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摘　 要:作为重要的生命体征之一,血压是心血管疾病风险评价指标。 中心动脉压与靶器官损害和心血管疾病有很强的病理生

理联系,动脉血压监测对心脑血管事件有较高的预测价值,可为人体心脏机能、动脉弹性表征等临床诊断提供依据。 本文提出

的超声压电换能器阵列相比于传统的刚性超声探头,具有柔性、可以贴合人体颈部的特点。 制作并对比了低频(2. 5
 

MHz)和高

频(4. 5
 

MHz)的 1×16 线性超声换能器阵列,两个阵列均在仿组织超声体模上进行了成像,穿透深度分别为 90 和 40
 

mm。 换能

器阵列在相控阵聚焦发射模式下已实现对颈动脉的连续血压重复检测。 与医用中心动脉压检测仪的测量结果对比表明,在静

息状态下柔性阵列与医用检测仪所测血压波形的平均相对误差为 3. 83% ,剧烈运动后平均相对误差为 5. 47% ,动脉血压波形测

量结果准确,医用价值丰富。
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Abstract:As
 

one
 

of
 

the
 

important
 

vital
 

signs,
 

blood
 

pressure
 

is
 

a
 

risk
 

assessment
 

indicator
 

for
 

cardiovascular
 

disease.
 

Central
 

arterial
 

pressure
 

has
 

a
 

strong
 

pathophysiological
 

relationship
 

with
 

target
 

organ
 

damage
 

and
 

cardiovascular
 

disease.
 

Arterial
 

blood
 

pressure
 

monitoring
 

has
 

high
 

predictive
 

value
 

for
 

cardiovascular
 

and
 

cerebrovascular
 

events,
 

which
 

can
 

provide
 

a
 

basis
 

for
 

clinical
 

diagnosis,
 

such
 

as
 

human
 

cardiac
 

function
 

and
 

arterial
 

elastic
 

characterization.
 

The
 

proposed
 

ultrasonic
 

piezoelectric
 

transducer
 

array
 

has
 

the
 

characteristics
 

of
 

flexibility
 

and
 

being
 

able
 

to
 

fit
 

the
 

human
 

neck
 

compared
 

to
 

traditional
 

rigid
 

ultrasonic
 

probes.
 

The
 

1 × 16
 

linear
 

ultrasonic
 

transducer
 

array
 

with
 

low
 

frequency
 

(2. 5
 

MHz)
 

and
 

high
 

frequency
 

(4. 5
 

MHz)
 

is
 

produced
 

and
 

compared.
 

Both
 

arrays
 

are
 

imaged
 

on
 

ultrasonic
 

phantom,
 

with
 

penetration
 

depths
 

of
 

90
 

and
 

40
 

mm,
 

respectively.
 

The
 

transducer
 

array
 

has
 

achieved
 

continuous
 

and
 

repeated
 

blood
 

pressure
 

detection
 

of
 

the
 

carotid
 

artery
 

in
 

the
 

phased
 

array-focused
 

emission
 

mode.
 

Compared
 

with
 

the
 

measurement
 

results
 

of
 

the
 

medical
 

central
 

arterial
 

pressure
 

detector,
 

the
 

average
 

relative
 

error
 

of
 

the
 

blood
 

pressure
 

waveform
 

measured
 

by
 

the
 

flexible
 

array
 

and
 

the
 

medical
 

detector
 

in
 

the
 

resting
 

state
 

is
 

3. 83% ,
 

and
 

the
 

average
 

relative
 

error
 

after
 

intense
 

exercise
 

is
 

5. 47% .
 

