搭建的标定系统能够很好地对柔性PPG传感器进行准

确标定，且该传感器具备较高的血压检测精度 .

4. 3　与其他标定方法的比较

表 3列出了不同研究报道的血压标定方法以及相

应的血压预测精度，与文献［6~8］中所介绍的基于示波

法和动脉张力测定法的血压检测方法相比，本研究提

出的心率检测和血压标定系统采用了光电容积脉搏波

      (a)  心率提取算法结果          (b)  监护仪标准值与PPG计算值差值对比     (c)  心率Bland-Altman一致性分析

图10　心率检测结果

(a) SBP与PTT线性拟合图 (b) DBP与PTT线性拟合图

图11　SBP和DBP与PTT线性拟合结果

图12　采集数据的实际场景
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描记法（PPG），具有更小的血压计算误差 . 实验结果

表明，PPG 波形中蕴含着丰富的脉搏信息，且所研制

的柔性 PPG 传感器能够较为准确地捕捉和提取脉搏

波特征，以达到连续血压波形测量和无创监测的目

的 .  这一方法有望成为无创连续血压测量领域的重

要突破 .

5　结论

本文提出了一种基于模拟血液循环、可对反射式

柔性PPG传感器进行心率检测验证和血压检测标定的

系统 . 通过线性拟合和Bland-Altman一致性分析可知，

本系统对柔性PPG传感器所标定的计算结果与COMEN 
C50监护仪和欧姆龙电子血压计的检测结果具有很好的

一致性 . 心率检测误差均值为 0.277 78，95% 一致性界

限为（-2.595 62，3.151 17）. 所测SBP和DBP的拟合优度

(a) 志愿者一血压标定结果误差对比图

(c) 志愿者三血压标定结果误差对比图

(b) 志愿者二血压标定结果误差对比图

(d) 志愿者四血压标定结果误差对比图

图13　4名志愿者SBP、DBP标定结果的误差对比

表2　4名志愿者计算血压结果MD±SD 单位：mmHg
编号

1
2
3
4

SBP
2.49±1.77

-0.70±1.50
0.07±1.50
2.34±3.86

DBP
-0.07±1.44

0.70±1.39
0.49±1.55
1.92±3.69
表3　不同标定方法的血压预测精度对比

对比文献

文献[6]

文献[7]

文献[8]

本文

年份

2014

2020

2019

2023

标定方法

示波法

示波法

动脉张力测

定法

光电容积脉

搏波描记法

(PPG)

标定平台

人体体循环的计算机模拟系统

包括气腔、步进电机、气腔固定装置等,主要用于模拟人体心脏的工

作机制,生成相应的脉搏波

包括一个带有血管的手腕模型、一个由注射器和步进电机组成的脉

冲发生器及一个作为参考的高精度压力传感器

包括配备有创血压模块的COMEN C50血压监护仪、BG600FJ-S蠕动

泵、雅培型一次性压力传感器、柔性PPG传感器和信号采集设备

血压预测精度

主动脉与肱动脉的收缩压和舒张压差

均小于3 mmHg
误差范围为±4 mmHg
测量范围为50~200 mmHg
测量精度SD达4.2 mmHg
收缩压和舒张压的平均误差±标准差分别为

(1.21±2.16) mmHg和(0.76±2.02) mmHg
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分别为 0.971 85 和 0.981 11，四名志愿者检 测的 SBP
和 DBP 的 MD±SD 均值分别为（1.21±2.16） mmHg和
（0.76±2.02） mmHg，均符合且远小于美国医疗器械促

进协会（AAMI）所制定的衡量血压计精度的标准指标

（5±8） mmHg. 结果表明，本系统可以准确高效地实现

对柔性 PPG 传感器的标定 . 该标定系统优于传统的标

定方法，符合柔性血压传感器在预期使用场景中的要

求，为实现便携式可穿戴设备的精准血压检测提供了

标定基础 .
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