
 

 

床垫式睡眠监测系统及信号处理方法①
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摘　要: 为解决非接触式睡眠监测系统中混合信号的可靠获取以及生理特征参数的有效分离和识别等问题, 采用压

电薄膜传感器获取人体睡眠状态下压力信号, 并采用电荷放大电路和信号调理电路进行实时采集; 信号处理过程中

先利用经验小波变换方法分离心冲击 (BCG)和呼吸信号等单一模态分量, 然后使用 K-means算法对分离出的心冲

击信号中不同类型的波峰聚类, 进而通过平均心跳周期计算心率. 实验结果表明, 所设计的监测系统具有较强的自

适应性, 能有效提取呼吸和心跳信号.
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Abstract: For the reliable acquisition of mixed signals and the effective separation and recognition of physiological

parameters in a non-contact sleep monitoring system, a piezoelectric film sensor is used to obtain the pressure signal of

the human body in the sleep state. Meanwhile, a charge amplification circuit and a signal conditioning circuit are adopted

to collect the pressure signal in real time. During signal processing, empirical wavelet transform is employed to separate

single modal components, such as the BallistoCardioGram (BCG) signal and the respiratory signal. Then, the K-means

algorithm is used to cluster different types of peaks in the BCG signal so that the heart rate can be calculated through the

average heartbeat cycle. The experimental results show that the designed monitoring system has strong adaptability and it

can extract respiratory and heartbeat signals.
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传统睡眠监测手段会对人体正常睡眠造成一定程

度的干扰, 其睡眠数据的客观性和真实性也相应受到

影响, 难以满足家庭睡眠监测的实际应用需求, 非接触

方式实现的睡眠监测系统则可以克服传统睡眠监测设

备中的弊端.床垫式睡眠监测系统通过在床垫中安装压

力或压电传感器, 可以对人体呼吸和心跳等典型生理特

征参数进行无扰式监测, 因其具有使用简单的优点, 其

相关理论研究已成为生理信号监测领域的热点问题[1–4].
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基于压电薄膜传感器的床垫式睡眠监测系统可以

感知微小压力或震动变化, 从而捕获心冲击 (BCG) 力
传至体表的震动成分、呼吸时人体胸腔起伏对床垫的

压力变化以及体动等信息并转为电信号. 但由于采用

该方式采集的信号是集呼吸、心跳以及噪声等在内的

复杂生理信号, 需要从混合信号中实现呼吸和心跳等

信号的有效分离和识别, 才能准确计算呼吸率和心率

等关键睡眠特征参数.
对心冲击信号进行分离和提取时, 大多采用常规

的滤波器、小波变换或经验模态分解 (EMD) 等方法

实现[5–8]. 常规的滤波器无法准确描述其局部特性, 且
常规滤波器需要根据先验知识预定义滤波器截止频率,
无法根据心率的变化动态分割频谱; 若采用小波变换,
因难以选取合适的小波基和分解层数, 且缺乏自适应

性, 故信号提取效果不佳; EMD 方法则存在模态混叠,
缺乏完备理论基础以及计算量大等局限[9]. 本文采用基

于经验小波变换 (Empirical  Wavelet  Transform,
EWT) 的信号处理方法, 可以根据原始信号特点, 动态

地确定呼吸和心跳等信号的频带范围, 对输入信号进

行自适应分解和重构, 有效提取呼吸和心冲击信号. 在
此基础上, 采用 K-means聚类算法进行心跳定位. 

1   床垫式生理信号监测系统

本设计所采用的睡眠监测系统方案如图 1 所示,
睡眠监测系统主要由传感器装置、监测系统主机以及

监测终端设备 3 部分构成. 本设计采用基于压电薄膜

传感器的监测床垫进行信号采集, 并设计了具备电荷

放大、滤波以及信号放大等功能的信号调理电路. 经
调理后的电压信号送至低功耗单片机进行 AD 转换,
转换后的结果通过 WiFi 模块送至监测终端进行后续

算法处理和数据分析.
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图 1    监测系统框图

  

1.1   传感器装置

睡眠状态下人体心脏跳动、正常的呼吸均会使产

生一定幅度的震动 ,  并导致床垫上有轻微的压力波

动.与其他运动相比, 心跳所产生的压力变化微弱, 且容

易淹没在呼吸和环境噪声中, 故其提取最为困难. 因此

传感器选择优先考虑满足心跳信息提取要求, 并兼顾

适合床垫式监测的需求.
考虑到聚偏二氟乙烯 (PolyVinyliDene Fluoride,

PVDF)压电薄膜传感器不仅具有灵敏度高、可精确测

量动态压力的优点[10], 而且可实现最低 0.1 Hz 的检测

频率, 可在本系统中实现动态压力检测. 在实际监测装

置中将包含传感器的带状物放置在床垫与被褥之间,
该传感器可通过感知床垫上压力的变化产生与人体心

跳、呼吸以及体动等信息相关的混合信号输出. 

