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系统神经工程综述：神经成像、接口及调控 
技术研究进展 
Bradley J. Edelman1#, Nessa Johnson1#, Abbas Sohrabpour1#, 童善保2, Nitish Thakor3,4, Bin He1,5*

摘要：本文综述了在系统层面研究大脑内部活动最先进的技

术。负责我们日常生活的神经活动是由大脑不同区域复杂的

协调过程共同完成的。表面上，不同功能由具体的解剖结构所

控制，然而事实上是通过内部大量相互连接的神经元和突触

通路的动态网络来实现的。因此，从系统层面能更好地理解大

脑的正常生理或病理状态。目前已有很多神经工程技术，但

本文将重点关注三个领域：神经成像、神经接口和神经调控

技术。神经成像能够帮助我们描绘大脑的结构和功能，这对

理解正常和疾病状态下的神经系统功能至关重要。基于神经

影像的知识，可以开发神经接口与神经系统进行交流，或者

调控大脑的活动。这三个领域的研究对开发相关的仪器、设

备及其应用很关键。在神经反馈的基础上，通过神经接口 ( 侵

入式或非侵入式 ) 监测神经活动 ( 通过神经影像模式 )，以一

定的刺激参数，调控和改变神经功能。总之，系统神经工程是

指利用工程工具和技术来成像、解码和调控大脑，进一步理

解大脑的正常功能及障碍修复。这些领域之间的相互交叉将

引领系统神经工程的发展方向——发展神经技术，来增强对

大脑整体功能和功能障碍的理解，以及对神经和精神障碍的 

干预。

关键词：系统神经工程，神经成像，神经接口，神经调节，神

经技术，脑 – 计算机接口，脑 – 机器接口，神经刺激

1 引言

大脑是人体最复杂的部分，犹如一台精密的机器，

各部分相互连接并和谐运转来控制大量有意识和无意识

的功能。管理我们日常生活的神经活动是由大脑各个不

同区域复杂的协调过程共同参与完成的。表面上，许多

功能是由对应的脑结构控制的；然而事实上这些功能是

通过脑内大量相互连接的神经元和突触通路形成的动态

网络来实现的。因此，最好用系统层面的方法来研究和

理解脑的正常生理和病理状态。系统神经工程是指利用

工程工具和技术来成像、解码和调控大脑，进一步理解

大脑的正常功能及障碍修复。

目前已经研发出一些技术方法来对大脑的组织和神

经活动进行成像。许多成像技术，如磁共振成像 (MRI)，

能够形成毫米级的全脑图像，提供高分辨率的、与特定

任务或外部刺激相关的脑网络信息。这些网络的动态活

动通常能够说明不同脑区的连接或者因果联系，提供解

读大脑健康或病理状态过程的模型，如癫痫。现有的成

像方法已能够测量许多类型的大脑活动，从直接的大脑

神经元输出到大脑功能的代谢要求。结合多模态成像技

术能够显示脑内发生的神经血管关系，进而丰富我们对

其神经机制的理解。成像不是识别大脑功能的唯一技术，
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而是其他理解大脑复杂系统的工程技

术的补充。

神经接口技术通常用于解码与

日常身体功能有关的神经活动。这些

方法以侵入或非侵入的方式从不同空

间尺度上高时间分辨率地记录神经活

动。长久以来，大脑被认为是按神经

编码的原理进行工作的，即每一个功

能都可以诱发稳定的可重复的神经活

动。神经接口技术使我们能够检测到

大脑输出的这些 (稳定的神经) 模式，
进而执行对应的行为或感知操作。这

些技术的优点之一就是能够从细胞层

面 (单个神经单元活动) 到系统层面 
(脑电图) 检测到电生理响应。多尺度
的方案能揭示详细的大脑功能性，并

解码大脑的层级结构。运动控制就是

一个例子，人们已经在不同尺度上对

其神经信号进行了广泛的研究，揭示

了大脑灵巧运动控制的生理机理，并

利用不同尺度下的神经电生理信号 
(从神经元活动到脑波节律) 特征来控
制假肢。

神经调控是神经工程中一个快

速发展的领域，在理解脑功能和治疗

脑疾病方面有广泛的应用。异常的脑

电活动，如癫痫发作和帕金森病的震

颤，通常是由于神经病变引起的，并

且在很多情况下可定位到大脑的特

定区域。无论是否能找到这些病变位

置，脑内大量的 (异常) 连接都导致
了许多非正常行为，通过神经网络传

导，影响整个系统。神经调控技术使

用各种电子的、光学的、声波的技术

刺激大脑，改变异常的 (神经) 活动，
以达到把 (神经) 系统稳定在健康状
态的目标。刺激还能够通过临时改变

健康大脑的正常功能来帮助发现各种

大脑活动的机制。与神经接口相似，

神经调控可以采用侵入式和非侵入式

干预手段，获取和整合多尺度神经信

息，来揭示大脑内在的功能。

需要着重指出的是，仅凭单项技

术是无法全面理解大脑的。要全面揭示大脑功能，需要协同结合上面提到的

各项技术。在许多情况下，解码神经信号能够帮助我们寻找大脑特定状态下

的生物标记，进而获得改变或纠正神经活动所需的刺激参数。除此之外，图

像结果还能够提供神经调控所需要的目标区域信息，以确保受刺激区域符合

预期。目前众多的 (系统神经工程) 技术方法为进一步满足病人或研究需求的
神经调控优化提供了较多的选择。在本综述中，笔者概括了系统神经工程领

域中神经成像、神经接口和神经调控的相关内容，讨论这些技术在各自及交

叉学科发展过程中的趋势和挑战。

2 神经成像

神经成像是现代科学最伟大的成就之一。成像大体上分为两个类别：结构

成像与功能成像。结构成像揭示形态、构成和大脑解剖结构；而功能成像用来

测量灌注速率、血流量、神经兴奋产生的电磁信号和其他类似过程，目的在于

描述研究对象的功能。结构成像的例子包括磁共振成像 (MRI)、弥散张量成像 
(DTI)、计算机断层成像 (CT)、超声波 (US)、荧光分子成像 (FMI) 和光学相干
断层成像 (OCT)。功能成像的例子包括功能性磁共振成像 (fMRI)、正电子发
射断层成像 (PET)、单光子发射计算机断层成像 (SPECT)、脑电图 (EEG)、脑
磁图 (MEG)、脑皮层电图 (ECoG)、功能近红外光学技术 (fNIRS)、激光散斑
成像 (LSI) 和光声断层成像 (PAT)。人们已经将各种结构成像与功能成像模式
结合到一起来研究脑网络，如图1所示。

2.1 成像模式简介与研究
2.1.1 结构成像

MRI以较好的对比度提供了高分辨率的脑图像，使其成为一个非常适用
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图 1. 神经成像一览：不同的神经成像模式相互作用以描述基本的脑网络 ( 这里未包含所有模式 )。
改编自文献 [1, 2]，已获许可。
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于研究精细大脑结构的选择。另一方面，CT扫描非常快
速并能提供高分辨率的图像，但是需要警惕的是，X射
线辐射是这种图像采集模式的基础[3]。此外，与MRI相
比，CT对大脑软组织的空间分辨率是有限的。US在20世
纪90年代首次被引入大脑成像[4]，但是当其穿过头盖骨
时信号可能会减弱。虽然US是最安全的成像模式之一，
但其较低的信噪比 (SNR) 使得深层大脑结构的成像较为
困难。DTI是改进的MRI技术，基于白质中纤维束的方向
信息实现对神经连接的可视化[5]。这项技术对高分辨率
大脑成像极有好处，因为大脑不同区域的神经连接组成

