
前 言 近几年公布的国民健康统计数据显示，我国因

心血管疾病死亡人数占疾病死亡总人数的百分之四

十以上，是死亡率最高的疾病［1］。心排量是衡量人体

心脏射血机能强弱的重要参考标准，而相关血液动

力学参数也是临床诊断心血管疾病的必要指标，医

生依据相关参数可以对患者的心功能状况进行全面

的评价，以便于后期的临床用药，治疗效果评估准确

度的提高［2］。目前在临床中，心排量的监测有微创监
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【摘要】基于胸阻抗法和自适应滤波方法实现对心排量等血液动力学参数的实时监测与计算。首先详细介绍胸阻抗法计

算心排量的测量模型与原理，推导计算公式，对系统的心电、心阻抗、呼吸3个测量模块做了简要介绍。紧接着介绍系统

的软件部分以及滤波算法设计，算法部分重点介绍自适应滤波方法消除呼吸噪声的过程。最后将系统与德国Osypka

Medical的 ICON™产品以20名志愿者的采集数据进行准确性对比验证，得出每搏量SV的总体平均误差为3.70 mL，均方

根误差为6.49 mL；心排量CO的总体平均误差为0.31 L，均方根误差为0.69 L，验证了本系统的可行性。对比结果显示，

本系统实现并验证基于胸阻抗法测心排量等血液动力学参数的测量目的，具有极好的可应用性，但整个系统的工程化应

用有待后续进一步改进研究。
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Abstract: A system based on thoracic impedance method and adaptive filtering method is developed to realize the real-time

monitoring and calculation of hemodynamic parameters such as cardiac output. Firstly, the measurement model and principle

of calculating cardiac output by thoracic impedance method are introduced in details; the calculation formula is deduced; and

3 modules for measuring ECG, cardiac impedance and respiration are briefly introduced. Subsequently, the software of the

developed system and the design of filtering algorithm are introduced, and the process of adaptive filtering method to eliminate

the breathing noise is expounded. Finally, the accuracy between the developed system and Osypka Medical ICON™ was compared

and validated with the use of the data collected from 20 volunteers. The overall average error of stroke volume is 3.70 mL, with

a root mean square error of 6.49 mL; and the overall average error of cardiac output is 0.31 L, with a root mean square error of

0.69 L, which verifies the feasibility of the developed system. The comparison results show that the developed system realizes

and verifies the measurements of hemodynamic parameters, such as cardiac output measurement based on thoracic impedance

method, with an excellent applicability, but the engineering application of the whole system needs to be further investigated.
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测、有创监测、无创监测3种监测方法，常用的监测技

