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摘　 要： 为提高日常行为下心率监测准确率，用多传感器融合的方法分别融合与生物电生理和生物机械力密切相关的

心电、脉搏波信号，实现基于 Ａｎｄｒｏｉｄ 平台的高可靠、穿戴式心率监测系统． 使用本系统和 ＳＴ⁃１２１２ 心电工作站进行了 １８
例日常行为下不同动作不同强度的同步采集和分析实验． 通过分析信号时域特征得到反映信号质量高低的信号质量指

数，根据质量指数自适应调节卡尔曼滤波器对两路信号获得的心率做最优估计，最后通过卡尔曼滤波残差调节权重得到

融合心率． 结果表明， 融合心率相比单从心电或者脉搏波信号所得心率准确度提高 ４６％以上。 该系统通过多传感器融

合的方式能有效降低干扰对心率估计的影响，可相对长时间地进行心率低负荷连续监测．
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　 　 据国家心血管病中心和世界卫生组织统计，
心血管疾病已成为我国乃至全球范围内的“头号

杀手” ［１－２］ ．研究表明静息心率过快是心血管疾病

的危险因素［３］，心率对运动评估亦非常重要［４］ ．
在日常行为下采集心电信号易受人体活动和

外界的干扰，较难不间断准确获取心率信息．心率

监测设备常因噪声、伪迹等干扰导致估值错误而

误报警，给使用者带来极大困扰［５］ ．一些算法如机

器学习［６］、多参数分析［７］、信号质量评估［８］ 和卡



尔曼滤波［９］等被用来改善心率估计．机器学习能

有效辨别出信号中的伪迹和干扰，但需要大量数

据对模型进行训练．多参数分析综合监护仪的动

脉血压等波形降低误报警，但采集设备复杂不适

合穿戴监测．有研究者将信号质量评估用于心电

远程监护，但用户难以实时得到健康提醒；也有研

究者将卡尔曼滤波应用到降低重症监护室的误报

警率，对多导联心电数据进行最优融合估计．可
见，要在日常行为下提供可靠的心率监测，不仅要

能方便获取具有心率信息的多路生理信号，而且

要综合多种算法并降低其复杂度．
心率可以通过心电、动脉血压、脉搏波等信号

进行分析并提取，而心电、脉搏波信号分别同生物

电生理和生物机械力密切相关，分别容易受电信

号和机械力或振动等干扰的影响，且通常外来的

电信号或机械力干扰较少能同时出现［１０］，因此本

文试图通过融合这两路信号来提升日常行为下心

率监测的准确率．
由于目前尚无能够长时间、实时简便采集日

常行为下人体心电、脉搏波信号的设备，为此，本
文将智能手机与健康监护相结合，首先提出了一

个能相对长时间进行生理信号采集的方案．在此

基础上，通过心电、脉搏波信号的时域特征分析对

它们的质量进行评估，根据评估指数动态调节卡

尔曼滤波器对两路心率进行最优估计，最后通过

卡尔曼滤波残差自适应调整两传感器的权重系数

对心率进行融合，从而精确、可靠地估计出被测试

者的心率．结果表明通过多传感器融合的方式能

有效降低干扰对心率估计的影响，可以进行日常

行为下相对长时间、低负荷的连续监测．

１　 信号采集

随时随地进行长时间、低负荷的生理信号采

集目前还没有比较成熟的方案，为了较方便地获

取心电、脉搏波信号，也为了更低成本且便捷地提

供心率监测，本文将移动终端与信号采集分析相

结合，提出了一种功耗相对较低且可穿戴的生理

信号采集方案，结构如图 １ 所示．
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图 １　 方案结构