The
 

measurement
 

results
 

of
 

the
 

arterial
 

blood
 

pressure
 

waveform
 

are
 

accurate
 

and
 

the
 

medical
 

value
 

is
 

rich.
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0　 引　 　 言

　 　 动脉血压是推动血管内血液循环的动力。 除了血压

值,昼夜节律紊乱和血压异常变化与心脑血管事件的发

生密切相关[1-2] 。 动脉血压监测可检测高血压和血压昼

夜节律变化,有助于提高心脑血管疾病的预测能力。 人

体的主要器官在解剖学上更接近中央主动脉,其脉动压

力更接近中央动脉压,而非外周脉压[3] 。 许多研究表明,
中心动脉压比外周血压具有更高的心血管事件预测价
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值[4-5] 。 颈动脉起源于主动脉,其压力曲线更接近中央动

脉压力波形。 因此,选择颈动脉作为动态血压监测的

对象。
最常见的血压测量方法是袖带法,包括示波袖带法

和听诊袖带法,袖带法只能间歇性地提供血压值[6] 。 另

一种临床方法是动脉导管插入术,将动脉导管置入被测

者的动脉中,与一次性压力传感器连接直接连续测量动

脉内血压,该办法测血压的准确度高,但对操作者的技术

要求较高,并可能引起并发症,仅适合在无菌的医院环境

中由专业医师为围手术期患者进行血压测量[7] 。 与有创

方法相比,无创连续血压测量方法更安全、更方便。 容积

钳法使用充气式指套,通过红外体积描记术测量肢体的

动脉血流,并根据指套压力重建血压波形[8] 。 然而,容量

钳法适合测量外周血压,连续使用容量钳会增加静脉淤

滞的风险[9-10] 。 另一种非侵入性方法是压平眼压测量

法,人为施加力使动脉表面变平,通过力传感器来测量动

脉压[3,11] 。 然而,传感器需要刚性结构作为支撑[12] ,并
且极易受到运动伪影[10] 的影响。 除了容积钳法和压平

眼压测量法外,基于脉搏波的血压估计也得到了广泛的

研究[13-15] 。 脉冲传输和到达时间由多个信号的特定点之

间的时间延迟确定,通过校准多种参数导出脉冲传输和

到达时间与血压之间的关系模型[16] 。 在血压测量过程

中,需要频繁校准,并选择不同的参数以保持拟合模型的

准确性。 与压平眼压测量类似,这些方法对电生理信号

的运动伪影十分敏感,不能可靠地用于测量日常活动期

间的血压[9] 。 此外,基于神经网络的血压测量方法能得

到较高准确率的血压估计模型[17-20] ,但由于数据集的局

限,模型的泛化性还有待进一步提高。 超声检测是实时

动态、灵敏、安全且无辐射的,广泛用于医学诊断和研究,
包括血压检测。 Weber 等[21] 设计了一个压力球囊和超声

的检测系统,压力球囊压迫浅表动脉,超声测量的血流速

度作为控制变量改变球囊压力,使血流速度接近一个恒

定值,通过校准球囊压力获得动脉压力。 Seo 等[22] 设计

了一种便携式超声系统,通过测量脉搏波速度来估计颈

动脉血压波形。 研究证明了基于超声的动脉血压估计的

可行性。 然而,由于系统设计复杂,操作困难,长期监测

血压并不现实。
近年来随着柔性电子技术的快速发展,柔性电子器

件的材料、设计和制造工艺都取得了巨大进展[23-25] 。 一

些柔性电子设备已用于辅助治疗[26-28] 和生命体征测

量[29-32] 。 将超声检测与柔性电子设备相结合,形成可穿

戴式血压检测设备,可以实现长期的血压测量。 在这项

工作中,设计了一种具有高穿透性和小型的柔性压电超

声换能器阵列,用于连续监测血压。 柔性压电换能器发

射超声波动态检测人体主动脉血管壁并获得关于血管直

径的时域信息,根据血压和血管直径之间的关系模型可

以得到主动脉血压波形。 柔性阵列对使用者的运动限制

很小,为连续无创监测中心主动脉血压提供了可行之路。

1　 原　 　 理

　 　 心动周期期间的动脉横截面与压力和动脉弹性相

关[12] 。 反过来,可以根据动脉横截面的变化来计算血压

波形。 动脉的横截面可以根据动脉的直径来确定。 利用

压电效应通过超声换能器实时测量动脉的直径变化,进
而得到动脉血压的动态变化。
1. 1　 动脉直径与压力的关系

　 　 心脏射血是动脉血压形成的原动力,动脉血压随心

室收缩射血和心室舒张充盈而发生规律性波动。 动脉血

管是弹性的,可以缓冲动脉血压的波动。 在射血期,动脉

血管被动扩张以容纳部分血液,缓冲收缩压。 当心室舒

张时,扩张的动脉弹性收缩,推动血液向外周方向流动,
维持舒张压。 人体以此方式来缩小压差,保持循环动力

相对稳定。
动脉压力和直径之间的关系已被广泛研究,包括侵

入性[33-35] 和非侵入性[36-39] 研究。 Meinders 等[12] 通过动

脉横截面与压力之间的指数关系,迭代校准后得到压力

波形,允许从直径波形中提取压力波形。 血压波形 p( t)
和动脉横截面 A( t) 的函数关系可以表示为:

p( t) = p0eγA( t) (1)
其中, p0 和γ为常数。 pd 为舒张压,Ad 为舒张末期动

脉横截面积,ps 为收缩压,As 为收缩末期动脉横截面积。

由 pd = p0eγAd 和 ps = p0eγAs,求解 p0 和 γ 得到:

p( t) = pde
ln(pd / ps)

Ad-As
(A( t) -Ad)

(2)

令 α =
Ad ln(pd / ps)

Ad - As
, 则式

 

(2)可以表示为:

p( t) = pde
α(A( t)

Ad
-1)

(3)
其中, α 为常量,代表血管的刚度系数。 假设动脉横

截面是旋转对称的,动脉横截面 A( t) 可以由直径波形

d( t) 由式
 

(4) 计算得到:

A( t) = πd2( t)
4

(4)

由此,可以根据直径波形 d( t) 计算血压波形 p( t)。

1. 2　 超声检测原理

　 　 本工作通过脉冲回波法检测颈动脉直径波形。 超声

波的产生和接收通过压电效应实现,压电效应是在一些

晶体材料中机械应变与电荷相互转化的物理现象。 阵元

在特定极化和电场条件下,通过振动实现机械能和电能

的相互转换。 压电阵元的振动模式分为伸缩振动、切变
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振动、弯曲振动和能陷振动 4 种类型。 人体组织基本没

有切变弹性,所以横波在人体软组织中不能传播,因此本

工作采用产生纵波的厚度伸缩振动模式。
在弹性介质中,声阻抗被定义为介质中某一点处的

声压与该点处质点的振动速度之比,表示超声场中介质

对质点振动的阻碍作用。 向人体发射超声脉冲信号,由
于体内不同组织和脏器的声阻抗不同,超声波在声阻抗

不连续的界面上形成不同的反射波。 血管壁组织和其他

周围介质的声阻抗存在差异。 声束在血管的前壁和后壁

处反射。 回波到达超声阵元后,对阵元产生力作用,使之

形变,同时在阵元两个表面产生电荷,回波转换为电信

号。 通过计算超声波的传播距离,可以获得颈动脉血管

的直径,进而得到血压值。 每秒发射的脉冲数为脉冲重

复频率,超声换能器按设置的脉冲重复频率发射脉冲波,
处理回波信号可以得到血管直径的离散值,通过拟合及

计算可以得到血压变化曲线。

2　 声场仿真

　 　 使用 Field
 

II 模拟程序对换能器阵列进行声场仿真,
Field

 

II 基于线性声学模拟超声换能器声场, 使用

Tupholme-Stepanishen 方法计算空间脉冲响应[40] 。 根据

惠更斯原理,超声波从声源发出后在介质中传播,被激发

产生振动的质点可以被视为发射子波的新声源。 通过控

制多个源的振动顺序和时间,声束可以向不同方向偏转,
设置振动延时的长短可以控制波束偏转的角度。 发射采

用相控阵电子聚焦方式,在介质中合成波波阵面为凸球

面,声波在焦点处相干叠加,实现在目标区域的能量

汇聚[41] 。
在 Field

 

II 发射声场仿真中,衰减系数被设置为

0. 81
 

dB·cm-1·MHz-1模拟声波在人体中的传播。 超声波

在组织中传播的衰减程度与频率成正比,组织穿透能力

与轴向分辨率之间存在矛盾。 图 1 是由单个换能器在不

同频率下的发射压力场绘制出的指向性图,换能器的尺

寸为 2
 

mm×2
 

mm。 随着频率的增加,换能器产生的波束

的指向性更好,能量密度降低。
医学中常使用 4 ~ 8

 

