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摘要 近年来，脑机接口的临床实验进展使得该技术受到了越来越多的关注。本文综述了植入式脑机接口（implantable 

brain-computer interfaces，iBCIs）的系统实现及最新临床进展，随后对制约 iBCIs规模化的关键技术及挑战展开了讨论。在

系统实现部分，本文将前端电极分为刺入式和贴附式两种类型展开介绍，并将实验范式视作解码器的学习基准放置于信号

处理与解码器部分进行讨论，同时将效应器视作 iBCIs系统的关键部分进行了单独的讨论分析。在临床进展部分，本文从患

者的角度出发，将 iBCIs系统的最新临床进展分为功能康复和功能替代两种类型并对两者的功能界限作了深入探讨。最后，

文章提出，目前 iBCIs关键技术挑战来源于多个方面，包括高通量且高生物相容性神经界面、准确且鲁棒的解码算法和涉及

患者与制造商之间可能存在的伦理隐私安全问题。因此，iBCIs技术发展需要相关各方共同努力助力推进更为广泛且深入的

临床应用。
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随着认知神经科学、信息科学以及工程技术的

突飞猛进，脑机接口［1-3］正成为科学研究的前沿热

点。经过数十年的发展，这一概念开始从最初的理

论探索走向实际应用，逐步由实验室走向临床及产

业应用［4-6］。据Data Bridge Market Research数据显

示，2022年脑机接口市场规模为17.40亿美元，预

计到2030年将达到56.92亿美元，期内年复合增长

率为 15.61%。脑机接口作为新质生产力的代表性

领域之一，是生命科学和信息技术深度交叉融合的

前沿新兴技术，也是未来产业发展的重要方向。在

政策支持下，脑机接口行业得到了快速发展，中国

在“十三五”规划纲要中提出将“脑科学与类脑科

学研究”列为“科技创新 2030 重大项目”，并在

“十四五”规划中继续强调其战略性地位。

脑机接口的核心在于通过神经界面技术构建的

脑与计算机之间的直接信息交互方式［7］。这一概

念由加州大学洛杉矶分校Vidal［8］在1973年首次提

出，并设想了第一个脑机接口系统，他在 1977年

的研究中发现，视觉诱发信号可有效进行脑机交互

完成相应任务［9］。这一实验验证了脑机接口实现

交互任务的可行性和科学性。1987年埃默里大学

Kennedy［10］首次将神经营养锥形电极植入猴子大

脑皮层并采集到了皮层内信号。随后 2000 年

Wessberg等［11］通过实现猴子脑控制机械臂确立并

发 展 了 植 入 式 脑 机 接 口 （implantable brain-

computer interfaces，iBCIs） 技术。近几年，脑机

接口在临床与产业化方面取得了显著的进展。2021

年，Neuralink 公司在动物实验中成功将无线全植

入式脑机接口装置植入了猪和猴子的大脑。在该公

司发布的一段视频中，一只名叫Pager的猴子展示

了如何仅通过大脑活动控制屏幕上的光标移动，无

需 使 用 任 何 物 理 手 柄 ， 就 能 够 直 接 通 过 大             

脑操作游戏（https://neuralink.com/blog/pager-plays-

mindpong/）。2023年12月，清华大学团队同宣武医
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院合作进行了无线微创植入式脑机接口临床试验。

通过将微型脑机接口处理器植入患者的颅骨内，成

功地采集到了硬膜外的感觉运动脑区的神经信号，

并借助气动手套帮助病人实现抓握功能 （https://

www.tsinghua.edu.cn/info/1175/109595.htm）。

虽然临床试验的 iBCIs 技术取得了突破性进

展，如何构建长期稳定的神经界面、实现高质量的

信号采集和神经调控仍面临诸多挑战，其中信号的

采集与解码最为关键。一方面，植入式脑机接口主

要依赖电极来记录神经元信号，高质量的信号记录

对于准确评估神经元活动至关重要。然而在电极记

录过程中会由于头部运动［12］和电极机械失配［13］

而对组织造成损伤，导致炎症反应和神经疤痕、电

极周围细胞积聚等，影响信号记录质量。长期稳定

的记录不仅需要电极本身具有良好的生物相容性，

还需满足在液体环境中不会降解、开裂、分

层［14-15］，这对电极的材质、界面修饰和封装技术提

出了极高的要求。针对以上问题，一些研究者致力

于开发新型材料如结构材料［16-18］、导电聚合

物［19-21］等复合材料，并设计更为精细的电极，以

提高设备的生物相容性、机械柔顺性和电化学稳定

性。另一方面，由于神经信号的变异性［21］与复杂

性［22］等固有特质，使得构建鲁棒的解码器成为一

项极具挑战性的任务。其中变异性是指，即使是重

复相同的动作也难以采集到模式完全相同的信号，

且这一变异程度随时间的推进而增加［23］，研究中

发现 1 d 内所记录的神经信号也表现出显著的差

异［24］。复杂性体现在庞大的神经元数量、高维的

网络连接和多脑区协同［25］。一个功能的实现通常

涉及多个脑区和大量神经元的协同，神经元间数以

亿计的突触连接［26］，包括局部的神经回路和长距

离的神经纤维，这种高维的连接使得神经信号可以

在脑区内和脑区间进行传递和整合［27］。此外，由

于电极记录位点的局限性，同一时间往往只能收集

到部分信息，且神经元的连接和活动模式会随着学

习、记忆和经验的积累而变化［28］，这种变异性和

信息的局限性进一步增加了神经信号处理的难度。

为了给相关人员提供较为全面的认识和相对深

入的思考，本文对 iBCIs系统从系统实现、临床进

展和关键技术挑战三个方面分别展开综述。为避

免 歧义，我们在此澄清，本文将围绕电极置于脑

内并采集神经电生理信号的 iBCIs系统，而非多数

文章中广义描述下的脑机接口，如从大脑获取信息

的功能磁共振成像 （functional magnetic resonance 

imaging，fMRI） /磁共振成像（magnetic resonance 

imaging，MRI）［29］、功能性近红外脑成像系统

（functional near-infrared spectroscopy， fNIRs）［30］、

脑磁图 （magnetoencephalography，MEG）［31］和钙

成像［32］ 等技术，以及深部脑刺激 （deep brain 

stimulation，DBS）［33］、光遗传［34-35］等神经调控技

术。后文安排如下：上文简述了脑机接口技术的最

新发展与政策、介绍 iBCIs系统的部分关键历史节

点和该技术目前面临的主要挑战并阐明本文写作所

围绕的中心点。第一部分根据功能实现详细说明

iBCIs系统各部分常用技术和近期发展；第二部分

从功能康复和功能替代的角度对目前学术与产业界

的最新临床进展作讨论分析；第三部分提出了在实

现过程中 iBCIs 系统的关键技术与所面临的挑战，

为相关工作者提供参考；最后，对文章内容作了简

要总结并对 iBCIs系统规模化发展所需解决的问题

进行展望。

1　系统实现

iBCIs系统的整体实现涉及到多学科交叉，根

据功能的不同总体可以分为三个部分（图 1）：前

端信号采集与传输模块（后文简称前端模块）、信

号处理与解码模块，以及效应器与神经反馈。本节

针对上述三个部分分别介绍现有且常用的技术实现

手段。

1.1　前端模块

iBCIs的前端模块作为系统中与用户直接交互

的组成部分，承担着记录大脑活动产生的电信号并

将其转换为上位机能够识别的数字信号的重要任

务。它的结构主要包含采集脑内信号的电极与信号

传输电路。信号传输电路负责将大脑产生的神经信

号转换并传输至外部设备，信号的采集则主要通过

电极完成。根据电极植入或放置在颅内的位置，

iBCIs电极可以分为刺入式和贴附式。

1.1.1　刺入式电极

刺入式电极通常需要具有一定刚度以便能够植

入大脑的特定部位以在空间上更加接近神经元，从

而获得更高质量的信号。最早出现的微线电极［36］，

其核心是一根导电金属线，外层包裹着能够抵御电

解质溶液的绝缘材料如聚合物、陶瓷或玻璃，仅在

尖端露出微小的金属部分作为电极触点，因而只有

尖端部分具有采集信号的功能（图2a）［37］。基于微

线电极的神经信号记录技术对神经科学领域的研究

做出了重大贡献，利用这种电极，科学家们首次成
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功记录了接近放电神经元胞体的细胞外神经活动信