术有热稀释法、脉搏指示剂法［3］、经胸连续多普勒

法［4］、二氧化碳重吸入法［5］等。而胸阻抗法检测心排

量技术由于其安全无创、操作简单、成本低廉，近些

年受到国内外医疗行业及医院医生的广泛关注。但

目前国内心排量市场被国外产品长期垄断，如：美国

Cardio Dynamics 公司的 BioZ.ComTM 血流动力学系

统、美国 Cheetah 公司的 NICOM 以及德国 OSYPKA

公司的 ICONTM ，而国内拥有自主研发产品的公司数

量稀少。因此，本研究主要是基于胸阻抗法对检测

心排量及相关血液动力学参数的设备进行开发研

制，这对于国内心排量检测技术的发展及打破国外

心排量产品垄断的现状具有积极的推动意义。

1 测量原理概述

1.1 人体组织细胞的电学特性

在人体的组织细胞中，可以把细胞外液与细胞

内液视为电学特性中的电阻，细胞膜视为电容，人体

组织可以模型化为图 1所示的Cole模型。其中电容

Cm表示细胞膜的容抗作用［6］，电阻Re、Ri分别代表

细胞外液和细胞内液的阻抗作用。

当人体内有低频信号通过时，在细胞膜的容抗

作用下，电流的传导只流经细胞外液。当体内有高

频电流流经时，细胞膜也将被导通，这时的人体组织

会产生阻抗，一般容抗和感抗在人体内可忽略不

计。所以，为了保证人体的安全以及电信号的传导，

一般选用高频低幅的电流作为激励信号。

1.2 胸腔圆柱模型的介绍

基于胸阻抗法检测心排量的理论最早由Nyboer等［7］

提出，并后续提出Nyboer公式。而后Kubieck等［8］通过

联合分析心阻抗微分图与心电图，建立Kubieck公式，

并得到了广大学者的一致认可。本系统对心排量CO

及相关血液动力学参数的检测也是基于上述理论及公

式。Nyboer的理论是将人体胸腔看作是圆柱形的导体

模型，当心脏周期性的泵血时，胸腔阻抗也会周期性的

变化，通过记录胸腔阻抗的变化与胸腔血液容量的关

系即可得到Nyboer公式。图2所示为Nyboer胸腔圆柱

模型，该胸腔模型主要由人体主动脉及周围组织构成。

在左心室收缩前，血液还未泵入主动脉，此时的阻抗称

为基础阻抗Z0，此时胸腔的等效阻抗Z1的值等于Z0。图

示的蓝色管腔Sa表示为主动脉的横截面积，黄色管腔St

表示为除主动脉外周围人体组织的横截面积，L表示两

测量电极之间的间距。

在左心室收缩期，血液泵入主动脉，胸腔圆柱模

型会有相应的变化。如图3所示，图中黑色管腔部分

ΔSa 为左心室射血前后主动脉横截面积的改变量，S0

为胸腔的总横截面积，心室收缩期间两测量电极间

的主动脉血液体积的变化量为 ΔSa 。其中，

S0 = St + Sa （1）

ΔVa =ΔSa × L （2）

左心室收缩期，主动脉内血液量增加，胸腔的阻

抗发生相应的变化。将收缩期泵入主动脉的血液

ΔVa 产生的阻抗记为 Za ，胸腔等效阻抗 Z2 可表示为：

Z2 =
Z0Za

Z0 +Za

（3）

血液泵入主动脉前后，胸腔的阻抗变化ΔZ可表

示为：

ΔZ=Z0 -Z2 =Z0 -
Z0Za

Z0 +Za

=
Z0

2

Z0 +Za

（4）

根据式（4），血液增量 ΔZ 产生的阻抗 Za 可表

示为：

Za =
Z0(Z0 -ΔZ)

ΔZ （5）

图1 Cole模型

Fig.1 Cole model

图2 左心室舒张期胸腔圆柱模型

Fig.2 Left ventricular diastolic thoracic cylinder moder

图3 左心室收缩期胸腔圆柱模型

Fig.3 Left ventricular systolic thoracic cylinder model
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人体中的基础阻抗值远大于胸腔周期性的阻抗