MHz 的线阵探头检查颈动脉,对
于部分血管位置较深的被测者常使用 2. 5 ~ 5

 

MHz 的小

曲率凸阵探头进行探测[42] 。 选择能量更大的 2. 5
 

MHz
和指向性更强的 4. 5

 

MHz 作为中心频率,模拟换能器阵

列计算声场。 换能器阵列为 1×16 的一维线性阵列,阵元

宽度为 0. 8
 

mm,阵元高度为 13
 

mm,阵元间隔为 0. 2
 

mm,
两种换能器阵列在垂直于换能器平面上的声场压力分布

如图 2 所示。
在图 2 所示的声场分布图中,两个阵列均聚焦于

40
 

mm 深度处,中心频率为 2. 5
 

MHz 的阵列在焦点处的

图 1　 不同频率换能器声场仿真的指向性图

Fig. 1　 Directionality
 

diagram
 

of
 

sound
 

field
 

simulation
 

of
 

transducers
 

with
 

different
 

frequencies

图 2　 声场仿真图

Fig. 2　 Sound
 

field
 

simulation
 

diagram

能量是中心频率为 4. 5
 

MHz 阵列的 2. 38 倍。 两个阵列

在 40
 

mm 深度的声场如图 3 所示,采用波束宽度和旁瓣

级来表述声场分布的特点。 波束宽度指两侧声场幅值相

对声束轴线方向上极大值下降 3
 

dB 的宽度,中心频率为

2. 5
 

MHz 的阵列波束宽度为 2. 11
 

mm, 中心频率为

4. 5
 

MHz 的阵列波束宽度为 1. 34
 

mm。 旁瓣级为声场分

布图中最大旁瓣幅值归一化的数值, 中心频率 为

2. 5
 

MHz 的 阵 列 旁 瓣 级 为 - 9. 70
 

dB, 中 心 频 率 为

4. 5
 

MHz 的阵列旁瓣级为-6. 99
 

dB。 在其他条件相同的

前提下,高频超声换能器可以获得更窄的波束宽度,但同

时旁瓣级也会增加。
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图 3　 40
 

mm 深度的声场分布

Fig. 3　 Sound
 

field
 

distribution
 

at
 

40
 

mm
 

depth

3　 阵列制作与成像

3. 1　 阵列制作

　 　 柔性超声换能器阵列由压电片、柔性基底和柔性电

极组成,单个阵元的结构如图 4 所示。

图 4　 换能器单个阵元的结构

Fig. 4　 Structure
 

of
 

transducer
 

array
 

element

选用机电耦合系数较高的 PZT-5H 材料,阵元的尺

寸为 0. 8
 

mm×13
 

mm,阵元的中心间距为 1
 

mm。 每个阵

元都独立控制发射和接收。 使用金刚石线切割机将大面

积的压电片切割为指定尺寸。 换能器阵列在力学特性上

需要与皮肤相似,以减少界面反射和对皮肤的刺激,如此

可以实现连续、长期的监测。 本工作采用 100
 

μm 厚的聚

二甲基硅氧烷( polydimethylsiloxane,
 

PDMS)硅胶弹性体

薄膜为柔性基底,其断裂伸长率为 350% ,杨氏模量为

1. 2
 

MPa,在提供机械保护的同时保证整个器件具有柔性。
PDMS 薄膜的声阻抗为 1. 4 ~ 1. 6

 

Mrayls[43] ,与人体皮肤的

声阻抗(约为 1. 57
 

Mrayls)相近,且具有生物相容性。 连接

到每个阵元的柔性电极是柔性阵列的重要连接部分。 柔

性电 极 由 20
 

μm 厚 的 Cu 和 20
 

μm 厚 的 聚 酰 亚 胺

(polyimide,
 

PI)层组成。 使用 AutoCAD 设计电极形状,紫
外激光切割机将整片铜箔切割为指定形状。 压电元件通

过导电银胶与电极相连,导电银胶在室温下即可固化。

完成的换能器阵列的实物如图 5 所示,制作完成的

换能器阵列在阵元的宽度方向具有柔性,可以很好地贴

合近似圆柱面的颈部。

图 5　 换能器阵列实物图

Fig. 5　 Physical
 

diagram
 

of
 

the
 

transducer
 

array

3. 2　 阵列成像

　 　 使用中国科学院声学研究所制造的 KS107BD( L)型

仿组织超声体模进行阵列穿透深度测试实验,超声体模

与人体软组织特性十分接近,KS107BD( L) 型超声体模

有间距为 10
 

mm 的纵向靶群,如图 6 所示。

图 6　 KS107BD(L)型仿组织超声体模

Fig. 6　 KS107BD(L)
 

