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摘 要: 微电极阵列记录技术提供了一种理想的神经电生理检测手段,可以同时获得大量神经细胞的电活动信

息,对于深入研究大脑神经细胞及其网络的工作机制,开发新的神经修复技术具有重要的意义. 近年来迅速发展的用

于在体神经信号检测的微电极阵列主要有两种类型: Utah电极和Michigan电极. 本文将介绍它们的制造工艺、结构、特

点、应用进展, 及其用于检测和分析神经细胞场电位和胞外动作电位的方法和原理; 并且,分析和探讨微电极阵列在电

极制造、信号记录和信号分析等方面亟待解决的一些问题和今后的发展方向,以促进我国在微电极阵列开发和应用领

域的快速发展.
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Abstract: The recording technique of microelectrode arrays provides an ideal means for obtaining the large amount of neu

ronal electric activity, simultaneously. The technique has significant impacts on the intensive investigations for the mechanisms of

neurons and their networks, as well as on the development of novel neural prosthetic and therapeutic devices. U tah microelectrode

and M ichigan microelectrode are two major types of rapidly developed electrode arrays that have been used in neural signal detec

tions in vivo. In this paper, the manufacture, the structure, the feature and the application of both types of electrode are compared.

The principles and methods for the detection and analysis of neural field potentials and unit activity by using the electrode arrays are

described. In addition, the challenges and further development in electrode fabrication, in neural signal recording and in signal pro

cessing are discussed.
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1 引言

大脑是生物体内结构和功能最复杂的组织,人的大

脑内有上千亿个神经细胞,每个神经细胞可以有成千上

万个突触与其它神经细胞形成连接,组成极其复杂的神

经网络,快速传导和处理神经脉冲信号.大脑对于外界

事件的响应以及信息处理的每一个过程,都需要涉及许

多神经细胞的共同作用
[ 1, 2]

, 显然, 要获取每一个神经

细胞工作过程中的电信号变化是不可能的,但是,要揭

示大脑完成信息处理的复杂机制,必须获得活体大脑环

境中足够数目的神经细胞的电活动信息.

微电极检测技术的发展和应用一直是神经电生理

研究的关键,上世纪中期毛细玻璃管拉制的玻璃微电极

的发明,使人们可以将电极尖端插入神经细胞内,考察

细胞体或轴突、树突内的电位变化,用玻璃微电极实现

的膜片钳技术甚至可以记录到细胞膜上单个离子通道

的电流信号,极大地推动了神经电生理学在细胞水平和

分子水平的研究.但是, 在活体大脑中使用玻璃微电极

进行细胞内记录或进行膜片钳记录是一项难度相当大

的实验操作技术,每次只能记录到少数 1~ 2 个神经细

胞的电信号[ 3] ,也无法长时间或长期记录细胞电信号.

除了毛细玻璃管电极以外,人们还使用绝缘的细金属丝

制作电极,由数根金属丝制作的电极植入大脑组织,每

根金属丝暴露的尖端可以记录到多个细胞外动作电位,

一束金属丝就可以同时记录到大量单细胞动作电位

( multiple single unit,以下将细胞外记录的单细胞动作电

位简称为 Unit 电位) [ 1, 4] . 金属丝电极是至今为止动物

行为和认知研究中 Unit电位检测的主要方法之一[ 5, 6] .
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但是,金属丝微电极一般都由实验室人员自己制作,方

法复杂,不易操作,电极质量也难以保证.

近年来,采用先进的微电子集成电路制造技术,以

半导体硅为材料的多记录点微电极阵列技术迅速发展,

产品的成功率和重复性问题得到了较好的解决.这种电

极具有体积小、记录点多、结构形式多样化、性能稳定可

靠等特点.电极植入大脑组织后,对神经细胞的损伤小,

可以在二维、甚至三维脑区中同时检测多达上百个记录

点的场电位和神经细胞的 Unit 电位. 这种微电极阵列

不仅在神经电生理学实验研究中获得了成功的应

用[ 2, 7] ,近几年还被成功地用于临床残疾病人的康复治

疗[ 8, 9] ,成为实现 思维控制机器 的脑机接口的主要手

段之一.另外,高密度微电极阵列记录技术的应用,还将

揭示神经细胞之间相互连接形成神经网络的信息,极大

地推动神经编码、神经网络信号处理和信息存储机制的

研究[ 2, 10] ,以及智能计算机系统的开发.