了大脑通路和网络。在这方面，人脑连接组计划 (HCP) 
已经取得重大进展，通过确定神经的结构和功能连接实

现对大脑的连接进行成像[6, 7]。利用DTI和白质纤维的
示踪成像，有学者基于基因和行为的大样本数据研究了

不同脑区的连接特性和脑网络参数[7]。光学成像的优点
在于超高空间分辨率 (微米级) 和时间分辨率 (亚毫秒级)，
虽然光学成像也有穿透深度低 (毫米级) 的缺点。通过与
疾病特异性的荧光造影剂一同使用，FMI提高了神经疾
病在分子层面检测的特异性[8]。OCT可以非接触地实时
获得微米级的组织截面图像，可提供深度达2 mm的三维
组织的显微结构[9]。作为一项非扫描光学技术，LSI也
能描绘出神经血管结构和血管生长信息，具有极好的时

空分辨率[10−12]。

2.1.2 功能成像
神经活动的功能成像分为直接和间接两种成像模

式[13]。例如，fMRI、PET和SPECT是通过检测血流
量、血液含氧量或葡萄糖代谢率的变化来间接测量神经

活动的；而电生理学模式如EEG和MEG则是通过直接
测量由神经活动产生的电磁场得到神经活动信息的[14]。
由于间接方法测量的是受神经活动调节的缓慢的生物过

程 (如血流量的改变)，所以时空分辨率较低 (秒级) ；而
电生理学方法更适合记录对应的快速变化的神经动态 
活动[15]。

在SPECT和PET中，神经元的代谢或受神经活动调节
的血流量是通过在血液中注射放射性同位素来进行测量的

[16, 17]。但是SPECT和PET注射放射性同位素药剂的微
创过程会增加额外风险，与fMRI相比这是一个劣势。

fMRI被广泛用于研究大脑功能与网络，具有较高的
空间分辨率。然而，由于缓慢的血液动力反应 (血管网络
因大脑神经活动的增强而扩张)，fMRI的时间分辨率有
限。fMRI能够同步检测到大脑不同区域对外界刺激 (如
一个任务提示)、内在状态 (如癫痫发作) 和静息态期间

作出的反应，从而构建不同大脑区域在刺激状态下的网

络[18]。这种网络可以被认为是响应、传递或放大外部
刺激的神经回路，或是产生和传播内部刺激的神经回路。

自从20世纪90年代早期发明该成像模式以来，fMRI的研
究呈指数增长[19−22]。fMRI如今被用于各类基础、临
床神经科学和精神病学研究[23, 24]。在定位神经网络参
与的脑区，特别是其他成像模式无法到达的大脑深层区

域，fMRI的高空间分辨率 (在3 T的临床磁共振 (MR) 机
器中达到毫米级) 使之成为理想的选择。然而，fMRI的
时间分辨率较低，无法捕捉放电频率在kHz级的快速的
神经元活动。

另一方面，EEG和MEG能够用更高的采样频率记录
到更快的神经活动。但因为脑电 /磁图 (E/MEG) 的记录
被限制在头皮上，测量 (通道) 有限，与fMRI相比，它
的空间分辨率十分有限[25]。为了由头皮测量的电磁信
号确定大脑内神经元的活动，需要解决电生理检测中的

逆问题。从头皮表层电磁记录估测脑内神经元核团活动

的过程叫做电子源成像 (ESI)。过去的30年，ESI的发展
在偶极子源定位[26]和分布源成像上都取得了重大的进
展[27−29]。ESI已经被广泛应用于研究基本神经回路和
病理网络。在一项癫痫应用中，ESI技术能够定位癫痫病
灶，并描绘对应的致痫网络[30]。在另一项脑机器接口
应用中，ESI技术能够破译受试者的运动意图，进而控制
计算机光标或其他外部设备[31, 32]。

fNIRS能测量血液含氧量，其原理是脑血氧变化会
影响到脑组织的光学 (吸收) 特性，因此通过测量光从
脑皮层传递至大脑和反射前后的变化可以计算血氧量

[33]。fNIRS通常测量的是血液动力学信号，这些信号属
于间接的神经活动表达，时间分辨率较低。与EEG相比，
fNIRS的设备还具有便携性和抗运动伪迹等优点。fNIRS
的缺点在于其穿透深度最多只有3 cm (由于光在生物组织
的散射)。

LSI能进行高时空全局血流成像，且不需要外加造影
剂[34]。被观测的大脑区域由激光照射，由反射光得到
的图片可以计算出一幅二维的血流分布图。

由于各个功能成像模式都有其自身的局限性，即低

空间或时间分辨率，所以出现了结合不同模式进行多模

态成像的方法[14]。多模成像技术最成功的例子之一就
是EEG/MEG-fMRI，同时获得E/MEG信号和fMRI图
像，可以得到比单独使用EEG (MEG) 或fMRI更高的
时空分辨率[1, 35]。图2描述了EEG-fMRI技术的原理，
EEG-fMRI研究已经有了很多的应用，如整合双目视觉
信息[36]和理解与癫痫相关的脑网络[37]。
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2.1.3 网络、回路与连通性
大脑的不同区域都涉及专门的功能，但并不是按照一组独立功能节点的

方式来组织的。尽管存在功能分工，不同脑区之间肯定还是存在一些 (功能) 
重叠和冗余。这些重叠和冗余意味着执行一个特定任务可能会涉及许多这样

的大脑节点或区域，于是就有了功能整合这个概念[38]。因此，即使最简单
的功能和任务也会涉及相互连接的回路与网络。为了理解和研究这些网络，

人们需要利用数学工具去研究大脑各区域间的连接与关系。

相干性是检查这些联系最简单的数学工具，它能检测不同信号在整个频

谱的相似度。这个工具的特别之处是认为大脑不同区域之间的交流是通过频

域的神经震荡实现的，而不是在时域中进行的[39]。虽然相干性告诉我们存
在关系或者联系，但并没有描述这些联系的方向和因果关系[40]。为了在格
兰杰因果框架 (Granger causality framework) 内系统地研究这些因果关系，
研究人员引入了定向传递函数 (DTF) [41]。DTF能够同步分析并确定感兴趣
的不同大脑区域之间的定向关系[2, 41]。DTF使用时间序列的多元自回归模
型确定数据间的因果关系。此外，人们还利用一些其他数据处理方法如部分

定向相干性 (PDC) [42]以及非线性方法如交互信息[43]和广义同步[44]来研
究连通性。线性方法直接且运行速度快，并已被证明在大多数情况下可以很

好地确定连通性。而非线性方法更适合建立对应的连接模型，通常比较复杂

且耗时[45, 46]。
DTF在研究网络连通性时不假设模型，与之相反，结构方程模型 (SEM)  