1.2   控制器主机

监测系统主机主要由包含 STM32F405 高性能处

理器的生理信号实时采集和传输模块构成. 采集模块

中传感器信号调理电路等效电路如图 2所示.
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图 2    电荷输入信号调理电路

 

在该等效电路中, Ca 与 Ra 为传感器的等效电容和

绝缘电阻; Cc 为传输电缆等效电容; Ri 与 Ci 为放大器

输入电阻和输入电容; Rf 与 Cf 为放大器的反馈电阻和

反馈电容; Q 为传感器产生的电荷输出. 在忽略 Ra、

R i 与 R f 的影响时 ,  电荷放大电路产生的电压输出

Uo 为:

Uo = −KQ/
[
Ci+Cc+Ca+ (1+K)C f

]
(1)

式中, K 为运放开环增益, (1+K)Cf 为密勒电容, 由于

K 通常很大, 故 Uo 表达式可简化为:

Uo = −Q/C f (2)

由式 (2) 可知, Uo 仅与电荷量 Q 以及反馈电容

Cf 有关, 电缆长度对其影响可忽略不计. 由于运放工作

在深度电容负反馈状态, 对于直流工作点而言相当于

开环, 容易受到各种噪声的影响导致较大的零点漂移,
从而产生幅度较大的干扰信号输出. 为了使放大器工

作稳定并减小零漂, 可在 Cf 两端并联阻值较高的反馈

电阻 Rf, 起到提供直流负反馈且有利于稳定放大器直

流工作点的作用.
本系统所设计调理电路如图 3 所示. 在该电路中
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反馈电阻 R1 和反馈电容 C1 的选择非常关键. 考虑到

要呼吸信号特征频率集中在 1 Hz 以下, 要使电荷放大

电路具有良好的低频响应能力 ,  要求低频转折频率

fCL 应尽可能低, 而 fCL 可由式 (3)得到:

fCL = 1/ (2πR1C1) (3)

由式 (3) 可知, 从放大有用信号的角度来考虑, 应
使 C1 取值尽可能大, 但过度增加电容取值又会造成传

感器灵敏度下降, 使得有效信号混杂在噪声中, 不利于

后续滤波电路处理. 因此, 要根据实际应用选取合适的

反馈电容数值. 反馈电阻取值越大则放电时间常数越

大, 电路具备良好的低频响应能力; 但是取值过高又会

使得输入偏置电流产生饱和的偏压输出, 从而导致无

法获取有用的信号输出. 经试验比对和分析, 最终选择

反馈电阻和反馈电容的取值分别为 100 MΩ 和 20 nF,
故对应的 fCL 为 0.079 Hz.
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图 3    PVDF传感器和 Q/V转换电路等效电路

 

微处理器采集数据后通过串口 WIFI 模块定时发

送至监控终端, 监控终端接收到数据后, 进行分析处理.
设计出的监测系统主机如图 4所示.
 

 
图 4    睡眠监测主机 

2   信号处理方法 

2.1   经验小波变换

EWT 是一种快速且完全自适应的小波技术, 其理

论基础是自适应模态分解与小波分析理论[11]. EWT变

换的目的是分离不同频谱的信号分量. 本设计采用极

大极小值法进行自适应频谱分割: 将傅立叶谱归一化

至 [0,π] 之间, 并用 N+1 个边界将其分成 N 段. 由于傅

立叶谱在 [0,π] 之间, 故需要再确定 N−1 个边界, 可首

先检测频谱中的极大值, 然后选取每两个相邻极大值

之间的全局最小值定义为边界集. 假设该算法找到了

M 个最大值, 则可能出现两种情况:
(1) M ≥ N: 该算法找到足够的极大值来定义所需

的段数, 此时仅保留前 N−1个极大值;
(2) M < N: 信号模式比预期少, 保留所有极大值并

将 N 重置为合适值.
频谱分割后即可根据选取的边界点构建小波带通滤

波器组提取不同的模态分量 IMF, 从而分离出心跳和呼吸. 