　 　 从图 １ 可以看出，本文摒弃了惯用的多级放

大滤波、电平抬升后采样的信号调理电路，改用高

分辨率 Δ－Σ 型 ＡＤＣ 对信号进行过采样．通过超

低功耗单片机 ＭＳＰ４３０Ｆ１４９ 的 ＳＰＩ 接口读取

ＡＤＳ１２５６ 的采样数据，再由串口通过蓝牙实时发

送到手机端．即手机是获取生理数据并实现算法

以进行心率监测的平台，本文选用当前最主流的

Ａｎｄｒｏｉｄ 系统手机．此外，由于目前支持低功耗蓝

牙 ４􀆰 ０ 的移动终端较少且蓝牙 ４􀆰 ０ 难以实时传输

大量数据，本方案最终选择基于蓝牙 ２􀆰 ０ 的

ＨＣ－０６蓝牙模块作为与手机的通信工具，该模块

在通信中功耗为 １０ ｍＡ 左右．
过采样是以实际采样频率 ｆｓ 的 Ｋ 倍进行采

样，再对采样结果每 Ｋ点进行平均，使等效转换速

率仍还原为 ｆｓ 的一种方法［１１］ ．它不需要高倍的生

物电放大器，由于放大倍数较低，不需要考虑极化

电压放大后饱和，省掉了滤波、隔直等环节，使得

调理电路得到极大简化，噪声抑制功能也大大增

强，降低了体积和功耗［１２］ ．
对于心电信号，本文首先通过单电源、轨到轨

仪表放大器 ＡＤ６２３ 放大 ２０ 倍，信号输出后接二

阶抗混叠滤波器，防止采集信号发生混叠．二阶低

通滤波器采用微功耗、双运放 ＯＰＡ２３３６ 的一个运

放 搭 建， 另 一 运 放 作 为 低 功 耗 电 压 基 准

ＲＥＦ３３１２ 的缓冲器接到 ＡＤ６２３ 和 ＡＤＳ１２５６ 的参

考电压端．
对于脉搏波信号，由于在指端或桡动脉处使用

压力 ／光电传感器采集不仅会对使用者带来很多不

适，且极易因运动对信号质量造成影响．为了佩戴

方便并提高可靠性，选择了基于光电容积法的

ＰｕｌｓｅＳｅｎｓｏｒ 传感器采集耳垂处脉搏波，在３􀆰 ３ Ｖ供

电时功耗为 １～２ ｍＡ．该传感器由光源和光电变换

器组成，当光束透过人体外周血管，动脉搏动充血

容积变化会导致透光率发生改变，此时光电变换器

将经人体组织反射的光线转变为电信号并将其放

大、输出．由于脉搏是随心脏的搏动而周期性变化

的信号，动脉血管容积也周期性变化，因此光电变

换器的电信号变化周期就是心率．
本文一方面采用单电源、低功耗芯片设计，尽

可能的降低了功耗与体积，实验室条件下为

４􀆰 ２ ｃｍ×４􀆰 ３ ｃｍ，实测功耗为 ２６ ｍＡ．另一方面，在
佩戴方式上选择在人体胸骨左缘和胸骨右缘靠近

锁骨处采集心电信号，通过特制的耳夹在耳垂处

采集脉搏波信号．

２　 心电与脉搏波融合的心率估计

心电与脉搏波融合的心率估计算法框图如图
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２ 所示，选择特征点检测匹配度、信号短时能量和

信号波动程度 ３ 个评价要素对心电、脉搏波信号

分别进行质量综合评估，根据质量指数 ＳＱＩ 动态

调节卡尔曼滤波器对 ＨＲＥＣＧ 和ＨＲＰｕｌｓｅ 进行最优估

计，最后通过卡尔曼滤波残差调整传感器权重系

数对 ＨＲＥＣＧ 和 ＨＲＰｕｌｓｅ 进行数据融合，得到融合心

率 ＨＲＦｕｓｉｏｎ ．
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滤波器

卡尔曼
滤波器
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图 ２　 心电与脉搏波信号进行心率融合估计算法