[47]与动态因果模型 (DCM) [48]需预先假设存在一个连通模型，然后通过
尝试拟合数据来找出模型的参数。虽然SEM与DCM对已有模型的常见问题
的建模很成功，但这些模型的引入可能也会把模型偏差带入模型参数的估计

中[49]。据称，通过 (验证) 备择假设 (连通性模式) 并选择最能描述这些数据
的假设，DCM已经解决了这个问题。尽管这种方法可能在一定程度上缓解
了这个问题，但多个模型的验证很耗时，而且仍然需要存在一组可能的模型

来解释对应的连通性。DCM起初是为了研究fMRI提出的，但也被改进用于 
E/MEG的数据研究。

2.2 神经影像学研究进展、成果
和应用

fMRI已经被广泛应用于研究大
脑网络和对应的连通性，它的高空

间分辨率和大范围 (即整个大脑) 的
成像使之在确定大脑网络和回路的空

间分布方面非常理想。fMRI的研究
通常基于任务或者刺激的范式。然而

近些年来，静息态的fMRI  (rsfMRI) 
很流行。rsfMRI在扫描过程中要求
受试者处于放松状态[50]。rsfMRI已
经被用于识别不同脑障碍患者 (如孤
独症、精神分裂症和癫痫) 的生物标
志物。

由于EEG和MEG具有较高的时
间分辨率，因此适合用来研究大脑动

态过程。Ding等使用ESI技术分析局
灶性癫痫病人的数据，确定了癫痫病

灶，随后用DTF分析描述了对应的
因果网络[51]。因此，这样的分析可
以反映出引起癫痫发作或者传递癫痫

活动的大脑区域[52]。此外，借助于
独立元分析 (ICA) 的动态癫痫源成
像技术是另一个非常有趣的发展领域

[53]；这些技术展现了对脑的节律活
动 (如癫痫) 成像的可能性。

几乎没有一种单独的成像技术能

够同时具备高的空间分辨率和时间分

辨率[15]，因此多模式成像被建议作
为折衷办法以实现比其中单个成像模

式更高的时间和空间分辨率[14]。在
研究快速和动态的高空间分辨率网络

时 (如在癫痫或认知过程中)，多模式
成像技术被证明非常有用。例如在

癫痫研究中，fMRI和EEG记录可同
步进行，这项技术被称为EEG指引
下的fMRI[37, 54]。fMRI分析能够
用于约束ESI的逆问题求解，通常称
为fMRI约束下的E/MEG源成像[1, 
35]，其中，fMRI活动的空间范围和
位置信息被用于约束ESI的求解。当
然，联合fMRI和E/MEG也具有挑战
性。由于fMRI和E/MEG具有不同的
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图 2. 脑电图 – 功能磁共振成像 (EEG-fMRI) 原理。间接的功能神经成像模式 ( 如功能磁共振成像 
(fMRI) ) 与直接的电生理活动通过某种耦合产生联系 ( 如 fMRI 中的神经血管耦合 )。GFP: global 
field power。改编自文献 [1]，已获许可。



Medical Instrumentation—Review

284

Research

Engineering  Volume 1 · Issue 3 · September 2015  www.engineering.org.cn

时间尺度，fMRI提供的相对静态的空间映射关系也许会
给EEG源成像结果带来偏差，从而导致E/MEG源的变化
可能会和对应的E/MEG信号一样快。

还有一种组合模式也非常流行，就是PET-MRI联合
成像。PET-MRI联合成像能够非常好地匹配MRI结构形
态数据和PET功能图像。PET可以提供下至细胞水平的特
异性，这对研究神经系统化学物质的代谢与功能活动非

常重要[55]。集成MRI和PET既能提供MRI的高空间分
辨率，又能提供PET的高特异性。但是这种组合模式的
时间分辨率仍有缺陷，对于研究大脑回路来说，理想的

时间分辨率很重要。

另一种成功组合了不同模式并避免了每种模式的缺

点的成像技术是PAT，它组合了光学和US技术。生物组
织吸收由激光束释放的热量，被吸收的热量转化为高频

率的机械振动，振动能够被US接收器检测 (光激发和US
检测)。PAT既是一种功能成像模式，又是一种结构成像
技术[56]。例如，当大脑血管血液动力学参数对神经元
活动做出反应而改变时，血液含氧量和血红蛋白浓度就

会改变，这样产生的不同的吸收率能够被PAT检测到。
还有一项多模式成像技术是感应式磁声成像 (MAT-MI) 
[57]。该技术使用外部磁场激励诱导涡电流，反过来产
生洛伦兹力，带动机械振动，机械振动能够被US传感器
接收。虽然MAT-MI在毫米级分辨率上对组织电学特性
的成像具有前景，但它在活体大脑成像上的应用还有待

观察。还有一项磁共振电性质断层扫描 (MR EPT) 技术
有望用于大脑组织功能信息成像，它通过发送和接收射

频磁场来测量脑组织的电特性[58]。
近些年来，由于光学成像具有安全、时间分辨率较

高和设备简单的特点，它已经成为神经成像技术中一种

常用的工具。光学相干断层成像 (OCT) 和双光子成像具
有超高的空间分辨率，已达到微米水平；然而其他的光

学模式如功能近红外光学技术 (fNIRS) 与激光散斑成像 
(LSI) 却更为流行。fNIRS已经显示出作为生物标记物来
测量卒中、癫痫或情感障碍的病理变化的潜能[59]。不
久的将来，fNIR的临床转化将有助于评估和诊断大脑的
认知状态。LSI在近些年来发展迅速。原理上，LSI不同
于激光多普勒流量测定，它测量的是二维的血流速度分

布[60]，因此可用于获得神经血管结构模式和血液动力
学变化。LSI已经成功地应用于监测卒中和神经血管手
术中脑血流量的变化[61]。最近，为了同步获取不同的
神经、血管及血液动力学信息，在大脑光学成像方面有

组合不同光学模式进行成像的趋势，如激光散斑成像–
光学相干断层成像 (LSI-OCT)。但光学成像的方式在穿

透深度上有局限，而这对于非侵入式大脑成像来说非常 
重要。

2.3 挑战、需求和未来趋势
脑网络在空间上呈分布式且互相连接，并且会动态

变化。为了研究和描述这些网络，我们需要高时空分辨

率的成像模式和技术。各种成像模式一直在空间和时间

分辨率上需要折衷，单个模式很难二者兼备。同时具备

高的空间和时间分辨率是未来神经成像模式和技术的一

大挑战[15]。
为了提高fMRI的时间分辨率，多频段fMRI作为一

项新技术正发展起来。在这种方法中，多个脑层面被激

活，随后利用同步的多个射频进行成像[62]。这项技术
主要减少了fMRI的采集时间，提高了整体的时间分辨
率。然而，fMRI本身记录的血液动力变化信号变化很缓
慢，时间分辨率的提高必然导致要对缓慢变化的信号进

行快速取样。

对于ESI技术来说，基于稀疏信号处理方法的新的
逆 (问题) 求解在提高空间分辨率上被证明是有效的[63]。
得益于E/MEG的高时间分辨率，新ESI技术能够运用时
域上的冗余来提高对神经活动估计的准确度和聚焦度，

