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植入式脑机接口在医疗与科研中的作用与应用
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摘要：脑机接口，目前主要作为一种神经替代体存在，它使电子设备能够直接与大脑的某些部分，通常是大脑皮

层进行通信。近几年植入式脑机接口技术取得了非常显著的进步，功能应用方面也有了重大的拓展。最常见的脑

机接口应用在医疗方面，典型形式如仅通过采集大脑的信号就能合成出听得懂的语音，通过对大脑感觉皮层进行

定点电刺激来获得人工触觉，让上肢瘫痪的患者通过想象拨动手指来使用平板电脑，通过电刺激手部特定肌肉群

来恢复对手的控制功能，等等。像脊髓损伤、运动神经元疾病或中风等病症目前是难以治疗的，通过脑机接口的

方式可以恢复瘫痪患者的实质性交互功能。另外，在神经科学研究领域，脑机接口也是研究神经替代体和大脑-
行为关系中意识和潜意识反馈的强大方法。这两个方面中的研究主流都是针对运动功能的脑机接口。本文回顾了

脑机接口的发展以及不同类型的信号源，并分别对面向医疗和面向科研的脑机接口进行介绍。
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Abstract: Brain-computer interfaces (BCI) currently exist primarily as a neuroprosthesis that allows electronic 

devices to communicate directly with parts of human brain, typically the cerebral cortex. In recent years, implantable 

BCI technology has made remarkable progress, and its applications have been expanded significantly, indicating that 

research achievements on neuroscience and their important transformation to BCI technology are interacted more 

efficiently and effectively. BCI is a process in which collected brain signals are decoded into digital information by a 

decoding algorithm through signal analysis, and computer, mechanical prosthesis, or other electrical stimulation device 

can be controlled based on this information. The most common applications of BCI are in medical applications, usually 

by capturing brain signals to synthesize understandable communications. For example, artificial tactile stimuli can be 
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obtained through targeted electrical stimulation of the sensory cortex of brain, allowing patients with upper limb 

paralysis to imaginatively move their arms with the help from a tablet computer, restoring hand control through 

electrical stimulation of specific muscle tissues in the hand, and so on. Diseases like spinal cord injury, motor neuron 

disease, and stroke are currently untreatable, and BCI can be used to restore many interactive functions for paralyzed 

patients so that they can live and work normally, such as being able to communicate with others, such as talking, 

typing, and online socializing. On the other hand, BCI is also a powerful tool in neuroscience to study brain functions, 

such as conscious and subconscious feedback in brain-behavioral relationships. BCI for the motor function is the 

mainstream of research in these two fields. More and more BCI applications would be introduced in the near future, 

which could benefit paralyzed patients and patients with mental disorders, improving, even restoring their life qualities. 

In this article, we review the development of BCI and the different types of signal sources, with a focus on the medical-

oriented and research-oriented BCI as well.

Keywords: neuroprosthesis; communication; medical; artificial tactile stimuli; paralysis; neuroscience; motor 

function

1 脑机接口发展简介

脑机接口的起源是神经反馈，即大脑信号的

操作性条件反射［1-2］。比如记录一只猴子脑内初级

运动皮层中的单个神经元的放电活动，训练这只

猴子意识到做出行为或改变意识状态时，它面前

转盘指针的位置产生了变化。这就是使用操作性

条件反射训练出来的最早期的猕猴运动脑机接

口［3］。脑机接口研究的人类被试绝大部分都是采

用的无创的头皮脑电图（electroencephalograph， 

EEG）信号，其中的一个与事件相关的电位，即

P300响应，是对意外刺激的反应，在脑机接口中

可以用这种反应来拼写字母。例如，在电脑屏幕

上显示所有字母，并一次闪烁一组字母。当用户

看到他专注的字母发光时，他的大脑就产生了

P300响应。类似的脑机接口范式也包括使用稳态视

觉诱发电位（steady-state visual evoked potentials，

SSVEP）［4］。因为运动区脑电图μ频段（8～12 Hz）

和 β频段（12～25 Hz）功率的增减本来就能表征

运动的起止［5］，所以采用脑电图的脑机接口可以
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利用生物反馈的形式，即被试要学会通过运动想