号。根据目前的技术发展水平，电极的类型可以根

据其触点分布的规模和信号采集的覆盖范围，划分

为一维 （1D）、二维 （2D） 和三维 （3D） 三种。

1D电极提供了线性的信号采集，适用于对特定神

经路径的监测；2D电极则扩展了信号采集的范围，

对神经元活动进行更大范围的监测；而 3D电极则

进一步增大了空间分辨率，能够在立体空间中捕捉

神经元的活动。这三种电极类型各有其独特的应用

场景和优势，为神经科学研究和 iBCIs系统的发展

提供了多样化的工具和方法。

a. 1D电极：1D电极通常指的是沿着一个方向

排列的电极。1970年，第一个应用精密半导体制

造工艺的多电极阵列被制造出来，称为密歇根型电

极阵列（Michigan electrodes）［38］，单根的密歇根电

极阵列为扁平的杆状结构（图2b）［39］，可以对不同

深度的脑区信号进行采集，沿着杆的宽面排布着多

个记录位点，每个位点都可以独立地记录或刺激脑

内的电活动，且位点的数量和间距可以根据研究或

应用的需要进行定制。早期的 1D电极为神经科学

提供了重要的研究工具，然而电极尺寸、时空分辨

率等方面无法满足包括脑机接口在内多个领域的应

用需求，因此科研人员开始研发尺寸更小和更高密

度的电极。

b. 2D电极阵列：随着半导体技术的发展，人

们可以对材料进行微米甚至纳米级的形貌控制，将

1D的微丝电极阵列进行横向或纵向的排列，便形

成了2D电极阵列。1997年，一种硅基多电极阵列

问世，称为犹他电极阵列［40］。这类电极通过微电

子 机 械 系 统 （micro-electro-mechanical systems，

MEMS）技术，结合化学微加工、金属层沉积以及

聚合物封装工艺而制成。犹他电极阵列（图2c）［41］

是商业化的植入式电极，由近100根硅质电极针组

成，每根针的间距为 400 μm，而导电尖端的暴露

直径则在10~30 μm之间。

近些年微型、高通量、高生物相容性的神经界

面研发得到科研机构与产业界越来越多的关注。高

通量的神经记录可以包含更多的独立神经元活动从

而利于整体解码体内神经元网络的功能产生机制，

为解析大脑神经环路机制、行为映射提供了有力的

研究工具［42-43］。更为重要的是，大量的神经元活

动同时也可以为 iBCIs系统的解码工作提供数据支

撑。为了在尽可能小的神经界面上集成更多的触

点，在传统的基于微纳刻蚀技术的密歇根电极方案

基础上，可以通过直接增大电极密度，减小尺寸从

而增加通道数，这类新型电极阵列的代表是

Neuropixels［44］和由比利时鲁汶大学的Bogdan团队

研制的 NeuroSeeker 电极 （图 2d）［45］。Neuropixels
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Fig. 1　Block diagram of the implantable brain-computer interfaces system implementation
图1　植入式脑机接口系统（implantable brain-computer interfaces，iBCIs）实现框图

首先，电极被植入在大脑中以采集神经信号。这些神经信号通过神经信号采集器记录并传输至解码器。解码器将神经信号转换为效应器的

执行指令，以实现大脑意图，如脑控机器臂、脑控光标、语音合成和意念打字等。最后，听觉、视觉或触觉等神经反馈实现脑机系统的闭

环控制。蓝色箭头指示信号或数据流向。
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电极，有 966 个记录通道，每个通道面积大小为