从而提高空间分辨率[64, 65]。
虽然光学的方法和技术享有高的空间和时间分辨率，

但它们主要的局限是光在生物组织中的散射性和低穿透

性，这些性质反过来会减弱成像模式的视野范围。为了

进一步克服光学技术的低穿透深度，需要结合三维成像

技术发展多模式的成像方法，如CT、MRI和PET，以弥
补光学技术在穿透深度上的局限[66]。

另一个关于分布式脑网络问题的研究是脑回路的

特异性。许多脑回路能被同时激活，从而会干扰成像模

式对信号的测量。特征提取和成分分析是功能成像的重

要组成部分，有助于解决干扰问题。还可以运用完全不

同的方法来刺激和/或干扰神经回路，使其在所需网络
或者甚至在所需细胞类型内引起活动，如光遗传学方法

[67, 68]。最近，有学者提出了一项基于这种方法的新技
术，称为光遗传学功能磁共振成像 (ofMRI)。该成像方
法结合了fMRI与光遗传学方法来研究特定的全脑尺度
的网络，如图3所示[69]。要想将这些技术转化应用于临
床还需要一些时间，这是由于给神经元细胞注射病毒基

因存在一些安全性问题 (这是光遗传学方法必要的一个 
步骤)。

显然神经成像领域非常需要适用的技术和方法以实

现用一种特定方式研究快速变化的空间分布网络。这种
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况下，大脑产生用于完成特定任务的复杂信号，BMI解
码这些信号并提供反馈，帮助使用者调制或控制这些信

号。这些BMI的提出源于大量严重衰弱的神经肌肉病状
和损伤的病例，如肌萎缩侧索硬化 (ALS) 和脊髓损伤。
在这种情况下，人们的认知功能不受影响；然而，其下

行运动通路将脱离大脑的控制。不论是侵入式还是非侵

入式的BMI都能够提供一种人工合成的方式，通过使用
者的神经活动将其意念传递至外部设备，从而帮助使用

者与他 (她) 周围的环境进行互动 (图4)。

3.1 脑 – 机器接口 (BMI) 技术简介与调查
3.1.1 非侵入式 BMI

非侵入式BMI方法通常利用EEG，这是一种在大脑皮层
放置传感器以测量大神经元簇团电生理活动的技术。从这

些神经数据中可以解读出多种信号用于描述使用者的精神

状态[70, 71]。
在非侵入式BMI控制中，初级感觉和运动皮层产生

的感觉运动节律 (SMR) 无疑是应用最广泛的信  号[72, 
73]。目前，通过运动任务状态下的成像，人们对BMI应
用中SMR行为的认识主要建立在事件相关同步 (ERS) 现
象和事件相关去同步 (ERD) 现象的基础上。20世纪90
年代初[74]，通过对左手和右手的运动任务成像或进行

图 3. 光遗传学功能磁共振成像 (ofMRI) [69]。这项技术继承了 fMRI 的高空间分辨率和广阔视野，
以及光遗传学技术的特异性，使之成为全脑大尺度网络选择性成像的理想工具。 (a) 注射病毒来
标记对光敏感的特定细胞； (b) 确认感应所需模式；对于光学刺激引起的血氧水平依赖 (BOLD) 
信号， (c) MRI 数据的 BOLD 和 (d) MRI- 组胺释放因子 (HRF) 的 BOLD。改编自文献 [69]，已获许可。

图 4. 脑 – 计算机 / 机器接口示意图。通过内部或外部刺激从大脑获取
信号。计算机对信号进行解码，解读使用者的意图，并将结果输出到外部
设备。使用者可以观察到类似的效果，通过调节大脑的信号完成所需的 
任务。

运动想象 (MI)，研究人员首次展示了电脑鼠标的一维控
制。随后，这些系统通过虚拟环境中的多种MI任务，逐
步实现了三维控制[75, 76]，而且已经被应用于实时遥控
直升机模型 (图5)  [75, 77, 78]和轮椅[79]。虽然以EEG
为基础的BMI取得了显著的进步，但由于空间分辨率有
限和EEG信号的信噪比 (SNR) 较低，目前仍面临诸多挑
战。尽管如此，研究人员仍在尝试不同的空间滤波技术，

需求要求成像模式较好地权衡并解决

空间分辨率、时间分辨率和特异性的

矛盾。由于每种成像模式和神经成像

技术本身的局限性，单一成像模式难

以达到上述所有标准。多模式成像系

统集成是该领域的发展趋势，这对神

经成像面临的大挑战非常重要[15]。

3 神经接口和解码

神经接口的概念跨越了系统神经

工程的各个研究领域，从神经系统与

外部设备之间的物理交互，到利用尖

端技术解读和调节神经活动。在本节

中，笔者将聚焦综述与大脑直接通信

和控制相关的技术。从这个意义上来

说，与大脑的接口将涉及创建双向人

工通路，类似于身体内部的生理控制

系统。从这种理念发展而来的技术被

称为脑–机器接口 (BMI)，或脑–计算
机接口 (BCI)。本文中，笔者将BMI
和BCI当成同一个意思使用。一般情
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文字拼写和诸如手矫形器等外部设备[85]。SSVEP信号
通常是通过检测不同频率标记的刺激诱发的脑信号功率

获得的，虽然同样通过枕叶皮层的电极进行记录，但与

SMR或P300 BMI并无相互干扰。
上述三种信号拥有明显不同的特性，因此非常适合

组合在一个系统中，称为混合BMI。混合BMI可以发挥
每种信号类型的优势，增强单一BMI的功能，克服每种
模式的缺点 (更多有关混合BMI的信息见参考文献[86])。
当某位受试者对使用一种信号控制BMI有困难时，这些
系统是非常有帮助的。虽然每个信号的基本局限性依然

存在，但混合系统可通过利用更容易被控制的信号提高

较弱信号的应用，最终扩大非侵入式BMI的总体效用。

3.1.2 侵入式 BMI
与基于EEG的BMI相比，侵入式BMI需要向大脑皮层

植入一个或多个阵列微电极，记录单个或小的神经元集合

的活动。早在20世纪80年代，研究人员就已经提出初级运
动皮层中的单个神经元载有运动信息编码。没过多久，研

究证明小神经元集合能更敏锐地响应这些运动信号，由此

产生了预测运动方向的“神经元群落向量”理论[87]。利
用这种方法，研究人员可以精确检测单个身体肢体部位的

多个自由度的预期运动。利用该原理，侵入式系统已于21
世纪初实现了仅用神经信号来连续控制电脑鼠标的能力[88,  
89]。这种系统迅速被应用于机器人手臂，以实现灵长类
动物模型中的伸手 –抓取范式[90, 91]。

探测神经回路为不同身体部位的具体运动提供了具

体的神经传出模式，这样就可以通过仿生的方式控制输

出设备。最初，研究人员通过重复不同的任务采集任务

过程中产生的信号，并以此为基础在灵长类动物体内完

成了这类解码器的研制。在这些研究案例中，研究人员

在执行任务和不同细胞的放电速率之间建立了稳定的映

射关系，而且能够解码连续的大脑活动。然而在开环模

式下，被用于初步构建解码器的神经元模式可能会随着

阶段而变化，从而导致性能下降，甚至需要再次训练[89, 
90]。但结果还不确定，因为具有适应性的解码器或许能
够在闭环模式中应对这些变化，从而能在更长的时间范

围内控制BMI的性能。除了解码器的适应性，一些研究
者声称也可以从被记录的细胞的适应性上考虑[91]，通
过改变固定参数来降低性能，随后即可观察到BMI性能
的恢复。这些案例非常有趣，它们可能为研究神经可塑