　 　 信号质量评估指通过对信号噪声和干扰的分

析来评价信号质量的高低［１３］ ．卡尔曼滤波算法简

单，常用于对心率、呼吸率等信号最优估计［１４］ ．
２􀆰 １　 信号质量评估

文献［１５］通过比较特征波群的面积，以累积

直方图的形式进行质量评估，但单个指标难以对

信号质量全面评价．文献［１６］通过分析信号的功

率谱密度比值、峰度等多指标得出综合质量指数，
但频域指标计算复杂且峰度分析对于日常动态心

电评价效果欠佳．为了降低算法复杂度，本文选择

时域分析，从特征点检测匹配度、信号短时能量、
信号短时波动程度 ３ 个因素全面评价信号质量．
２􀆰 １􀆰 １　 特征点匹配度检测

特征点匹配度检测基于不同特征点检测算法对

不同类型干扰的敏感性不同［１７］，干扰较小时标记基

本相同，较大时会得到不同的标记．系统采集的心电

和脉搏波信号波形如图 ３ 所示，通过比较不同算法

对 Ｒ／ Ｐ 波检测结果的不同来评价信号质量．

幅
值

R RR间期
PP间期

T P

S
PTT
S脉搏波传导时间

0 0.5 1.0 1.5 2.0
t/s

心电信号
脉搏波信号

T P

R

图 ３　 心电与脉搏波信号波形及其特征

　 　 考虑到手机处理能力和系统的实时性需求，
算法需要兼顾准确性和复杂性．本文首先将原始

信号减去其均值再除以该段信号的最大值进行归

一化，之后采用基于滤波与阈值的 ＤＴ 算法和基

于移动窗口自适应阈值检测的 ＭＴ 算法进行特征

点检测，且参数设置均满足心率在 ４５ ～ １３０ ｂｐｍ
范围内时可较准确的识别．ＤＴ 算法包含了数字滤

波，抗干扰能力强于 ＭＴ 算法，准确率较高．而 ＭＴ
算法简单、快速，在干扰较小时有很高的准确率，
但对噪声比较敏感．

１） ＤＴ 算法． ＤＴ 算法的实现基于文献［１８－
１９］提出的心电信号分析算法．

首先对信号进行预处理，具体包括：８ ～ １６ Ｈｚ
带通滤波抑制噪声和基线漂移；微分后求平方，获
取斜率信息并增强 ＱＲＳ 波；再对 １００ ｍｓ 移动窗

口内 ＥＣＧ 数据进行积分获得 Ｒ 波斜度值．然后提

取检测到的波峰位置和最大斜率值信息，根据

ＱＲＳ 波检测规则［１９］，去除 Ｔ 波干扰，将波峰辨别

为 Ｒ 波峰值或噪声峰值，并以此更新检测阈值．
对脉搏波信号观察可知，其 Ｐ 波与心电信号

Ｒ 波具有相似的特征，在信号中均是斜率变化最

激烈的地方，经测试，本算法将积分窗口设为

１５０ ｍｓ时同样适用于 Ｐ 波的识别．
２） ＭＴ 算法． ＭＴ 算法根据移动窗口内信号

幅值的变化来自适应调整阈值．设定移动窗口宽

为 ３６０ ｍｓ，移动步距为 １８０ ｍｓ，寻找窗口内信号

的最大最小值，经实验本文选择二者差值的 ０􀆰 ６４
倍作为阈值．若窗口内最大值与某点的差值小于

此阈值并且该点是窗口内幅值最大的点，则定位

为波峰点．
实验发现，在胸骨位置获取的心电信号 Ｔ 波

较大，如图 ３ 所示，极易对 Ｒ 波定位造成干扰，因
此，对于心电信号，本文先将归一化的信号翻转倒

置，再用 ＤＴ、ＭＴ 算法定位 Ｓ 波，然后对归一化的

信号以每个 Ｓ 波为基准寻找其前 ０􀆰 １ ｓ 窗口内的

最大值，定位为 Ｒ 波，取得了较好的效果．
３） 心率计算． 本文将一段时间内的心率计算

定义为

ＨＲ ＝ ６０ ／ （ΔＴ ／ （ｎ － １）） ．
式中： ΔＴ 为宽 ６ ｓ 时间窗 ｗ 内第 １ 个和最后一个

Ｒ ／ Ｐ 波发生时刻的间隔；ｎ 为窗内 Ｒ ／ Ｐ 波个数．
４） 基于 Ｒ ／ Ｐ 波匹配度检测的信号质量指数．
用 ＤＴ、ＭＴ 算法对信号进行特征点检测，定义基

于 Ｒ／ Ｐ 波匹配度检测的信号质量指数 （ｍＳＱＩ） 为

ｍＳＱＩ（ｋ）＝ Ｎｍａｔｃｈ（ｋ，ｗ） ／ （Ｎｂｏｔｈ（ｋ，ｗ） －Ｎｍａｔｃｈ（ｋ，ｗ））．
式中： ｋ 为当前 Ｒ ／ Ｐ 波；ｗ 为宽 ６ ｓ 的滑动分析窗．
本文定义当两种算法对同一 Ｒ ／ Ｐ 波位置标记在

１ ／ ｆｓ 之内时认为是同一 Ｒ ／ Ｐ 波，两种算法在 ｗ 内

检测出的Ｒ ／ Ｐ 波匹配数目为Ｎｍａｔｃｈ，各自检测出的

Ｒ ／ Ｐ 波数目为 ＮＤＴ 和 ＮＭＴ，Ｎｂｏｔｈ ＝ ＮＤＴ ＋ ＮＭＴ ．易知

０ ≤ｍＳＱＩ ≤ １，ｍＳＱＩ 越接近于 １ 时表示信号质量
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越高．
２􀆰 １􀆰 ２　 短时能量分析