象来增减脑电图不同频带的功率，并用来调整脑

控物体的运动状态。随着人们对大脑运动皮层进

行运动控制的神经生理学原理的深入理解，比如

发现猴子的运动皮层神经元的活动与猴子手臂的

伸出方向高度相关，这些神经元都有伸出的“最

优方向”，当与手臂伸出方向一致时，此神经元最

活跃，运动脑机接口开始使用运动皮层的信号控

制计算机光标移动［6］。

20世纪 90年代，皮层内多电极阵列的发展实

现了同时记录许多单个神经元的信号［7］，这也推

动了基于多通道皮层内神经电信号的脑机接口技

术的发展。这些年来研究人员在动物和人类身上

都进行了尝试和验证［8］。此时的脑机接口发展到

仿生型阶段，它的原理是同时采集较大量运动皮

层神经元的信号，并建立由神经信号映射到正常

运动的解码器，从而将神经电活动转化为对外部

设备的控制信号［9-10］。

以上介绍的都是信号传出型脑机接口，即将

大脑活动信号转化为控制和输出信息的脑机接口

形式。它是目前最主流的研究形式，本综述主要

围绕它展开。

2 信号源的选择和比较

脑机接口原则上是可以通过来自大脑的各种信

号来控制的。这些信号可以包括无创测量的脑信号，

如头皮脑电图、脑磁图（magnetoencephalography，

MEG）和脑血流图（功能磁共振成像和功能近红

外光谱）［11］，也可以包括有创测量的脑信号，如软

脑膜表面的皮层电图（electrocorticography，ECoG）

信号（硬脑膜下信号）［12］、硬脑膜表面电图（硬膜

外）信号或皮层内信号（动作电位或局部场电位）。

2.1 血流信号

血流信号与神经元活动有很强的相关性，功

能磁共振的血氧水平依赖（blood oxygen level 

dependent， BOLD）信号已被证明与场电位相

关［13］。功能磁共振成像的问题在于时间分辨率较

差，实时性不能保证，设备价格昂贵且占地面积大，

可用设备量很有限，并不适用于运动脑机接口。功

能近红外光谱（functional near-infrared spectroscopy，

fNIRS）设备的价格较低，而且是便携式的，可以

用于一些控制通信设备的场景［14］，但它的信噪比

和时空分辨率都很有限，性能提升空间不大。

2.2 无创采集的电磁信号

电信号是最常见的脑机接口信号源（图 1），

特别是头皮脑电图［16］。脑电图的一个主要优点是

非侵入性，但因其隔着头皮和颅骨记录脑信号，

所以捕获的脑信息很少。基于脑电图的脑机接口

不是本文的讨论重点，仅作简介。脑电图的多种

特征都已经用在了脑机接口中。P300、SSVEP 等

诱发响应信号，通常用于二值操作，如开关或单次选

择一个字母做单词拼写［17-18］。时域方面的慢皮层电位

图图1　　脑机接口的信号源、传感器位置及信号波形［15］

Fig. 1　　Sensor locations and signal sources and waves of various brain-computer interfaces[15]
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也能用于拼写控制。脑电图的频域信号可以用于运动

