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基于阻抗检测微传感技术的皮肤渗透性评估方法 
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摘  要：基于宏电极的单频皮肤阻抗测量是利用阻抗进行皮肤渗透性研究的传统方法之一，其存在误差大、灵敏度

低且不易于设备集成的缺点。由此，该文通过分析皮肤的分层生理结构以及皮肤渗透性与角质层(SC)阻抗的关系，

设计了基于柔性非对称叉指微电极的皮肤阻抗传感器，构建了 RCW 分层阻抗模型，实现了对人体角质层阻抗的检

测分析。实验结果表明，传感器输出的阻抗模值 msd(100)Z 和 scR 模型拟合参数可用作表征皮肤渗透性的重要指标。

该方法可用于区分不同个体的皮肤渗透性，为人体生理生化检测相关的可穿戴设备参数调节提供依据。 
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Abstract: Traditionally, skin permeability evaluation, which is realized by impedance detected at a certain 

frequency based on macro electrodes, has the disadvantages of large measurement error, low sensitivity and 

difficulty in integration. In order to resolve this problem, a flexible non-symmetric interdigital microsensor is 

designed by analyzing the layered structure of skin and the relationship between skin permeability and impedance 

of Stratum Corneum(SC). The impedance of SC is measured and analyzed based on the RCW-layered impedance 

model. It is illustrated that the impedance magnitude msd(100)Z  of microsensor output and model fitting 

parameters scR  can be used as the important indicators to evaluate skin permeability. It is proved that the 

developed sensor can be applied to distinguishing the different individuals’ skin permeability, and it strongly 

supports the adjustment of wearable devices related to human physiological and biochemical detection. 
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1  引言 

远程健康监护和移动医疗的发展使得基于可穿

戴设备实现生理生化参数监测的研究成了近些年的

研究热点
[1 4]

，尤其是对血糖监测的可穿戴设备的

研究由于糖尿病患者逐年增加和呈年轻化变得十分

活跃[1,5,6]。基于经皮组织液检测人体葡萄糖的技术是

一种实现无创血糖监测的重要方法，随着患者对于
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医疗技术需求的不断提高，相关可穿戴设备被提出

了更高要求。以 GlucoWatch®为鉴[7]，要实现无创

且准确的经皮组织液提取和葡萄糖检测需对不同个

体皮肤渗透性加以区分。传统的皮肤渗透性评估方

法(指标：渗透率 pk )基于 Franz 扩散池展开[8,9]，具

有繁杂、有创和耗时的缺点，且由于待测部位长时

间浸泡于液体环境而导致皮肤过度水合，因而不能

满足实时、无创且真实的人体皮肤状态监测需求。

因此对皮肤渗透性评估方法的研究十分迫切。研究

表明，皮肤渗透性与低频时的皮肤阻抗之间存在重

要联系[9,10]，而角质层作为皮肤的最外层，是影响物

质经皮运输的最大障碍[6]，是皮肤阻抗低频测量时的

主要成分[11]。相对于渗透率测量办法，阻抗检测具
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有快速、无创且不改变皮肤生理状态的优点。因此，