短时能量常用于语音检测［２０］，本文将其用于对

信号干扰段的检测．一段时域信号 ｘ（ｌ） 加窗分帧后

得到的第 ｎ 帧信号为 ｘｎ（ｍ），则 ｘｎ（ｍ） 满足

ｘｎ（ｍ） ＝ ｗ（ｍ）ｘ（ｎ ＋ ｍ）， ０ ≤ ｍ ≤ Ｎ － １
且

ｗ（ｍ） ＝
１， 　 ｍ ＝ ０ ～ （Ｎ － １）；
０， 　 ｍ ＝ 其他．{

式中： Ｎ ＝ ０， Ｔ， ２Ｔ，…，且 Ｎ 为帧长； Ｔ 为帧移长

度．令 ｘｎ（ｍ） 的短时能量谱为 Ｅｎ，则

Ｅｎ ＝ ∑
Ｎ－１

ｍ ＝ ０
ｘ２
ｎ（ｍ） ．

　 　 研究发现每秒内信号能量对干扰尤其基线的

变化较敏感，因此本文用其对 ＤＴ 算法中高通滤

波之后的信号进行分析以判别信号是否受干扰，
而非给出具体的质量参数，且本文参数阈值均为

综合 ２０ 例带有不同类别干扰的数据分析的结果．
使用短时能量对信号质量进行评估时，首先

对窗 ｗ 内的信号进行加窗分帧，设定帧长和帧移

均为 １ ｓ，即每秒对应一个能量值， 记为 Ｅ ｉ（ ｉ ＝ １，
２，…，６） ．本文将 Ｅ ｉ 归一化后，记 Ｅ ｉ ＞ ０􀆰 ５ 的个数

为 ｋ，定义基于短时能量的信号质量指数 ｅＳＱＩ 为

ｅＳＱＩ ＝
１， ｉｆ ｋ ＜ ４；
０， ｉｆ ｋ ≥ ５．{

当 ｅＳＱＩ 为 １ 时，表示该段信号质量较高．
２􀆰 １􀆰 ３　 信号短时波动程度

信号短时波动程度定义为该段信号的方差［２１］，
即一段数据中各点幅值与平均幅值之差的平方的和

的平均数，而短时能量是信号幅值平方的和，因此相

比短时能量，它在非干扰段的变化更小．
用其进行质量评估时，是在短时能量分析的

基础上计算信号的方差 Ｄｉ（ ｉ ＝ １，２，…，６） ．同样，
先对Ｄｉ 归一化，记Ｄｉ ＞ ０􀆰 １的个数为 ｌ，定义基于

短时波动程度的信号质量指数 ｖＳＱＩ 为

ｖＳＱＩ ＝
１， ｉｆ ｌ ＜ ４；
０， ｉｆ ｌ ≥ ５．{

当 ｖＳＱＩ 为 １ 时，表示信号无干扰或受干扰较小．
２􀆰 １􀆰 ４　 信号综合质量指数 ＳＱＩ

短时能量分析和短时波动程度是为了更准确

的检测出信号受干扰段， 综合 ｍＳＱＩ、ｅＳＱＩ 和

ｖＳＱＩ，ＳＱＩ 定义为

ＳＱＩ ＝
１， 　 　 　 ｅＳＱＩ ＝ １ ａｎｄ ｖＳＱＩ ＝ １；
ｍＳＱＩ·β， ｅＳＱＩ ＝ ０ ａｎｄ ｖＳＱＩ ＝ ０；
ｍＳＱＩ， 　 其他．

ì

î

í

ïï

ïï

（１）

　 　 本文取 β ＝ ０􀆰 ８，即当 ｅＳＱＩ 和 ｖＳＱＩ 均为 １ 时，

信号完全被信任； ｅＳＱＩ、ｖＳＱＩ 均为 ０ 时，选择降低

信号受信任度，其他情况下则保持信号受信任度．
由于窗宽过大时过渡区较久，结合日常监测

实际情况本文设置窗宽为 ６ ｓ，且 Ａｎｄｒｏｉｄ 手机程

序中窗口移动间隔为 ６ ｓ，即手机每 ６ ｓ 处理一次

数据．但这里为了更好的反应信号质量评估的效

果，计算 ｍＳＱＩ 时选择了窗口移动间隔为 １ ｓ，根
据每分钟所得的 ｅＳＱＩ 和 ｖＳＱＩ， 由式（１）得出 ＳＱＩ．
对一段心电和脉搏波信号质量评估的结果如图 ４
所示，可以看出，在干扰段，对应的 ＳＱＩ 较低，即
ＳＱＩ 可以较好地反应出信号的质量．
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图 ４　 心电与脉搏波信号质量评估结果

