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摘要　生物体产生的生物磁场信号携带有重要的生物电生理和病理信息,通常用超导量子干涉器件探测这些生物

磁.随着原子磁力计发展到飞特斯拉水平,作为一种超灵敏磁场探测器,超灵敏原子磁力计在生物磁的测量和研

究中扮演一个非常重要的角色.简要介绍了生物磁场信号来源及其特性,超灵敏原子磁力计的物理机制和分类,

以及超灵敏原子磁力计在心磁、脑磁和神经科学等生物磁场测量领域的应用,展望了超灵敏原子磁力计在生物医

学领域的应用与发展.
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１　引　　言

肌细胞和神经细胞在受到刺激后都会产生生物

电流.对心肌细胞来说,其具有收缩运动的特性,膜
外排列一定数量带正电荷的阳离子,膜内排列相同

数量带负电荷的阴离子.当心肌细胞受到一定强度

的刺激时,细胞膜通透性发生改变,细胞内外产生电

位差从而产生电流.对神经细胞来说,神经受到刺

激后产生神经冲动,在人体内表现为电解质离子输

运产生电流,信号以电流的形式无衰减地沿着神经
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纤维传导.临床上可提供心电图(ECG)和脑电图

(EEG)诊断.ECG可以记录人体正常心脏的电活

动,帮助诊断心律失常、心肌梗死,分析药物或电解

质对心脏的影响以及判断人工心脏起搏状况等[１Ｇ２];

EEG可以确诊精神分裂症、躁狂抑郁症、精神异常

等,癫痫在发作时EEG可以准确地记录散在性慢

波、棘波或不规则棘波,对于例如代谢和内分泌紊乱

等所引起的中枢神经系统变化也有诊断价值[３].
由毕奥Ｇ萨伐尔定律,肌细胞和神经细胞的生物

电流会导致生物磁场.相比之下,生物体产生的磁

场包含了生理过程及其病理等有价值的信息,生物

磁场信号强度相对稳定,相对于生物电流,生物磁场

信号传输简单、且能够精确地定位磁场,同时还能给

出时域相关的信息.生物磁场研究提供的磁信号图

谱,可为生物电流信号研究提供互补的信息.对于

生物体来说,肌细胞在心脏部位较为集中,神经细胞

在脑部较为集中,由于心脏和脑部对外界刺激的神

经冲动而产生的传导电流较强,所以生物磁信号在

大脑和心脏处比较集中.
心磁和脑磁等生物磁信号非常弱,通常需要在

多层磁屏蔽室进行测量.心磁在皮肤表面最大磁场

强度约几十皮特斯拉(即１０－１２T),测量可获得心磁

图(MCG).脑磁图(MEG)信号来源于两个部分,
一个是诱发性的 MEG信号,另外一个是自发性节

律产生的 MEG信号.最早的脑磁和心磁研究都是

基于放置在磁屏蔽室的感应线圈测得,１９６３年,

Baule和MaFee第一次通过感应线圈测量人类心脏

产生的磁场[４].１９６８年,Cohen第一次通过感应线

圈测量大脑磁场[５].
随着超导量子干涉仪(SQUID)的发展,１９７０年

Cohen等开始使用SQUID研究生物磁场并测得心

磁[６],１９７２年使用SQUID测得了 MEG[７].１９８０
年 Wikswo等[８]第一次测量孤立的青蛙神经磁场.
目前,商业可获得的SQUID达到了１fT/Hz１/２的灵