控制［19］。μ频段（8～12 Hz）和β频段（12～25 Hz）

与运动活动相关，常被使用［20］，如通过调整这些

频段的功率在二维甚至三维空间中控制光标移

动［21］。由于脑电图的空间和频谱的分辨率很有限，

一般通过生物反馈的方式来使用特定的频谱功率，

这就需要较长的训练过程来获得满意的性能［22］。

采集脑电图信号需要戴上专用的电极帽，电极上

通常要加导电凝胶。脑电图脑机接口性能无法提

升的主要原因是高频脑信号获取和脑电图信号定位

问题没有解决［23］。这是生物物理学问题，不是信号

分析问题，可能需要等待物理学的突破。脑磁图相

比脑电图在记录的脑内信号深度和带宽上有优

势［24］。它可以记录到低 γ频段（约 30～60 Hz），并

借助 γ频段功率来使用脑机接口。早期脑磁设备使

用超导材料，价格非常昂贵。近年的一些新设计

较大幅降低了成本，可使其更实用一些［25］，但需

要消除地磁干扰的屏蔽空间仍极为限制它的使用

范围。

2.3 有创采集的电信号

脑皮层内记录的电信号经过 0.5～300 Hz的带

通滤波，得到局部场电位（local field potential，

LFP），经过更高频段（300 Hz～10 kHz）和阈值

滤波，可以得到动作电位（action potential，AP）

即神经脉冲［26-27］。神经脉冲是离散信号，可以分为

单单元（单个神经元）脉冲和多单元脉冲。许多

早期的皮层内信号脑机接口研究主要借鉴了使用

单单元脉冲信号的运动皮层神经生理学实验范式，

因此大多数早期脑机接口都使用单元脉冲信号。

最近的脑机接口研究已经开始使用多单元脉冲和

局部场电位信号。局部场电位是一种细胞外电位

信号，由成千上万个神经元的突触后电位的总和

产生［28］。

一般来说，单单元脉冲包含包括到达目标、

到达和抓握的运动状态、手臂关节力矩和手臂肌

肉活动等多种运动参数的最多信息。多单元脉冲

（即跨过特定阈值的脉冲）的信息与单单元脉冲的

信息是基本相当的。多单元神经活动也可以通过

300～6000 Hz频段的波长来表示连续信号［29］。虽

然绝大多数皮层内脑机接口研究都使用神经脉冲

信号，但是基于神经脉冲信号的脑机接口在临床

转化方面面临重大挑战。目前使用的脑皮层内电

极阵列是通过锋利的电极针尖刺入脑皮层的，这

必然会对脑组织造成一些损伤。这种电极只能记

录到较少的神经元信号，但却能捕获到高频的神

经信号。这种神经信号比较适合用于神经替代体，

即需要获取用于移动和感知的高频脑信号，而且

需要从较小面积的运动和感觉皮层区域内就能提

取信息的设备。皮层内电极阵列收集的神经信息

越多，脑控的机械手和手臂的功能就会越自然，

如达到单个手指的移动和感知。但是电极造成的

神经组织损伤会随着时间的推移形成疤痕，从而

减弱电极采集的信号，使得电极寿命较短（通常

只能用几年）［30］，而且信号高采样率和高速处理的

需求也导致芯片的高功耗。

近几年的研究表明，运动皮层的局部场电位

信号和神经脉冲信号具有相当的表征运动状态和

肌肉活动相关的信息［31］。LFP的高 γ频段（约70～

300 Hz）信息最丰富，在最低频率的 δ带（0～

4 Hz），以及 μ频段（8～12 Hz）和 β频段（12～

30 Hz）也包含大量的运动相关信息［32］。局部场电

位信号在临床转化方面具有潜在的优势，包括更

长的电极寿命和信号稳定性，因为该信号是从数

千个神经元中得出的均值。采集局部场电位信号

的带宽只是神经脉冲信号带宽的几十分之一，因

此芯片功耗需求也会低很多。

硬膜下皮层电图信号是通过放置在软脑膜表

面的电极记录的场电位信号。电极并不刺入脑皮

层，所以脑组织基本不会受损。皮层电图能比脑

电图捕获更多的脑信息，这种记录方式普遍用于

癫痫患者在手术切除癫痫病灶前进行的有创监测。

它主要功能是用于定位癫痫病灶。ECoG一方面可

以作为 EEG的高精度模式，用于生物反馈型脑机

接口，另一方面ECoG的高 γ波段包含大量关于伸

手［33-35］、手指运动［36］、抓握力［37］、步态［38］以及语

言的多方面信息［39］，可以执行多功能的脑机接口

任务。临床用的标准ECoG电极阵列是 10 mm分辨

率的，如采用更高分辨率的ECoG电极阵列，在覆

盖同样大的皮层面积时，不仅可以得到更高的信

息精度，也可以获得更多的脑信息［40］。硬膜外信
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号也能用于脑机接口中，当使用标准 ECoG 电极