２􀆰 ２　 卡尔曼滤波器理论

卡尔曼滤波的基本思想是利用前一时刻估计

值和最近观测值对信号的当前值进行估计．卡尔曼

滤波器模型假设系统在 ｔ时刻的状态可由前一状态

（ｔ － １ 时刻） 转换而来［２２］

ｘｔ ＝ Ｆｔ ｘｔ －１ ＋ Ｂｔ ｕｔ ＋ ｗ ｔ ．
式中： ｘｔ 为 ｔ 时刻系统状态；ｕｔ 为 ｔ 时刻对系统的

控制量；Ｆｔ 和 Ｂｔ 是系统状态变换矩阵；ｗ ｔ 为过程

噪声，服从均值为 ０ 的正态分布，协方差为 Ｑｔ ．
　 　 根据模型，系统的测量值可表示为

ｚｔ ＝ Ｈｔｘｔ ＋ ｖｔ ．
式中： ｚｔ 为 ｔ时刻测量值；Ｈｔ 为将状态变量转换到

测量域的变换矩阵；ｖｔ 为测量噪声，与ｗ ｔ 一样是均

值为 ０ 的高斯白噪声，协方差为 Ｒ ｔ ．
卡尔曼滤波算法包含 ３ 个阶段：预测、测量和

更新．预测阶段可表示为

ｘ^ｔ｜ ｔ －１ ＝ Ｆｔ ｘ^ｔ －１｜ ｔ －１ ＋ Ｂｔ ｕｔ， （２）
Ｐ ｔ｜ ｔ －１ ＝ Ｆｔ Ｐ ｔ －１｜ ｔ －１ＦＴ

ｔ ＋ Ｑｔ ． （３）
式中： ｘ^ｔ｜ ｔ －１ 为利用 ｔ － １ 时刻进行预测的结果，即
ｔ 时刻的先验估计；ｘ^ｔ －１｜ ｔ －１ 为 ｔ － １ 时刻最优估计

值，即 ｔ － １ 时刻的后验估计；Ｐ ｔ｜ ｔ －１、Ｐ ｔ －１｜ ｔ －１ 分别为

ｘ^ｔ｜ ｔ －１ 和 ｘ^ｔ －１｜ ｔ －１ 误差的协方差；Ｑｔ 为系统过程噪声

的协方差．
结合预测值 ｘ^ｔ｜ ｔ －１ 和现状态测量值 ｚｔ 可得现

状态最优化估计值 ｘ^ｔ｜ ｔ ．测量方程可表示为

ｘ^ｔ｜ ｔ ＝ ｘ^ｔ｜ ｔ －１ ＋ Ｋ ｔ（ ｚｔ － Ｈｔ ｘ^ｔ｜ ｔ －１）， （４）
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其中

Ｋ ｔ ＝ Ｐ ｔ｜ ｔ －１ＨＴ
ｔ （ＨｔＰ ｔ｜ ｔ －１ＨＴ

ｔ ＋ Ｒ ｔ）
－１ ． （５）

式中： ｚｔ － Ｈｔ ｘ^ｔ｜ ｔ －１ 为残差；Ｋ ｔ 为残差的增益系数．
残差反应了测量值和预测值之间的不一致程度．
Ｒ ｔ 为滤波器的更新系数，用来调整滤波的强度．

为了使滤波器迭代运行下去，需要更新 ｔ 状
态下 ｘ^ｔ｜ ｔ 的协方差为

Ｐ ｔ｜ ｔ ＝ Ｐ ｔ｜ ｔ －１ － ＫｔＨｔＰ ｔ｜ ｔ －１ ． （６）
　 　 通过式（６），当系统进入 ｔ ＋ １ 状态，用 Ｐ ｔ｜ ｔ 更

新式（３） 中的 Ｐ ｔ －１｜ ｔ －１，使算法自回归的运行下去．
２􀆰 ３　 基于 ＳＱＩ调节的卡尔曼滤波器进行心率估计

以心电信号为例， 设心率在 ｔ 时刻的状态为

ｘｔ，测量值为 ｚｔ，当心电信号在 ｔ 时刻受到人体活

动或外界干扰时，会引起 ＳＱＩＥＣＧ 发生变化．体现在

卡尔曼滤波器中，是测量噪声协方差 Ｒ ｔ 的变化，
因此可通过 ＳＱＩＥＣＧ 调节心电信号的 Ｒ ｔ ．当 ＳＱＩＥＣＧ
较低时，ｚｔ 的置信度应降低，由式（４）、（５） 知，Ｋ ｔ

应减小，即 Ｒ ｔ 应增大，可以通过以下来实现

Ｒ ｔ ＝ Ｒ０·ｅｘｐ（ＳＱＩ －１ＥＣＧ － １） ． （７）
可以看出， Ｒ ｔ 会随着信号质量的增高而减小，由
式（５） 知 Ｒ ｔ 的减小会引起残差增益系数 Ｋ ｔ 的增