敏度[９],是生物磁测量和研究的重要工具之一.基

于SQUID,又发展了脑磁图描记术(MEG)、心磁图

描记术(MCG)、胎儿心磁图描记术(fMCG)、胃磁波

描记术(MGG)、肌磁波描记术(MMG)、肺磁描记术

(MPG)等.
随着激光与探测技术的不断发展,原子磁力

计已经达到fT/Hz１/２量级的超灵敏度,并开始进入

生物 磁 场 测 量 和 研 究 的 领 域.２００２ 年 Allred
等[１０]提出了无自旋交换弛豫(SERF)磁力计.随

后,２００３年Kominis等[１１]实验演示一种灵敏度更

高 的 多 通 道 SERF 磁 力 计,其 灵 敏 度 高 达

０．５４fT/Hz１/２,优于SQUID的１fT/Hz１/２,并指出

具有更高灵敏度的原子磁力计有望应用于 MEG
研究.Kominis等把具有飞特斯拉(即１０Ｇ１５T)量
级超高灵敏磁场探测能力的磁场探测器统称为超

灵敏磁力计,包括基于碱金属原子蒸气的原子磁

力计,以及工作在低温状态下的SQUID等.２０１０
年Dang等[１２]演示的SERF磁力计,其灵敏度为

０．１６fT/Hz１/２.超灵敏原子磁力计无须使用低温

超导磁体,仅仅需要常温或高温的原子蒸气室和

光源,通过探测原子蒸气室中极化原子对测量磁

场的响应而实现弱磁场探测,是一种有效的、测量

微小磁场变化的激光探测仪器.在生物磁场测量

和研究中,常用的超灵敏原子磁力计有:光抽运磁

力计(OPM)[１３]、非线性磁光旋转(NMOR)磁力

计[１４Ｇ１５]和SERF磁力计等.
超灵敏原子磁力计已经被应用于脑磁和心磁等

生物磁场探测中.２００３年Bison等[１６]利用基于Cs
原子的室温光抽运磁力计,探测获得了心脏磁场;

２０１２年 Wyllie等[１７]利用SERF原子磁力计探测到

了孕妇胎儿的心磁.２００６年 Xia等[１８]使用SERF
磁力计进行了脑磁研究;２０１３年Johnson等[１９]使用

多通道超灵敏原子磁力计测量脑磁信号,进一步提

高了探测信号的质量.

２　超灵敏原子磁力计

超灵敏原子磁力计,例如 NMOE和SERF磁

力计,是通过激光技术测量磁场中自旋极化原子的

拉莫尔进动来实现磁场探测[２０].被测量磁场B０ 中

原子旋转的拉莫尔进动频率表达式为

ω＝γB０ (１)
式中ω 为拉莫尔进动频率,B０ 为磁感应强度,γ 为

旋磁比.超灵敏原子磁力计原理如图１所示.
首先通过光抽运方法来极化碱金属原子,利用

探测光来检测它们在磁场中的进动,进动频率与磁

场大小成比例,从而实现探测微弱磁场的目的.

２．１　光抽运

通常超灵敏原子磁力计使用碱金属原子(如

Na、K、Rb、Cs)蒸气室.碱金属原子的最外层只有

一个价电子,原子自旋是原子核自旋和价电子自旋

的矢量耦合.由于电子的旋磁比比原子核的旋磁比

大近千倍,故可以忽略原子核自旋,只考虑光抽运电

子自旋,所涉及的光抽运过程如图２所示.通过光

抽运[２１]将原子极化,光抽运技术是将圆偏振光光子

０２０７０１２Ｇ２
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图１ 超灵敏原子磁力计原理图

Fig敭１ SchematicdiagramofultraＧsensitive
atomicmagnetometer

图２ 光抽运原理图

Fig敭２ Schematicdiagramofopticalpumping

的角动量转移到碱金属原子的电子上,以实现碱金

属原子的自旋极化[２２].
具体来说,共振的圆偏振抽运光使得所有的

光子自旋投影均光传播方向平行,并把这个方向

定义为z方向.对于σ＋ 偏振光,光子在这个轴上

都有＋１的角动量,由于角动量是守恒的,基态S
上处于mJ＝－１/２的一个原子,可以吸收一个光

子抽运到处于mJ＝＋１/２的激发态P上,然后自

发辐射到基态S上,这样基态上处于 mJ＝－１/２
的原子数就不断减少,从而在 mJ＝＋１/２布居.
光抽运电子自旋导致原子自旋极化,即碱金属原

子在z方向产生宏观极化矢量P.图２简单地给

出了仅仅存在碱金属原子蒸气的情况,在一些高

温类型的原子磁力计中除了碱金属原子蒸气,原
子蒸气泡内通常还充有一些其他种类的气体[２３],
它们的存在会帮助提高光抽运效率,从而直接提

高原子自旋极化程度,例如:惰性的氦气作为缓冲

气体,用于防止碱金属原子的壁碰撞以减小壁弛

豫;氮气作为淬灭气体,用于防止光抽运过程中的

“自陷”效应[２４].