为了促进我国在微电极阵列开发和应用领域的快

速发展,本文介绍用于在体大脑神经细胞电信号记录的

半导体集成微电极阵列的制造工艺、结构、使用特点及

其应用进展,并且,介绍微电极阵列检测神经细胞电信

号的方法和原理,最后,分析了微电极阵列今后的发展

方向,探讨了在电极制造、信号记录和信号分析方面亟

待解决的一些问题.

2 微电极阵列的结构和分类

如今,已经商品化、并被广泛应用的半导体集成硅

微电极阵列 ( Silicon electrode array, SEA) 主要有两大类,

一类是美国犹他大学开发的针形微电极阵列 ( Needle

electrode array) [ 11, 12] ,被称为 Utah电极或平面电极;另一

类是美国密歇根大学开发的线性微电极阵列 (Linear sil

icon electrode array, LSEA) [ 13] ,被称为Michigan 电极或线

性电极,这两类电极都可以用于急性或慢性记录大脑组

织中细胞外场电位和大量单细胞动作电位,但是,在制

造工艺、结构和成本上有比较大的区别,下面将详细介

绍.还有另一类半导体多电极阵列( Multi electrode array,

MEA)是在一个小池的底部制作高密度分布的测量点,

用于离体脑片或体外培养的神经细胞电信号检测,这类

电极阵列不能用于在体检测[ 14] ,本文将不做介绍.

2 1 Utah电极(平面电极阵列)

这类电极采用整块硅片制作[ 11, 15] , 用 N型硅作基

底,在其中用热迁移法形成多个 P 型硅通道,从基底的

一面穿透到另一面,这些 P 型硅通道彼此绝缘;去除多

余的N 型硅,只留一薄层包裹在 P型硅周围后, 形成多

个细针,产生正方形电极针阵列.电极针尖端的信号采

集部位为铂金镀层,其长度约为 35~ 75 m,尖端暴露面

积约 0 005mm2.电极其余部分和底托均用聚酰亚胺涂

层绝缘.电极针底部直径约 80 m,尖端直径约 2~ 6 m.

一般为 10 ! 10电极针阵列, 4mm ! 4mm面积中共 100个

电极,电极之间间隔 400 m,电极电阻约 100~ 600k .同

一电极上,所有电极针长度可以一致,有 0 5mm、1 0mm

和 1 5mm等不同规格, 也可以从 0 5mm到 1 5mm 逐排

变化, 每排电极针比前一排电极针长 0 1mm,形成斜面

电极阵列(图 1( a ) ) .由于使用整块单晶硅为材料,电极

的成本高,售价一般在 2~ 3千美元一个.

这种电极的特点是记录点在电极针尖端绝缘层暴

露处,位于同一个平面或斜面上,电极可记录的深度比

较浅,多用于记录大脑中枢神经系统浅表部位的神经电

信号,也用于外周神经电刺激.由于电极针密度很高,为

了减小植入过程中对于组织的损伤,一般使用气动冲击

器将电极快速打入脑组织.另外,电极针的强度较高,不

易折断,手术过程中即使不小心触碰到颅骨等硬质物

体,电极仍然可以完好无损.

用 Utah斜面电极阵列刺激外周神经, 进行残疾肢

体的康复治疗时, 不仅可以克服传统卡式电极 ( Cuff

electrode)会减少神经束供血的缺点, 还可以分别刺激不

同的神经束, 对神经束控制的肌肉群进行选择性刺

激[ 12] .利用 Utah 电极阵列记录大脑中枢神经元胞外动

作电位的研究也很多, Lehmkuhle等人用 0 5mm长的平

面电极阵列植入大鼠嗅球,检测了不同浓度气味刺激时

嗅球神经细胞发放的时空特性, 发现电极上 59%的电

极针可以记录到神经发放的 Unit 电位, 其中, 分别有

39%、36%、19%、5%和 1%电极针记录到 1个、2个、3

个、4个和 5个神经细胞的 unit 电位[ 16] , 表明这种电极

可以有效地记录神经元动作电位.美国食品与药物管理

局( FDA)已经批准这种电极作为神经交互界面用于临

床试验,最近已报道了成功的应用案例
[ 8]
,在高位截瘫

病人的大脑皮层运动区植入 Utah 电极阵列,记录病人

想象肢体运动时神经元的发放,并解码这些信号, 用于

控制计算机鼠标,可以完成各种操作任务,为帮助残疾
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病人恢复独立生活能力创造了条件.