大，根据式（４），此时算法较多的由测量值 ｚｔ 估计

心率值．反之，当 ＳＱＩＥＣＧ 低时会引起 Ｒ ｔ 相对较大，
Ｋ ｔ 减小．根据式（４），此时算法较多的由先验估计

ｘ^ｔ｜ ｔ －１ 调整心率值，从而避免了干扰的影响．
心率一般不会突变，故 Ｆｔ ＝ １，同时忽略控制

量 ｕｔ ．由于只估计一个状态变量，系数矩阵变为一

维常数，令 Ｑｔ ＝ ０􀆰 ４，Ｈｔ ＝ １，Ｐ０ ＝ ２，ｘ１ ＝ ｚ１ ．取 Ｒ０ ＝
１，该系数根据式（７） 随着 ＳＱＩ自适应改变．滤波器

初始值设定后，由式（２） ～ （６） 可开始迭代运算．
因为测量中可能出现心电和脉搏波信号质量均

差的情况，这里通过对多组信号的实际观察，结合估

计效果设定ＳＱＩ阈值为０􀆰 ３，当ＳＱＩＥＣＧ 和ＳＱＩＰｕｌｓｅ 均小

于阈值时，滤波器更新停止，并给出质量指数，提示

信号质量差的原因和采取措施的建议，避免两路信

号质量均低时错误报警给用户带来困扰，也防止了

长时间监测不到有效生理数据的情况．
２􀆰 ４　 心率融合估计

ｎ 通道信息融合的公式可描述为［２３］

Ｘ ＝ ∑
ｎ

ｐ ＝ １
αｐＸｐ，

其中 α ｐ 为权重系数

αｐ ＝ １ ／ η２
ｐ∑

ｎ

ｉ ＝ １
１ ／ η２

ｉ( ) ．

　 　 心电、脉搏波信号获得的心率经过 ＳＱＩ 调节的

卡尔曼滤波器估计后为 ＨＲ１ 和 ＨＲ２，残差记为 ｒ１ 和

ｒ２．式（５） 中取 ｎ ＝ ２，则融合心率 ＨＲ 可表示为

ＨＲ ＝
η２

２

η２
１ ＋ η２

２

ＨＲ１ ＋
η２

１

η２
１ ＋ η２

２

ＨＲ２ ．

其中 η ２
１ ＝ ｒ２１，η ２

２ ＝ ｒ２２，即通过卡尔曼滤波器的残差

来自适应的调整传感器的权重系数．
当心电信号受到干扰时，ＨＲ１ 估值受影响，此

时 ＳＱＩＥＣＧ 较低，心率的突变会产生一个较大的残

差 ｒ１，使得 η ２
１ 变大．如果此时脉搏波信号平稳，即

η ２
２ 较小，则ＨＲ更多依赖ＨＲ２ 而非ＨＲ１，从而降低

一路信号受干扰时对心率估计的影响．
对图 ４中信号进行数据融合，得到结果如图 ５

所示，其中ＨＲＥＣＧ 和ＨＲＰｕｌｓｅ 为采用ＤＴ算法直接检

测所得心率，ＨＲＲｅｆｅｒｅｎｃｅ 为深圳理邦精密仪器股份

有限公司可医用的 ＳＴ⁃１２１２ 心电工作站同步测得

的心率．可以看出，融合心率 ＨＲＦｕｓｉｏｎ 变化较平稳，
与ＨＲＲｅｆｅｒｅｎｃｅ 几乎一致．此外，在心电信号６２ ～ ６８ ｓ
内心率无明显异常波动，是因为该段干扰主要由

基线漂移导致，这也表明了本文特征点检测算法

的可靠性．当某一路信号受到干扰时，融合心率将

与质量较高的信号估计的心率基本一致，从而保

证了信号受干扰时，系统仍能提供可靠的心率估

计，避免了因干扰造成估值错误而误报警．
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图 ５　 心电与脉搏波信号测得心率与融合心率对比