时，硬膜下和硬膜外记录的信号在高 γ段上携带的

运动相关信息差异不大［37］。

3 面向医疗的植入式脑机接口

大多数植入式脑机接口的目标是恢复神经系

统功能障碍患者的实用功能［41-44］。例如脑干中风或

运动神经元疾病导致的全身瘫痪、脊髓损伤或脑

瘫导致的四肢瘫痪、中风或创伤性脑损伤导致的

偏瘫［45］、阿尔茨海默病等神经退行性疾病导致的

记忆障碍等，都有望通过脑机接口技术治疗。

3.1 恢复全身瘫痪患者的交流能力

脑机接口最初的应用愿景就是恢复全身瘫痪

患者的交流能力。基于脑电图的脑机接口只能提

供每分钟几个字母的通信速率，低于如眼动仪等

传统辅助设备的通信速率。另外，每次使用脑电

图脑机接口都需要佩戴和摘下脑电帽并调试系统，

这对护理人员和患者来说十分烦琐。目前，fNIRS

的通信速率还低于脑电图脑机接口。皮层内脑机

接口在使用多电极阵列的情况下，可以通过控制

计算机光标点击虚拟键盘来进行打字［46-47］，目前最

高的打字速度可达每分钟 30多个字母［42］，这个速

度达到了大部分全身瘫痪患者的最低期望水平。

人与人面对面交流的最快方式是说话，从大脑皮

层解码语音的研究已经取得了很大的成功［48］，腹

侧运动皮层包含了大量关于音素的信息［49］，该区

域的皮层内脑电信号已经可以分离出单词中的所

有英语音素，并且可以实时解码出句子。一些全

身瘫痪患者在瘫痪之前拥有书写的能力，在患者

控制右手和右臂运动的皮层区域植入电极，患者

便可通过运动想象将其想要书写的字母和符号经

由脑机接口解析出来，这些字母和符号就可以组

成对应的句子，通过这种方式进行打字的速度可

达每分钟 70多个字母［50］。尽管可以通过预测拼写

算法以及纠错算法提升打字速度，这类脑机接口

的表现还是低于正常人使用手机进行打字的速

度［51］。至今，几乎所有皮层内信号脑机接口研究

项目中的人类被试者都使用了经皮植入物，需要

有实验员在场的情况下才能使用，这对这类脑机

接口的普及使用造成了一定程度的阻碍。

3.2 恢复四肢瘫痪或截肢患者的肢体运动功能

对患者的肢体进行功能电刺激或让患者通过

脑机接口控制机器人肢体，可以恢复四肢瘫痪者

或截肢患者的运动功能。在针对功能电刺激进行

的研究方面，通过脑电图脑机接口对手部进行功

能电刺激，患者就可以控制手部完成抓握动作；

通过植入式脑机接口对上肢进行功能电刺激，患

者可以恢复想象抓取、刺激诱导抓取和抓取-转移

动作这 3 种不同类型的抓握，并可控制拇指、手

腕、手掌这 3个关节的伸展和抓握［44，52-53］；在有支

持的情况下，通过脑机接口对腿部进行功能电刺

激可以让患者恢复行走功能。采用功能电刺激方

式，借助脑机接口恢复肢体运动功能，是很多四

肢瘫痪患者的希望［54］。在植入式脑机接口控制的

机器人肢体的研究中，研究者已经成功实现了控

制多达 10个自由度的机器臂［55］；而在非植入式脑

机接口控制的机器人肢体的研究中，脑电图和眼

电图混合的脑机接口可用来控制机械手外骨骼完

成简单的抓取动作；对患者进行通过脑电图控制

的腿部外骨骼的训练后，患者的行走能力得到了

显著的改善。随着脑机接口控制机器人肢体相关

研究的发展，越来越多的截肢患者可以像正常人

一样生活和行动。

3.3 中风或创伤性脑损伤的康复

在对中风或创伤性脑损伤患者进行治疗的过

程中，常利用非植入式脑机接口引导神经可塑性

来恢复受损功能。通过脑机接口，一方面保证运

动想象的准确，引导同侧脑半球产生代偿活动，

另一方面通过将触觉反馈与运动意图结合，引导