2 2 Michigan电极(线性电极阵列)

这类电极属于薄膜电极 ( thin film microelectrode) (图

1( b) ) ,与集成电路制造相似, 采用微电子制造技术,在

硅或陶瓷材料为基底的薄片上, 按照设计好的电极线

路,喷镀上导电金属; 或者在整个覆盖有导电金属层的

印制板上,蚀刻去除不需要的部分, 留下需要的电极线

路,导电金属可以是镍、不锈钢、钨、金或铂.然后, 除了

记录点以外,在其余连接记录点和输出端的导电线路上

覆盖绝缘层,常用的绝缘材料是氮化硅[ 4, 17~ 19] .为了增

强导电性能和生物相容性,记录点表面镀上铱或金.

Michigan电极记录点的排列方式有很多种[ 2, 13, 20] ,

最基本的排列结构是在一个记录杆上等间距线性排列

一系列记录点,因此被称为线性电极阵列. 只有单列记

录点的电极也称为一维电极阵列,包含数根记录杆的电

极称为二维电极阵列,数个二维电极组合使用还可以形

成三维电极阵列.其实,记录点在电极杆上的排列方式

并不只是线性的,如图 1( c )所示,为了模仿传统金属丝

制作的四极( tetrode)电极,记录点被排列成菱形;还有的

在单根记录杆上多列交错排列记录点,使得在单根记录

杆上就可以实现二维记录.

Michigan电极阵列的规格很多,记录点接触面积有

上百至上千平方微米的规格,同一根记录杆上记录点数

目有 4~ 16个(单列)、甚至 64个 (多列) ,记录点之间的

间距有 25~ 200 m; 同一个电极上记录杆数目有 1~ 8

根,记录杆之间的间距有 125~ 500 m. 根据用户的要

求,还可以定制特定规格的电极. Michigan 电极有急性

和慢性电极之分 (图 1( b) ) ,分别用于急性麻醉状态的

短时间记录和慢性埋植的长期记录,急性电极可以重复

使用,慢性电极是一次性的. 这种电极价格比 Utah 电极

便宜,数百美元一个,记录点多的电极价格较高.

Michigan 电极非常薄, 厚度只有 15 m,很容易进入

大脑组织,无需专用的工具,但是,强度不如 Utah 电极,

比较脆,容易被折断, 大鼠这类小动物的硬脑膜也不能

穿透,电极植入手术时,需要先挑破硬脑膜,再将电极插

入脑组织.虽然这种电极也可以作为刺激电极,但是,由

于导电线路比较细,通常只作为记录电极使用.

由于记录点不是在电极尖端,而是排列在电极杆表

面,电极在脑组织中行进时会损伤一些神经细胞,而且

早期的电极基底和镀层比较厚,邻近记录点的神经细胞

成活率低.因此,早期这类电极多用于场电位记录.随着

制造工艺水平的提高,现在这类电极也可以很好地用于

细胞 unit 电位的检测, 记录点面积较小时, unit 电位的

分辨率较高[ 7, 13] .国内也已开始研制这种电极[ 21] .

3 微电极阵列在体记录和检测神经元电信号

集成微电极阵列具有记录点多、密度高、体积小、电

极对神经细胞损伤小等特点, 植入大脑组织后,使用宽

频带放大器(如: 0 1Hz~ 5kHz) ,可以同时检测到细胞外

场电位和邻近电极区域的单细胞 unit电位.场电位是细

胞群体突触电位和动作电位的整合, 频率较低,幅值较

大,为毫伏级水平; Unit电位的持续时间只有 1~ 2ms,频

率较高,幅值只有数十至数百微伏,通常被淹没在场电

位信号中.用模拟或数字滤波器进行高通滤波,截止频

率取 300~ 800Hz[ 22, 23] ,除去低频场电位信号,可以提取

unit信号
[ 24]

.下面举例介绍集成微电极阵列在场电位电

流源密度分析 ( Current source density, CSD)和unit信号检

测中的应用.

3 1 场电位和电流源密度分析

集成微电极阵列上的记录点位置分布精确,使用多

维电极记录场电位时,可以直观地显示大脑局部组织中

确定距离上的场电位信号,便于研究神经信号的传播和

扩散过程,计算信号的传导速度和方向
[ 25, 26]

.当线性电

极阵列记录点的排列方向与被记录的神经细胞生长方

向一致时,各个记录点可以依次测量到神经细胞树突、

胞体和轴突不同层次上的电压信号.