３　 测试结果与分析

３􀆰 １　 算法数据库验证

ＭＧＨ／ ＭＦ （ ｍａｓｓａｃｈｕｓｅｔｔｓ ｇｅｎｅｒａｌ ｈｏｓｐｉｔａｌ ／
ｍａｒｑｕｅｔｔｅ ｆｏｕｎｄａｔｉｏｎ）波形数据库全面收集了患者的

ＥＣＧ （三导联心电）、ＡＲＴ（动脉压） 和肺动脉压等在

内的多种生理信号，本文从中抽取了一段心电导联

ＩＩ 和 ＡＲＴ 信号在不同阶段受到干扰而心电导联 Ｖ
信号质量仍相对较高的片段，如图 ６ 所示．
　 　 选择对导联 ＩＩ 和 ＡＲＴ 信号进行融合并以导联

Ⅴ作为参考标准，得到的心率变化如图 ７ 所示．
　 　 从图 ７ 可以看出，融合后心率虽仍有小幅波

动，但避免了因干扰导致的较大异常波动，与参考

心率变化趋势相符，初步表明了本文方法的有

效性．
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３􀆰 ２　 系统准确性及抗干扰性分析

受测者使用本系统和 ＳＴ⁃１２１２ 工作站进行日

行行为下同步采集实验，后者能提供标准 １２ 导联

的数据．以信噪比最高的导联数据作为标准心电

信号，采用 ＤＴ 算法得到的估计心率 ＨＲＲｅｆｅｒｅｎｃｅ 作

为参照，分别计算本系统心率估计的误差，依次记

为 ΔＥＨＲ、ΔＰＨＲ 和 ΔＦＨＲ．本文定义心率估计误

差指心率估计值与ＨＲＲｅｆｅｒｅｎｃｅ 差值的均值􀭵μ和均方

根误差 ｓ，以 􀭵μ ± ｓ 表示． 表 ２ 总结了 １８ 例日常行

为下不同动作不同强度的同步测试分析结果，其
中编号 ８，１３ 和 １８ 由于运动幅度过大使得本系统

与 ＳＴ⁃１２１２ 工作站均不能连续提供可供分析的信

号，所以本文不用于准确性和抗干扰性分析，而是

作为系统使用条件的限定．以编号 １８ 为例，与编

号 １６ 信号质量的对比如图 ８ 所示，其中 ＳＴＥＣＧ１８
是指编号 １８ 的工作站心电信号．
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图６　 ＭＧＨ／ ＭＦ波形数据库生理信号　 图７　 ＭＧＨ／ ＭＦ波形数据库心率与融合心率变化对比　 图８　 不同运动强度下信号质量对比

表 ２　 日常行为测试数据融合前后心率估计误差 （􀭵μ±ｓ）

实验编号 动作类别 运动强度 ／ （ｍ·ｓ－１） ΔＥＨＲ ／ ｂｐｍ ΔＰＨＲ ／ ｂｐｍ ΔＦＨＲ ／ ｂｐｍ
１
２
３
４
５
６
７
８
９
１０
１１
１２
１３
１４
１５
１６
１７
１８

静坐
静躺
行走
行走
行走
行走
行走
跑步
下楼
下楼
下楼
下楼
下楼
上楼
上楼
上楼
上楼
上楼

－
－

５５．０ ／ ６０
５９􀆰 ５ ／ ６０
６８．０ ／ ６０
７５．０ ／ ６０
８５．０ ／ ６０
１０２．０ ／ ６０
５７．０ ／ ６０
６０．０ ／ ６０
６５．０ ／ ６０
８０．０ ／ ４６
８０．０ ／ ３０
５６．０ ／ ６０
６６．０ ／ ６０
８０．０ ／ ６０
８０．０ ／ ５０
８０．０ ／ ２５

０􀆰 ０３２ ２±０􀆰 １６１ １
０􀆰 ０３１ ０±０􀆰 １３６ ２
０􀆰 １４４ ８±０． ５０７ ６
０􀆰 ２４４ ５±０􀆰 ４３６ ９
０􀆰 ５６９ ９±０􀆰 ６２６ ７