变化值，即 Z0 >> ΔZ ，式（5）可简化为：

Za =
Z0

2

ΔZ （6）

由电阻定律可得：

R= ρ L
S
= ρ L

2

SL
= ρ L

2

V
（7）

因此，血液增量 ΔVa 产生的阻抗 Za 的另一种表

示形式为：

Za = ρ
L2

Va

（8）

联立由式（6）与式（8）可得：

ΔVa = ρ
L2

Z0
2 ΔZ （9）

式（9）即为 Nyboer 公式，其中 ρ 为血液的电

阻率。

我们可以假定在一个心动周期内胸腔阻抗的变

化值ΔZ为一阶微分信号 dZ/dt在左心室射血时间内

的增量。为了方便计算，可以用一个周期内 dZ/dt信

号的最大值(dZ/dt)max 与射血时间的乘积来近似表

征 ΔZ，如式（10）。简化计算的示意图如图 4 所示。

其中，LVET表示左心室射血时间。

ΔZ= (dZ/dt)max × LVET （10）

把式（10）代入式（9），血液增量 ΔVa 就等于每搏

量 SV，最终推导出每搏量 SV 的计算公式也就是

Kubieck公式，如式（11）：

SV = ρ L2

Z0
2 × (dZ/dt)max × LVET （11）

其中，血液电阻率ρ的实际应用中一般选取为135 Ω∙cm

的定值。

而另一个重要计算参数心排量CO（单位：L/min）

可通过每搏量SV与心率HR来计算。公式如下：

CO = SV1 000 ×HR （12）

为保证计算的平稳与准确性，克服每搏射血量

计算的变化，通常会采用式（13）所示的公式，式中N

指的是1 min间期内的心动次数：

CO =
∑i = 1

N SV
N

× HR1 000 （13）

2 系统硬件设计

2.1 硬件设计概述

系统硬件采集的生理信号有3种，分别是心电信

号、心阻抗信号、呼吸信号。其中采集的心阻抗信号

包括基础阻抗Z0和心阻抗变化信号ΔZ。采集呼吸信

号的目的是用于后续的自适应滤波处理心阻抗信

号。为了提高受试者的舒适度以及确保检测的准确

度，系统用到6片电极，实现电极的复用，降低系统装

置的复杂度。系统主要是由传感器、无创心排量检

测模块和血液动力学监测显示平台 3个部分组成，3

路信号由传感器采集，经串口通讯模块传输至血液

动力学上位机显示端，在PC端进行波形与参数的计

算与显示。具体来说，系统由电源模块、串口通讯模

块和心电、心阻抗、呼吸检测模块构成，以便于整体

的测试。系统整体结构如图5所示。
图4 简化计算示意图

Fig.4 Simplified calculation schematic diagram

图5 系统整体框图

Fig.5 Overall block diagram of the developed system

2.2 心电信号测量模块

系统需要采集一通道心电数据，心电信号是比

较微弱的人体生理信号，其幅度范围为 0.2~5.0 mV，

频率范围为 0.05~100.00 Hz［9］。该系统中，采用TI公

司的ADS1191集成芯片对心电信号进行数据采集，

并通过串行外设接口SPI2与单片机进行通信，单片
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机会对采集到的信号进行内部预处理，且心电信号