神经细胞的电活动是由流经细胞膜的跨膜电流产

生,电流形成回路,电流流出细胞的部位,在细胞外形成

电流源( source) ,电流流进细胞的部位,在细胞外形成电

流穴( sink) .场电位记录不能准确反映细胞的这种电流

活动,使用 CSD 法可以显示电流源和电流穴在时间和

空间上的分布[ 27~ 29] . CSD 由一定距离间隔上记录的多

路场电位信号计算得到,常用的是一维 CSD,其计算公

式是:

CSD( z , t ) = {  ( z ) [ !( z , t ) - !( z - N ∀z, t ) ]

-  ( z + N∀z ) [ !( z + N∀z , t)

- !( z , t )] } / ( N ∀z) 2

其中, z 是记录点位置坐标 (如记录深度) , t 是时间,

!( z, t )是 t 时刻在 z 位置记录的场电位, ∀z 是相邻记

录点之间的距离间隔,  ( z )是神经组织电导率.因此,

CSD( z , t)实际是场电位的二阶差分,正值表示电流源,

负值表示电流穴,其单位是mV/mm2.设电导率为常数,

N= 1,则上述计算公式可以简化为:

CSD( z , t) =
 [2 !( z, t ) - !( z + ∀z , t) - !( z- ∀z , t ) ]

(∀z ) 2

实际计算时, 常常只需要得到不同位置上 CSD 的

相对值,因此,  可以省略.

由此可见,获得细胞外电流密度分布的关键是要在

神经组织中高密度记录多点场电位,相邻记录点之间的

距离间隔一般要求小于 100 m.在集成微电极阵列出现

以前,经常使用单个玻璃电极或金属丝电极以一定的位

移量多次移动微电极, 测量得到不同深度的场电位信

号,用于计算 CSD,在记录时要尽可能使电极每次移动
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的距离大小一致,而且,这种方法只能用于具有重复性

的诱发场电位的 CSD分析[ 30, 31] ,对于随机的自发电位,

无法在移动电极后得到重复的信号,因此,不能作 CSD

分析.

现在,记录点高密度线性排列的微电极阵列给 CSD

分析提供了理想的工具, 例如,使用记录点间距为 25~

50 m的Michigan 电极, 进行 CSD分析以后, Kloosterman

等人发现,当正向刺激施加在 CA1 区锥体细胞的顶树

突或基树突这两个不同部位时,动作电位产生的起始点

不同.刺激基树突时, 动作电位最先出现在轴突起始段

或胞体,然后向顶树突方向传播;刺激顶树突时,动作电

位则最先出现在接近顶树突, 距离胞体 50~ 100 m处,

然后向胞体和基树突传播[ 28] . 这种不同树突群之间电

位相互传播现象的发现,对于研究突触可塑性的机制具

有重要意义.

3 2 细胞外动作电位 ∀ Unit信号的检测和分析

细胞内记录方法可以检测到包括阈下膜电位变化

和阈上动作电位的详细信息,但是在体胞内记录的操作

很困难.采用细胞内和细胞外同时记录的方法已经证

明[ 22, 23] ,细胞外记录方法虽然不能反映阈下膜电位变

化,但是可以正确反映阈上动作电位的时程和幅值变

化,还能体现锥体细胞和中间神经元等不同细胞产生的

动作电位的波形特征,重要的是细胞外记录技术可以同

时检测到大量细胞的动作电位.

大脑中各种神经细胞和细胞间液形成了一个容积

导体,单个细胞动作电位引起的跨膜电位的变化在这个

容积导体中传播,随着距离的增加,电位衰减.理论分析

表明,一个电极测量点可以记录到其周围大约 50 m区

域内的 60~ 100个神经元的 unit 信号, 但是, 实际实验

记录中,由于电极对细胞的损伤以及检测仪器的噪声等

因素的影响,每个测量点通常只记录到数个神经细胞的

unit电位
[ 2, 22]

.集成微电极阵列有高密度分布的多个测

量点,可以同时检测到多达上百个神经细胞的电活动.