12 μm×12 μm，间距 25 μm，采用 130 nm的CMOS

技术加工，整个电极阵列长10 mm，宽70 μm，这

种电极阵列有384个记录通道，而记录通道与电极

位点的对应关系可以由硬件编程控制（图 2e）［46］。

Neuropixels 电极能够提供高分辨率的大脑活动映

射，并且支持多探针同时使用，但其高密度可能带

来一定的组织损伤风险，特别是材质较脆，容易折

断［47］，且在水平尺度的大范围记录上存在局限性。

Neuroseeker探针使用 130 nm CMOS技术制造，能

够实现1 344个通道的同时记录。NeuroSeeker探针

的多路复用性允许在多个大脑区域同时记录超过  

2 000个神经元，为研究大脑活动模式的潜在机制

提供了新的机会，例如估计神经群体活动的维

度［48］。尽管NeuroSeeker探针在深度维度上拥有大

量的独立记录位点，但基于 Michigan 电极的设计

方案，意味着在探索更大空间尺度的群体神经活动

与认知和行为功能之间的映射存在困难［49］。

c. 3D 电极阵列：与 2D 电极阵列不同，3D 电

极阵列的触点分布在三个空间维度上，形成一个立

体结构。3D 电极阵列提供了更高的空间分辨率，

意味着可以在更精细的尺度上捕捉到更多的神经群

体活动。Neurolink实验中即采用3D电极阵列。3D

硅探针也是一种 3D电极阵列，这种技术能够实现

高密度的电极排列，使得科学家能够在较小的体积

内监测更多的神经元［50］。许多3D电极的制造灵感

和设计思路也来源于2D电极。2016年，Rios等［51］

开发了一种纳米级别的密集 3D神经阵列系统，能

够在0.6 mm3的体积内集成1 024个电极。该系统由

高密度的纳米制造神经探针组成，这些探针是目前

最小植入性的 2D阵列，具有纳米尺度的互连，可

以堆叠成具有精确几何形状的 3D 阵列。2023 年，

美国俄勒冈大学研究员设计了一种集成在柔性薄膜

上的 3D微电极阵列，首次提出了一种产生高深宽

比结构的方法［52］。通过结合传统的硅薄膜处理技

术和双光子光刻技术，实现了微米级分辨率的 3D

结构直接激光写入，并利用该电极成功地从鸟类和

小鼠大脑捕获了电生理信号。

1.1.2　贴附式电极

刺入式电极由于其刚性的特性，容易对脑组织

造成不同程度的损伤，因而许多科研人员着手研究

对脑组织损伤程度更低的柔性电极。与刺入式电极

不同，柔性电极需要将电极贴附在脑组织表面（硬

膜上和硬膜下），采集的信号来自于神经元群活动

反映在大脑皮层的电场波动。这种技术的核心原理

利用了大脑活动产生的电场变化，电极能够灵敏地

捕 捉 这 些 微 小 的 电 场 波 动 ， 即 皮 层 脑 电 图

（electrocorticography，ECoG） 信号。根据触点大

小，这种类型的电极通常又可以被划分为宏电极

（macro-electrodes，也常被直接称为 ECoG 电极）

和微电极（micro-electrodes）或μECoG电极，前者

触点通常在毫米级别［53］，而后者触点直径则在几

微米到几百微米之间［54］。由于此类电极阵列能够

以高密度集成在微小的空间内，同时能够更好地适

应大脑的不规则表面，从而实现更精确的区域定位

和高分辨率信号采集。特别是电极触点直径和厚度

在微米尺度的皮层微电极（μECoG）正逐渐成为神

经科学研究和临床应用的重要发展方向。μECoG 

的高密度微电极阵列能够精确捕捉大脑的精确活

动，其出色的机械柔顺性和电化学稳定性保证了长

期可靠运行，而良好的生物相容性降低了免疫反应

和炎症的风险［19］。μECoG的多用途性使其不仅在

基础科学研究中发挥作用［55］，也在以 iBCIs技术为

代表的临床医疗中展现出巨大潜力［56］。

随着新材料的研发和加工工艺的改进，诸如

Neurogrid、NeuE 和 NeuroWeb 等新型神经界面应

运而生。NeuroGrid 是一种新型的神经界面阵列，

通过使用基于有机材料的超整合、生物相容和可扩

展设计，能够在不穿透大脑表面的情况下记录局部

场电位和浅层皮层神经元的动作电位。这种         

技术利用了聚 （3, 4- 乙二氧噻吩）（poly（3, 4-

ethylenedioxythiophene），PEDOT） 掺杂聚 （苯乙

烯磺酸）（poly（styrenesulfonate），PSS）作为界面

材料，显著降低了电极与脑组织之间的电化学阻抗

不匹配，并通过其薄而超整合的结构，紧密贴合大

脑的复杂曲线表面（图2f）［19］，适合于脑区功能定

位。在实验中，NeuroGrid成功地在大鼠和人类患

者中记录了尖峰活动，并且这些活动在与大脑振荡

保持一致的相位调制方面维持超过一周的稳定［57］。

类神经元器件（neuron-like electronics，NeuE）的

设计灵感来源于大脑神经网络，该网状神经电极模

仿神经元的亚细胞结构特征和机械属性，以减少与

神经元目标之间的结构和机械差异。通过时间依赖

的组织学和电生理学研究发现，NeuE在植入后不

久就显示出结构和功能的稳定性。这种网状神经电

极通过类似密歇根电极的微纳加工方式产生 2D结

构后，可通过注射的方式植入脑中并扩散形成 3D

空间的覆盖，与以往的神经探针相比，NeuE在减
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少免疫反应、实现无缝接口以及提供长期稳定的单

单元记录方面展现出显著优势［58］。NeuroWeb是首

尔国立大学研究团队 2023年开发的神经探针，其

在灵活性、附着力和透明性方面表现出独特的特

点。总厚度为100 nm且开放晶格结构的NeuroWeb

具有高柔韧性和强附着力，使得它能够非常紧密地

贴合在大脑表面（图 2g）［59］。在活体小鼠的实验

中，NeuroWeb成功地记录了来自大脑多个区域的

神经信号，包括单个神经元的活动，并且保持了长

达一周时间的稳定记录［59］。

1.2　信号处理与解码器

在构建 iBCIs系统的过程中，脑电信号和行为

信号的精确采集至关重要，这些信号构成了系统解

码用户意图的基础，且质量和特征直接决定了

iBCIs 能否准确执行用户的指令。因此如何采集、

选择哪些脑区进行信号采集、采集的信号需具备怎

样的特征对于设计整个 iBCIs系统极为重要。针对

以上问题，实验范式决定了前两个问题的答案。只

有确定合适的实验范式，才能收集到用于分析的信

号以及开发合适的解码模型。此外，对数据的处理

和解析直接决定了 iBCIs系统的性能。因此，这一

节将从信号的获取方式即实验范式、信号的基本特

性和处理方式，及常用解码器模型三个方面展开

阐述。

1.2.1　实验范式

iBCIs的最终目标是建立从大脑到外部设备的

直接信息交互通路。首先需要采集非人灵长类动物

在实验范式约束下执行特定动作时所产生的脑信

号，以此作为后期解码器的学习基准，同时，这些

有助于进行临床试验前的解码器有效性评估。并且

Fig. 2　Commonly used electrodes for iBCIs
图2　iBCIs常用电极

（a）微线电极及其可能的几种尖端样本［37］，包括角抛光（左上）、电化学抛光（右上）和平抛光（下）；（b）Neuronexus公司商用密歇根电

极［39］，触点在单根的探针上呈线性排列；（c） BlackRock Neurotech公司商用Utah电极阵列［41］；（d） Neuroseeker探针及其显微结构［45］；

（e） Neuropixels高通量神经信号采集器［46］；（f） 放置在小鼠脑表面的64通道μECoG设备，实验室实拍图［19］；（g） 微创神经探针

NeuroWeb［59］。
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在解码性能达到一定程度时，相似的实验范式才被

允许在患者身上进行临床测试。因此，合适的实验

范式设置是 iBCIs 领域中重要的环节，它与 iBCIs

的各个环节息息相关，如实现怎样的控制、采集哪

些脑区的信号以及如何根据采集到的信号构造合适

的解码器。常用的实验范式可根据任务类型及难度

被归为以下几类：

a. 中心向外（center-out）。中心向外任务要求

受试者移动或控制光标从一个中心位置向外等间距

四方向、八方向到特定位置（图3a）［60］。成功的条

件需满足从中心出发，保持在目标位置一段时间，

随后返回中心，此为一个试次（trial）。光标返回

中心后，根据实验人员设置时间间隔衔接下一个

trial或结束实验。中心向外范式通常用于研究运动

规划和控制。在Georgopoulos等［61］研究猴子运动

皮层神经元的定向调谐特性后，中心向外任务变得

流行起来。可以使用操纵杆［62］、电脑鼠标［63］、手

写笔［64］或食指在触摸屏表面上移动［65］来执行中

心向外移动。Wang等［66］将光标移动的自由度扩展

到 3D。Bundy 等［67］将中心向外任务扩展到 3D 空

间中，受试者进行手臂伸展运动，起始位置位于立

方体的中心，立方体顶点作为目标。

b. 随机目标 （random target）。随机目标要求

参与者需要根据随机出现的提示，将光标或机械臂

移动到屏幕上或空间中的随机目标位置 （图

3b）［68-69］。与中心向外任务不同的是，在一个 trial

结束时，光标并不会返回固定的中心位置。随机目

标任务的成功条件需满足连续两次或多次的触达，

更符合现实运动的情况，整体任务难度大于中心向

外范式，因此对参与者的连续移动控制能力和精确

定位能力提出了更高的要求。利用该实验范式训练

的解码器能够通过解码记录的神经活动来控制效应

器的连续移动。

c. 迷宫任务。相较于前两种任务范式，迷宫任

务是一种更复杂的运动控制任务，要求参与者引导

光标通过一个虚拟的迷宫（图3c）［70］。这种任务需

要参与者规划路径，避开障碍，实现在复杂环境中

的运动控制及避障规划。猴子需要在有指导延迟的

情况下，通过视觉呈现的目标和障碍物进行导航，

在虚拟迷宫中进行避障操作以到达特定的目标

Fig. 3　Common experimental paradigms for iBCIs
图3　iBCIs 常见实验范式

（a）中心向外任务，如图所示，猴子可移动或控制光标从一个中心位置向外等间距四方向、八方向到特定位置［60］，右图为本实验室实验

照片；（b）随机目标任务，要求受试根据随机出现的提示，将光标或机械臂移动到屏幕上或空间中的随机目标位置［69］；（c）迷宫任务，

要求受试引导光标通过一个虚拟的迷宫［70］；（d）触达任务及外控机械臂，要求参与者移动手或机械臂去触碰或抓取目标物体［71-72］，右下

为本实验室实验照片；（e）手写任务，要求参与者在没有实际手部动作的情况下，通过意念模拟写字的动作使屏幕上显示出文字［73］。
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位置［70］。