tissue
 

mimicking
 

ultrasound
 

phantom

采用了定点聚焦顺序扫描的发射方式,图 7 为两种

换能器阵列在体模的回波数据所重建的 B 型超声图像。
由图 7(a)可知 2. 5

 

MHz 的换能器阵列可以探测到 9 个

纵向靶点,即能实现 90
 

mm 的穿透深度;由图 7( b)可知

4. 5
 

MHz 的换能器阵列可以探测到 4 个纵向靶点,即能

实现 40
 

mm 的穿透深度。
颈动脉通常在皮肤下 10 ~ 15

 

mm,男性正常颈总动

脉管腔内径(6. 7±0. 8) mm,女性正常颈总动脉管腔内径

(6. 3±0. 7)mm[44] 。 考虑到肥胖人群和老年人,换能器阵

列的穿透深度达到 40
 

mm 即可满足血压检测目的。 由 B
超图像可以看出,所制作的柔性换能器阵列具有探测颈

动脉的能力。
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图 7　 换能器阵列 B 超成像

Fig. 7　 B-ultrasound
 

imaging
 

of
 

transducer
 

arrays

4　 血压测量

　 　 颈总动脉是头颈部动脉的主干,图 8( a)标注了颈总

动脉的位置和实验时的待测位置,右侧颈总动脉起自头

臂干,左侧颈总动脉起自主动脉弓。 颈总动脉上段位置

较浅表,于此处可触摸到动脉搏动,此处适合作为被测位

置。 将制造的柔性换能器阵列放置于确定好的位置处,
采用 仿 真 中 使 用 的 聚 焦 发 射 方 式 进 行 血 压 测 量。
图 8(b)为进行检测实验的场景图,被测志愿者为健康青

年女性。

图 8　 颈总动脉图与实验图

Fig. 8　 Common
 

carotid
 

artery
 

diagram
 

and
 

experimental
 

diagram

血压变化是心脏泵血的周期性导致的周期现象。 心

室的收缩是推动血液流动的主要力量,通常以心室舒缩

的起止作为心动周期的标志。 1 个心动周期可以产生

4 个心音,一般可以听到第一和第二心音。 二尖瓣的关

闭始于心房收缩期末,二尖瓣关闭时瓣叶振动产生第一

心音,标志着收缩期的开始。 主动脉瓣关闭时瓣叶振动

产生第二心音,标志着舒张期的开始,心动周期与动脉血

压的关系、心动周期与心音的关系如图 9 所示。

图 9　 心动周期、动脉血压和心音图

Fig. 9　 Cardiac
 

cycle,
 

arterial
 

blood
 

pressure
 

and
 

phonocardiogram

心动周期可分为 1) 心室收缩期,包括 3 个分期:①
等容收缩期;②快速射血期;③减慢射血期。 2)心室舒张

期,包括 4 个分期:④等容舒张期;⑤快速充盈期;⑥减慢

充盈期;⑦心房收缩期。 SBP 代表收缩压,MAP 代表平

均动脉压,DBP 代表舒张压,PP 代表脉压。 根据心动周

期内每时刻的血压绘制出动脉压曲线,动脉压波形由心

脏收缩引起的输出波和来自末梢的反射波组合而成,
图 9 中的点 P0 对应主动脉瓣开放快速射血期的开始时

间,点 P1 是由心脏收缩引起的第 1 个峰值,点 P2 是来自

身体末梢反射的第 2 个峰值,点 P3 对应主动脉瓣关闭缓

慢射血期的结束时间。 平均动脉压是一个心动周期内动

脉血压的平均值,是动脉血压曲线的量化指标,其临床意

义主要是反映心脏功能、外周血管张力以及各种组织和

器官的血液灌注情况。 脉压 PP = SBP - DBP ,与心脏和

血管等因素相关[45] 。 增强指数(augmentation
 

index,
 

AI)
被定义为:

AI = P2 - P1
PP

(5)

其中,AI 是反射波的量化指标,主要反映主动脉的

顺应性和心脏负荷情况。 研究表明 AI 会随着年龄的增

加而变大,可以根据 AI 的值将动脉波形分为 3 种类

型[46] ,类型 1, AI > 0. 12;类型 2,0 < AI < 0. 12;类型 3,
AI<0。 研究表明,AI 值随着年龄的增加而增大,且疾病

人群如高血压患者、动脉硬化患者、糖尿病患者的 AI 值

大于健康人群的 AI 值[47] 。
脉冲重复频率是检测过程中的重要参数之一。 脉冲

重复频率越大,即单位时间内换能器发射的脉冲数越多,
所探测得到的血管直径值之间的时间间隔越小,相对应

的血压值间隔越小。 但脉冲重复频率越高对信号采集装

置的要求越高。 同时数据量增大,相应的处理时间增大。
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脉冲重复频率设置为 100
 

Hz,采用相控阵聚焦发射模式,
根据颈动脉的皮下深度和血管直径确定采样深度。 从两

种换能器阵列的实验信号中提取颈动脉血管前壁和血管

后壁的位置信号,如图 10 所示。

图 10　 颈动脉血管前壁和后壁的位置信号

Fig. 10　 Position
 

signals
 

of
 

anterior
 

and
 

posterior
 

wall
 

of
 

the
 

carotid
 

artery

图 11 为将图 10 中血管前后壁的位置信号进一步处

理得到的一个心动周期期间的血压波形。
中心频率为 2. 5

 

MHz 的阵列测得的血压波形,即

图 11(a), 在 一 个 心 动 周 期 的 平 均 动 脉 压 为

93. 39
 

mmHg。 中心频率为 4. 5
 

MHz 的阵列测得的血压

波形,即图 11( b) ,在一个心动周期的平均动脉压为

92. 77
 

mmHg。 对比可以看出高频的换能器阵列测量血

压可以获得更为丰富的血压波形特征,原因在于高频

超声波的波长较短,在探测颈动脉时轴向分辨率较高,
能够更为准确地提取血管的前后壁位置。 由图 11( b)
计算得到的 AI 为-0. 44。 减小脉冲重复频率为 50

 

Hz,
图 12 显示了 4. 5

 