性或运动皮层细胞内的其他编码机制提供了新的机遇。

正如许多案例中发生的一样，当脑–电极接口的性能
随着时间的推移而下降，导致神经动作电位无法检测时，

局部场电位 (LFP) 将可被用作信息的替代来源。虽然运

图 5. 在三维空间内利用非侵入式 BMI 控制无线直升机模型的示意 
图 [77]。安置于直升机模型上面的摄像机允许使用者观察周围的环境。
使用者可以利用运动想象任务连续控制四轴飞行器。改编自文献 [77]，已
获许可。请参阅文献 [78] 中的视频，了解人脑控制的直升机如何工作。

如共同空间模式算法[80]和EEG源成像[31, 32]，试图克
服信号质量这个问题。为了提高SMR BMI的性能或探索
新的应用，虚拟现实平台成为另一种常用手段[81]。值
得注意的是，要成功控制SMR BMI，通常需要冗长的训
练过程；但健康的受试者一般能够实现独立控制两到三

个自由度。对BMI训练而言，虚拟现实范式极具吸引力，
这是因为虚拟现实能够提供一种互动式的环境，并以此

激励BMI使用者。
采用事件相关电位 (ERP) 进行BMI的构想首先出

现在20世纪80年代末，并于2000年实现应用。这一范
式利用ERP的P300成分在计算机拼写应用中获得了成
功。P300成分是指在出现“小概率”的外部 (或内部) 刺激
后，在300 ms附近出现的正向头皮电位。在经典的视觉
oddball范式中，当以不同的规律性 (概率) 向受试者呈现
两类事件时，通常会诱发此类信号；较少呈现的事件会

引发内源性P300电位。在这些系统中，使用者能够借助
包含多余字符的字母网格，通过注意某个特定字符，一

次一个单词地表达一个完整的句子；“拼写”会逐行、逐
列扫描 (即高亮显示) 字母网格，当想选择的字符出现时，
就会出现P300应答[82]。这种经典的刺激呈现网格已经
被广泛改进，以此提高通信速率并增加系统功能。稳态

视觉诱发电位 (SSVEP) 是另一种脑信号，自20世纪90
年代起被应用于BMI [83]。采用这种系统的受试者通过
注意外部闪烁刺激调节频率特异性脑波的幅度。与ERP 
BMI相似，这种BMI的控制信号是内源性的，受试者几
乎不需要接受培训；但是，呈现这种刺激需要按照一套

约定好的范式进行，因而SSVEP BMI适用于预先设置好
的情景中。稳健的信号检测技术能使SSVEP BMI实现高
达100 bits·min–1的信息传输速率，与其他EEG BMI信号
相比，在通信速率方面有了显著的提升。鉴于这个优点，

SSVEP BMI获得了广泛的应用，包括基于虚拟现实的
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动动作对单个神经单元和LFP有不同的编码特性，但即
使不需要神经动作电位记录，从LFP中也可以成功解码
伸手和抓取动作。使用LFP信号的BMI已在灵长类动物
中表现出稳定的仿生控制能力[94]。已有研究称，混合动
作电位和LFP可以延长侵入式BMI的使用时间，这是由于
动作电位信号会随着时间的推移逐渐减弱，而LFP信号能
够逐步取代不断减弱的信号，从而维持性能的平稳过渡

[95]。即使信号质量有所下降，LFP仍能够保持信号空间
的特异性，从而提供仿生BMI控制所需的有效信息。

虽然不如基于皮层内信号的侵入式BMI常见，但基
于脑皮层电图 (ECoG) 信号的侵入式BMI也值得一提。
基于ECoG的BMI利用的是放置于硬脑膜下皮层 (表面) 
电极阵列记录的LFP信号。与皮层内电极阵列相比，硬
脑膜下电极阵列记录到的空间信息范围更大，但牺牲了

空间特异性。在21世纪头十年中期，ECoG首次被用于
BMI技术中并成功实现了一维鼠标控制，受试者是接受
临时观察的癫痫病人[96]。ECoG电极阵列绕过头骨，避
免了EEG电极遇到的许多容积传导问题，而且可以从较
大的感觉区域采集信号。因此，基于ECoG的BMI系统既
可以检测单个手指的活动，也可以检测整个手臂的运动

信息，并可以成功控制假肢装置[97]。不仅如此，通过
建造混合系统，增加感知和视频功能，基于ECoG的BMI
能够具备更强大的功能和更友好的用户体验[98]。虽然
目前ECoG电极阵列仅暂时植入受试患者的体内，但研究
人员一直在尝试各种方法以延长其使用时间。

3.2 BMI 研究现状和未来发展趋势
3.2.1 临床应用

在非侵入应用领域，P300 BMI范式已在患者人群中
表现出广阔的应用前景。P300拼写应用专注于ALS患者，
但也有资料显示该应用对其他患者和健康人群具有类似

的性能[100]。然而，疾病的发展会对P300的性能产生
显著的影响，整个系统需要针对每位患者单独定制。以

ALS患者为例，其病程发展会造成视力功能的下降，在
这种情况下，基于听觉[101]或触觉[102]刺激的可替代
系统将被采用，以保持正常的信号通信。近年来，在皮

层卒中康复患者中，采用基于SMR的BMI也逐渐流行
起来。其中许多研究在康复过程中采用机器末端感受器

[103, 104]，以引入感觉反馈。此类设备通常在运动想象
任务中被动操控患者的双手，借以增强想象运动和实际

运动的关联。其他策略则采用类似的过程，即把手的想

象运动通过虚拟现实投影到屏幕上，以实现逼真的神经

反馈[105]。与对照组相比，此类BMI训练可以显著改善
运动功能的恢复，在临床应用方面有广阔的前景。

多项研究已证实侵入式BMI可成功地用于各类脊髓
损伤患者中[106, 107]。尽管研究案例的数量有限，但这
些研究在抓取范式中为瘫痪患者提供了仿生控制机械手

臂的能力[107, 108]。具体而言，在Hochberg等[107]的
研究中，一位四肢瘫痪的女性能够拿起水杯，喝水，然

后将水杯放回桌子。这类例子是BMI向临床应用转化的
关键步骤，BMI的成功应用能够增加衰弱患者的自主能
力。其他涉及功能性电刺激 (FES) 技术的灵长类动物的
研究利用了运动想象信号，通过刺激与任务相对应的肌