d. 触达任务（reach and grasp）。触达任务通常

要求参与者移动手或机械臂去触碰或抓取目标物体

（图 3d）［71-72］。这涉及到在 3D 空间中的精确移动，

相较于中心向外和随机目标等范式，触达任务往往

需要采集手臂 3D 运动的行为轨迹作为信号来源，

因此对于受试的 3D感知及空间位置把控能力要求

更高。外控机械臂可看做触达任务的一个重要应用

领域，受试者使用 iBCIs直接控制一个外部机械臂

来执行任务，如抓取物体、移动到特定位置等（图

3d右下）。这种任务展示了脑机接口技术在辅助残

疾人士或在复杂操作中的应用潜力。

e. 手写字任务。手写字任务是一种独特的实验

范式，它要求参与者在没有实际手部动作的情况

下，仅仅通过意念模拟写字的动作，便可在屏幕上

显示出文字，以实现交流的目的（图3e）［73］。相较

于通过想象移动光标来从屏幕上的虚拟键盘选取字

母，组成单词的脑控打字范式，这种范式巧妙地利

用了大脑在进行想象动作时所产生的神经信号，训

练过程更符合传统的书写习惯，用户不需要学习新

的输入方式。该范式通常应用于探索大脑在运动想

象期间的活动模式，并验证脑机接口技术是否能够

准确地解码这些想象中的动作。此外，不同语言背

景下的想象手写任务，如中文与英文，其解码难度

也存在差异。这种差异性可能受到语言结构、书写

习惯等多种因素的影响。这一点将在临床进展部分

进行更深入的讨论，并探讨这些差异对植入式脑机

接口技术发展的意义。通过这些研究，不仅能够更

好地理解大脑如何控制运动，还能够推动脑机接口

技术在跨文化背景下的应用和发展。

1.2.2　信号处理

由 1.1介绍可知，因植入位置的不同，两种类

型电极采集到的信号通常区分为ECoG信号和皮层

内（intracortical）电信号。皮层内记录到的电信号

包括低频的局部场电位（local field potential，LFP）

和含有动作电位（action potential，AP）的高频信

号。表 1总结了各种信号的特征与常见时频特点。

针对ECoG和皮层内电信号各自的信号特点，现已

发展出了不同的预处理方法。

a. ECoG。由于 ECoG 信号不受头骨影响，因

此比常见的头皮脑电图 （electroencephalography，

EEG）具有更高的信噪比。ECoG信号通常被分为

多个频带，用于不同的神经科学研究和临床应用。

尽管这些频带的划分并没有达成很好的共识，但可

以大致分类如下［74-75］：0.1~4 Hz，通常归类为δ波，

可能与深度睡眠或某些病理状态有关；4~8 Hz，通

常归类为 θ波，与放松、冥想或某些认知过程有

关；8~13 Hz，通常归类为 α波，与闭眼放松状态

相关；13~25 Hz，通常归类为β波，与觉醒、注意

力集中或某些运动活动有关；25~80 Hz，通常归类

为 γ波，这个频带可能包含多种不同的神经活动模

式，与认知过程有关；80~200 Hz，通常归类为高

γ（high γ）波，可能与精细的运动控制或感觉处理

有关。每个频段的脑电信号都承载着特定的功能信

息，这为解码器提供了捕捉行为任务多维度特征的

能力，如识别对特定刺激的响应，分析肢体运动的

动力学特性［76］。在 ECoG 频谱的较低端已被证明

具有运动方向调谐特性［66，77-79］。Schalk 等［80］ 将

ECoG 频谱较低端命名为局部运动电位 （local 

motion potential，LMP），并指出LMP可能与低频

运动方向有调制关系。Pistohl 等［81］受到 Mehring

等［77］和 Rickert 等［78］启发，提出低频分量（low-

frequency component，LFC）概念，并在解码工作

中发现 LFC 对于运动方向的解码贡献要显著低于

高频成分。此外，Bleichnert等［82］基于ECoG信号

的手势分类实验中发现LMP信号并不能提高解码

性能。然而，更多的实验研究［82-87］表明，γ带（包

括 high γ）的ECoG信号携带了更多关于运动规划

和运动执行的信息，对于运动解码起到了重要的作

用，甚至对于语音的高性能解码也有着重要的

作用［88］。

b. 皮层内信号。对皮层内电信号进行低通滤波

（可设置截止频率为 300 Hz）可以得到LFP，而带

通滤波（可以设置为300~7 000 Hz）则会保留包含

AP的高频信号。LFP反映了多个神经元同步活动

的总和，提供了神经元群体活动水平上的整合信

息。在信号特点方面，LFP的频谱范围和ECoG信

号类似，往往可以从频带分解的角度理解不同频率

成分的神经调制作用从而提高解码的准确性［89-92］。

而 AP 通常表现为尖峰（spike）。高密度电极阵列

可以同时采集到能够准确地反应认知、行为功能的

大量单个神经元的 spike发放，故而在 iBCIs的研究

中，研究人员总是希望能从这些 spike的发放序列

中解析出与行为或认知有关的标志物［93-98］。因此，

spike检测是得到高频信号后的首要处理步骤，目

前主要采用阈值法检测。随后，对检测到的 spike

序列做分箱和平滑处理，从而得到连续的 spike的

发放率。多数情况下，spike的发放率可以直接作
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为解码器的输入。然而，为了减轻解码器在特征提