其中, Utah电极阵列由于记录点在电极针尖端,其周围

的细胞受电极植入损伤的影响较小,因此记录 Unit 电

位的效果比Michigan电极好,已被用于临床截瘫病人实

现脑机接口的神经交互界面[ 8] .但是, 由于这种电极的

结构特点和电极针长度的限制,不适于深部脑组织的记

录.另外, Utah电极每个记录针相当于单根金属丝电极,

各记录点之间间隔又较大( 400 m) ,同一个细胞的 Unit

电位只能被其中一个记录点检测,无法区分来自不同细

胞的具有相同幅值的Unit电位.

Michigan 线性电极的记录点排列形式多, 间隔尺

寸、记录点的面积也有多种选择,其产品中较大面积的

记录点( 1250 m2)也可以记录到 Unit电位[ 32] ,测量点面

积越小, Unit 电位分辨率越高,但是,测量面积小时,电

极阻抗大,记录时容易产生较大的噪声.模仿传统四极

( tetrode)金属丝电极的 4个测量点高密度菱形分布的

Michigan电极(图 1( c ) ) ,其中多个测量点可以在垂直和

水平方向上同时检测到来自同一个神经细胞的 Unit 电

位,来自不同细胞的电位即使在其中一个记录点有相同

幅值,也可根据其它记录点上电位幅值的差别被区分出

来[ 2, 13, 33] ,并且,还可确定神经细胞的空间位置信息[ 1] .

电极上垂直分布的记录点在大鼠海马 CA1 区, 顺着细

胞生长的方向,距离胞体上下各 100 m范围内都可以检

测到同一个细胞的 Unit 信号, Henze等人用 25 m间隔

垂直分布的 6 个记录点研究了单细胞动作电位发生的

起始位置[ 22] .由此可见, Michigan 电极阵列在 Unit 电位

检测中可提供多维空间区域中的更多的神经元信息.

4 在体微电极阵列记录技术今后的发展

4 1 电极制造技术和信号记录技术的发展

利用先进的微电子制造技术 (Micro electro mechani

cal system,MEMS) , 微电极阵列的进一步发展要继续提

高记录点密度,增加记录范围, 以便同时检测到更多神

经元的信号;还要减小植入部分的电极体积, 从而减小

对脑组织的损伤.为了减小长期慢性植入微电极对于脑

组织产生的伤害和影响,增强电极的生物相容性也是重

要的研究课题之一[ 34] ,例如,在电极表面覆盖生物活性

物质,可以抑制损伤部位的扩大,形成一种能促使神经

向电极针生长的神经界面[ 35] .

随着通道数目的增加以及电极尺寸的减小,电极的

阻抗会增加,对信号放大电路的要求也有所提高.目前,

提供 Utah和Michigan集成微电极阵列配套放大器的厂

家已有不少, 如 Cyberkinetics、Tucker Davis Technologies

(TDT)和 Neuralynx等公司,这些仪器都配有用于场电位

和 Unit 电位记录和分析的软件, 其中 TDT 公司的软件

具有较大的灵活性,可以由用户根据自己的需要, 编程

设计记录界面和存储数据的方式,但是,有时这种灵活

性也会给不太熟悉编程的用户造成不便.

另一方面,虽然还没有商品化,但是在微电极阵列

上直接制作集成放大器等电路的电极已有研究[ 7, 36] ,这

类电极被称为有源电极( Active probe) ,不带有信号处理

电路的电极则称为无源电极 ( Passive probe) .有源电极

上的电 路可以 包括放 大器、滤波器 和模数 转换

器[ 29, 37, 38] .因为在体携带、直接贴近大脑组织,这些集成

电路必须体积小,功耗低,以免引起周围组织温度过高,

对脑组织造成损伤;同时,应具有较高的信噪比和稳定

性.有源电极的信号放大邻近信号采集部位, 有利于减

小记录噪声,便于提取更多细胞的 Unit 信号, 而且, 为

发展无线检测技术打下了基础.