２．２　探　　测

超灵敏原子磁力计通过检测极化原子自旋变化,
可实现微弱磁场的探测.激光与碱金属原子相互作

用后,主要有光吸收、非线性磁光效应(NMOE)导致

光偏振面变化两种方式.探测光吸收方式是利用原

子对圆偏振探测光的吸收而实现光偏振面的探测,与
原子自旋在探测光传播方向上的投影相关,自旋矢量

与探测光同向时,吸收最小,自旋矢量与探测光反向

时,吸收最大[２５].NMOE方式是通过检测探测光偏

振面的变化,进而探测磁场.基于原子中的NMOE
效应,使用非共振的线偏振光作为探测光,通过检测

线偏振光的旋光角度来进行微弱磁场测量[２６].探测

光垂直于抽运光,并将这个方向定义为x 方向.在垂

直于xz平面的y 方向上施加磁场By,z 方向极化

Pz 在磁场的作用下偏转.线偏振光分解为σ＋ 和

σ－,原子蒸气泡对两种分量的折射系数不同,线偏振

光穿过原子蒸气泡后,偏振面旋转,从而实现微弱磁

场的探测,其原理如图３所示.

图３ NMOR原理图

Fig敭３ SchematicdiagramofNMOR

探测器接收到的总光信号取决于光的旋转和光

的吸收,所以,若要获得最佳的探测信号,最理想的

探测光失谐取决于具体的实验参数[２０].

２．３　分　　类

生物磁场测量和研究中常用的超灵敏原子磁力

计主要有:OPM、NMOR磁力计、SERF磁力计等.

Belfi等 利 用 相 干 布 居 囚 禁(CPT)磁 力 计 研 究

MCG[２７],但CPT磁力计的探测灵敏度在pT/Hz１/２

水平[２８],因此在生物磁应用范围有限.这里主要介

绍如下３类超灵敏原子磁力计.

OPM是基于光学射频双共振现象[１３]的超灵敏

原子磁力计.通过圆偏振光对碱金属原子进行抽

运,在基态能级的磁子能级之间形成布居数差,实现

原子的极化.如果加上一个射频场,并扫描射频场

０２０７０１２Ｇ３
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频率,使它与磁子能级发生共振,基态原子形成布居

数差将回到热平衡态,吸收更多光,光强变弱.利用

光信号检测较弱的射频信号可实现高精度的磁场测

量.OPM可分为 Mz和Mx磁力计两种类型.二者

主要区别是激光传播方向与静磁场B０方向的夹角

θ 不 同.Mx 磁 力 计 的θ＝４５°,原 子 极 化 Mx

分量[２９].

NMOR磁力计一种是采用抽运Ｇ探测构型超灵

敏原子磁力计.基本原理是利用一束抽运光将原子

极化,极化的原子在外磁场作用下,原子磁矩绕外磁

场作拉莫尔进动,再用一束线偏振探测光与磁场中

原子蒸气相互作用,探测光的偏振方向发生转动,转
动的角度与外磁场大小在一定区间内成正比,因而

可得到外磁场强度的大小,从而实现微弱磁场的测

量.也可以直接使用一束调制的线偏振光同时作为

抽运光和探测光,构型超灵敏原子磁力计,实现微弱

磁场的测量[１４].

SERF磁力计是目前演示的原子磁力计中探测

灵敏度最高的磁力计[１２].从其物理本质上来说,高
温使得原子密度足够大且原子所处的外磁场足够

小,当原子之间的自旋交换碰撞弛豫速率超过原子

能级分裂的拉莫尔频率时,自旋交换碰撞弛豫展宽

将消失,从而实现压窄原子磁共振谱线宽度的方法,
其概念最早由 Happer等提出 [３０Ｇ３１],文献中阐明该

谱线压窄方法有望应用于所有基于光抽运的微型化

原子器件.

