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用于人体健康监测的可穿戴传感器件研究进展
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摘　 要　 可穿戴电子产品具有体积小、 佩戴舒适和检测方便等优点,在测量人体生命体征和生理信息研究中

受到越来越多的关注,在疾病诊断、 康复治疗和日常健康评估领域具有广阔的应用前景。 可穿戴传感器作为

可穿戴电子产品中采集信息的关键模块,引起广泛关注,近年来发展迅速。 本文主要聚焦可穿戴传感器在健

康监测领域的应用,围绕关键的生理和生化指标检测,系统地阐述了相应可穿戴传感器的研究现状与前沿热

点,分析了各类传感器的优势与不足,并对可穿戴传感器未来的发展趋势进行了探讨。
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可穿戴设备是指可以佩戴在人体不同部位,连续、 实时获取物理、 化学和生物量信息,从而为健康

监测和医疗诊断等应用提供服务的设备。 随着世界多国老龄化加剧,慢性病以及突发疾病引起的死亡

或残疾问题日益突出,健康监护用可穿戴设备受到了广泛关注[1-2]。 可穿戴设备主要由传感器、 电源模

块、 数据采集与信号传输模块等组成,其中传感器件作为可穿戴设备的主要功能部件成为当前的研究

热点。 已有一些综述文章报道了柔性可穿戴传感器用于人体健康监测的研究进展[3],但大多集中在单

一指标检测或单一传感器的应用探索。
本文针对动作、 呼吸、 脉搏、 血压、 心率、 心电、 汗液和唾液等关键的生理和生化指标,介绍了用

于检测这些指标的主要可穿戴传感器类型,分析了各类传感器的优势与不足,综述了其研究进展,并对

可穿戴健康监测传感器所面临的挑战和未来的研究方向进行了总结与展望。

1　 单一指标监测

1. 1　 人体生理信号监测

1. 1. 1　 身体动作监测

肢体动作与微表情监测对于健康评估、 智慧教学、 人机交互等领域具有重要意义[4]。 由于四肢弯

曲和足部行走通常伴随较大的应变和压力变化,现有传感技术难以实现对这些变化的直接测量。 柔性

压力 /应变传感器具有感应范围宽、 灵敏度高、 轻便柔软、 易集成的特点,在穿戴式动作监测领域极具

优势[5-6]。
根据测试原理的不同,柔性压力 /应变传感器主要分为电阻式、 电容式、 压电式和摩擦电式。 其

中,电阻式压力 /应变传感器的工作原理为器件在应力作用下发生变形,导电介质的分布状态发生变化,
导致导电通路发生变化,从而引起电阻有规律地变化。 新颖的柔性导电材料(如 MXene、 碳纳米管

(CNTs)、 石墨烯和银纳米线等[7-8])以及独特的微纳结构设计(如金字塔[9]、 微柱和互锁结构等[10])使
得电阻式压力 /应变传感器的灵敏度和感应范围不断提升。 Wang 等[11] 报道了一种基于三维自交联碳

纳米棒阵列(CNA)的柔性医疗传感器(图 1A),与二维碳纳米管网络和固体薄膜相比,这种自交联几何

结构在应变下具有较高的抗裂纹和断裂能力。 该传感器在检测弯曲和低频振动(<6 Hz)方面具有高灵

敏度和良好的稳定性( ~ 10000 次循环),可用于屈曲检测。 通过跟踪监测与健康相关的静止震颤可对
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帕金森疾病进行预诊断。 Yang 等[12]通过模仿玫瑰花瓣的微观结构,开发了一种具有高灵敏度和宽压力

检测范围的柔性压阻式压力传感器。 该传感器由分层聚苯胺 /聚偏氟乙烯纳米纤维(HPPNF)薄膜夹在

两个微穹顶结构的联锁电极之间,由于联锁层次化结构扩大了三维变形率,所设计的传感器的灵敏度高

(53 kPa-1)、 响应时间短(38 ms)、 再现性良好(>50000 次循环)。 这种贴合皮肤的传感器成功地展示

了对人体运动状态的监测,如喉咙活动、 脊柱姿势和步态识别。 虽然导电网络具有很高的灵敏度,但在

压力 /应变下其微结构变化具有不可控性,因此,电阻式应变传感器的响应重复性仍有待提升。 此外,电
阻式压力 /应变传感器难以实现对高频压力 /应变信号的响应,因而在高速运动监测方面存在困难。 压