神经可塑性［56］。植入式脑机接口如果能广泛地在

治疗过程中使用，会产生更好的治疗效果：引导

同侧代偿方面，因为硬膜下或硬膜外记录的信号

具有更高的时空分辨率，效果会更好；在引导可

塑性方面，可以根据一个皮层区域的活动状态来

刺激另一个皮层区域，比如当大鼠的运动前皮层

兴奋时就刺激它的体感皮层，确实能促进大鼠脑
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卒中样损伤后的功能恢复。

瘫痪患者在借助脑机接口进行脑控运动时，

是凭借视觉反馈修正控制的，而正常的肢体运动

是高度依赖于体感反馈的。通过刺激初级或次级

躯体感觉皮层的不同位置，患者可以获得相关的

感觉信息（主要是触觉）反馈，从而提升脑控运

动的性能。

4 面向基础科研的植入式脑机接口

脑机接口是强大且独特的神经生理学研究工

具。神经肌肉系统是高度冗余的，神经元与肌肉

是多对多的控制关系，多个肌肉又产生多个自由

度的运动［57］。脑机接口在脑皮层中明确定义了输

出神经元，取消了正常运动神经环路里脊髓和肌

肉中的局部微环路，也缺失感觉信息的反馈，所

以脑机接口是一种分析小样本神经活动与行为之

间简单相关性的研究工具，用于建立神经小群体

与特定外部输出的直接因果关系。同时，脑机接口

不只是用于研究神经替代体的好工具，也是研究大

脑-行为关系中意识和潜意识反馈的好工具［58］。

4.1 研究不同信号的稳定性差异

采集的神经信号的稳定性对于设计高性能脑

机接口至关重要。单单元神经脉冲的波形在一天

内保持稳定（图 2），并在十几天内保持信息有

效［60］。多单元脉冲更稳定，信息寿命也更长，可

以保持半年［61］。局部场电位信号最稳定，信息寿

命最长，可以保持一年。当脑机接口使用了超过

6个月后，局部场电位中运动信息的稳定性就高于

多单元脉冲。上述神经信号的信息寿命都是平均

情况，不同个体之间的信息寿命存在很大差异。

4.2 研究运动的神经控制与学习过程

脑机接口最直接的任务，就是分析运动皮层

神经元的活动与脑机接口产生的行为输出之间的

直接联系（图 3），进而研究大脑皮层对运动的控

制原则和策略［62］。在脑控运动任务的学习过程中，

比如脑控计算机的光标，运动皮层神经元可以学

习自己的脉冲发放模式和光标运动之间的特定映

射关系［63］。随着时间的推移，被包含在脑机接口

解码器中的运动神经元的调谐性会增加，没包括

在解码器中的神经元的调谐性则降低［64］。使用脑

机接口后增加调谐性的现象在局部的ECoG信号中

也能监测到。

基于神经活动流形空间的研究表明，至少在

数小时的时间尺度上，运动皮层神经元很难学习

与现有的神经网络结构有很大不同的神经活动模

式［65］。这说明，如果需要学习的新技能与我们已

经拥有的技能相似度较高，我们就可以较快地学

会这个新技能。进一步的研究表明，运动皮层神

经元用几天的时间就能调整好神经活动模式来匹

配原有的脑机接口解码器［66］。

脑机接口实验也证明了，虽然记录到的只是

图图2　　脑机接口中记录到的神经脉冲信号不能保持长时间稳定

Fig. 2　　Nerve pulse signals recorded in brain-computer interfaces cannot remain stable for a long time
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初级运动皮层的一些神经元的活动信号（图 4），