３　生物磁产生及测量

生物体的肌细胞和神经细胞在受到刺激后会产

生生物电流.以人体神经细胞为例,如图４所示,神
经细胞受到刺激后产生动作电位,一个是沿着神经

纤维传导,主要是在与兴奋相关的神经元之间传导;
另一个是沿着神经径向延伸到周围的介质中,电信

号被传导到身体表面的体积电流[３２].电信号以体

电流形式传导到皮肤表面,神经纤维上的传导电流

方向可由毕奥Ｇ萨伐尔定律及右手定则判定,如图４
所示的磁信号.传导到身体表面的体电流可以被探

测,体电流是ECG和EEG信号的主要来源.体电

流大小相等,方向相反,产生的磁场相互抵消,通常

认为体电流不产生神经磁场.

图４ 神经冲动产生传导电流和体电流(体电流产生电信号和传导电流产生磁信号)原理图

Fig敭４ Schematicdiagramofnerveimpulsegeneratingconductioncurrentandvolumecurrent

 electricsignalsarisefromthevolumecurrent whilemagneticsignalsarisefromtheconductioncurrent 

　　生物体磁场主要分为两大类,一种是本身含有

磁场的生物体组织,另一种是由于人体内的电解质

离子输运产生的电流引起的磁场.含有磁场的生物

体组织一般是摄入性的铁磁性物质或代谢集中的顺

磁性物质,相对来讲这一类是静态磁场,主要通过研

究其磁感应强度来推测其磁性物质的聚集情况.最

易于观测的磁场是神经冲动的传导电流产生的交流

(AC)磁场.
神经相对集中的部位,神经传导电流也较集中,

其周围的磁信号也相对较强,如脊髓、肌肉中的磁信

号较弱,心脏和脑部对外界刺激的感受较强、反应产

生的神经传导电流则较大,这样大脑和心脏处产生

的磁场就比较集中.当然,这类磁场的强度不仅由

器官本身决定,还由磁场产生区域与探测区域位置

之间的距离决定.
生物磁的磁感应强度范围如图５所示.生物磁

非常微弱,通常在０．１nT(１nT＝１０－９T)以下,普通

的磁 通 门 磁 力 计 已 经 不 能 满 足 其 测 量 要 求.

SQUID和原子磁力计的探测灵敏度、带宽覆盖了生

物磁场的测量和研究范围,早在１９７０年,SQUID已

经用于心磁、脑磁和神经磁场研究[６Ｇ８],２００３年开始

将OPM引入到生物磁场测量和研究中[１６].
在超灵敏原子磁力计用于生物磁信号研究过程

中,微弱的磁场信号增加了其探测难度,特别是对信

号更弱的脑磁研究.若要获得信噪比较好的生物磁

信号,需尽量屏蔽除生物磁信号以外的环境磁场,减
小探测距离,增加探头灵敏度等.影响生物磁探测

的环境磁场主要有环境静磁场和磁噪声[３３Ｇ３４].目前
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图５ 生物磁磁感应强度