电式传感器可以很好地满足高频信号的检测需求,但压电材料多为无机非金属材料[13],如何在不降低

其性能的前提下实现柔性化仍是一个挑战。 摩擦电式压力 /应变传感器具有自供电的潜在能力,因而受

到广泛关注,在动作监测中得到了应用验证[14-15]。 但是,摩擦电效应易受环境影响,器件的稳定性和响

应重复性等问题仍亟待解决。

图 1　 用于人体生理信号与动作监测的可穿戴传感器: (A)基于碳纳米棒阵列(CNA)的柔性应变传感

器监测帕金森震颤示意图[11] ; (B)可间接采集呼吸信号的摩擦电式全纺织传感器阵列(TATSA) [19] ;
(C)电容式压力传感器对深颈内静脉脉搏(JVP)的监测[23] ; (D)用于长期血压监测的新型多普勒超声

传感器示意图[28] ; (E)具有良好粘附性的 PWS 干电极照片以及和商用 Ag / AgCl 凝胶电极的 ECG 信号

比较[31] .
Fig. 1　 Wearable sensor for monitoring human physiological signal and motion: (A) Schematic diagram of
flexible strain sensor monitoring Parkinson′ s tremor based on carbon nanorod array ( CNA ) [11] ;
(B) Triboelectric full textile sensor array ( TATSA ) that can collect respiration signals indirectly[19] ;
(C) Capacitive pressure sensor to monitor deep internal jugular vein pulse (JVP) [23] ; (D) Schematic diagram
of a new Doppler ultrasound sensor for long-term blood pressure monitoring[28] ; (E) Photograph of PWS dry
electrode with good adhesion and electrocardiogram (ECG) signal in comparison with commercial Ag / AgCl gel
electrode[31]

1. 1. 2　 呼吸监测

呼吸是重要的生命体征,呼吸监测主要包括对呼吸频率和呼吸深度的监测,为健康评估、 呼吸系统
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疾病诊断和治疗(如哮喘、 慢性支气管炎和肺气肿)提供重要信息[16]。 目前,最有效的呼吸信号检测方

法有呼出气直接测量和胸腔应变间接测量两种方式。 基于压电和摩擦电工作机制的自供电压力传感器

可直接感知呼吸气流的强度变化,进而产生相应的电压信号,但通常需要集成到口罩或面罩中使用,便
携性略差,并且易受气流湿度干扰[17]。 将气湿敏传感器安置在口罩或面罩中也可用于检测呼吸频率和

深度,但这类传感器响应速度较慢[18]。
当人体呼吸时,胸腔和腹部会随着呼吸发生周期性的形变,从而间接反映出人体呼吸的状况。 因

此,可通过将压力 /应变传感器贴于胸腔和腹部或集成到衣物中,间接获取呼吸信号。 Fan 等[19] 提出了

一种由导电纱线和尼龙纱线组成的摩擦电全纺织传感器阵列(TATSA,图 1B)。 TATSA 具有高的灵敏度

(7． 84 mV / Pa)、 短的响应时间(20 ms)和良好的稳定性( >100000 次循环),可直接集成到衣服的不同

位置,同时监视动脉搏和呼吸信号。 然而,此类基于纺织物的传感器也有自身的缺陷:首先, 在舒适和

灵敏度之间存在内在的矛盾,为了获得高质量的信号,衣服的相关位置需要紧绷,因而不适宜长时间穿

着; 其次,信号结果易受身体运动干扰,只有在静态测量时才能获得较高质量的信号。 相比之下,类似

于粘合绷带的贴片式传感器比纺织品传感器更小巧轻便,更适用于动态监测。 Chu 等[20] 将褶皱结构金

属薄膜应变传感器放置在腹部和胸腔上测量呼吸速率和深度,褶皱结构有助于控制裂纹扩展,使传感器

在保持灵敏度的同时具有更大的动态范围。 该呼吸传感器尺寸比创可贴小,并采用三轴加速度计测量

用户的运动,并可删除运动伪影,实验结果初步证明,在行走和跑步条件下,该传感器仍可正常记录呼吸

信号。
综上,提升呼吸传感器在不同环境下的稳定性和可靠性,探索日常呼吸信号与特定呼吸系统疾病之

间的关联性,有效处理呼吸信息,包括数据的测量、 传输、 存储和分析,是目前呼吸传感器应用需解决

的实际问题。
1. 1. 3　 脉搏 /血压监测

心率(HR)或脉搏是心脏周期的频率,脉搏波的细节会因年龄、 身体状态甚至精神状态的不同而不

同,中医将诊脉结果作为疾病判断的重要标准之一。 脉冲信号来自动脉的压力回流,通常具有 3 个可清

楚区分的波峰,通过适当的信号处理和模式识别方法可以揭示心脏和血管的状况。
光电容积描记法(PPG)是一种基于光学原理检测脉搏波的技术,利用发光二极管照亮动脉,并捕

