
· 50卷 (2021年) 7期

评述

1 引言

电与磁作为一对“孪生兄弟”，是物理学和谐

之美的典型体现。早在19世纪初，丹麦物理学家

奥斯特 (Oersted)就发现了电流产生磁场这一现

象 [1]，打破了早期电与磁之间被孤立研究的屏

障。麦克斯韦方程组则全面地揭示了电场与磁场

之间的转换关系，构成了现代社会不可或缺的电

磁理论基础。

在生命科学中，电与磁作为一组深度耦合的
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摘 要 脑磁图仪通过记录大脑神经活动在头皮外产生的磁场来进行脑活动的成像，

它具备超高的时间分辨率和较高的空间分辨率，是一种重要的无创脑功能成像技术。文章介

绍了脑磁信号的神经生理起源、生物物理特征及其与脑电信号的联系和区别，回顾了当前基

于超导量子干涉仪的脑磁图设备与相关技术，并针对制约当前超导脑磁图发展的技术瓶颈，

介绍了基于原子磁强计的新型脑磁探测技术及国内相关研究的最新进展，指出了脑磁图在脑

科学研究及临床应用中不可或缺的地位和其硬件技术未来发展的方向。
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Abstract Magnetoencephalography (MEG) is a non- invasive functional brain imaging

technique that detects and maps the magnetic fields generated by neural activities. It has a

combination of ultra-high temporal resolution and relatively high spatial resolution. In this paper, the

neurophysiological and biophysical basis of MEG signals is described. While sharing some

similarities with electroencephalography, MEG has different distinct features. We first review the

current traditional MEG system that employs a superconducting quantum interference device

(SQUID) and related technologies. In response to its limitations, a new technique to detect magnetic

fields in the brain has been developed based on the optically- pumped magnetometer(OPM). From

this we observe that MEG is an irreplaceable functional brain imaging modality for both

neuroscience research and clinical applications, and that OPM technology has the great potential to

open up a new avenue for the future development of MEG.
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信号，携带了大量生命体活动的信息，并且在一