取过程中的压力或加快解码模型提取特征的速度，

实验人员有时会对发放率做进一步作特征提取或降

维处理。这些方法包括传统的主成分分析和典型相

关分析法，也包括近些年流行深度学习网络如自编

码器、循环神经网络等方法。总而言之，信号及其

处理后的质量对于后续解码器的诸多性能有至关重

要的影响。

1.2.3　解码器

解码器是 iBCIs系统中的重要组成部分，它负

责将经过预处理的神经活动转换成可以控制外部设

备的的命令，实现由大脑到外部设备的直接控制。

近些年来，人工智能算法吸取了大脑智能的许多工

作机制如分层计算及注意力机制从而使其有了突飞

猛进的发展，这又反过来促进了脑科学及 iBCIs技

术的发展。一些经典的神经网络模型及其变体已被

应用在了 iBCIs解码器的构建工作中，如自编码器

（autoencoder， AE）［99-102］ ， 卷 积 神 经 网 络

（convolutional neural network，CNN）［103-104］，循环

神经网络 （recurrent neural network， RNN）［105］，

及生成式对抗神经网络 （generative adversarial 

network，GAN）［106-107］等。尽管这些网络在各自被

提出的领域表现出了卓越的性能，然而在解码器的

构建过程中，这些网络模型通常是作为更为强大的

特征提取器或域自适应器被使用，从而可以为维纳

滤波器［101］或卡尔曼滤波器［108］提供更为稳定的神

经表示。由于电极在大脑中的位移、失能等现象和

大脑活动的自身复杂性，神经活动产生的复杂时变

特性对解码工作提出了巨大的挑战。科研人员提出

流形学习［109-111］对采集到的高维神经活动进行分析

处理，以期揭示有助于提高解码性能的数据内在稳

定结构和活动模式；并提出领域自适应尝试将采集

到且发生累积时变的神经活动与最初相对稳定的神

经活动在特征空间中进行对齐［106，112-113］，以期维持

解码器的鲁棒性。随着人工智能通用大模型的快速

迭代，其为 iBCIs领域的解码工作提供了一种新的

选择。此外，受大脑神经元活动机制启发的类脑智

能 算 法 脉 冲 神 经 网 络 （spike neural network，

SNN）［114］ 成为领域研究的热点，相较于传统的

CNN和RNN等网络，该网络中的神经元通常以稀

疏的方式激活，这为其在硬件上部署提供了高效低

耗的计算竞争力。同时其具有丰富的动态行为，包

括频率编码、时滞编码、相位编码和排序编码等在

内的多种方式对信息进行编码［115］，体现出了特有

的高生物可信度的类脑智能。SNN 的这些特点使

其在生物可信度和计算效率方面保持独特的优势，

然而，SNN 的研究和应用仍面临一些挑战，特别

是平衡性能与效率和能耗三者关系的学习算法的开

发、网络结构的优化和仿真工具的改进等［116-117］。

目前SNN技术已经在计算机视觉、自然语言处理

和推理决策等任务上表现出了强大的应用潜

力［115］，随着研究的深入，SNN 将有望在 iBCIs解

码领域发挥巨大作用。

1.3　效应器与神经反馈

效应器是 iBCIs系统交互效果的具象表现，根

据实验范式的难易和应用场景的不同呈现出由简单

到复杂的模式。同时，效应器的行为表现影响神经

反馈的模式，其中神经反馈包括视觉、听觉或触觉

信号，用以提示用户他们的意图是否成功转化为了

控制命令。因此，效应器需要同时满足通用和可程

Table 1　Neuroelectrophysiological signals and characteristics
表1　几种植入式脑机接口领域常见的神经电生理信号及其特征

波形 信号源

皮层微电图（μECoG）

局部场电位（LFP）

动作电位（AP）

探测范围 信号振幅

1~500 μV

<1 mV

达500 μV

信号频带

<200 Hz

<300 Hz

300~7 000 Hz

这些信号反映了大脑在不同状态下的电活动。皮层微电图（μECoG）和局部场电位（LFP）通常用于监测大脑的慢

波活动，而动作电位（AP）则与单个神经元的快速放电活动有关。这些信号的测量对于理解大脑功能和开发脑机

接口技术至关重要。
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控的特性，从而能够以最小代价最大程度地实现大

脑意图。这一部分主要介绍 iBCIs系统中常用的效

应器，包括光标和机械臂。

1.3.1　光标

在 iBCIs系统的实际应用中，用户可借助电脑

本身的强大功能完成许多任务，包括搜索网页、写

邮件、玩游戏等，该过程的一个重要媒介便是光

标。作为常用的效应器之一，用户并非通过物理移

动鼠标来控制光标，而是通过思考特定的任务或想

象特定的动作来实现对光标的控制。光标控制是交

互的基础，其运动通常涉及水平和垂直方向的移

动，允许用户导航到屏幕上的任意位置，其 2D运

动反映了用户意图，常见的实验范式如中心向外和

随机目标均是以光标作为效应器。此类效应器还可

以具备选择功能包括单击和双击，用户可以通过特

定的想象动作来激活这些操作，进一步扩展了用户

与计算机界面的交互方式。尽管光标的运动可能相

对简单，但它提供了一种有效的交互方式，允许用

户在 iBCIs系统中实现基本的计算机操作。

1.3.2　机械臂

机械臂是该领域的另一个常用效应器，是一种

可以将大脑信号转换为物理动作的设备，可以为失

去运动能力的人提供辅助或替代功能。2006年首

次展示了人类通过脑皮层内信号控制机械臂［118］。

随后多项研究［96，119-121］表明，瘫痪患者能够使用脑

机接口控制计算机光标和更灵巧的机械臂，包括能

够支持自我进食的假肢和机械臂系统。

与控制光标的 2D运动不同，机械臂的设计通

常具有多个自由度，以模拟人类手臂的复杂性，包

括肩部、肘部、手腕和手指的移动。每个自由度都

允许机械臂在特定方向上移动，增加了其灵活性和

执行复杂任务的能力，其复杂性要求精确的同步和

协调，以实现流畅和自然的运动。近年来，由脑机

接口系统控制的上肢机器人设备已用于中风患者的

康复［122-128］。在此过程中，患者学会调节他们的神

经活动，以控制机器人系统引导瘫痪的手臂进行所

需的运动，改善神经可塑性和促进肢体自然运动的

康复。

2　临床进展

近年来，iBCIs取得了更为广泛的基础和临床

进展，研究方向逐步由单一的肢体运动控制扩展到

更为广阔的功能康复、功能替代等前沿应用领域，

如帮助患者恢复上肢抓握功能及使用意念打字。本

节将从功能康复和功能替代两个角度对最新临床进

展进行介绍。

2.1　功能康复

功能康复的核心在于通过直接读取大脑信号，

并将其转换为控制外部设备或刺激身体的指令，从

而帮助运动失能患者进行神经功能修复，以减少对

外部设备的依赖，最终达到完全恢复的目的。

2016 年，瑞士洛桑联邦理工学院 Grégoire 

Courtine团队通过使用 iBCI技术与脊髓内皮层电刺

激相结合的闭环神经调控系统，成功地使两只因脊

髓损伤而失去行走能力的猴子恢复了自主行走的能

力［129］。在这项研究中，猴子的大脑被植入了电

极，用以记录和解码其下肢运动意图的信号，经过

精确控制的脊髓电刺激，原本下肢瘫痪的猴子能够

逐步恢复行走能力。他们将这项技术进一步应用于

三名感觉运动完全瘫痪的患者，通过精确分析行走

过程中脊髓的激活情况，针对性地施加电刺激。此

外，研究还发现，这种精确的电刺激能够加强大脑

与脊髓神经元之间的连接，患者在经过五个月的训

练后，即使没有施加电刺激，也能在一定程度上恢

复对瘫痪肌肉的控制（图4a）。

功能康复的应用并不局限于行走能力的恢复。

2019年 10月，法国格勒诺布尔大学的研究团队在

《柳叶刀》（Lancet） 杂志上发表了他们的研究成

果。该团队利用植入在瘫痪志愿者大脑硬膜上的

ECoG电极和无线神经信号采集器，结合全身外骨

骼系统，使志愿者能够利用运动感觉皮层的电位信

号，在外骨骼的辅助下的模拟行走，以及完成八自

由度的上肢伸抓任务和手腕转动［130］。2020年5月，

美国巴特尔纪念研究所和俄亥俄州立大学的研究团

队在《细胞》（Cell）杂志上发表了他们的研究成

果。该团队利用 iBCIs技术与上肢皮肤表面的多通

道阵列电刺激技术，同时实现了对运动意念的解码

和对瘫痪上肢抓握动作的控制（图4b）［131］。

2.2　功能替代

在医学和康复领域，有些功能损伤由于其复杂

性或损伤的严重程度，难以通过传统治疗和康复训

练完全恢复，包括运动能力、感觉知觉、认知功能

等。面对这些挑战，iBCIs可提供创新的解决方案。

通过直接解读大脑的神经信号，开辟了一种绕过传

统生理途径的交流方式，如语音解码和意念打字，

可通过捕捉语言皮层的脑电信号，将其转化为语音
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或文字输出，为失去语言能力的个体提供了一种替