捉反射信号。 由于特定波长的光吸收或反射的量取决于光路中存在的血液量,当动脉内的血液发生流

动, PPG 信号对血液体积的变化做出响应,从而反映心脏活动引起的周期性收缩和舒张[21]。 目前,大
部分市售智能手表和健康手环都是采用 PPG 技术监测心率和血氧饱和度的变化。 但是,该技术在佩戴

者进行高强度运动或者有环境光噪声干扰的情况下,会影响心率监测的准确性。 另一方面,许多 PPG
传感器体积较大、 材质坚硬, 不适合长期佩带,并被限制在身体特定部位使用,通常是手指或耳垂处。
因此,有效解决 PPG 技术传感器的运动伪影以及长期穿戴舒适性将是今后的主要研究方向。

利用力电法进行心跳或脉冲波的采集以及心脏状况的监测已成为当前的研究热点,该方法可以对

桡动脉、 颈动脉及指尖上的压力进行长时间监测,得到相关参数。 Yang 等[22]开发了一种基于编织织物

结构的石墨烯应变传感器,检测了不同年龄人群和运动前后的脉搏搏动变化情况。 由于石墨烯具有独

特的交叉形态和裂纹扩展模式,该应变传感器显示出极高的应变系数(Gauge factor, GF),分别为

500(0 ~ 2% )、 103(2% ~6% )和 106(>8% )。 但是,传感器与皮肤界面的接触不稳定会导致所测信号

信噪比较低、 线性度差,难以进行定量分析。 通过改进可穿戴压力传感器的介电层材料和柔性电极的

表面微结构,可以改善非线性,提高灵敏度。 Bao 研究组[23]开发了一种采用锥形 PDMS 介质层和微毛结

构界面的压力传感器(图 1C),微毛结构改善了传感器与不规则表皮表面的接触,显著提高了信噪比,并
实现了对深颈内静脉脉搏(JVP)的成功监测。 JVP 是检测心律失常或心包疾病的重要参数[24]。 除微毛

结构外,研究者还发展了多种微结构。 Zhou 等[25] 采用模板法设计了基于网格结构的金属有机框架

(MOF)混合阵列,并制作了柔性压力传感器。 MOF 混合阵列的层次结构模拟了人体皮肤的微 /纳米级

结构,实现联锁接触,可显著提高柔性对电极膜的机械变形能力,使得压力传感器响应速度快(<1 ms)、
灵敏度高(可达到 307 kPa-1),可用于监测手指运动和人体脉搏。
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血压(BP)是反映人体血管状况特别是血液对血管压力的一项重要生理参数,通常采用收缩压和舒

张压表征。 目前广泛使用的袖带血压计便携性差,成本高,不利于对心血管疾病指标进行连续、 分布式

监测。 因此,开发可穿戴、 低功耗、 无创、 长期的血压监测传感器,对心血管疾病的诊断和预防至关重

要[26]。 由于现有技术手段的限制,可穿戴传感器件仍无法实现血压的直接测量,许多研究者致力于开

发基于脉搏波传导时间或者脉搏波系波形进行动态血压估计的新技术。 Fang 等[27] 直接在棉织物上喷

涂碳纳米管(CNTs)溶液与 FEP 无纺布,组成可在出汗状态下使用的摩擦电传感器件,棉织物固有的层

次化结构提高了传感器对微弱脉冲的灵敏度,信噪比(SNR)为 23． 3 dB,响应时间 40 ms,灵敏度高达

0． 21 μA / kPa。 在机器学习算法的帮助下,该压力传感器可连续精确地测量收缩压和舒张压,其准确性

与商用血压袖带相当。 但是,这种方法需要一定的算法或数学模型支撑,并且需要用医用血压计进行校

准估算,使用起来并不方便。 利用超声成像手段进行生命体征监测是一条新的技术途径。 为解决传统

超声设备体积大、 材质刚性、 无法与人体表面良好耦合和难以连续监测等不足之处, Feng 研究组[28]研

发了一种柔性压电超声换能器阵列(图 1D),用于测量劲动脉血压。 该器件厚度仅 1 mm,重 0． 75 g,可
轻柔贴附于皮肤表面,达到与临床大型超声设备相近的测量精度,并可实现长期连续监测,监测过程中