肉使瘫痪的肢体重新焕发活力[109, 110]。当最终转移
至人类群体时，这些系统将具备完全代替受损脊髓的可

能，为患者提供能够获得更加独立自主的生活方式的技

术[111]。

3.2.2 体感反馈
在非侵入式BMI中，通过振动触觉刺激手段实现感

官反馈是目前替代视觉反馈最主要的方式。这种方法背

后的理念是通过解放视觉通路来兼顾有助于BMI控制的
其他任务，如空间导航与障碍物避让。这种占用体感通

道的触觉方案已被证实是视觉反馈的合适的替代手段，

它允许使用者完成更逼真的基于 (视觉) 导航的任务。其
他通过本体感受反馈的实验也取得了颇具前景的结果；

但在非侵入式环境中，将一种体感与其他体感隔离开还

面临着巨大的挑战。

20世纪90年代，灵长类动物初级感觉皮层的微刺激
能够引起触觉刺激的认知感官知觉，这与施加于末梢区

域的机械刺激类似[114]；然而，这项技术直至最近才被
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图 6. 双向 BMI 示意图 [116]。从初级运动皮层采集的信号解码运动意图。
由于受控设备与环境之间的互动，感官信息被转化成脉冲串，并刺激初级
感觉皮层。在这种方式中，传出和传入信号均用于 BMI 控制。改编自文献
[116]，已获许可。
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应用于BMI [115]。如图6中的描述，当灵长类动物控制
BMI时，灵长类动物初级躯体感觉皮层的微刺激能够提
供触觉感知反馈[115, 116]。利用躯体脑区对应的图谱刺
激初级躯体感觉皮层，能够产生基本的触摸感知，但这

仅是真实环境下模拟神经活动所需全部信息的一小部分。

总体而言，人工诱导感官认知需要刺激，以便引起神经

系统内部自然发生的不同感觉。

3.3 挑战与未来趋势
侵入式和非侵入式BMI之间显著的差异使这些系

统在向独立和日常使用发展的过程中遇到了独特的挑

战。非侵入式BMI的优点包括从头皮获取信号的安全
性，以及此类技术在患者甚至是一般人群中广泛的适应

性。与此同时，非侵入式BMI在实现高维度控制方面也
遇到了信号质量和稳定性的挑战。但是，信号采集设备

的进步和机器学习算法的发展能够进一步提高非侵入式

系统的可用性。例如，近年来电极设计方面取得的进步

使研究人员可以利用平面电极测量信号[117]。ESI问题
的解决也同样预示着在脱机环境下非侵入式系统执行自

然运动想象任务分类的性能得到显著提升[31, 32]。不
仅如此，非侵入式BMI技术的商业化也促使一批新设
备的涌现，如实现干式和无线记录。这些设备可以得到

更低的皮肤阻抗，从而允许使用者在移动中进行信号 
采集。

非侵入式BMI的另一大挑战是如何缩短用户使用
BMI技术的训练时间，尽管研究人员已经尝试利用多种
方法预测BMI性能的生物特征。创新训练模式，如冥
想和以瑜伽为基础的训练，可以帮助使用者更好地控制

BMI；但是，为了获得最佳的策略，理解此类训练的作
用机制是非常必要的。另一种以SMR和触觉刺激为特征
的混合BMI模式在尝试解决BMI盲问题方面取得了可喜
的成果[120]。总而言之，非侵入式BMI的进步必须朝着
提高这些系统在一般人群中的易用性这个目标发展。

侵入式BMI在发展过程中也面临诸多挑战，最令人
担忧的就是安全性问题。为了引导连接内部电极阵列和

外部处理设备之间的布线，头部接线端子通常伴随着植

入的电极阵列。这个装置使大脑暴露在外部环境中，显

著增加了大脑感染的风险，如众所周知的BrainGate实验
[107, 121]，由于安全因素，研究者不得不将头部接线端
子从受试者头部移除。基于无线遥测技术的设备可以增

加侵入式系统的使用寿命和安全性，但需要侵入式植入

电极仍然是限制其广泛应用于普通大众的因素。

虽然研究人员针对解码运动输出信号已经进行了广

泛的探讨，但许多日常事件相关的精细运动控制仍需要

进一步调整此类系统以适应不断增加的自由度。目前，

研究人员在离线条件下已成功分离出多达20个有关手指
的灵巧操控[122, 123]，但未来还需要向成功的在线控制
方向发展[108]。不仅如此，最近的研究已成功从人类后
顶叶皮层中提取出运动想象信号[124]，这预示着更多的
运动控制的神经机制有待探索。同样，人们对体感恢复

的探索还是非常有限，实现大脑的完全仿生BMI控制仍
需要更多的大脑解码信息。

4 神经调控

神经调控领域 (通过刺激与神经系统相互作用并调节
神经系统) 的研究已经取得了进展，从通过电刺激来定
位脑区已发展到植入式的刺激技术和非侵入式方法。近

些年来，神经调控已经成为神经工程领域的一个主要研

究方面，它利用一系列技术使得与神经系统的交互成为

可能。神经刺激技术可以通过一种可控的方式激励、抑

制或中断大脑网络动态变化，这取决于刺激参数和应用。

该技术的针对性通常比药物治疗更高，与手术方案相比

还具有可逆性。尽管大多数神经调控技术都利用电流来

引起刺激，但也出现了一些使用磁感应或光子刺激的方

法。神经调控系统跨越多种尺度，按与神经系统作用的

层面大概能分为两类，即侵入式神经调控系统和非侵入

式神经调控系统。

4.1 神经调控技术简介与概述
4.1.1 侵入式神经调控

虽然神经调控领域最初源于在外科手术过程中直接对

皮层进行刺激，但侵入式神经调控领域已扩大到包括多种

辅助治疗方案，如深部脑刺激 (DBS) 和颅内脑皮层刺激，
如图7所示。侵入式神经调控的主要优势在于能直接与神
经组织作用，针对性更强；然而，这种直接的接触会带来
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图 7. 侵入式和非侵入式神经调控技术概述。侵入式的技术包括深部脑刺
激 (DBS) 和颅内脑皮层刺激，前者是将一根电极植入深层的大脑结构中，
后者是将电极置于大脑表面。非侵入式技术包括经颅磁刺激 (TMS，通常
使用一个“8”字形线圈 )、经颅直流电刺激 (tDCS，通过头皮海绵电极 ) 或
经颅聚焦超声刺激 (tFUS，使用头皮上的脉冲超声换能器 )。
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一些风险，如发炎、胶质增生和细胞死亡[125]。
DBS最早是在20世纪50年代由Hassler等引入的[126]。

目前的DBS系统需要将电极引线通过手术植入大脑，通
常是在深层的大脑结构中或丘脑附近，同时在胸腔内

植入一个植入式脉冲发生器 (IPG)。典型的高频率刺激
范围为60~185 Hz，幅度范围为0~10 V [127]。DBS的
效果取决于组织的生理特性、刺激参数和电极组织的接

口。DBS最早的临床应用是运动障碍治疗，通过刺激
丘脑[128]、下丘脑核或苍白球来减少震颤，如图8所示
[129]。DBS也被应用于癫痫的治疗，通过刺激丘脑的前
核或海马体来减少癫痫的发作。DBS的应用还扩展至包
括慢性疼痛、肌张力障碍和强迫症治疗，以及目前正在

探索的其他应用环境[130]。

4.1.2 非侵入式神经调控
许多非侵入式的神经调控方法已经被研发出来，它

们无需进行侵入式手术治疗即可实现神经组织的调控，

包括经颅磁刺激 (TMS)、经颅电流刺激 (TCS) 和经颅聚
焦超声刺激 (tFUS)，如图7所示。与侵入式方法相比，虽
然非侵入式方法的空间分辨率较低，但是由于非侵入的