本文提出通过对角质层阻抗的检测实现对不同皮肤

渗透性的区分。 

通常，皮肤阻抗测量基于 3 种 Ag/AgCl 宏电极

展开，即 Ag/AgCl 块状干电极[12]，Ag/AgCl 凝胶

粘贴电极[10,13]和 Ag/AgCl 电解液电极[14]，电极尺寸

主要在 0.76~10 cm2之间。其存在工作电场难以集

中于角质层、与皮肤贴合差或改变皮肤电学性质等

问题，从而造成阻抗测量不准确。已有的研究表明

当微电极的间距降低到皮肤厚度范围，工作电场主

要集中于对应间距下的皮肤深度内[11,15]。因此，急

需研制合适尺寸与结构的微电极，以便能将电场主

要集中于目标深度的范围内，实现角质层的阻抗检

测。另外，传统的皮肤阻抗电学模型为单纯的电阻

(R)和电容(C)的串并联模型[5]，未全面考虑皮肤的生

物属性和分层异质特性。为了能将电学信号与生物

物理模型进行有效的结合，合适的皮肤阻抗分析模

型有待构建。 

针对上述问题，本文设计了皮肤阻抗微传感器，

构建了 RCW 分层阻抗模型，实现了对角质层阻抗

的检测与分析。首先，利用 COMSOL Multiphysics

平台对不同尺寸与结构的电极所形成的电场分布进

行仿真分析，初步确定 6 组相对合适的尺寸，并在

后续的微传感器性能研究中选出本文实际用于评估

皮肤渗透性的检测电极。其次，将阻抗检测信号基

于 RCW 分层阻抗模型进行拟合，从模型角度分析

阻抗检测结果。该方法得到的两个参数与皮肤的渗

透性有较好的一致性，因此基于本文方法能够实现

在无创且不改变皮肤性质的前提下区分不同个体皮

肤渗透性。 

2  理论基础 

在 White 等人[9]的研究中，皮肤渗透率与皮肤

直流电阻之间存在近似关系如式(1)： 

skpk b R S              (1) 

其中， pk 为某物质对应的渗透率，b为该物质的固

有参数， skR 为皮肤直流电阻，S为有效电极面积。

皮肤电学构成复杂，从总体上看，皮肤阻抗信息包

含容性和阻性两种成分。式(1)仅考虑了皮肤直流电

阻成分对渗透率的影响，将渗透率与皮肤电学关系

表达得过度简单，有待改进。 

人体皮肤根据组成细胞的活性可分为两层，即

角质层与活性皮肤层(viable skin)。角质层的电学特

性主要响应于 1000 Hz 以下的低频段，活性皮肤层

则主要响应在高频段[11]。根据各层频率特性，可知

皮肤直流电阻主要是角质层部分的电阻，因此与皮

肤渗透性直接相关的因素为角质层。角质层由失去

活性的角化细胞嵌入高度有序的脂质矩阵中紧密堆

叠而成[6]，该生理结构使角质层呈疏水性并成为物质

经皮运输的最大障碍[9]。致密的结构使得角质层中离

子运输路径窄，而疏水特性则导致离子运输阻力更

大，综合表现为角质层电阻很大。阻抗大小除了主

要与角质层自身材料特性有关外，还与一些外力变

化相关，如：水合程度。因此可推测角质层的阻抗

大小主要与角质层的厚度、自身材料特性和水合程

度等因素有关，可用数学表达如式(2)： 

sc sc sc sc sc( ) , ,Z f K m w f l          (2) 

其中， f 为频率， scZ 为角质层阻抗， scK 为单位厚

度下的角质层阻抗， scm , scw , scl 分别代表角质层

的材料特性、水合程度与厚度。 

本文的皮肤渗透性是指皮肤中的组织液运输到

体表的难易度，主要受运输路径长度、单位路径阻

力等因素影响。运输路径长度即为皮肤厚度，单位

路径阻力主要与皮肤水合程度和材料特性等因素有

关。活性皮肤层主要由表皮层与真皮层等活性细胞

成分构成，结构相对疏松且呈亲水性，因此组织液

在活性皮肤层的运输阻力远小于角质层，可忽略不

计。所以皮肤渗透性与相关生理因素可近似用数学

表达如式(3)： 

sc sc sc sc1 ,pk F m w l           (3) 