定程度上具有互补性。以人类最复杂的器官——

大脑为典型代表，其内部神经元之间最重要的通

讯载体就是电流。为获得精准的神经活动信息，

神经电生理学研究和临床脑外科通过将电极直接

植入脑组织中进行电信号记录，但是这样的探测

方式对一般人来说创伤是极大的，且能够覆盖的

大脑区域也非常受限。脑电图(EEG)也称头皮脑

电图，通过记录头皮上的电势变化和分布来观测

脑活动。德国神经外科医生伯格(Berger)于 1929

年报道了世界上首次记录到的人类大脑头皮上神

经元自发放电信号 [2]。作为当前最常见的一种无

创伤脑神经电信号探测手段，脑电图已经在临床

上被广泛应用于睡眠、癫痫及其他脑神经系统疾

病的评估中。然而，在头皮和大脑组织之间起保

护作用的颅骨电导率远小于其他周围组织，极大

地降低了颅外探测脑电的信号强度；另外，电导

率的巨大改变也使得头皮电势的分布受到严重的

扭曲变形。因此，尽管成本较低、实施简便，脑

电图一般被认为是信号有畸变、空间分辨受限的

脑成像方式，多作为神经科学基础研究的一种成

像模态和临床配合其他设备辅助诊断的工具。

大脑内神经电流的传播将产生磁场，而包括

颅骨在内的不同脑组织的磁导率几乎是相同的，

也就是说大脑对于磁场的传播来说基本上是“透

明”的 [3]，这为脑神经磁场的探测提供了一个强

大的驱动力：获得近乎无损的脑实时神经活动信

号。然而，如此理想的神经磁信号探测是十分困

难的，图 1给出了脑神经磁场与其他生物磁场及

典型生活环境磁场的大小对比，典型的脑磁场在

头皮外的强度介于 10—100 fT(1 fT=10-15 T)量级，

约为地球磁场的亿分之一。如何在相对巨大的地

球磁场本底背景和剧烈波动的外界电磁波动态干

扰下实现极弱脑磁信号的探测，在物理原理和技

术上给人类提出了巨大的挑战。

本文将从脑电磁信号产生的神经机理和生物

物理出发，首先介绍脑磁图(MEG)的传统探测技

术和发展历程，然后描述当前有望给脑磁探测带

来革命性变化的新型原子磁强计技术及国内相关

研究的进展，最后展望脑磁图仪未来在神经科学

和临床医学上的应用前景。

2 神经电场与磁场

2.1 神经电磁信号的神经生理起源

神经元在兴奋时，通过膜内外离子通道的开

闭产生随时间变化的电流。神经元主要有两种兴

奋类型，一种是在神经元轴突上产生的快速去极

化，相应神经电生理记录到的细胞膜内外电位变

化被称为动作电位；第二种是神经元突触之间被

神经受体调控发生在突触后神经元细胞膜上的电

位变化，即突触后电位。一般情况下，通过神经

电生理手段记录到的单个神经元兴奋产生的电位

变化在几十毫伏水平，其产生的微弱电流或磁场

几乎不可能在头皮上被观测到。因此，形成一个

脑电图或脑磁图可观测的信号需要大量神经元放

电的叠加。虽然就单个神经元兴奋电位记录来

看，动作电位的幅度大于突触后电位，然而，动

作电位的持续时间非常短，大约1—2 ms，即使是

多个神经元放电，其宏观效果也是产生脉冲式的

交替，很难形成幅度上的堆叠积分；突触后电位

则相对缓慢，大约持续十毫秒以上，给多个神经

元活动强度的叠加提供了可能。基于神经计算模

型和经验数据，一个神经元兴奋产生的电流可等

效为一个电流偶极子，强度多在 1 pAm以下，大

约10000—50000个排列一致的神经元几乎同时放

电才能产生一个宏观上可以观测到的电磁信

号 [4]。人类大脑皮层中，每平方毫米有大约

100000个神经元椎体细胞，平均每个神经元有上

千个突触，同时在新皮层中多数神经元是垂直于

皮层表面的，在局部具有较一致的方向性，这构

图1 头皮外脑磁场与其他生物磁场及生活常见磁场幅度

对比
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成了宏观可观测的脑电磁信号生理基础[5]。

2.2 脑电图与脑磁图的异同

尽管信号来源相同，脑电和脑磁在信号构成

和特征上还有着显著的区别。由于电流与其产生

的磁场之间方向遵循“右手螺旋定则”，如果把大

脑比作一个球体，沿着径向垂直于头皮的电流产

生的磁场将无法传播到大脑头皮外，因而脑磁图

的信号主要来源于脑沟回中的神经元放电[5—7]；与

此不同的是，脑电图对径向电流更敏感，同时也

可以采集其他方向的电流信号(图2(a))。从宏观头

皮外探测到的电信号与磁信号分布来看，同样脑

活动下产生的电流，在脑电图和脑磁图的二维插

值的地形图上则呈现出“正交”的信号分布关系

(图 2(b))[6]。因此，在科学研究和临床应用上，也

可将脑磁图与脑电图进行同步采集，以获得更全

面的脑神经活动信息[8]。

3 传统脑磁场测量技术与发展

人类历史上第一次脑磁信号的成功探测可以

追溯到1968年，美国物理学家科恩(Cohen)使用多

次平均的方法利用多匝感应线圈在特殊建造的磁

屏蔽室内探测到了人类大脑阿尔法波 (alpha

rhythm)信号[9]，但是这样的探测技术手段信噪比

过低以至于无法在实际生活中使用。1972年，科

恩进一步改进了技术手段，采用拥有磁探测高灵

敏度特点的约瑟夫森结超导量子干涉仪(SQUID)