代的沟通手段。

加州大学旧金山分校的 Edward Chang 团队于

2019年4月实现了基于高密度ECoG采集得到的神

经电活动进行的语音合成，利用颅内脑电活动翻译

生成语音，合成后的语音达到了普通听众能够有效

识别的水平（图 5a，b）［132］。2019年 7月，Edward 

Chang团队再次展示了使用高密度的ECoG阵列电

极获取的脑皮层神经信号在语言解码方面的潜力。

研究小组通过分析志愿者在对话过程中的神经信

号，能够准确地判断志愿者是在听还是说，并预测

他们听到或说出的内容［133］。这一成果表明，iBCI

技术可以应用于交互式对话环境中的语音内容解

码。2022 年，该团队继续开发了一种可进行泛化

拼写的语音神经假体［134］，为因中风或肌萎缩侧索

硬化症等神经疾病导致失语症的患者提供了一种可

能的交流恢复手段。

意念打字技术，则允许用户通过想象手部动作

来控制屏幕上的光标或虚拟键盘，实现文字的输

入。斯坦福大学的Shenoy团队［73］开发了一种意念

写字脑机接口技术，使一位瘫痪患者达到90字符/min

的文字输出速度。这项研究采用的是皮层内信号，

即采用Utah电极阵列从大脑运动皮层获取神经信

号并解码出患者的“写字意图-手写动作”。该方法

利用循环神经网络进行实时解码，将患者的意图转

换为电脑屏幕上的文字。据新闻报道，浙江大学团

队利用类似的方法开发出了实现汉字书写的脑机接

Fig. 4　Clinical progress in functional rehabilitation
图4　功能康复临床进展

（a）脊髓内皮层电刺激相结合的闭环神经调控系统，可通过精确

分析行走过程中脊髓的激活情况，针对性地施加电刺激［129］；（b）

多通道阵列闭环电刺激系统，同时实现了对运动意念的解码和对

瘫痪上肢抓握动作的控制［131］。

Fig. 5　Clinical progress in functional substitution
图5　功能替代临床进展

（a）ECoG放置位点及解码流程。首先从预处理后的信号中提取与语音产生相关的特征，如神经活动模式。随后利用机器学习算法对神经活

动特征进行运动学信息和声学信息的提取，将以上信息合成语音解码波形，尝试重建说话者的语音意图。最后将解码得到的语音意图与声

学模型相结合生成语音信号［132-133］。（b）语音解码效果示例图，该技术可以应用于交互式对话环境中的语音内容解码［132］。
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口技术。