无需校准。
1. 1. 4　 电生理信号

人体的电生理信号与大脑、 心脏和神经的健康状况密切相关。 生物电极是捕获和分析电生理信号

的关键部件,可以测量细胞受到刺激后与相邻位置产生的电势差信号[29]。 为获得高质量、 稳定的生物

电信号,生物电极应满足以下条件: (1)尽量减小电极与皮肤之间的界面阻抗,以保证信号振幅足够大;
(2)电极应提供稳定的接触界面,减少检测过程中的运动伪影; (3)电极还应具有良好的生物相容性,
避免对人体造成损害。

Ag / AgCl 电极是目前临床应用最广泛的无创电极,通常与导电凝胶配合使用,可降低电极与皮肤之

间的界面阻抗,提供稳定的生物电信号。 然而,传统的 Ag / AgCl 电极也存在局限性: 如用于减少接触阻

抗的凝胶在长期测量后可能会引起皮肤过敏,并且凝胶易失水,不利于长程监测; 此外,电极的刚性性

质导致了较高的运动伪影。
为了克服湿电极技术的缺点,无需凝胶或粘合剂的干电极成为近年的研究重点。 可穿戴干电极有

望用于长程生物电监测,但干电极与皮肤的共形性差、 粘附力低,因而界面接触阻抗较高,采集的生物

电信号信噪比相对较低。 在电极表面引入微结构可增加电极与皮肤之间的接触面积,提升界面稳定性。
Chun 等[30]受到章鱼触手启发,制作了一种防水的可拉伸碳基聚合物薄膜贴片,类吸盘结构使电极吸附

在皮肤表面,吸附力约为 1． 89 N / cm,在水下也能测量人体的心电图(ECG)。 另一种可行的策略是改善

干电极的界面粘附性。 如图 1E 所示, Zhang 等[31]通过溶液法制备了具有生物相容性的 PEDOT ∶ PSS、
水性聚氨酯和 D-山梨糖醇共混物的全有机、 自粘性、 可伸缩的干电极(PWS),具有高导电性和皮肤顺

应性,在干燥和潮湿的皮肤条件下均具有良好的附着力。 与其它干电极相比,该电极表现出明显较低的

皮肤电极阻抗和较高的信号质量。 这种干电极可在临床检测过程中准确地识别房颤患者的心律失常和

肌肉活动。
受限于制备工艺、 生物电信号串扰、 稳定接触、 制造成本等因素,干电极尚未上市。 随着新型柔性

电子材料和器件的发展,柔性生物干电极的形式和类型将会越来越丰富,性能优异、 操作简便的生物干

电极将为长程可穿戴健康监测系统带来新的机遇。
1. 1. 5　 人体表皮温度监测

人体皮肤表面温度受多种内源性和外源性因素的影响,包括新陈代谢、 内分泌作用等生理变化,以
及环境、 饮食或生活方式等外部变化。 因此,实时温度传感监测有助于自身预防和疾病诊断,并提供周

围环境的信息。 与人体皮肤紧密接触是高精度温度测量的关键。 然而,传统的刚性温度探测器在不平

整的表面上无法实现适形接触。 为满足无创、 连续、 精准体温监测的要求,可穿戴温度传感器件要求

在 35 ~ 42 ℃的温度范围内具有柔韧性、 生物相容性、 轻薄和高灵敏的特性[32-33]。 目前,可穿戴表皮温

度传感器的研究可分为基于热敏电阻以及热电效应的温度传感器。
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热敏电阻的电阻值随温度而变化。 当电阻随温度升高而增大时,该传感器为正温度系数(PTC)型;
反之,则为负温度系数(NTC)型。 相比于碳材料和聚合物组成的 PTC 型热敏电阻传感器,过渡金属氧

化物构成了一种理想的高灵敏度和快速响应的 NTC 型热敏电阻,更适于检测微小的温度变化。
Shin 等[34]利用激光还原烧结(m-LRS)工艺,使镍金属电极和 NiO 传感器通道在 PET 衬底上实现无缝