技术[10]，成功高效地探测到了脑磁信号[11]，标志

着现代脑磁图仪的开端。商业化的脑磁图仪从20

世纪 80 年代出现，从最开始的单通道发展成了

200—300通道覆盖全脑尺度范围的成熟系统。

图 3(a)是在脑磁图仪中广泛使用的直流

SQUID(DC-SQUID)示意图 [5，7]。当施加的偏置电

流 IB 分流到两条支路的电流略小于约瑟夫森结隧

穿效应的临界电流时，电路保持在超导状态，两

端的输出电压为零。当微小的磁场扰动 Ba 导致超

导回路中的磁通量Φa 发生变化从而出现感应电流

时，电路中对称的电流分布将被打破，其中一个

约瑟夫森结的电流将超过临界电流从而失去超导

状态，此时电路两端将产生明显的电压下降。通

过对输出电压的放大和闭环反馈，就形成了有效

的磁场—电压线性转换，从而实现高灵敏的磁场

测量。

在实验室理想条件下，SQUID的极限灵敏度

约为1 fT/ Hz ，目前商业化的实用脑磁图SQUID

探测器灵敏度通常为 2—3 fT/ Hz 。为了保持系

统器件的超导工作状态，脑磁图仪需要杜瓦

(Dewar)装置来盛放液氦并保持系统内部超低温隔

热环境。图 3(b)显示了脑磁图系统中使用的典型

杜瓦装置截面，一套覆盖全脑的脑磁图系统一天

将消耗10—20 L液氦，而脑磁图杜瓦腔内一般能

容纳70—90 L液氦，这导致超导脑磁图仪每周需

图2 (a)大脑中两种典型的电流方向和相应脑部沟回位

置；(b)脑磁图与脑电图在头皮外信号分布形式的差异[6]

图3 (a)超导量子干涉仪原理示意图；(b)典型脑磁图所配

备的杜瓦装置截面示意图[7]
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要1—2次液氦补充来保持系统的正常运行，一次