本身特性，其风险也更低。

TMS利用电磁感应原理，在大脑内产生感应电流
[135, 136]。自从1985年被首次引入以来，TMS已经成
为许多神经疾病的神经调控疗法[137]。TMS期间，脉冲
电流通过一个线圈产生一个随时间变化的磁场，当该磁

场通过附近的一个导体传播时，磁场在大脑内会感应产

生涡电流。所得到的涡电流可以大到足以产生同步活动

和动作电位。TMS线圈通常是“8”字形结构[138]，以确
保电流总量，并保证在两个线圈邻接边缘得到最大的响

应。标准的TMS线圈是50 mm或70 mm的环，皮层活跃
区域小至1 cm2，这取决于刺激参数[135]。其他线圈的设
计，如Hesed线圈 (H-coil)，与传统线圈相比可以刺激到
更深的大脑结构[139]。Hesed线圈 (H-coil) 可以产生在
深度方向上衰减较慢的感应磁场，从而可以刺激更深的

大脑结构，虽然其聚焦度比传统线圈差一些[140, 141]。
TMS的调控效果由刺激的强度、持续时间，尤其是刺激
频率决定，高频率的刺激 (> 5 Hz) 被认为是兴奋性的，
低频率的刺激 (< 1 Hz) 被认为是抑制性的。调控范围也
取决于对应的神经元数量、电流的流动方向 (相对于神经
元群)、刺激脉冲的波形和组织导电性。TMS的应用包括
抑郁症治疗[142] (已获得FDA认可)、卒中康复和帕金森
病治疗等[143]。

TCS技术自古就有，而最近作为一项用于调节皮层
兴奋性的非侵入式脑刺激形式被重新提出[144]。这项技
术将低电流作用于大脑皮层来调节皮层活动。经颅直流

电刺激 (tDCS) 使用微弱的直流电引起皮层兴奋性的变化
和自发的神经活动，而经颅交流电刺激 (tACS) 使用极性
变化的电流以类似的方法去改变自发的活动并引起神经

振荡。TCS总体上被认为是一项阈值下的刺激技术，因为
它只调节兴奋性而不直接产生动作电位。通常将两个大

的 (5 cm × 7 cm) 浸有生理盐水的海绵电极置于头皮，从
负阴极向正阳极注入0.5~2 mA的电流并持续10~20 min。 
通常阳极刺激被认为是兴奋性的，而阴极刺激被认为是

抑制性的[145]，激活的皮层面积通常在几平方厘米范围
内[135]。与标准tDCS相比，最近提出的高密度的经颅
直流电刺激 (HD-tDCS) 的电极 (直径为1 cm) 具有更高
的聚焦度和强度[146]。tDCS已经被用来探索治疗许多疾
病，包括抑郁症、精神分裂症和帕金森病。

图 8. 帕金森病的深部脑刺激 [129]。将刺激电极植入深层大脑结构，通过
颈部的引线管道连接到胸腔的脉冲发生器 ( 左图 )。对于帕金森病来说，
刺激电极目标对准苍白球的内侧段 ( 右中图 ) 或下丘脑核 ( 右下图 )。改
编自文献 [129]，已获许可。

颅内脑皮层电刺激在1954年被引入用来调控大脑活
动[131]。侵入式的皮层刺激通常需要在颅骨与皮层表面
之间植入一个电极阵列，通过IPG来刺激植入的电极，与
DBS类似[132]。皮层刺激设备通常包括调控较大块皮层
的电极阵列。皮层刺激的效果取决于电极极性、刺激参

数和与受刺激神经对象尤其是神经的突出结构的距离。

而置于硬脑膜外的电极是最常见的，将电极直接置于硬

脑膜下也是可行的，并且可以得到更高的精确度。除了

平面电极，穿透皮层的电极也发展起来，这种电极可以

到达更深的皮层，并可以实现针对特定病人的皮层电极

设计[133]。皮层刺激最主要的临床应用是癫痫的治疗，
它作为一种工具可以通过颅内皮层电极和闭环控制来终

止检测到的癫痫活动[134]。
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tFUS是最近出现的另一项神经调控技术。多年来，
超声波被广泛应用于诊断成像技术，用超声来刺激神经

元组织的概念最早是在1929年被提出的[147]。然而采用
脉冲超声波在体调控大脑活动而不破坏基础组织的理念

直到最近才引起神经科学领域的注意。超声波神经调控

使用低强度、低频率的脉冲式超声波，对声压场内的细

胞群体进行无选择性的刺激[148]。热力学研究已显示，
短时间的超声刺激不会在组织中引起热效应，但机械波

可以通过神经元膜传播来影响离子通道和细胞膜的流动

性和兴奋性。尽管研究人员已经广泛探索了超声波在动

物模型中的应用，但tFUS在最近才被证明可以调控人脑
回路中的神经元活动[149, 150]。最近的一项实验研究显
示了tFUS作为一种脑损伤治疗方法的潜力[151]。虽然
tFUS尚处在临床应用的早期阶段，但是理论上，与其他
非侵入式技术相比，采用聚焦能量的tFUS具有更高的空
间分辨率和精准度。

4.2 神经调控的研究现状和趋势
4.2.1 高时空特异性

提升所有模式的时空分辨率是神经调节研究的重要

方面。刺激的针对性随着空间分辨率的提高而提高，从

而能够确保需要的神经元组织被激活而避开附近区域的

刺激，因为后者会导致不必要的副作用。例如，研究人

员已在DBS领域引入先进的分段式高密度阵列技术，通
过增加刺激选择性并有效地向周围释放刺激电荷[152]来
避免不期望的副作用，从而最大限度地激活目标区域。类

似的，在皮层刺激领域，使用微电极和较小表面的电极

来增强针对性和选择性已成为一个发展趋势。在非侵入

式领域，人们已经开始关注如何获得更加聚焦的皮层激

活区域。对TMS来说，在皮层中产生的刺激电流在很大
程度上取决于线圈的设计。人们正在设计先进的线圈和

刺激电路，包括多通道刺激和替代线圈设计[153, 154]，
以便增加皮层激活的精准度，同时避免线圈过热。至于

tDCS，高密度的电极已经发展起来，从而可以更加精准
地定位目标皮层区域[146, 155]。

集成高分辨率的神经成像和神经调控也能够提高时

空特异性。高场MRI能提供丘脑核的高分辨率图像，已
经被应用到DBS电极植入的术前规划中，以协助DBS电
极的布置。神经导航使用了先前获得的结构或fMRI的数
据，已越来越多地被用来指导非侵入式神经调控技术的

定位和定向。MR兼容的神经调控设备的发展，特别是
DBS的发展，是当前研究的重要领域，目的是为了实现
在电极植入后成像，以验证电极位置和刺激的功能性影

响[156]。神经调控系统的MR兼容性不仅要求先进的硬

件设计和材料，而且要精心选择MR，以确保受试者暴露
在MRI射频脉冲中的安全。大多数可商购的设备适合低
场 (≤ 1.5 T) MRI，而其在高场下的兼容性需要进一步
的研究。如果能克服此技术挑战，就可以在高场MR图像
下实时引导DBS电极的植入，从而提高治疗效果。