单片集成,得到一种性能优越的 NTC 型热敏电阻传感器。 在室温(25 ℃)条件下,该温度传感器的电阻

温度系数(TCR)为-9． 2% / ℃,热敏电阻材料常数 b 值(b 值越大,表示热敏电阻传感器的灵敏度越高)
可达到 8162 K,是迄今为止报道的基于热敏电阻的温度传感器的最高灵敏度。 m-LRS NiO 传感器可成

功捕获人体吸气和呼气而引起的微小温度变化(图 2A)。

图 2　 用于人体表皮温度监测的可穿戴传感器: (A) NiO 热敏电阻传感器捕获人体呼吸引起的微小温

度变化[34] ; (B)全纤维自供电压温传感皮肤阵列照片及电压信号[37] ; (C)快速探测体表温度的可逆热

致变色膜[39]

Fig. 2　 Wearable device for monitoring human skin temperature: (A) NiO thermistor sensor captures tiny
temperature changes caused by human breathing[34] ; ( B ) Photograph of all-fiber self-powered voltage
temperature sensor skin array and voltage signal[37] ; (C) A reversible thermochromic film for rapid detection of
body surface temperature[39]

目前,热敏电阻传感器面临的一个挑战是应变敏感性,即皮肤的弯曲或扭转会改变电阻的精确测量
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结果。 为减小应变影响,有研究者基于热释电原理进行温度测量[35],即将温差施加到两个热电材料的

两端,在两端之间产生热电压,电动势使电子从热端移动到冷端,这种现象被称作“塞贝克热电效应”。
此类基于热电效应的温度传感器需要在稳定的温差环境下才能正常工作,灵敏度和传感范围仍有待提

高。 Li 等[36]基于导电的 MOF Ni3(HiTP) 2 的压阻效应和热电效应,设计制备了一种柔性压力-温度双功

能传感器,该柔性传感器在感知温度时不受压力和应变干扰,可以集成仿人体皮肤的传感阵列,实现对

温度的静态与动态分布的精准感知。 Li 等[37] 采用热电有机聚合物 PEDOT ∶ PSS 对三维间隔织物进行

改性,制备了全纤维自供电压温传感皮肤 ( PPSF,图 2B)。 PPSF 的电阻为 2． 2 Ω,塞贝克系数为

25 μV / K,温度检测分辨率可达到 0． 1 K,响应时间仅为 1 s,随着温度和压力的变化,可产生独立的电压

和电流信号。
此外,新型热致变色材料在可视化温度传感器中具有良好的应用潜力[38]。 He 等[39] 将热致变色微

胶囊埋入聚乙烯醇 /聚氨酯中,制备了可逆热致变色膜(图 2C),该薄膜的颜色随外界环境温度的变化而

改变,通过与标准色卡比对,可快速探测体表温度。 Chen 等[40]报道了一系列具有核-壳结构的多功能导

电水凝胶 /热致变色弹性体混杂纤维作为可穿戴应变和温度传感器,以监测人体运动以及身体和环

境温度。
1. 2　 人体代谢物监测

除上述生理信号外,人体代谢物的生化参数与个体的健康状况密切相关,可为健康监测和疾病诊断

提供更多的参考资料。 可穿戴生理生化传感器通常采用化学方法检测生物物质的组成和含量[41]。 传

感材料与目标检测物质之间的化学反应改变了传感器的电学特性,因此,可通过分析传感器的电学参数

获取生理健康信息。 根据检测样品的不同,主要可分为汗液检测、 唾液检测和呼出气检测。
1. 2. 1　 汗液监测

汗液是一种理想的用于无创生化检测的目标体液,相对于其它生物液体,汗液检测有非侵入性、 样

本易获取、 可连续监测等优势。 汗液中携带的无机盐离子(如 Na+、 K+、 Ca2+、 Cl-等)以及代谢物(如葡

萄糖、 乳酸、 尿酸等)可反映多种生化信息[42]。 K+参与细胞代谢, Na+可增强神经肌肉的兴奋性, Cl-和
Ca2+在人体生理调节过程中也具关键性作用; 糖代谢异常可导致糖尿病、 胰腺炎等多种疾病; 尿酸是