的检测电极与心阻抗信号和呼吸信号的检测电极共

用。图6所示为心电采集模块的框图，图7为心电电

极的粘贴位置，如图 7 所示：RA、RL、LL 这 3 电极为

心电检测电极。

2.3 心阻抗信号测量模块

随着人体心脏节律性的收缩和舒张，在每个心

动周期中，主动脉的血液都会周期性的充盈变化，如

图 8所示，由于激励电流主要流经主动脉血管，心阻

抗变化信号ΔZ也会呈现出周期性的变化。由于胸腔

的基础阻抗Z0和心阻抗变化信号ΔZ相对于人体的接

触阻抗是十分微弱的，为避免接触阻抗及皮肤极化

的干扰，模块采用四电极法对心排量进行检测。如

图7所示，E1、E4两电极为激励电极，E2、E3两电极为

检测电极，当对E1、E4两电极施加激励电流时，检测

E2、E3两电极处的电位信号，可以很好地避免干扰信

号的影响［10］。该模块主要通过芯片ADS1246采集基

础阻抗Z0和心阻抗变化信号ΔZ，且通过SPI1与单片

机进行通信，通过选通开关的调节，对呼吸信号也同

样进行准确检测。心阻抗部分的测量框图如图 9

所示。

2.4 呼吸信号测量模块

在心阻抗信号的测量过程中，呼吸信号不可避免

会混杂在心阻抗信号中，且呼吸阻抗的幅度变化比心

阻抗信号的幅度变化更为显著，因此系统中对呼吸噪

声的去除如果只依靠于硬件电路的过滤，无法取得很

好的效果。于是我们在系统中加入呼吸信号测量模块，

采集一路呼吸信号，利用自适应滤波的办法对呼吸噪

声进行有效的去除。呼吸阻抗的测量方法与心阻抗部

分的测量原理相同，都是通过向激励电极中注入高频

低幅电流，通过测量电极检测呼吸引起的胸部阻抗的

变化，测量电极粘贴方法如图10所示。呼吸测量模块

采用双电极法，兼备了激励电流的加载和测量信号的

检测功能［11］。实验结果表明，图10所示电极粘贴位置

检测呼吸信号时，能保证准确检测到呼吸信号并能有

效地降低主动脉血液充盈带来的阻抗变化干扰。

3 系统软件与算法设计

3.1 系统下位机设计

与上述的硬件系统设计相对应，下位机软件的

主要工作是实现心电模块、心阻抗模块、呼吸模块 3

个测量模块的测量功能。具体来说主要包括：系统

初始化、系统自检、信号采集、数据预处理和发送数

据，其中系统初始化包括硬件初始化和软件初始化，

如图11所示为下位机系统主流程图。

图6 心电采集模块框图

Fig.6 Block diagram of ECG acquisition module

图7 心电电极位置示意图

Fig.7 ECG electrode position diagram

图8 激励电流传导示意图

Fig.8 Schematic diagram of excitation current conduction

图9 心阻抗采集模块框图

Fig.9 Block diagram of cardiac impedance acquisition module

图10 呼吸检测模块示意图

Fig.10 Schematic diagram of respiratory detection module
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3.2 系统上位机设计