其中， pk 为皮肤渗透性， scF 为角质层的单位路径运

输阻力。 

因此，从生理角度，影响角质层阻抗大小的因

素也是影响皮肤渗透性的因素。所以角质层与皮肤

渗透性密切相关，对角质层阻抗的检测分析可为皮

肤渗透性的间接表征提供有效依据。 

3  微传感器的设计与实现 

3.1 结构与尺寸 

金的导电性和生物相容性优越，叉指结构的有

效接触面积大且灵敏度高[16]，柔性聚酰亚胺基材化

学性质稳定且皮肤贴合特性较佳，屏蔽电极可有效

防止工作电极的电场泄露[17]，使其集中于待测皮肤

处。因此，本研究设计的皮肤阻抗传感器确定为带

有铜屏蔽电极的基于柔性聚酰亚胺基材的金微叉指

电极结构，如图 1(a)所示。为了使传感器的工作电

场更加集中于角质层的深度范围，通过 COMSOL 

Multiphysics 对具体的传感器尺寸，如：指宽和指

间间距，进行了仿真设计。构建的仿真模型如图 1(b)

所示，在空气域中，构建皮肤分层模型，主要分为

角质层、活性皮肤层和皮下组织 3 层，厚度分别为

20 μm, 1.2 mm, 4 mm，各层的电学参数参考文献 
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图 1 柔性金微叉指传感器的结构与尺寸设计 

[18,19]中的数据。聚酰亚胺基材的厚度为 12.5 μm，

电阻率和相对介电常数分别为 1610  m和 3.4。 

因人体差异及环境影响，角质层厚度不是固定

的[6,20]，已知文献中记载的角质层厚度范围差异也较

大[21]。综合考虑，本文仿真设计了两种不同的测量

深度， 20 mh 与 150 mh ，前者对应较薄部

位(如：前臂)角质层厚度的一般范围，后者可达到

表皮层的深度，能够覆盖所有角质层的厚度范围

(除：手掌、脚掌等特殊部位)。指宽和指间间距是

影响电场分布深度的两个主要因素。文献[15]指出非

对称叉指结构相对于对称叉指结构，其工作电场更

集中于皮肤的表层部分。因此，结合工艺精度范围，

本文选择的指宽包括一组非对称叉指指宽(组号为 2)

和两组对称叉指指宽(组号为 1, 3)，对每一组指宽调

整指间间距使电极的电场主要集中分布在目标深度

范围内，经仿真得到各组尺寸参数如表 1 所示。 

图 2 为表 1 所对应的电极尺寸分别在两个测量

深度下的相对电场强度随皮肤深度的变化曲线。图 

表 1 两种测量深度下 3 组指宽的叉指电极对应尺寸参数(µm) 

测量深度(µm) 电极组号 a b d 

h=20 

1 100 100 50 

2 100 300 50 

3 300 300 50 

h=150 

1 100 100 145 

2 100 300 135 

3 300 300  65 

2(a)，图 2(b)中各自所属的 3 组尺寸电极电场大小 

随皮肤深度的增加而递减，且均能在目标深度

20 mh 或 150 mh 处电场强度下降到初始电

场值的 10% ±1%。目标深度以下的皮肤中电场强度

低于 10%，可忽略不计，因此可认为各电极对应尺

寸均能将电场主要集中于目标深度的皮肤范围内。

由图 2 可知，在同等深度下，非对称指宽的相对电

场强度大于对称指宽对应的值，与文献[15]提出的非

对称电极相对于对称电极电场更集中于皮肤表层的

说法一致。此外，两组图中电场强度在角质层与活

性皮肤层分界处均出现跳跃变化的现象，这是因为

两层电学性质差异较大。因此在皮肤电学模型建立

的过程中，必须将不同层的电学特性分开考虑。本

文将基于仿真所得 6组尺寸的电极采用柔性FPC技

术加工实现，展开微传感器性能研究。 

3.2 性能研究 

阻抗检测实验基于 Gamry 电化学工作站

(Reference 600)展开，激励信号是幅度为 1 V 的正

弦电压信号。频率区间设定为 70~3000 Hz，因为角

质层特性主要响应在低频区间，并且此频率范围涵

盖了文献中单频阻抗测量常用的频点 100 Hzf 与

1000 Hzf [9]。实验部位采用前臂侧腹部皮肤，实

验前用酒精对待测部位做清洁预处理。初步实验发

现，传感器贴附后约 40 min 可以进入稳定的测量状

态。实验中选取的 4 名志愿者的年龄为 24±2 岁，

无任何皮肤病史或过敏经历。 

为了验证微电极相对于大电极的优越性，将本

文研制的微传感器和 Ag/AgCl 凝胶粘贴电极(3M)