嘌呤代谢的最终产物,过量的尿酸滞留在体内,可引起痛风等疾病[43]。
传统的汗液传感器采用高吸水性织物基底构建而成,采集汗液需要通过体育锻炼、 电刺激或药物

刺激产生大量的汗液,用户的使用体验不佳[44]。 目前,针对可穿戴汗液传感器的设计思路是将成熟的

微流体处理技术与对表皮友好的柔性可拉伸衬底结合。 在外部刺激或内部毛细管效应下,汗液通过精

心设计的微通道流动聚集,微流体传感器可基于捕获的汗液样本(μL 或 nL 级)进行多参数定量分

析[45]。 Sempionatto 等[46]制备了基于离子选择性电极(ISEs)的皮肤微流体传感器,用于检测运动产生的

汗液中 Na+和 K+的浓度。 通过在微流体储液器中选择性地加入更多的 ISEs,可实现多种电解质的测

量。 纸基微流体传感器是另一种非常有应用前景的生化检测技术。 Cao 等[47]通过简单地折叠预先图案

化的纤维素纸,开发了一种纸基三维微流体电化学集成装置(3D-PMED),用于实时监测汗液代谢产物。
由于纸基微通道的毛细管作用,皮肤上的汗液被吸收到微流体网络中,并被导引到葡萄糖氧化酶(GOx)
修饰电极上,很好地解决了装置的汗水堆积问题。

然而,以上传感器由于未集成电路部分,需要连接台式或移动式电化学工作站进行汗液分析,严重

限制了其使用范围。 为解决此问题, Sempionatto 等[48] 基于眼镜构建了完全集成监测平台(图 3B),通
过在眼镜的鼻桥垫上集成一个乳酸安培传感器和一个 K+电位传感器,并与眼镜臂上的无线电子电路板

连接,可同时监测汗液乳酸和 K+浓度水平,不会产生明显的干扰信号。 除了单一的电化学传感器外,研
究者也开发了集成电化学和光学传感技术的分析平台。 Rogers 等[49] 受到生物燃料电池的启发,将 NFC
(近场通信)电子系统与嵌入在一次性微流体基板中的电化学传感器进行磁耦合,设计出一种无电池、
无线电子传感平台(图 3A),该平台集成了计时微流体平台和嵌入式比色分析技术,可实时检测乳酸、
葡萄糖、 氯化物、 pH 值和出汗率 /流失率。

尽管此类微流体传感器研究已有很大进展,但下一代可穿戴式汗液传感器的发展仍面临一些挑战。
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例如,针对低出汗率人群(如久坐的人),需要具有更高灵敏度的传感器; 小体积的汗液样本易受蒸发和

污染的影响,这将降低分析结果的准确性; 汗液内许多大分子标志物(如激素、 多肽和蛋白质)仍无法

得到有效检测[50]。 因此,未来应注重发展针对多场景和多目标物的可穿戴汗液传感器。
1. 2. 2　 唾液监测

唾液也是常见的体液样本,含有多种生物标记物,如葡萄糖、 乳酸、 酶、 抗体和激素等,在口腔中可

取得大量唾液,有利于信号采集。 Liao 等[51] 制作了用于检测唾液中葡萄糖和尿酸(UA)的柔性有机电

化学晶体管(OECTs),将尿酸酶固定在石墨烯表面,用于选择性地检测 UA,检出限为 10 nmol / L,比传统

电化学方法低约 3 个数量级。 Arkawa 等[52]将基于 GOD 的葡萄糖传感器与无线传感电路集成到单个齿

套上,可在人造唾液中高灵敏检测 5 ~ 1000 μmol / L 葡萄糖。 如图 3C 所示,为了消除唾液中抗坏血酸

(AA)和 UA 对葡萄糖浓度准确测量的影响, Arkawa 等[53] 在葡萄糖传感器上形成了醋酸纤维素(CA)
膜,抑制干扰,以准确测量唾液中的葡萄糖,新研制的牙套传感器可检测 1． 75 ~ 10000 μmol / L 浓度范围

内的葡萄糖。

图 3　 用于人体代谢物监测的可穿戴传感器: (A)无电池的汗液比色和体积分析微流体平台[49] ;
(B)基于眼镜的汗液监测平台[48] ; (C) 牙套式唾液传感器[53] ; (D) 可以区分多种挥发性有机物

(VOCs)气体的传感器阵列[57]

Fig. 3 　 Wearable sensor for human metabolite monitoring: (A) Battery-free sweat colorimetric and volume
analysis microfluidic platform[49] ; (B) Glasses-based sweat monitoring platform[48] ; (C) Braces type saliva
sensor[53] ; (D) Sensor array for distinguish multiple volatile organic compounds (VOCs) gases[57]