MHz 换能器阵列探测得到的一段时

间内的动脉压力曲线。 相较在 100
 

Hz 脉冲重复频率

下测得的动脉压力曲线,50
 

Hz 脉冲重复频率对应的

采样间隔增加了一倍,因此相对应的波形特征略有

减少。

图 11　 测量的颈动脉血压波形

Fig. 11　 Measured
 

carotid
 

blood
 

pressure
 

waveform

图 12　 4. 5
 

MHz 换能器阵列所测血压波形

Fig. 12　 Blood
 

pressure
 

waveform
 

measured
 

by
 

the
 

4. 5
 

MHz
 

transducer
 

array

有创血压测量适用于各类危重患者和复杂手术中及

术后的患者,是测量血压的金标准。 图 13 为某患者在桡

动脉穿刺插管,于监护仪显示的有创动脉血压波形[48] ,
医务人员主要根据血压值和波形变化了解患者情况,以
采取应对措施。

由图 12 所示的血压波形可以得到血压值及血压的

变化情况,能够满足临床检测的需求。 但相对图 13 的血

压波形,图 12 的血压波动性较大,原因可能是测量过程



　 第 12 期 刘　 畅
 

等:用于动脉血压监测的柔性超声换能器阵列 231　　

图 13　 有创桡动脉血压波形

Fig. 13　 Invasive
 

radial
 

artery
 

blood
 

pressure
 

waveform

中柔性换能器阵列与颈部皮肤之间声耦合效果不佳,使
用其他基底材料以及增加声学匹配层是之后的柔性阵列

的改进方向。
为验证柔性换能器阵列测量颈动脉血压波形的准确

性,使用商用 Complior 中心动脉压检测仪测量颈动脉血

压作为对比。 在不同状态下使用 4. 5
 

MHz 的柔性阵列和

商用检测仪测试了颈动脉的血压波形。 图 14 为静息状

态下测量得到的血压波形,柔性阵列与商用检测仪测试

结果的平均相对误差为 3. 83% 。 图 15 为跑步半小时后

测试的血压波形,柔性阵列与商用检测仪测试结果的平

均相对误差为 5. 47% 。

图 14　 静息状态下测量的血压波形对比

Fig. 14　 Comparison
 

of
 

blood
 

pressure
 

waveforms
 

measured
 

under
 

resting
 

state

图 15　 运动后测量的血压波形对比

Fig. 15　 Comparison
 

of
 

blood
 

pressure
 

waveforms
 

measured
 

after
 

exercise

自 4. 5
 

MHz 柔性阵列制作完成后 4 个月内,对其进

行多次测试,图 16 是对同一被测对象(健康青年女性)的
血压测量结果。 由图 16 可知,多次使用柔性阵列测得的

血压波形特征具有一致性。

图 16　 柔性阵列于不同时间的血压测量结果

Fig. 16　 Flexible
 

array
 

for
 

blood
 

pressure
 

measurement
 

results
 

at
 

different
 

times

任何影响心输出量和外周血管阻力的因素都会影响

动脉血压,如每搏输出量、外周血管阻力、大动脉壁弹性

和循环血量[49] ,血压一直处于波动状态,因此图 16 中不

同时间的血压波形存在差异。 反之,动脉血压波动曲线

可以反映心脏及外周阻力等信息[37,50] 。 在图 9 的动脉血

压波形中,点 P0 到点 P1 的部分是心室收缩射血使得血

压迅速上升,此部分曲线的斜率与主动脉瓣口径、每搏输

出量、心肌收缩力和大动脉弹性相关[49] 。 点 P3 处称为

降中峡,其位置可以反映外周阻力[51] ,外周阻力高则血

压下降速度慢,降中峡位置高。 点 P2 到 P3,以及点 P3
之后血压下降部分的斜率与血管外周阻力和大动脉弹性

相关[37,52] 。 使用柔性换能器的日常血压监测可以及时发

现身体中存在的危险因素。 如果动脉血压曲线得到专业

医生的分析,将具有很高的临床意义。

5　 结　 　 论

　 　 本文使用 PZT-5H 材料制作了两种中心频率分别为

2. 5
 

MHz 和 4. 5
 

MHz 的柔性超声压电换能器阵列。 换能

器为 1×16 线性阵列,阵元尺寸为 0. 8
 

mm×13
 

mm,阵元

中心间距为 1
 

mm。 换能器阵列的柔性基底和柔性电极

设计,使其能够贴合在形状不规则的人体颈部皮肤,并进

行颈动脉血压的连续监测。 通过相控阵电子聚焦发射技

术,实现了超声波束的能量汇聚和波束偏转,进而可以探

测人体内部结构和特性。 柔性阵列在仿组织超声体模进

行 B 型超声成像测试, B 超图像显示中心频率为

2. 5
 

MHz 的线阵可实现 90
 

mm 的穿透深度,中心频率为

4. 5
 

MHz 的线阵可实现 40
 

mm 的穿透深度。 柔性超声换
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能器阵列探测血压可以提供收缩压和舒张压的相对变

化,通过计算可以获得平均动脉压。 在静息状态和运动

后,分别使用商用中心动脉压检测仪和柔性阵列测量颈

动脉血压,两种状态下使用两种方法测得的动脉血压曲

线的平均相对误差分别为 3. 83% 和 5. 47% ,柔性阵列动

脉血压波形测量结果准确。 动脉血压波形可以反映心脏

的功能以及大动脉的机械特性和外周阻力情况。 基于柔

性超声换能器阵列的动脉血压监测具有优于现有技术的

优点,例如它对运动不敏感,可以无创地、不闭塞地进行

血压的连续检测。 在将来结合柔性阵列与无线通信技

术,将进一步提高设备的便携性,在医院和家庭环境中具

有很大的应用潜力。
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