功能康复和功能替代之间的界限并不绝对，因

个体差异、损伤类型和程度，以及治疗目标的不同

而变得模糊，它们在实践中往往可以相互交织和转

化。功能康复利用 iBCIs技术促进受损神经功能的

恢复。通常涉及到训练大脑重新组织其神经网络，

以绕过损伤区域并恢复或增强某些功能。例如，在

中风或脊髓损伤后，iBCI 可以辅助患者通过重复

的神经反馈训练，刺激脑神经的塑性生长，逐步恢

复运动或感觉能力。功能替代则是为那些无法通过

康复恢复的功能提供替代方案，包括使用外部设备

补偿失去的能力。在某些情况下，iBCI 的应用可

能同时具有康复和替代的特征。在治疗初期，iBCI

可能主要用于功能替代，以迅速补偿患者的功能损

失，提高其日常生活质量。随着治疗的进行，iBCI

可以逐渐转向促进功能康复，通过适当的刺激和训

练大脑神经可塑性来恢复部分失去的能力。随着技

术的进步，一些原本只能作为功能替代的技术可能

会发展为具有康复潜力的方法。例如，通过更精确

的神经信号解码和反馈机制，iBCIs系统可能能够

更有效地促进受损神经通路的重建和功能恢复。虽

然功能替代可以立即改善患者的生活质量，但长期

治疗目标可能更侧重于功能康复，以减少对技术的

依赖并提高患者的自主性。

3　关键技术与挑战

尽管 iBCIs 的发展在许多方面取得了快速进

展，仍然有许多关键挑战制约其规模化应用。首

先，iBCIs植入体需要满足在体内工作数年的寿命

要求，因此其在电气性能、生物相容性和生物活性

等方面均需要达到更好的性能。其次，大脑活动受

到多种因素如情绪、疲劳、注意力等影响导致信号

的变异，使得稳定解码解码器的实现更为困难。再

次，iBCIs系统需要实现信息的闭环交互，即大脑

信号能够实时准确地被读取并转换为相应指令的同

时系统也能向大脑提供反馈，这进一步提高了

iBCIs 的挑战难度。最后，规模化应用需要 iBCIs

系统符合在用户使用过程中更为便捷舒适。本节基

于上述问题主要围绕神经电极设计、解码算法和通

信方式深入介绍制约 iBCIs发展的关键因素及其可

能解决方案。

3.1　神经电极设计

在 iBCIs系统中，神经电极作为脑植入物用于

提供稳定的神经信号。然而，长期植入体内的设备

会面临生物相容性挑战，导致免疫排斥反应和星形

胶质细胞聚积形成神经瘢痕，这些情况对信号的稳

定性会产生不利影响。为了获得高信噪比且长期稳

定的神经信号，可以从神经电极的电学特性、生物

相容性和生物活性三个方面同时考虑优化方案。据

此，本节将从以下两个方面展开介绍：一是选择合

适的电极材料，在减少与脑组织间机械失配的同时

保持良好的电学性能；二是通过涂层技术修饰电极

表面，降低免疫排斥和炎症反应并改善电极周围的

微环境，以维持电极的长期记录能力。

3.1.1　电极材料选择

传统的神经电极材料如金属和无机半导体，具

有良好的化学惰性和电学性能，但金属和半导体材

料往往难以适应脑组织对弹性模量和生物相容性的

需求。金属电极通常使用贵金属，如金（Au）、铂

（Pt）、铱（Ir）等，半导体电极则通常由硅等无机

材料制成。这些材料来源广泛，易于加工，因此制

造工艺相对简单且便于植入。虽然由这些材料制成

的神经电极往往具有良好的导电性和化学稳定性，

但过高的弹性模量使其与生物组织的亲和力差。尤

其是刚性探针和神经组织之间的机械失配易导致其

在脑脉动和身体运动期间产生相对位移（即电极组

织微运动），不可避免地带来机械损伤并诱发慢性

炎症。解决该问题的一个思路是通过减小电极尺寸

来提高与组织间的生物相容性，如Argo系统中的

微线电极阵列［135］，然而这种尺寸减小的方法会受

到电子平均自由程的限制，导致电极阻抗增加。此

外，降低金属电极的弹性模量的一种方法是使金属

部分变薄［136］。

近年来，研究人员通过设计金属和半导体神经

电极的组成和结构，尝试改善由这些无机材料制成

的神经电极的性能，如基于纳米技术且具有 Pt-

nanograss结构的柔性微电极阵列［137］，可以提高电

极有效表面积并改善其电化学性能，碳纳米材料如

碳纳米管和碳纤维具有良好的柔性和机械强度，常

常被选作柔性微电极阵列的改性材料［138］。然而，

基于纳米技术的金属微电极在电化学沉积过程中产

生的分层是一种不安全因素，且此类电极在机械附

着力和电化学稳定性方面仍然需要改进，以减少对

神经细胞的损伤和提高其长期稳定性［139］。现有的

解决方案包括利用不同金属材料的优势构造复合材

料作为涂层以克服上述问题［140-142］；而碳纳米管则

存在一定程度的生物毒性使其生物相容性受到挑

战，可以通过电化学修饰缓解这一问题［143］。
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此外，导电聚合物（conducting polymers）［144］、

水凝胶［145］等柔性有机材料提供了更柔软的界面和

优异的生物相容性，减少了植入后引发免疫反应的

风险，同时能够保证神经电极所需的电学性能。导

电聚合物旨在通过增大表面积以附着更多的导电材

料来提高皮质内微电极记录的长期性能［146］。水凝

胶富含水且弹性模量低，可以模拟神经组织的化

学-机械性质，因此被广泛用作神经电极材料，但

其固有的导电性通常较差，需要其他方法来增强其

电学性能，如掺杂纳米金属材料（纳米线、纳米片

或纳米颗粒）和无机碳材料（纳米管或石墨烯），

同时这种黏弹性材料在水合状态下会膨胀，使电极

与组织之间产生空隙从而失效。解决该问题的一种

思路是使用化学或物理方法增加材料的交联

度［147］，提高其机械稳定性，减少膨胀。另一思路

是采用合适的聚合物封装，例如通过化学气相沉积

的方式将二氯对二甲苯二聚体（parylene C）均匀

覆盖在电极表面［148-149］，以防止水分子和生物分子

的渗透，但是这种封装方式决定了其防水能力有

限。具有良好热稳定性和电绝缘性的聚酰亚胺

（polyimide，PI）［150］成为该领域应用较早且广泛的

一种高性能聚合物，通过将液相的 PI旋涂于电极

表面，可实现更强的疏水性。

3.1.2　修饰电极体表面

通过涂层修饰可以缓解因电极对大脑损伤导致

蛋白质泄露而引起的炎症反应［151］。常用的修饰涂

层多使用聚乙二醇和聚乙二醇聚合物，但缓解效果

有限。使用双性离子聚合物修饰电极表面，会形成

水合层来抵抗蛋白质的吸附，这种修饰后的电极在

实验中大大减少了小鼠的神经元死亡［152］。有趣的

是，受猪笼草的启发，通过创建光滑的多孔表面可

实现超疏水性，也有效减少了植入损伤［153］。研究

表明，将抗炎药物和神经生长因子储存在涂层中可

以有效提高电极的生物活性，在植入时缓慢释放，

能在抑制炎症反应的同时促进神经组织的内生

长［153-154］，是延长电极记录寿命和稳定性的一个潜

在方向。

3.2　解码算法

尽管目前普遍采用的机器学习与深度学习技术

已经在解码方面取得了巨大的进展，仍然存在一些

需要持续克服的挑战。这些挑战主要来源于两个方

面，分别是神经电生理信号的时变特性和解码器自

身的自适应能力。

神经电生理信号的时变特性部分原因来源于电

极界面的不稳定性，由于电极的微运动引起的特征

空间的变化，这种移位可能会导致解码性能的下

降。另一个原因与大脑活动本身的复杂特性有关，

受外界环境、个体状态等因素影响而使得神经界面

采集到的信号难以提取到稳定的神经表征。无论植

入的硬件条件如何，神经数据层面总会存在不稳定

的情况，导致解码器需要频繁再训练而产生模型泛

化性降低等问题。因此，在构建模型的过程中，应

选用更稳定的特征进行训练，并在日常环境中进行

测试。此外，开环训练和闭环控制过程中特征的差

异对解码器的自适应能力同样提出了挑战。训练数

据集通常以开环方式获得，然而在实际使用中，系

统将根据解码器输出向受试者提供反馈。当解码器

输出错误时，受试者可能会故意试图纠正，这可能

导致离线和在线性能的差异。应对该问题的一种解

决方案是在测试开始时引入一个带有反馈的校准过

程。带有反馈的在线校准可以对解码器在实际生活

中的表现有所帮助。如首先用开环范式对原始模型

进行训练，然后在标定过程中利用反馈对模型进行

微调，这可以让解码器快速适应特征空间的

变化［98］。

3.3　通信方式

目前的信号通信传输方式主要分为有线和无线

两种类型，各有其优势和应用场景。常见的有线植

入式系统，只有携带记录或刺激部位的电极末端被

植入大脑，电子设备（如放大器和滤波器）和电缆

都在体外，这种方式通常能够提供更稳定的信号传

输和更高的数据传输速率。然而，这种通信方式的

缺点在于电缆可能限制用户的活动范围，同时设备

的便携性和用户舒适度较低，并且由于电极与导线

需要经皮连接，会不可避免地增加感染风险，进而

造成系统性能下降。因此，无线的通信系统更符合

理想状态下 iBCIs系统的临床转化。与有线系统相

比，使用无线通信技术传输大脑信号，提供了更大

的灵活性和用户自由度，并且在临床应用和家用场

景中具有很大的潜力。近年来，这种方案已经在临

床试验中得到了验证，如 2021年BrainGate团队实

现了带有外部无线发射器的皮层内信号的无线

iBCI系统的临床实验［155］，以及2024年清华大学团

队 研 发 的 无 线 微 创 皮 层 外 信 号 脑 机 接 口            

NEO（https://www.tsinghua.edu.cn/info/1175/109595.

htm）。尽管无线通信在临床应用上已经取得了部分

突破，仍需关注高通量信号采集与传输稳定性、设

备尺寸、寿命及植入风险问题。
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3.4　伦理与隐私安全问题