目前,已开发出用于原位分析唾液的传感器件,但实际的口腔监测环境还存在一些制约其发展的问

题: (1)生物相容性,因为整个系统是集成在口腔中,所以封装材料和电子电路材料的安全性都需要考

虑; (2)细菌的影响,口腔具有适宜细菌生长的湿度和温度,如果传感器未受保护,则会在传感器表面形

成生物膜,严重影响设备的灵敏度,因此需要在不影响传感器与目标物接触的情况下修饰抗菌涂层;
(3)要着重解决佩戴舒适性,无论是植入牙托,还是齿套,都会产生异物感,不利于长期使用。
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1. 2. 3　 呼出气体监测

大量实验证实了呼出气体中挥发性有机化合物(VOCs)与健康状况相关,表明 VOCs 分布(数量或

种类)的变化可用于潜在健康风险的早期诊断和预警。 如呼气中丙酮的阳性结果是糖尿病早期筛查的

重要依据,氨可用于哮喘和血液透析的评估,一氧化碳测试已用于新生儿黄疸诊断[54-55]。 这些 VOCs 的

浓度通常在 μL / L 级,因此需要可穿戴 VOCs 传感器具有高灵敏度和低检测限。
具有大比表面积的石墨烯基功能材料为气体传感提供了高灵敏度、 高选择性以及快的响应速度。

Wang 等[56]开发了一种用于丙酮测量的柔性化学传感器。 采用类似蝴蝶翅膀的仿生结构设计,合成了

多孔壳聚糖-氧化石墨烯生物复合材料。 该生物复合层夹在铜电极和纸基板之间,具有优异的机械强度

和灵活性,阻抗随丙酮浓度的变化而变化。 通过脉冲喷射装置模拟糖尿病患者的呼吸流(2 μL / L 丙酮

蒸气,相对湿度 85% )对传感器进行测试,表明其具有很高的灵敏度和特异性。 有机气体传感器聚集成

阵列与多元数据分析相结合,可以实现多组分 VOCs 的定量分析。 Xu 等[57]设计了由 4 种卟啉修饰的还

原氧化石墨烯膜组成的气体传感器阵列(图 3D),用于 VOCs 生物标志物的高灵敏度检测。 卟啉与不同

VOC 气体之间的相互作用导致石墨烯薄膜的电导率发生变化。 此传感器阵列可区分多种 VOCs,对丙

酮和氨气的检出限低至 10 μL / L。 虽然可穿戴气体传感技术研究已经取得一些进展,但环境空气的污

染、 湿度的干扰都会影响 VOCs 的准确分析; 并且,许多可穿戴式的 VOCs 追踪传感器尚未形成可实时

无线监测的全集成设备。

2　 多功能监测

将多功能传感元件集成到一个平台是近年来可穿戴电子技术发展的重要趋势之一,未来的可穿戴电

子设备应以同时对多种生理及生化指标实时检测、 提供更全面的人体健康和环境信息为最终目标[58-59]。
为了解决对多种物理刺激解耦分析的难题, Zhang 等[60] 制备了微结构框架支撑的有机热电

(MFSOTE)材料温度-压力双功能传感器,将多信号干扰降至最低,该传感器利用独立的热电和压阻效

应,将温度和压力转换为分离信号,温度分辨率小于 0． 1 K,高压传感灵敏度高达 28． 9 kPa-1。 类似地,
多功能传感器阵列有望实现不同生理信号的同步和选择性测量。 Yamamoto 等[61] 提出了一种灵活、 多