实际上,用于自由活动动物或截瘫病人神经假体的
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记录系统比较理想的是无线检测方式,但是,神经细胞

发放的 Unit信号幅值较小、频带较宽,由于受到放大电

路和无线传输等器件的体积、传输速率和距离的限制,

目前已经实现的可以传输高频神经细胞发放信号的无

线系统都存在着这样或那样的不足:或者是只有单通道

信号的传输[ 39, 40] ;或者是多通道的体积和重量过大[ 41]

( 200多克) ; 或者是功耗太大或电源不足, 只能工作几

十分钟[ 42] ; 或者是传输距离比较短[ 43] ( 0 5m) . 最近,

Harrison等人设计了可以完全包埋于皮肤下面的植入式

有源电极
[ 44]

,由Utah电极、放大器、脉冲检测器、低功耗

模数转换器和数据发射器等部分组成,采用感应线圈经

过皮肤给植入式芯片供电, 并使用数据压缩技术,不直

接传输神经细胞 Unit 发放的原始波形数据,只传输发

放产生的时间, 这样, 有希望将具有 100 个记录点的

Utah电极采集的信号以无线的方式传出.这种方式可以

避免皮肤上连接接口处的感染和连接线耦合的噪声.但

是,由于数字电路对于模拟电路的干扰问题尚未解决,

整个装置没能达到预期的结果.另外,这种装置运行时,

外部控制器和接收器仍需要接近植入式电路( 2cm距离

范围内) ,通过连线或第二次无线传输才能将数据送到

外部主设备, 其它研究小组也提出了类似的设计思

路[ 45, 46] .由此可见,要实现植入式有源微电极器件及其

信号发射器的微型化、低功耗、高速大量数据的无线传

输,还需要解决许多技术问题.

4 2 信号分析技术的发展

除了微电极阵列制造技术和配套硬件设施的发展

以外,记录信号的分析处理也面临着挑战, 特别是对于

大量单细胞发放信号的分析.急需研究的问题主要有:

神经细胞发放脉冲的分类,多细胞之间连接关系的确

定,细胞发放序列信息的分析和提取,神经编码和解码

机制的研究,神经发放动态过程的研究等等[ 2, 10, 47] .

目前普遍采用的 Unit 信号数据分析技术还是传统

绝缘金属丝或玻璃微电极记录信号的分析方法.首先,

常用的分类方法是从每一个记录点的连续采样信号的

高频滤波信号中,利用幅值等信息辨别来自不同神经细

胞的 Unit信号,这是后续分析的基础.微电极阵列体积

小,植入大脑组织后, 对于电极邻近区域的神经细胞损

伤较小,每个记录点可以同时记录到邻近区域多个并且

多种神经细胞的 Unit 脉冲[ 13] , 而每个神经细胞的电位

也可以同时被高密度排列的多个记录点检测到,如何从

如此大量的数据中正确有效地区分出不同细胞的脉冲

序列,同时判别神经细胞的种类,并且实现算法的实时

化,还是一个亟待解决的问题.

其次,微电极阵列记录在空间形成多维的测量点网

络,可以提供局部神经网络多个连接环节中神经细胞的

信息[ 1] ,现有的互相关等脉冲序列分析方法只能研究两

两神经细胞之间的联系[ 4] ,急需开发和建立可以分析多

个神经细胞脉冲序列之间关系的数学模型和算法,研究

神经元组中高维的相互作用信息,对于揭示局部神经网

络的工作机制,研究神经信号的编码和解码等过程都具

有重要的意义.

另外,现有的脉冲序列分析方法都假设神经细胞的

发放是一个不随时间变化的稳态过程,使用统计学方法

分析各种神经细胞的发放信号与各种行为相关的发放

规律[ 6, 8] .但是,由于神经细胞的动态可塑性特性, 脉冲

发放序列的时变性普遍存在,建立新的方法研究神经细

胞的发放的动态变化过程,也是一个重要的研究课题.

5 结语

集成微电极阵列记录技术具有高时空分辨率的特

性,给神经电生理检测提供了一种较为理想的手段,可

以同时获得大量神经细胞的活动信息,其发展和应用对

于深入研究大脑神经细胞的工作机制,揭示神经网络信

息传导、处理和存储的机理,将产生巨大的推动作用.同

时,对于开发控制和治疗神经系统疾病和损伤的新方法

具有重要意义.另外,微电极阵列进一步发展面临的一

些重要问题,例如:电极界面的生物相容性、有源电极的

开发、无线数据传输技术、神经细胞发放脉冲序列的分

析、编码和解码研究等,涉及到微电子学、材料科学、无

线电技术、神经科学、生物医学工程、计算机科学和信息

科学等许多领域,需要多学科的交叉合作,因此,微电极

阵列记录技术的发展及其应用的成果也将推动这些相

关领域研究工作的进展.
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