补充过程还将消耗大约10 L的液氦，且SQUID探

测系统在液氦补充完成后需要等待几个小时才能

达到稳定可使用状态。同时，为了在室温运作条

件下保持系统内部的超低温，杜瓦装置的最外层

被抽成真空以达到理想的隔热效果。一般杜瓦隔

热真空层的厚度约为3 cm，也就是超导探测器与

头皮之间还存在着磁场信号衰减的一段距离。此

外，刚性的杜瓦装置头盔约束了探测器空间排布

形式，绝大多数脑磁图仪只能采用一个头盔阵列

匹配所有的受试者，头盔与个体头部轮廓的不匹

配进一步拉开了探测器与头皮的距离，在儿童等

群体中的影响尤为严重。

高灵敏度磁探测器需要工作在相对低的磁本

底环境中，磁屏蔽系统也是脑磁图仪不可或缺的

重要组成部分。鉴于外界磁场与脑磁信号幅度的

巨大差异，最直接降低干扰的方式是将脑磁探测

设备和被测试人员放置在一个封闭的磁屏蔽室

(MSR)内进行数据采集。商业脑磁图仪的磁屏蔽

室多由两层或三层高导磁合金配合高导电合金拼

接而成，其边长约2—4 m，使用铝合金作为骨架

搭建。铝、铜合金等高导电材料利用涡流屏蔽高

频磁场和电磁波，而决定中低频磁屏蔽性能的最

关键部分是高导磁材料，其构成多为铁镍合金配

合一些其他元素，国内的坡莫合金和国外的 μ 合

金均为此类材料。高导磁合金主要作用方式是将

磁场扭曲，将磁通吸引入合金内，从而降低低频

磁场对磁屏蔽室内部空间的影响。高导磁合金层

数越多，磁屏蔽室具有越突出的磁屏蔽性能，但

是相应的成本也越高，磁屏蔽室的重量也会随之

大幅度增加。

除了被动工作的磁屏蔽室外，脑磁图仪还应

用了一些其他手段抑制噪声。主动补偿线圈依靠

产生与外界干扰相抵消的磁场，一般会与磁屏蔽

室结合使用。另外，SQUID还可以构成梯度计，

通过差分的方式获得对环境波动更不敏感的有效

磁场信号。最后，在软件和算法层面，脑磁图仪

通过参考通道、信号空间投影 [12]、信号空间分

离[13]等方式，从多通道阵列的角度对噪声进行进

一步的抑制。

由于脑磁图只能获得神经功能活动信号而无

法获得脑结构信息，因此在脑磁图诊断和源定位

时通常还需要借助磁共振成像设备获得重建的三

维头部解剖图像。在脑磁图数据采集前会使用三

维空间标定装置记录个体的头部轮廓信息并与脑

磁探测器阵列进行配准，之后再通过空间刚体转

换的方式与磁共振大脑结构图像完成空间坐标的

融合，从而得到每一个探测器相对脑组织的相对

位置关系。脑磁图的源定位与脑电图一样，从理

论上来说是一个没有唯一解的病态问题，因此，

在脑磁图反演求逆问题计算中需要引入一些额外

的数学约束或假设。最早应用在脑磁图定位中的

算法是等效偶极子(ECD)模型，即将全脑的活动

等效为一个或为数不多的几个电流偶极子进行约

束求解，这样的方式至今还在临床尤其癫痫病灶

定位上广泛使用，但是对于多源和分布式脑活动

等大多数实际脑认知活动和神经系统疾病情况，

该方法容易出现较大偏差。后期发展的脑磁图源

成像方法是将大脑空间离散化为成千上万个格

点，每一个格点用一个等效偶极子来设定。这样

的情况下则出现了未知数(即格点数)远大于方程

数(即探测器数)的欠定方程求解问题。添加一些

额外的约束条件是解决该问题的有效途径，脑磁

图源定位常用的约束条件有最小模估计(MNE)[14]

和波束形成法 (Beamformer) [15]等多种方法。当

图4 一种典型的原子磁强计工作原理示意图[20]
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前，基于最小1范数、最小1范数与最小2范数混

合约束的方法能够有效平衡源定位空间分辨率和

求解的弥散度[16，17]，已被应用到精细的脑神经加

工定位反演中[18]，并在临床上得到了结果较一致

的验证[19]。

4 新型原子磁强计脑磁测量技术

尽管超导脑磁图仪已经形成了商业化产品，

但是该设备昂贵的造价和维护成本、较大信号衰

减距离以及庞大的系统空间体积，严重地制约了

其推广普及。当前全世界脑磁图装机量约两百余

台，国内累计装机量仅十余台。物理学界一直在

寻找不依赖于低温超导制冷且具备更高灵敏度和

小型化集成的易于推广使用的新型脑磁探测技术。

原子磁强计(也称光泵磁强计，即OPM、原

子磁力计、原子磁力仪)是利用光与原子的相互作

用来探测磁场的技术，原理与超导量子干涉仪完

全不同。原子磁强计可以在室温下工作、不需要

液氦等制冷剂，是替代传统超导器件进行脑磁探

测的最佳选择。图 4是一个典型的原子磁强计工

作原理示意图[20]，对碱金属原子(一般为K，Rb，

Cs)施加一束波长对应其激发态能谱线的圆偏振

光，原子吸收能量产生能级跃迁，由于光抽运原

理而最终大量聚集在一个超精细能级从而实现很

高的极化率，该圆偏振光被称为泵浦光。当极化

的原子自旋周围存在一个很小的磁场时，原子会

在外磁场下做拉莫尔进动而产生一个进动偏角，

该进动偏角的大小在一定范围内与磁场强度成正

比。此时，用另外一束与泵浦

光垂直的线偏振光经过原子自

旋系统时，由于光与进动原子

的相互作用，其偏振方向会发

生微小偏转，通过探测偏振角

的变化可以直接反应磁场的大

小。原子磁强计的具体实现形

式非常多样，如使用单束调制

的光来同时实现原子自旋系统

的泵浦和检测，此处不再一一

列举。早期的原子磁强计灵敏

度受诸多因素制约，导致其灵敏度远不如超导

量子干涉仪，其中一个最主要的因素就是原子

自旋之间的交换弛豫效应导致系统快速去极化

降低了自旋系统的极化率。20世纪初，物理学家

针对这一限制发展了基于无自旋交换弛豫(SERF)