功能的印刷式健康诊断传感器(图 4A),配备了一个三轴加速度传感器和由碳纳米管薄膜晶体管控制

的紫外光传感器。 这种一次性传感贴片的设计采用了低成本的制造方法,并且兼具佩戴舒适性,可同时

监测皮肤温度、 心率、 紫外线照射和身体活动。 Hua 等[62]设计了一种具有高度可伸缩性和适应性的矩

阵网络(SCMN), 6 种特定可扩展传感器单元集成在聚酰亚胺网络上,以实现温度、 应变、 湿度、 光、 压

力等参数的精确解耦分析。 然而,随着更多参数的引入,这种类型的器件通常具有复杂的结构,并且制

造过程繁琐。
电子纹身(E-tattoo)或电子皮肤(E-skin)是最新开发的可穿戴电子产品,其重量轻,如人的皮肤般

柔软,可紧密地贴合在人体皮肤上,进行无创、 高保真检测[63-65]。 由于电子皮肤直接接触皮肤,需要确

保其不会危害人体健康。 因此,生物相容性材料是此类产品的首选。 蚕丝蛋白是从蚕丝中提取的天然

高分子纤维蛋白,由于其具有机械耐久性、 可调谐的二级结构和良好的生物相容性而成为应用最多的

材料之一,研究者采用各种方法提高蚕丝蛋白复合材料的延展性和导电性。 Wang 等[66] 报道了一种基

于石墨烯 /丝素蛋白 / Ca2+组合的多功能自愈合电子纹身(图 4B),通过简单的丝网印刷过程便可转移到

人体皮肤上。 石墨烯薄片形成的导电路径可响应外界应变、 湿度和温度变化,具有灵敏度高、 响应快

速和长期稳定等优势,甚至在完全破裂后, 0． 3 s 内即可达到 100%的愈合效果。 Gogurla 等[67]推出了一

种含碳纳米管的天然丝蛋白膜组成的多功能、 生物兼容、 超薄电子纹身系统(图 4C),电子纹身层压在

皮肤上时,在机械变形下,其电导率非常稳定,可用于精确监测心电图和肌电图信号、 测量皮肤温度,并
协助药物的传递。
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图 4　 多功能可穿戴传感器: (A)配备三轴加速度传感器的健康诊断传感贴片[61] ; (B)石墨烯 /丝素蛋

白 / Ca2+多功能自愈合电子纹身[66] ; (C)多功能超薄电子纹身[67]

Fig. 4 　 Multifunctional wearable sensor: ( A) Health diagnosis sensor patch equipped with three-axis
acceleration sensor [61] ; ( B) Graphene / silk fibroin / Ca2+ multifunctional self-healing electronic tattoo[66] ;
(C) Multifunctional ultra-thin electronic tattoo[67]

3　 总结与展望

近年来,实时、 智能监测需求日益增长,促进了可穿戴传感设备的快速发展,其中,可穿戴传感器作

为重要的功能模块受到了广泛关注。 研究者已研制出具有多种功能的柔性可穿戴传感器,其性能大幅

度提升。 本文以关键的生理指标检测为主线,系统阐述了相应的柔性可穿戴传感器的研究现状,探讨了

各类传感器的优势与不足。 柔性新材料与先进柔性电子制造技术的发展拓展了传感器的设计理念,与
传统传感器相比,新型柔性压力、 应变等传感器的灵敏度和感应范围更佳。 高灵敏度、 低成本、 便携和

具有良好的长期稳定性的柔性传感器件的成功制造,预示着柔性可穿戴电子器件将成为未来个性化医

疗领域的主流[68]。 然而,目前可穿戴传感器的实际应用仍存在一些挑战:
(1)稳定性、 响应重复性以及不同器件之间的性能一致性是柔性可穿戴传感器获得应用的前提,目

前这方面的研究相对较少。
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(2)虽然许多柔性传感器展现出优异的性能,但制备工艺复杂,难以实现规模化制备。 发展简单、
便捷的柔性传感器制备方法,实现批量化制备,是其可用于实际应用的关键。

(3)多功能集成是柔性可穿戴电子的未来发展趋势,然而各种信号之间存在串扰问题,实现互不干

扰的多功能感知也是柔性可穿戴传感器的重要发展方向。
(4)全天候实时监测势必导致较高的能耗,因而发展低功耗传感器以及相应的电源优化管理方法

也具有至关重要的意义。
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Research Progress of Wearable Sensors for Human Health Monitoring
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Abstract　 Wearable electronic products have received more and more attention in the measurement and
quantification of human vital signs and physiological information due to their small size, comfortable
attachment, and convenient detection. They also have broad application prospects in the fields of disease
diagnosis, rehabilitation treatment and daily health assessment. As a key module for collecting information in
wearable electronic products, wearable sensors have received extensive attention from academia and industry,
and have achieved rapid development. This article mainly focused on the application of wearable sensors in the
field of health monitoring, focusing on the detection of key physiological and biochemical indicators,
systematically expounding the research status and cutting-edge hotspots of corresponding wearable sensors,
analyzing the advantages and disadvantages of various types of sensors, and discussing the future development
trend of wearable sensors.
Keywords　 Wearable sensors; Health monitoring; Multifunctional sensors; Flexible electronics; Review
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