系统上位机软件部分利用MFC多线程机制的优

势平台进行开发，软件主要功能包括数据接收与信

号处理、信号波形显示、患者信息录入与显示、信号

特征点检测、参数计算和数据保存［12］。

图 12所示为血液动力学监测平台的主界面［13］，

主界面中主要包括A、B、C这 3部分功能区域，分区

域介绍如下：A：左侧区域A是信号波形显示区域，共

3通道数据，自上而下为心电波形ECG、心阻抗微分

dZ/dt 信号 IcgDifferential、心阻抗ΔZ 信号 ICG；B：右

侧区域B是患者信息显示区域，主要包括的信息有：

编号、姓名、性别、年龄、身高、体质量、Rho（电阻率

ρ）、L（测量电极之间的间距）、既往病史等；C：右侧区

域C是参数计算显示信息栏，分为ECG参数信息和

基本血液动力学参数信息，ECG 参数信息为心率

HR，基本血液动力学参数信息包括 CO、SV、PEP、

LVET、STR、CI、SI、VI、EF、TFC等。

3.3 自适应滤波算法设计

基于胸阻抗法的心阻抗信号检测过程中，呼吸

阻抗的去除靠一般的硬件电路设计或普通的滤波器

去噪是得不到理想效果的，而自适应滤波算法的使

用不用过分关注原始采集信号和呼吸噪声的先验知

识，只需要同时采集一路呼吸信号，就可以有效地抵

消掉呼吸噪声［14-15］。自适应滤波信号处理结果如图

13 所示，图中所示 4 路信号自上而下分别为心电信

号、呼吸信号、原始心阻抗信号、经自适应滤波处理

后的心阻抗信号。从时域图的对比结果来看，自适

应滤波处理前心阻抗信号中呼吸噪声漂移与呼吸测

量模块同步采集的呼吸信号相对应，且经过自适应

滤波处理后，呼吸漂移得到较好的消除，明显能看出

每搏心动与心电信号节律较好的保持一致，验证了

采用自适应滤波算法在该系统中消除呼吸漂移的适

用性。尤其该算法可以有效地避免患者因呼吸频率

不同与一般的滤波器固定频带无法匹配的情况，以

及克服了普通滤波器对原始信号和噪声先验知识要

求较多的缺陷。经过多组数据分析得出，该系统中

自适应滤波算法可以有效地去除强噪声，取得较好

的效果［16］。

4 系统验证与结果总结

4.1 系统与参考设备的对比

系统的标定及对比设备选择的是与“金标准”热

稀释法相关性良好的德国Osypka Medical的 ICON™
掌式便携的血液动力学监测系统［17］。该系统普遍适

用于新生儿、儿童以及成人。对比试验中需要用本

系统和对比设备在同一时间对同一名志愿者作同步

的监测，并同时记录下数据，每名志愿者采集时间为

5 min以上，验证试验共进行20例志愿者数据的验证

分析，其中 15名男性志愿者，5名女性志愿者［18］。本

对比试验中主要对比的是每搏量SV和心排量CO的

值，实验过程中志愿者的状态保持稳定，对志愿者采

集5 min数据的参数均值对比如表1所示。

为了直观地描绘出系统与对比设备的相关性，

将每搏量 SV 和心排量 CO 的值用折线图描绘出来

（图 14），由折线图的趋势看出，系统与对比设备

ICON™的检测参数在整体的变化趋势上一致，但是

整体来看系统测量值偏高，准确度还需进一步提

高。再对系统和对比设备的均值和均方差做统计学

分析。每名志愿者 5 min数据中等时间间隔抽取 20

组样本点，共计 400组，对每搏量SV和心排量CO计

算均值与均方差。由计算结果可知，本系统的

SV 均 方 差 为 4.88~12.46，CO 的均方差为 0.05~

0.46。对比设备的SV均方差为 2.14~11.05，CO的均

系统初始化

系统自检

N

信号采集

数据预处理

发送数据

结束

Y

开始

图11 下位机系统流程图

Fig.11 Flow chart of lower computer system

图12 上位机显示界面

Fig.12 Host computer display interface
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志愿者编号

1

2

3

4

5

6

7

8

9

10

11

12

13

14

15

16

17

18

19

20

性别

男

男

男

男

男

男

男

男

男

男

男

男

女

女

女

男

男

男

女

女

年龄/岁

27

24

25

26

28

23

24

24

26

22

23

24

25

26

24

24

24

25

27

26

身高/cm

175

178

177

174

174

169

168

172

174

177

175

165

160

158

162

177

175

170

165

163

体质量/kg

65

81

79

62

64

79

60

70

68

60

65

53

46

45

49

72

74

65

50

47

本系统SV值/mL

92.64

111.80

127.73

120.16

81.92

59.16

99.57

93.03

120.71

118.69

82.08

75.43

101.97

104.92

125.95

119.17

109.43

95.57

114.56

104.25

本系统CO值/L

5.80

5.83

7.43

7.37

6.04

2.92

5.30

5.41

6.12

7.70

5.75

5.09

7.17

6.92

7.35

6.98

6.75

5.41

6.22

6.77

参考设备SV值/mL

71.23

89.86

97.80

89.00

85.60

66.33

78.00

81.88

92.33

79.86

74.50

61.00

73.50

67.00

83.00

72.32

69.15

64.34

82.53

77.54

参考设备CO值/L

4.29

4.56

6.14

5.83

6.82

3.98

4.47

4.44

5.03

5.44

4.95

3.92

5.36

4.27

4.22

4.13

4.02

3.53

4.15

4.21

SV：每搏量；CO：心排量

表1 20名志愿者数据对比验证

Tab.1 Comparison of the data collected from 20 volunteers

t/ms

幅
值

/mV

2.3 2.4 2.5 2.6 2.7 2.8 2.9 3.0 3.1

t/ms
2.3 2.4 2.5 2.6 2.7 2.8 2.9 3.0 3.1

t/ms
2.3 2.4 2.5 2.6 2.7 2.8 2.9 3.0 3.1

t/ms
2.3 2.4 2.5 2.6 2.7 2.8 2.9 3.0 3.1

×104

×104

×104

×104

图13 LMS算法信号处理时域图

Fig.13 Time-domain diagram of signal processing with LMS algorithm

幅
值

/mV
幅

值
/mV

幅
值

/mV
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方差为 0.02~0.08。对比结果显示，本系统测量结果