但这些神经元的活动状态是通过更为广泛的神经

网络来实现稳定的［68］。学习过程不只是运动皮层

的变化，更是整个大脑的变化。

生物反馈型脑机接口的研究也表明在学习过

程中任务的执行是逐渐从“认知”转向“自动”

执行的。脑机接口的学习过程与自然运动学习可

能使用相似的神经环路，两者的运动学习过程有

很高的相似性。这给研究者们指出了新的研究方

向，比如可以通过脑机接口学习的方式来研究睡

眠期间学习（即“离线”学习）和学习巩固的机

制与强化方法。既然借助脑机接口有可能解释运

图图3　　初级运动皮层神经元的活性与肢体运动状态有直接对应关系［3］

Fig. 3　　Activities of primary motor cortex neurons correlate directly with limb movement state[3]

图图4　　自然运动学习中小鼠运动皮层神经活动的变化［67］

Fig. 4　　Changes in neural activities in mouse motor cortex during natural motor learning[67]
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动学习的机制，那么也可以通过脑机接口来改变

自然运动学习的过程，这一思路也将会推动通过

脑机接口进行运动康复的研究。

5 评 价

脑机接口才刚刚开始展示临床潜力。皮层内

信号脑机接口在功能替代体方面已经展现了很大

的希望，但在临床转化方面面临着一些障碍，包

括完全植入和无线传输设备的开发，信号采集芯

片功耗和数据存储，以及信号的寿命和稳定性等

诸多问题和挑战。美国最近批准了用于癫痫和运

动障碍治疗的完全植入硬膜下的记录和刺激装置，

这说明硬膜下信号的脑机接口技术在临床转化阶

段可能更有吸引力［15］。

目前植入式脑机接口技术已经从科研领域向

临床应用领域转化，美国已经有多家公司获得

FDA的突破性设备称号认证或者进入患者临床试

验环节。作为有源植入式医疗器械新锐的脑机接

口系统，必将面临各种性能与安全问题的挑战。

在硬件方面，随着微纳加工、微电子、电源和无

线通信等技术的飞快进步，植入式脑机接口装置

会持续迭代升级。在软件方面，植入式脑机接口

装置的逐步普遍使用，丰富了人脑信息数据库，

在支持算法优化的同时，也将加深对大脑工作原

理的理解。植入式脑机接口技术系统不仅包括硬

件与软件，也包括配套的医疗服务，即使用设备

的方法和对应病症的反馈训练疗法。在植入式脑

机接口器械的使用过程中，需要患者、神经外科

医生、康复师、护理人员的多方合作才可能发挥

疗效。以植入式脑机接口系统为代表的创新型医

疗器械大都是设计和使用都比较复杂的器械。监

管机构需要与器械研发生产部门、医生与患者、

学术界专业人士等各方保持密切沟通，积极主动

推出指导原则与管理法规。通过各方的共同努力，

推动创新型医疗器械的上市进程。

功能完整的脑机接口系统是比较复杂的，需

要的技术门类多，质量要求高。神经植介入医疗

器械目前的情况是每个产品都是针对特定疾病进

行研发和合规操作的。采用的方式是先对植入物

的各组件进行安全性测试，然后对适应证做整个

系统的有效性评测。而脑机接口作为一个技术平

台，可以演化出多种具体应用场景的神经植介入

产品，从而形成脑机接口产品家族。标准化可能

是减轻脑机接口初创企业负担的关键。由政府主

导的标准化机构广泛召集研、产、医界代表为植

入式脑机接口定义共同的市场，并针对该市场的

服务需求，制定一套符合植入式脑机接口监管要

求的设备和零部件标准。

随着脑机接口的重心从科研领域逐步向临床

应用研究倾斜。非手术植入的脑机接口研究项目

也在兴起。这个方向可能采用的技术路线是使用

声、光、磁和纳米技术在大脑和计算机之间传递

信息。主要技术难点是大脑的信息读写效率问题。

世界各地人口老龄化的趋势越发明显，很多

疾病的患病率和总量在不断提升，庆幸的是以后

可以用脑机接口这种植入设备进行治疗。
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