4.2.2 闭环神经调控
闭环刺激是很有前途的研究领域，可根据响应调整

刺激并实现实时症状管理。目前大部分神经调控设备是

开环的，它需要医生根据行为结果手动调整刺激参数，

才能形成闭环治疗过程。尤其是在侵入式神经调控领域，

以开环方式识别理想的刺激参数过程比较耗时，并且也

可能无法选出最佳参数。随着植入阵列电极数量的增加，

刺激参数的空间迅速扩大，使得最佳参数的识别更加繁

琐。如果将神经传感加入神经调控技术中，就可根据感

知信号的响应变化并依据一定的控制策略来自动调整刺

激参数。例如在帕金森病中，研究人员建议将β频段的功
率作为闭环DBS疗法的可行控制信号，因为该信号在药
物治疗和DBS治疗期间会减弱[157]。临床上的癫痫治疗
已经开始采用在需要的条件下才启动的DBS刺激，该技
术采用一种闭环系统通过颅内皮层电极感知和中止癫痫

活动[134]。然而，实施这种闭环的刺激需要一种对不同
病人都很稳健的生物标记物和先进的植入式IPG硬件，以
满足额外的计算需求。在非侵入式领域，闭环tDCS和
EEG已开始用于探索个性化的认知训练和康复技术，以
及癫痫症的管理。无论何种应用，每个神经调控模式和

应用都需要发展先进的控制策略以优化输入刺激和输出

效果。

4.2.3 神经调控在神经扰控成像中的应用
虽然大多数神经调控被用于治疗，但它也能以受控

方式用于扰控神经系统。这种扰控–记录的方法已经被
广泛地应用于临床，如描出外科手术的功能区。但这种

扰控成像也可以获得不同脑区的高时空分辨率的功能信

息[15]。这种情况下，神经调控可以暂时性改变脑网络，
而神经成像技术则用于评估这些改变对脑功能的影响。

通过追踪诱发的神经活动在脑网络中传播的空间和时间

关系，扰控也可以帮助区别脑网络的相关性和因果性。

脑的扰控成像可以作为对传统解剖和功能成像的补充，

也可以在其他方法无能为力的情况下直接测试对脑区功

能的推测。

4.2.4 刺激中的细胞类型特异性
光遗传学是一项新兴技术，它能够激活选择的和特
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定的细胞类型，给神经调控带来巨大潜力，从而实现神

经调控对特定的细胞类型的针对性[68]。光遗传学的原
理为：视紫红质基因的病毒转染导致细胞表达形成视紫

红质蛋白，该蛋白会对特定波长的光产生反应，进而实

现细胞的去极化或超极化[158]。与其他技术相比，这种
细胞特异性的方法提供了卓越的空间特异性选择[159]。
而典型的侵入式和非侵入式光遗传学方法最近已在动物

中被证实[160]。研究人员也正在开发先进的光纤探针以
实现同时进行光遗传刺激和荧光检测[161]。光遗传学与
神经调控模式的组合将给当前的刺激方法增加细胞类型

特异性，实现了前所未有的空间分辨率和选择性。然而，

光遗传学与神经调控技术的集成也面临一些挑战，而且

功能性 (刺激) 的分辨率也受限于刺激位置和蛋白质表达
的密度。此外，在可预见的将来，基因操作过程会在相

当长的一段时期内将光遗传学的应用限制在动物模型上，

其在人体组织上的应用还存在巨大的科学和伦理挑战。

4.3 挑战与未来趋势
虽然神经调控领域在提高我们对大脑的认识和治疗

神经疾病方面展示了广阔的前景，但要推动这个领域突

破现状还存在诸多挑战。神经调控技术的疗效需要进行

优化以解决病情和个体的差异。为了更好地认识治疗性

刺激背后的机制，需要在疾病和治疗状态下识别稳定的

生物标记物。神经调控在一些应用中取得的长期疗效，

如帕金森病，突显出该技术应用于其他未知领域如精神

障碍[162]的潜力。为了将其应用于其他未知的新情况并
进一步探索刺激的机制，我们需要更加稳健的临床和理

论模型来指导和设计治疗方案。其他技术的引入，如光

遗传学，也能帮助人们更好地理解治疗性神经调控相关

的细胞机制，帮助改善目前刺激参数和行为效应之间的

脱节情况。个体和病情的治疗差异性同样值得更多的研

究。就个体差异而言，脑内的神经营养因子等遗传因子

已被证明与神经调控的有效性和无效性密切相关，这在

非侵入式治疗领域更是如此[163]。就不同病情而言，即
使用同样的神经调控技术，不同疾病的有效疗程的差异

也会非常大。例如，DBS治疗可立刻减轻帕金森病的颤
抖，但对于肌张力障碍来说，DBS就要持续刺激数周或
数月才能达到治疗的效果[162]。虽然人们对这种疗程差
异的根本原因仍然知之甚少，但这对发展和优化未来的

神经调控技术至关重要。未来的神经调控方法很可能需

要具有最佳空间和时间精准度的先进的刺激技术。设备

需要提高刺激自由度以增强选择性，从而确保最理想的

组织被激活。未来的研究将需要为各种技术和疾病提供

最佳刺激频率、时间和刺激强度。此外，神经调控与其

他治疗方法的融合，如行为疗法或药物治疗，需要进一

步的探索，因为组合疗法会比单独治疗收效更佳。通过

计算模型和图像导航，进一步发展个性化的靶向治疗，

这对确定最佳刺激目标和提高治疗效果也非常重要。最

后，组织–电极接口需要改进，以确保神经调控技术能够
长久地提供安全有效的治疗。

5 结论

本文综述了系统神经工程领域的基本概念、发展趋

势和挑战，包括神经成像、神经接口和神经调控，希望

展现这些领域在神经设备的设计和发展过程中起的重要

作用。这些神经技术在解决工程、物理与生命、医学学

科交叉面临的巨大挑战方面起着重要的作用[15]。正如
前文提到的，为了理解神经系统的组织，神经成像是必

需的。脑活动的机理和各脑区的信息流对理解大脑至关

重要。在脑功能失调的情况下，这些有关脑机理的知识

可以指导我们发展神经接口和BMI技术，改善脑神经与
外部的通讯，或者利用神经调控技术治疗病理性活动。

由于脑内的神经过程是通过非常特定的、分布式的

和动态的网络实现的，所以神经设备也需要具备很高的

时空分辨率[15]。这些设备需要解码各种大脑状态以确
定期望活动与无需活动的神经信号特征。理想的设备能

够与目标大脑回路交互作用并达到期望的效果，同时对

其他无关的脑网络产生的副作用最小。因此，未来的神

经设备需要提高针对性，这或许可以通过多模式集成的

方法来实现。

神经设备作为典型的神经调控的效应器 (感知和刺
激)，通过扰控成像方法，它们也可被用来研究对应的脑
网络。通过这种方式，高时空分辨率的神经设备能够针

对性地扰控脑网络，然后记录大脑的响应。这些技术可

以验证不同脑区的功能作用和脑网络的结构。这方面的

知识可能有助于区分疾病和健康的脑状态，同时对制定

靶向治疗的方案会有所帮助。未来神经设备的设计与发

展，无论是脑的调控或机理研究，都将会是神经成像、

神经接口和神经调控方面先进研究的交叉。系统神经工

程对我们进一步理解大脑的正常和病理状态非常重要。
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