iBCIs技术为医疗康复、认知能力提升以及人

机交互开辟了前所未有的可能性。然而，这项前沿

技术同样不可避免地触发了一系列关于伦理隐私和

数据安全的深刻思考。首先，该技术具备深入解码

大脑信号的能力，进而触及到个人思维的隐私权及

数据保护的核心议题。因此研究者与相关企业有责

任采取严密措施，确保这些敏感数据的安全性，防

止任何未经授权的访问和不当利用。此外，这项技

术在医疗应用与人类能力增强之间的边界引发了伦

理层面的探讨。它不仅有望恢复脑损伤患者的正常

功能，更有可能增强健康人的认知水平，这可能会

进一步激发了关于人类自然能力与技术干预平衡之

间的伦理探讨，以及其对社会公平性可能产生的深

远影响。

随着该技术的迅猛进展，现有的监管和法律框

架亟需更新，以适应由新兴技术带来的新挑战。这

不仅需要政策制定者、技术开发者、伦理学家以及

公众的广泛参与，更需要共同制定出既合理又具有

前瞻性的指导原则和法规。此外，该技术的全球性

应用必须考虑到不同文化背景下的伦理观念和价值

取向，以保障技术的发展不会与特定文化群体的伦

理标准发生冲突。综上所述，虽然这项技术带来了

巨大的潜力和希望，但也必须在伦理和隐私保护方

面进行深思熟虑和审慎行事，以保障技术的发展能

够惠及全人类，而不是成为新的挑战和威胁。

4　总结与展望

本文从 iBCIs系统实现角度探讨了制约该技术

规模化发展的关键挑战，并深入讨论了最新的临床

应用进展。根据从大脑中获取到的信号分辨率的区

别，我们将前端信号采集器分为刺入式和贴附式两

种类型，前者用于提取分辨率较高的动作电位信

号，后者则无法或很难提取到动作电位，通常为信

噪比较高的皮层脑电图信号。随着MEMS技术和

CMOS工艺的发展以及新材料的发明，上述两种类

型的电极在生物相容性、机械柔顺性、电化学稳定

性和分辨率等方面有了极大的提升，如具有 2D结

构的Neuropixel高通量阵列和具有纳米尺度的贴附

式柔性电极Neuroweb。信号采集技术的改进，只

是 iBCIs系统实现过程中的首要环节，仍然需要设

计合适的实验范式和解码模型以满足临床所需的性

能要求。本文对现有常用的实验范式进行归类总结

并将其认定为解码器学习受试者行为的基准，通过

该基准训练初始解码器从而为在线解码过程中快速

适应大脑新的变化而准备。值得注意的是，解码过

程中虽然刺入式电极所采集到的包含动作电位的信

号是分辨率更高的神经活动，但由于其对细胞的损

伤大于贴附式电极，越来越多的研究倾向于使用

ECoG （或μECoG）电极。解码模型的使用出现两

种趋势，一种是结合预训练人工智能大模型进行解

码，另一种则通过动力学建模的方式尝试构造生物

可信度更高的模型。无论哪种方式都将有助于速提

升 iBCIs的临床性能。

近年来 iBCIs的临床性能已经取得了巨大的进

步，但与真正的商业应用还有较长距离。阻碍的原

因之一是 iBCIs系统稳定性问题，这主要取决于电

极和解码器两个方面。尽管目前部分电极可以保持

数月的无故障运行，但大多数无法满足长达数年的

稳定记录，这不符合永久植入体的寿命需求。同时

解码模型的性能通常会随时间推移而下降，除了受

到植入式电极的影响外，不稳定因素还来自于多个

方面，包括受试者的学习和认知影响大脑的神经活

动变化，因此需要解码器具备自适应的能力。自动

地进行校准是一种可接受的方案，但必须保证这一

过程是在短时间内完成。更为重要的是，为了满足

商业化和规模化所需的 iBCIs系统有效性、实时性

和便捷性要求，还应考虑到解码模型的部署问题。

通过在边缘侧部署解码模型，可以减少数据传输所

带来的时间延迟和功耗损失，提高信号解码系统的

快速响应能力，这涉及到解码模型部署时的优化策

略，包括剪枝、参数量化、资源分配和并行计算

等。未来，iBCIs的产业化还依赖于更小尺寸的系

统集成和更高效的电源管理。无线通信技术的发展

将减少植入时设备对用户活动的限制，提高使用的

便捷和舒适性，这需要解决数据传输的稳定性和安

全性问题。随着 iBCIs的临床应用范围从运动功能

恢复扩展到感知、认知功能提升，甚至情绪和意识

层面的交互，这也会衍生出一系列伦理问题。因

此，为满足临床各方面性能需求且保护个人隐私和

数据安全，需要跨学科和跨部门的合作才能加快推

进这一技术的应用与发展。

目前，iBCIs 技术正处在一个关键的转型期，

即从实验室内的研发阶段过渡到实验室外的应用实

施阶段。为了有效推进这一进程，必须加强跨学科

的合作，促进不同学科知识的交流和整合。在脑与

神经科学基础研究方面，需要不断深化对大脑认知

功能、神经编码和信息传递机制的理解，为技术革
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新提供持续的推动力；在工程技术开发方面，需要

解决信号处理与传输、信息编码与解码等技术难

题，为此，相关研究机构还应该积极吸收计算机科

学和人工智能领域的最新理论和技术进展，加速该

技术的产业发展步伐；最后政策制定者同样需要研

究该技术产业化可能带来的伦理纠纷问题，以提前

布局助力 iBCIs技术的商业化应用落地。
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Graphical abstract

Abstract　The breakthrough progress of implantable brain-computer interfaces (iBCIs) technology in the field of 

clinical trials has attracted widespread attention from both academia and industry. The development and 

advancement of this technology have provided new solutions for the rehabilitation of patients with movement 

disorders. However, challenges from many aspects make it difficult for iBCIs to further implement and transform 

technologies. This paper illustrates the key challenges restricting the large-scale development of iBCIs from the 

perspective of system implementation, then discusses the latest clinical application progress in depth, aiming to 

provide new ideas for researchers. For the system implementation part, we have elaborated the front-end signal 
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collector, signal processing and decoder, then the effector. The most important part of the front-end module is the 

neural electrode, which can be divided into two types: piercing and attached. These two types of electrodes are 

newly classified and described. In the signal processing and decoder section, we have discussed the experimental 

paradigm together with signal processing and decoder for the first time and believed that the experimental 

paradigm acts as a learning benchmark for decoders that play a pivotal role in iBCIs systems. In addition, the 

characteristics and roles of the effectors commonly used in iBCIs systems, including cursors and robotic arms, are 

analyzed in detail. In the clinical progress section, we have divided the latest clinical progress into two categories: 

functional rehabilitation and functional replacement from the perspective of the application scenarios of iBCIs. 

Functional rehabilitation and functional replacement are two different types of application, though the boundary 

between the two is not absolute. To this end, we have first introduced the corresponding clinical trial progress 

from the three levels: application field, research team, and clinical timeline, and then conducted an in-depth 

discussion and analysis of their functional boundaries, in order to provide guidance for future research. Finally, 

this paper mentions that the key technical challenges in the development of iBCIs technology come from multiple 

aspects. First of all, from the signal acquisition level, high-throughput and highly bio-compatible neural interface 

designing is essential to ensure long-term stable signal acquisition. The electrode surface modification method and 

electrode packaging were discussed. Secondly, in terms of decoding performance, real-time, accurate, and robust 

algorithms have a decisive impact on improving the reliability of iBCIs systems. The third key technology is from 

the perspective of practicality, we believe that the signal transmission mode of wireless communication is the 

trend of the future, but it still needs to overcome challenges such as data transmission rate and battery life. Finally, 

we believe that issues such as ethics, privacy, and security need to be addressed through legal, policy, and 

technological innovation. In summary, the development of iBCIs technology requires not only the unremitting 

efforts of scientific researchers, but also the participation and support of policymakers, medical professionals, 

technology developers, and all sectors of society. Through interdisciplinary collaboration and innovation, iBCIs 

technology will achieve wider clinical applications in the future and make important contributions to improving 

the quality of life of patients.

Key words　implantable brain-computer interfaces, experimental paradigms, decoder, effectors, clinical progress,

technical challenges
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