进行了皮肤阻抗检测的对比实验。实验中发现指宽

100 ma b 的电极多次实验的测量稳定性较

差，主要是由于指宽较细，工作电场强度较低，不

适用于本研究的阻抗检测。另外 4 组微传感器与大

电极的实验结果如图 3 所示(数据来源：志愿者 A)，

图 3(a)代表 2 组指宽在各自 2 个不同电极间距下的

叉指传感器所测得的阻抗谱与相位谱，图 3(b)代表

3 组不同间距的 3M 电极所测得的阻抗谱与相位谱，

其余 3 名志愿者的实验结果与此趋势一致。对于叉 

 

图 2 两种有效测量深度下各尺寸电极对应相对电场强度变化分布曲线 
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图 3 不同间距下的微传感器与宏电极所测得的皮肤阻抗谱与相位谱 

指微传感器，在每组指宽下，随着指间间距的增大，

阻抗模值在低频时(100 Hz 左右)区分明显，相位值

则在整个测量频率区间区分明显，而 3M 电极在不

同间距下的测量结果无明显差异。这是由于宏电极

的电场分布较深，覆盖整个皮肤层、皮下组织甚至

肌肉部分，间距的不同不会对电场分布产生较大改

变。此外，Ag/AgCl 凝胶粘贴电极的阻抗测量值远

低于微电极所得，这是因为凝胶的存在改变了待测

部位的皮肤湿度，并且凝胶中的离子进入皮肤内部

改表了皮肤的导电性能。综合以上两点信息，证明

了本文设计的叉指微传感器相对于宏电极更适用于

角质层阻抗检测。 

为了从 4 组微电极中选出最适合后续表征皮肤

渗透性的传感器，将图 3(a)中两组指宽的电极分别

在两种测量深度下的相位信息进行分析。结果表明，

非对称叉指传感器的阻抗信号中容性成分低于对称

叉指传感器对应的阻抗信号。结合角质层主要呈阻

性，活性皮肤层主要呈容性的特点，可推知非对称

叉指电极的电场弥散到活性皮肤层的能量低于对称

叉指电极弥散的能量。该结论与图 2 仿真的电场分

布趋势一致，即非对称叉指电极更适用于角质层的

阻抗检测。考虑到不同个体、不同部位角质层厚度

的不确定性，测量深度 150 mh 可覆盖几乎所有

皮肤角质层部分，最终确定指宽为 100 ma , b  

300 m, 135 md 的非对称叉指传感器更适用于

不同皮肤的阻抗检测分析。 

4  模型构建 

本文设计的传感器旨在于测量角质层的阻抗，

由于部分微弱电场不可避免地泄露至活性皮肤层及

以下部分，结合皮肤本身的分层异质特性，所测得

的阻抗可分解如式(4)： 

msd at sc vs( ) ( ) ( ) ( )Z f Z f Z f Z f       (4) 

其中， msdZ 为测量阻抗，f 为频率， atZ 是接触阻抗，

scZ 是角质层阻抗， vsZ 是活性皮肤层及以下部分所

造成的阻抗。皮肤本身的生物特性无法用单纯的 RC

串并联表达，常相位角元件 cpeZ 常被用于生物体系

电学模型中来弥补细胞弥散效应等造成的误差，其

表达如式(5)[9,12]： 

cpe j2Z A f             (5) 