稳定性比对比设备稍低，但趋势基本保持一致，达到

预期的设计目标。

4.2 系统修正结果比对

根据对比数据结果来寻找误差出现的可能原

因，统计参与计算SV及CO的参数，发现其他参数差

别不大，但系统与对比设备在LVET的测量上存在较

大偏差，取 20名志愿者LVET的均值，对比设备均值

为 310 ms，而本设备均值为 360 ms，对LVET的误差

结果进行修正，表2所示为修正后结果的平均误差与

均方差。

对修正后的结果描绘出折线图如图 15所示，修

正后的结果明显减小了两设备间的偏差，20名志愿

者每搏量 SV 的总体平均误差为 3.70 mL，均方根误

差为 6.49 mL；心排量CO的总体平均误差为 0.31 L，

均方根误差为0.69 L。

4.3 误差来源分析与讨论

系统与对比设备通过对20名志愿者的每搏量和

心排量进行比对，结果显示整体上的变化趋势趋于

一致，测量值比参考设备检测的值略微偏大。对系

统与对比设备进行均值与方差分析，结果验证系统

测量的离散性基本满足了测量的要求。对系统与对

比设备的偏差原因进行分析，偏差来源的原因主要

有以下 3个方面：（1）系统的抗干扰能力不及对比设

备，数据采集过程中的不可控干扰因素对系统的采

集造成一定的误差；（2）系统与对比设备信号处理的

方法不同，信号特征点定义的不同是导致左心室射

血时间LVET偏差较大的主要原因［19］；（3）系统采用

的胸腔模型相对简单，每搏量SV的计算公式未经修

正［20］，而对比设备作为市场在售的成熟产品，其会根

据大量的临床数据对检测模型及计算公式进行

修正。

4.4 系统总结

系统已经初步搭建出一整套基于胸阻抗法的心

排量及相关血液动力学参数的检测系统，实现心排

量等参数的无创、实时、连续测量，成功检测出心电、

心阻抗、呼吸 3 种信号，并在 PC 端进行特征点的提

取，成功实现包括心排量CO在内的共18项血液动力

学参数的测量，为后续国内研究人员研究基于胸阻

志愿者编号

1

2

3

4

5

6

7

8

9

10

11

12

13

14

15

16

17

18

19

20

修正后SV

均值/mL

76.39

93.94

100.69

93.53

77.66

57.31

80.90

82.01

98.63

96.55

77.80

66.22

83.41

68.95

83.89

75.54

72.16

70.57

86.14

80.23

修正后CO

均值/L

4.78

4.90

5.86

5.74

5.73

2.83

4.31

4.77

5.00

6.43

5.45

4.47

6.35

5.06

5.48

4.72

4.63

4.03

4.57

4.92

SV平均

误差/mL

5.16

4.08

2.89

4.53

-7.94

-9.02

2.90

0.13

6.30

16.69

3.30

5.22

9.91

1.95

8.89

3.22

3.01

6.23

3.88

2.69

CO平均

误差/L

0.49

0.34

-0.28

-0.09

-1.09

-1.15

-0.16

0.33

-0.03

0.99

0.50

0.55

0.99

0.79

1.26

0.59

0.61

0.50

0.42

0.71

表2 修正后结果的平均误差与均方差

Tab.2 Average error and mean square error of the corrected results

a：SV对比

志愿者序列号

SV
值

/mL

图14 SV及CO趋势折线对比图

Fig.14 Comparison of stroke volume and cardiac output

CO
值

/L

志愿者序列号

b：CO对比
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抗法的心排量测量系统提供很好的参考意义，系统

还存在参数计算的准确性及精度有待提高的问题，

后续会对特征点提取的算法进行更新，提高系统的

测量准确性，挖掘信号中更多的信息，对参数进行整

合，使得对心血管系统的评价更加全面，辅助医生更

好地对患者的心血管疾病进行诊断与治疗。
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志愿者序列号

SV
值

/mL
CO

值
/L

志愿者序列号

a：修正后的SV对比

b：修正后的CO对比

图15 SV及CO修正后趋势折线对比图

Fig.15 Comparison of corrected SV and corrected CO
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