－１􀆰 ２７３ １±０􀆰 ３８７ ７
１􀆰 ３１９ １±３􀆰 ８４５ ８

－１３􀆰 ５２７ ３±１０２􀆰 ３８４ １
０􀆰 １１３ ２±０􀆰 ９０３ ４

－０􀆰 ３０８ ５±１􀆰 ９０９ ２
０􀆰 ８０１ ５±５􀆰 ２５６ ５
１􀆰 ０６０ ３±７􀆰 １６８ ７

－９􀆰 ０１３ ３±１２９􀆰 ６５６ ０
０􀆰 ７５７ ４±５􀆰 ０２８ ７
１􀆰 ９５２ ７±６􀆰 １７１ ９
１􀆰 ８５４ １±７􀆰 ２７０ ０

３􀆰 ６０１ ５±１０􀆰 ９５２ ８
－１０􀆰 ４７６ ４±４３７􀆰 ８２９ ８

０􀆰 ０００ ８±０􀆰 ０５８ ６
０􀆰 ００６ ５±０􀆰 ０８２ ３

－０􀆰 ０１０ ６±０􀆰 １４５ ５
０􀆰 ２００ ６±０􀆰 ４６０ ０
０􀆰 ５５５ ０±０􀆰 ４６５ ４

－０􀆰 ２７４ ５±０􀆰 ７４２ ８
０􀆰 ２５７ ０±１􀆰 ９８９ １

－２５􀆰 ０５２ ３±３４２􀆰 ７１２ ８
０􀆰 ０９８ １±０􀆰 ５５１ ３
０􀆰 １８２ ２±２􀆰 ４３１ ２

－０􀆰 ４３２ ７±１４􀆰 ０７１ ３
－１􀆰 ６７０ ３±１８􀆰 ２１９ ５

－２９􀆰 １５４ ８±１ ０５３
０􀆰 ６３２ ０±３􀆰 ０８９ ８

－１􀆰 １７６ １±６􀆰 ５５２ ５
－４􀆰 ４４１ ３±３０􀆰 ４０７ ６
－５􀆰 ９１５ ５±３６􀆰 ７６８ ７

－３９􀆰 ９２３ ８±２ １０５

－０􀆰 ０１２ ０±０􀆰 ０５６ ５
０􀆰 ０１４ ６±０􀆰 ０７３ ２

－０􀆰 ０７８ ３±０􀆰 ５００ １
－０􀆰 ２０６ ９±０􀆰 ３５６ ５
０􀆰 １９９ ９±０􀆰 ２６７ ４

－０􀆰 ４６５ ４±０􀆰 ６５５ ７
－０􀆰 ３０５ ０±１􀆰 ４６７ １

－１６􀆰 ５４２ ６±２０２􀆰 ６９１ ４
０􀆰 ０２５ ６±０􀆰 ２８９ ８

－０􀆰 ０８６ ６±１􀆰 ８９４ １
－０􀆰 ５８３ ５±５􀆰 ４７８ ６
－０􀆰 ７８５ ６±５􀆰 ４６６ ７

－１４􀆰 ９１４ ４±３１４􀆰 ２９１ ５
０􀆰 ２４５ ０±２􀆰 ３４１ ９

－０􀆰 １４８ １±３􀆰 ３００ ８
０􀆰 ６３９ １±１􀆰 ８７８ ２

－２􀆰 ８３９ ８±１２􀆰 ７２７ ７
－２１􀆰 ７２４ １±７５５􀆰 ８６１ ２

注： ①试验编号 ８，１３ 和 １８，本系统与 ＳＴ⁃１２１２ 工作站均已无法连续提供可用于分析的信号；②此外，对于上下楼，运动强度单位是阶梯 ／ ｓ．

　 　 从表 ２ 可知，在静止状态从心电、脉搏波信号

均能得到可靠的心率估计，融合心率误差也极低．
在行走状态，随着步幅的加快，脉搏波信号比

心电信号可靠度高，这是由于行走时电极接触部

位阻抗变化导致心电信号产生运动伪迹，但对耳

垂处脉搏传感器影响不大．当步幅达到 １􀆰 ４２ ｍ ／ ｓ
（编号 ７） 时两路信号可靠度均开始降低，但

ΔＦＨＲ 仍基本保持稳定，表明在正常步幅内系统

能提供可靠的心率估计．
在下楼状态下，每阶梯高度为 ２５ ｃｍ，当下楼

速度在 １ 阶梯 ／ ｓ 之内时，脉搏波比心电信号可靠

度高，超过该速度后脉搏波可靠度比心电信号下

降快，这是因为下楼速度较快时，脚与楼梯接触瞬

间身体振动幅度急增，传感器由于振动使得采集

的脉搏波主峰与次峰峰值相近，干扰了 Ｐ 波的检

测．但在 １􀆰 ７４ 阶梯 ／ ｓ （编号 １２） 范围内时即使

ΔＰＨＲ 较高，ΔＦＨＲ 仍相对较低，表明融合算法具

有较强的抗干扰性． 上楼与下楼状态类似，但较吃

力．当速度超过 １ 阶梯 ／ ｓ 时，身体发力较大使得振

动幅度更大，电极运动噪声导致心电信号可信度

降低，脉搏波信号质量相比此速度的下楼状态也

更低，是由于它在受到振动干扰之外，还因血管充

血过多导致信号发生饱和现象（如图 ８）．但在

１􀆰 ３３ 阶梯 ／ ｓ（编号 １６）范围内时融合算法仍能保

持 ΔＦＨＲ 较低．
　 　 对除静止状态后的 １３ 组数据分析得心电、脉
搏波及融合后心率的平均误差依次为 ０􀆰 ９５±３􀆰 ８８、
１􀆰 ２２±８􀆰 ９１ 和 ０􀆰 ５１±２􀆰 ８２ ｂｐｍ．从均值可知，融合心

率相比心电、脉搏波心率误差可分别降低 ４６％和

５８％．因此，系统在静止状态和正常的运动幅度之内

使用时，融合心率相比单独从心电信号或脉搏波信

号获得的心率误差更低，均方根误差更小，表明多

传感器融合的心率估计算法抗干扰性较强，使得系

统在受到干扰时仍能较精确的估计心率．
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４　 结　 论

１）实验表明系统在静止状态和正常运动幅

度之内，能有效避免干扰的影响，心率估值较准

确．与 Ｈｏｌｔｅｒ 系统相比，本系统可以实时分析并进

行健康提醒，能相对低负荷地连续监测人体心率．
２）系统设计尽可能做到了可穿戴，仍可以采用

织物电极等方式去除导联线的束缚．总体而言，系
统完成了基于移动终端进行生理信号分析的构架．
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