2.2   心跳定位及心率计算方法

提取出 BCG信号后, 还需进行心跳定位计算心率.
心脏收缩和舒张过程中, 泵血冲击力变化会使得信号

在每个心脏跳动周期内形成如图 5所示的多种波峰模

式[12]. J 波作为幅值特征最为明显的波峰, 常作为心跳

定位的重要标志. 实际分离得到的 BCG 信号中, 存在

同类波峰的峰值差别较大而不同类波峰峰值却比较相

近的情况, 故不能单纯依靠波峰峰值来进行分类. 为使

系统能自动检测与单个心跳相对应的 BCG 波峰模式,
需根据波峰模式的形态学特征建立特征向量, 选用无

监督的 K-means 聚类算法对 BCG 信号极大值点进行

聚类, 选出平均幅值最大的波峰作为 J 波波峰并用于

确定心跳位置. 根据定位结果可计算平均心跳周期和

心率. 心跳定位具体步骤如下:
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图 5    典型 BCG信号波峰模式

 

(1)建立特征工程. 如图 6所示, 对 BCG信号中极

大极小值点进行定位和参数化, 4个基本参数包括当前

极大值点幅值 amax、下一极小值点幅值 amin、当前极

计 算 机 系 统 应 用 http://www.c-s-a.org.cn 2021 年 第 30 卷 第 12 期

352 研究开发 Research and Development

http://www.c-s-a.org.cn


大值点到相邻极小值点距离 dmax 以及下一极小值点到

相邻极大值点距离 dmin. 为 BCG 信号中每个波峰分配

特征向量 f, 该向量包含波峰本身和 N−1个连续峰的基

本参数. 此处将 N 设置为 4, 故须建立一组 16 维的特

征向量.
 

幅
值 i

a
m

ax

dmax

a
m

in

dmin

t (s)

i+1

 
图 6    BCG波峰模式特征向量示意图

 

(2) 聚类 .  对于给定欧氏空间的一组数据 ,  寻找

K 个聚类中心, 将所有数据分配到距离最近的聚类中

心, 使得每个点与其相应的聚类中心 Cj 距离平方和最

小, 从而将波峰分为 K 类.
(3) 判断 J 波位置. 对每类极大值点计算幅值的平

均值, 选取平均值最大的一类作为识别的 J 波类. 此时

J波位置即为心跳位置.
(4) 计算心跳平均周期及心率. 对每个心跳周期大

小进行排序, 取序列中间 60%的心跳周期计算平均值,
进而计算心率. 

3   实验分析 

3.1   呼吸信号和 BCG 信号提取

图 7是利用所设计的监测主机获得的 30 s归一化

采样信号. 对其工频滤波预处理后, 利用极大极小值法

进行频谱划分.
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0

1

−1

幅
值

t (s) 
图 7    原始采样信号归一化图

 

EWT 具有很强自适应性, 根据原始信号的频域分

布特点, 当选择单分量数目为 7 时, 可避免频带过度划

分, 所提取的呼吸和心冲击信号波形形态特征比较符合

实际, 提取效果较好. 对原始信号进行 EWT分解的频带

边界分割效果如图 8所示, 与之相对应的各模态分量对

应时域波形如图 9 所示. 从呼吸和 BCG 信号的波形特

点来看, 第二个模式分量具有明显周期性, 符合理想呼

吸信号特征; 第 6 个分量波峰模式清晰可辨, 同时具备

较强周期性, 与理想 BCG信号波形效果基本一致.
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图 8    边界划分结果
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图 9    EWT分解信号 

2021 年 第 30 卷 第 12 期 http://www.c-s-a.org.cn 计 算 机 系 统 应 用

Research and Development 研究开发 353

http://www.c-s-a.org.cn


3.2   心跳定位和心率计算

对提取的 BCG信号做归一化处理, 然后对信号内

极大值点建立特征向量序列, 利用 K-means 算法对极

大值点进行聚类. 考虑到心冲击信号在心跳周期内包

含 4种波峰模式, 故选择将波峰分为 4类. 聚类结果如

图 10所示, 图中用不同符号对不同类型波峰模式进行

区分.
 

心率：60.8317
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图 10    特征点分类标记波形图

 

实验结果表明, 采用 K-means方法处理的 BCG信

号无需预先估计心跳周期即可较为准确地完成心跳定

位, 从整体来看聚类效果良好, 周期规律比较明显, 心
率计算结果符合正常睡眠心率. 

4   结论与展望

基于 PVDF 压电薄膜传感器和高性能微处理器

STM32F405, 研制出一套睡眠监测装置, 并采用经验小

波变换和 K-means算法相结合的方式实现了对混合信

号的分离以及典型生理特征参数的有效提取. 该信号

处理方法克服了传统 BCG 信号处理中需要预先估计

心跳周期大致范围或需要人工标记才能进行实验的局

限, 且具有较强的自适应性.
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