Warburg 元件是当 0.5时的特殊常相位角元件，

适用于水分较多的皮肤。通常用于经皮渗透相关研

究的皮肤都是相对细嫩、含水量较多的部位，如：

前臂、上臂、腹部等部位[9,12]。同时，为了简化模型

复杂度，本文采用 Warburg 元件来表达皮肤的生物

特性，构建 RCW 皮肤阻抗分层模型如图 4 所示，

模型的数学表达如式(6)： 

sc sc
msd at

sc sc sc

vs vs

vs vs vs

j
( )

j2 j j

j
             

j2 j j

R f A
Z f R

fC R f A f

R f A

fC R f A f
 (6) 

 

图 4  RCW 分层阻抗模型 
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将从 4 位志愿者前臂处测得的皮肤阻抗数据在

Zsimpwin 平台上基于 RCW 分层模型进行阻抗拟

合，拟合效果如图 5 所示，各组件参数如表 2 所示。 

其中 0Y 为仿真平台所得的 Warburg 元件的参数，即

0scY 与 0vsY 分别为 scA 与 vsA 的倒数。拟合曲线与真实 

曲线基本一致，参数范围合理，因此 RCW 分层模

型适用于本检测体系的阻抗拟合分析。由模型参数

可看出，阻抗信号中接触电阻大小在 310  的数量

级，角质层阻抗大小在 510  的数量级，活性细胞层

阻抗大小在 410  的数量级。相对于角质层部分的阻

抗而言，接触电阻与活性细胞层的阻抗可忽略不计。

因此，从模型的角度可进一步证明本文设计的电极 

在低频时所检测到的阻抗可近似看作角质层部分的

阻抗。 

5  实验验证 

为了验证本文研制的微传感器能够有效地通过 

阻抗区分皮肤渗透性，验证实验选择了 3 个具有不 
同渗透性的部位作为检测部位，即：手背、前臂侧

腹部和上臂。这 3 个部位的生理差异较大，上臂处

最为细嫩，前臂处次之，手臂处最粗糙，文献中关

于 3 个部位各自对应的平均厚度如表 3 所示[22]。因 

此，3 处皮肤的渗透性应当是上臂 uP 最强，前臂

fP 次之，手背 bP 最差。分别对 4 名志愿者的 3 

个部位进行了阻抗测量，阻抗数据经过 RCW 分层

模型得到的拟合参数如表 4 所示。 

每位志愿者各自对应的 3 个部位之间阻抗模值

区分明显，在 100 Hzf 时，各部位对应阻抗模值 

msd(100)Z 如图 6(a)。依据阻抗越大，即角质层阻碍 

性能越强，皮肤渗透性越弱的一般规律，从 4 名志

愿者的数据均可得出 3 个部位渗透性大小关系为：

b f uP P P ，符合各部位真实的渗透性大小。因此，

微传感器输出的参数 msd(100)Z 可作为皮肤渗透性 

 

图 5 前臂处皮肤阻抗基于 RCW 分层模型拟合效果 

表 2 阻抗模型拟合参数 

参数 志愿者 A 志愿者 B 志愿者 C 志愿者 D 

at( )R  5.688 310   8.359 310  3.450 310  4.883 310  

sc( )R  8.084 510  3.680 510  1.437 510  1.076 510  

sc(F)C  4.321 910  3.872 910  4.881 910  4.823 910  
0.5

0sc S sY  1.783 710  3.811 710  9.471 710  1.875 610  

vs( )R  5.480 410  9.490 410  3.772 410  4.286 410  

vs(F)C  2.189 910  1.969 910  1.554 910  2.498 910  
0.5

0vs S sY  1.800 710  1.000 610  2.530 710  1.000 610  

注： 0Y 为 Warburg 元件的参数， 0Y 为 A 的倒数。 
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表 3 人体 3 个部位表皮层平均厚度(µm) 

人体部位 平均厚度 

手背 84.5 

前臂 60.9 

上臂 43.9 

 