理论[21]，通过提高原子数目密度和降低环境磁场

的方式从宏观上有效地压制了自旋交换弛豫效

应，实现了原子磁强计灵敏度的突破。当前实验

室下无自旋交换弛豫原子磁强计装置能够取得

0.16 fT/ Hz 的灵敏度[22]，是人类目前掌握的最灵

敏磁探测物理技术，其理论计算的灵敏度可达

0.01 fT/ Hz 甚至更低[23]。更重要的是，原子磁强

计具备小型化集成的条件，当前小型化的原子磁

强计横截面边长可缩小至 1—2 cm，灵敏度可达

10—20 fT/ Hz [24]，并随着工艺和操控手段的优化

不断向实验室极限水平逼近。

由于原子磁强计的工作不需要液氦维持，基

于该技术的新型脑磁图装置也将不再受庞大的杜

瓦装置制约而变得灵活高效且成本降低，有效地

解决了当前超导脑磁图仪存在的问题。图 5(a)给

出了实验重建出的超导脑磁图探测器阵列和原子

磁强计脑磁图探测阵列与头皮的位置关系图，不

再有真空隔热层的距离限制后，原子磁强计几乎

可以紧贴头皮并适应个体的头部轮廓，这使探测

器得到的脑磁信号绝对强度有大幅度的提升，该

优势已经在多个实验中被证实[25，26](图5(b))。原子

磁强计的灵活性给穿戴式脑磁图仪提供了可能，

诺丁汉大学研究组率先在增加了主动补偿线圈的

磁屏蔽室中实现了可穿戴的脑磁信号记录，被测

图5 (a)基于原子磁强计的新型脑磁图与超导脑磁图探测器阵列与头皮的空间位置关

系对比；(b)实验获得的典型基于原子磁强计的新型脑磁图与传统超导脑磁图在相同

条件下的信号幅度对比[26]
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试人员可以在脑磁信号采集的过程中端起杯子喝

水甚至完成颠乒乓球等动作[27]，该研究组还将系

统推广到不同年龄阶段的人群[28]，实现了脑磁图

仪工作方式的跃变。

北京大学医学物理和工程北京市重点实验室

与合作单位于国内率先自主研制和开发了无自旋

交换弛豫原理的小型化原子磁强计原型机并用于

单通道脑磁信号探测与验证[26]，对比于国外主流

技术，该小型化探测器具有纯光学探测、无多通

道串扰的潜在优势。当前，北京大学团队最新的

小型原子磁强计探测器横截面积仅3 cm2，且已经

具备了多通道集成的能力。同时，针对新型脑磁

探测器的工作形式变化，该团队还开发了卧式的

磁屏蔽装置以取代传统超导脑磁图庞大的磁屏蔽

室[29]，该装置可大幅度削减磁屏蔽室的建造与材

料成本并提高临床装机的便捷度。此外，为配合

多通道原子磁强计可适应被测试者个体化头部轮

廓排布以完成高效脑磁信号探测的特点，团队还

开发了基于光学扫描同步获取探测器空间位置及

脸部轮廓信息并与磁共振结构图像进行一键式配

准的新技术[30]，解决了新型脑磁图在源定位前必

要的空间配准过程耗时长和精度低的问题。北京

大学医学物理团队已经完成了具有自主知识产权

的新型原子磁强计脑磁图原理样机开

发，当前的脑磁图系统具备 32 通道，

可以实现覆盖一片脑区的脑磁信号探

测与源定位(图 6(a))。系统样机已经在

脑磁图经典的听觉诱发实验中得到验

证，成功定位到了个体单侧初级听觉皮

层激活区域(图6(b))。

兼具小型化与高灵敏度的原子磁

强计及相关技术目前正处于迅速发展

时期，在合理解决和平衡多通道信号

串扰、响应带宽、高温原子气室隔

热、梯度计等面向可推广式脑磁信号采集与成

像的问题后，国内外有望发展出成熟的、基于

原子磁强计的新型脑磁图仪。

5 总结与展望

脑磁图仪作为兼具高时间分辨率和高空间分

辨率的脑功能成像模态，是目前能够无创伤地获

得全脑尺度下神经实时活动的理想技术。脑磁图

与脑电图虽同源但有着显著的区别，在50余年来

基于超导磁探测技术的系统发展中，脑磁图已经

成为解析大脑功能不可或缺的研究工具，并在临

床如癫痫、自闭症等神经系统疾病的诊断中展现

出了独特的应用价值[31，32]。当前以原子磁强计为

代表的新型磁探测技术有望弥补超导技术的不

足，构建新型脑磁图仪，以获得更清晰的脑活动

信号和更灵活的探测与应用方式，显著拓展脑磁

图的应用范围并降低设备装机门槛，在脑科学研

究和脑疾病诊疗中发挥更大的作用。
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