区分的一个有效指标。再分析表 4 各组件参数，由

表中拟合结果可得到两点主要信息：(1)志愿者中

A, B, C 等 3 人手背结果的拟合参数 vsR 异常，即

RCW 分层阻抗模型对手背这类相对干燥粗糙的部

位拟合效果较差。因为 Warburg 元件适用于相对水

分较多的皮肤组织，而手背处皮肤水分含量较低；

(2)将 4 名志愿者拟合效果较好的前臂与上臂两部位 

的 scR 参数与各自对应的 msd(100)Z 整理如图 6(b)所

示， msd(100)Z 与
sc
R 存在伴随关系，即 msd(100)Z 增

大时， scR 增大。 msd(100)Z 是在 100 Hzf 时所采 

集到的阻抗模值，复杂的生物体在单频阻抗测量时 

存在干扰大，随机性大等不稳定性。而 scR 是由测量 

频率区间内所采集到的阻抗信息经 RCW 分层模型

拟合所得，相对于单频阻抗模值信息，其随机干扰

误差相对较小。因此， scR 可作为皮肤渗透性表征的

另一个有效参数，即 scR 越大，渗透性越弱。 

6  结束语 

本文通过分析皮肤的分层生理结构以及皮肤渗

透性与角质层阻抗的关系，设计并实现了基于柔性

非对称叉指微电极的皮肤阻抗传感器，通过与宏电

极的阻抗检测对比实验证明微传感器更适合角质层

阻抗的检测。同时，本文构建了 RCW 分层阻抗模

型，从理论上证实了微电极所测得的阻抗可近似看

作角质层部分的阻抗。验证实验结果表明，传感器 

输出的阻抗模值 msd(100)Z 和模型拟合参数 scR 与皮

肤渗透性表现出了较好的一致性，即 msd(100)Z 与

scR 越大，皮肤渗透性越差。此方法可用于经皮给药、 

无创血糖监测等生理生化检测可穿戴设备研究中， 

表 4  4 名志愿者 3 个部位阻抗信号模型拟合参数 

志愿者 部位 at( )R  sc( )R  sc(F)C  0.5
0sc S sY  vs( )R  vs(F)C  0.5

0vs S sY  

 手背 2.657 310  4.896 510  3.110 910  9.333 610  0.1 7.172 1010  1.695 710  

A 前臂 5.688 310  8.084 510  4.321 910  1.783 710  5.480 410  2.189 910  1.800 710  

上臂 5.795 310  2.530 510  5.066 910  3.308 610  4.126 410  2.364 910  2.965 710  

 手背 2.444 310  4.306 510  8.481 910  6.526 710  3.007 9.968 1010  7.616 610  

B 前臂 8.359 310  3.680 510  3.872 910  3.811 710  9.490 410  1.969 910  1.000 610  

上臂 8.766 310  2.001 510  5.334 910  1.000 610  8.294 410  1.967 910  3.427 710  

 手背 0.01 2.388 510  1.476 910  1.748 710  443.1 1.071 910  213.6 

C 前臂 3.450 310  1.437 510  4.881 910  9.471 710  3.772 410  1.554 910  2.530 710  

上臂 5.324 310  1.224 510  5.581 910  3.220 710  4.083 410  2.420 910  3.547 710  

 手背 6.628 310  3.042 510  5.460 910  1.000 610  3.282 410  1.209 910  1.292 710  

D 前臂 4.883 310  1.076 510  4.823 910  1.875 910  4.286 410  2.498 910  1.000 610  

上臂 4.498 310  7.412 410  4.498 910  1.935 910  2.270 410  3.054 910  4.089 610  

 

图 6 不同部位阻抗检测分析参数 msd(100)Z 与 scR  
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为个体皮肤渗透性区分提供一种便捷、无创且有效

的半定量评估方法。将来，传感器系统进一步优化

后可集成到相关可穿戴设备中，为设备参数调节提

供有力的支撑。 
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