Fig敭５ Magneticfieldstrengthofbiomagnetism

绝大部分生物磁研究都是在磁屏蔽环境中进行,利
用高磁导率材料搭建的磁屏蔽室和三轴矢量磁场线

圈补偿等方式,可以达到静磁场屏蔽的效果[３５Ｇ３７].
磁噪声主要由内层磁屏蔽产生[３８],这种噪声对生物

磁探测信噪比的影响很大,同样内层磁屏蔽限制了

原子磁力计的灵敏度,降低磁噪声主要通过增大最

内层磁屏蔽的尺寸,减小最内层磁屏蔽厚度的方法

来实现[３９].为减小探测距离,即减小生物体产生磁

场区域与磁场探测器灵敏区之间的距离,原子磁力

计探头需进行小型化处理[４０Ｇ４１],但是原子磁力计小型

化又会导致出现灵敏度低的问题,这是原子磁力计的

技术难点之一.为保持原子磁力计探头具有较高灵

敏度,一般原子蒸气泡工作在高温条件下,必须要解

决无磁隔热问题,在不降低隔热效果的情况下尽可能

减小隔热层厚度,这是原子磁力计的另外一个技术难

点.生物磁场的产生使个体对外界刺激的反应程度

不同,差异很大.由于信号弱,研究关注的生物磁信

号时域信息淹没在噪声里,原子磁力计的光强不稳

定,这些都对观测生物磁的时域信号有很大影响,这
必然是超灵敏原子磁力计用于生物磁信号研究时的

一些关键点.
综上所述,解决环境磁场屏蔽,减小探测距离,

增加探头灵敏度等,是实现超灵敏原子磁力计探测

生物磁信号的一些关键技术.２０１３年Shas等[４２]利

用小型化的超灵敏原子磁力计(探头大小为２cm×
２cm×５cm,灵敏度优于１０fT/Hz１/２)进行了生物

磁场 研 究.当 原 子 磁 力 计 距 离 体 表 平 均１cm,

SQUID平均距离２cm,比对SQUID得到同等质量

的 MCG和 MEG.
目前,超灵敏原子磁力计已经用于测量心磁、脑

磁和神经磁场的探测和研究,也正用于开展生物磁

场诱发原因、定位等研究[４３].在疾病诊断方面,以
心脏产生磁场为例,心脏跳动形成QRS波群,QRS
波群可以表征心室的除极,对于成人,波群时限为

０．０６~０．１s,相对比较稳定.当出现心脏左右束支

的传导阻滞、心室扩大或肥厚等情况时,QRS波群

就会出现增宽、变形或时限延长,从而实现疾病诊

断.使用超灵敏原子磁力计测量得到不同生物磁强

度的大小,如表１所示.通过时域信号的响应时间

等研究生物磁的特征,以期实现疾病诊断.

４　心磁测量与研究

人的心脏周期性地收缩舒张,为血液流动提供

压力,把血液运送到身体各个部分.心脏的收缩活

动是由于心肌受到动作电位的刺激而发生的,心肌

发生动作电位就会产生电流流动,心脏产生的电信

号可以产生相应的磁场(即心磁).由于心脏产生的

磁场强度较强,所以心磁也是最早探测到的人体磁

场.心肌细胞电活动在体表引起的磁场随时间变化

的曲线图称为 MCG.早期的 MCG是通过SQUID
探测,现阶段 MCG仍难以像ECG一样普及使用.
心脏产生的磁场位于超灵敏原子磁力计探测范围

内,如果利用超灵敏原子磁力计实时记录心脏产生

的磁场能,即可得到磁感应强度随时间变化的函数,
则可实现基于超灵敏原子磁力计的 MCG探测.

心电图具有３个明显的特征波,分别是P波、T
波和QRS波.QRS波是指正常心电图中幅度最大的

波群,反映心室除极的全过程.正常心室除极自左向

右,故QRS波群先呈现一个小向下的Q波.QRS波

群形态较恒定,正常成人QRS波群时间约为０．０６~
０．１０s,婴儿和幼童约为０．０４~０．０８s.通过观测QRS
波群时间可以诊断一些心脏疾病.由于心电是心磁

产生的原因,心磁图同样具有３个明显特征,在成人

中,P波,T波通常是５~１０pT,QRS波大约为５０pT.
因此,若在没有背景的情况下,为提高时域信号的可

信度,原子磁力计灵敏度需高于１００fT/Hz１/２,带宽

需要在心磁探测范围内,高于百赫兹.MCG的３个

明显特征波形示例,如图６所示.

０２０７０１２Ｇ５



中　　　国　　　激　　　光

表１　原子磁力计测量不同特征生物磁获得的强度

Table１　Amplitudesofvariousbiomagneticfeaturesobtainedbyatomicmagnetometer

Type Feature Date Author Distance/mm Fieldamplitude/pT

MCG QSR

２０１４ Bisonetal． — about５０[１６]

２０１０ Knappeetal．
５０(fromtheheart)

５(fromtheskin)
about１８０[４４]

２０１２ Wyllieetal．
７６(fromtheheart)

１０(fromtheskin)
about４０[４５]

fMCG QSR
２０１２ Wyllieetal． — about１．５[１７]

２０１５ Alemetal． ４．５(fromtheskin) about４０[４６]

２０１７ Eswaranetal． — about４[４７]

MEG

Evokedresponse
Spontaneous
Evokedresponse

Evokedresponse

２００６ Xiaetal． ２５(fromthescalp) about１．２[１８]

２０１２ Sanderetal． ２５(fromthesource)
about０．５[４８]

about２[４８]

２０１３ Shahetal． ５Ｇ２５(fromthescalp) ０．１Ｇ０．２[４２]

２０１３ Johnsonetal． ３０(fromthescalp) about０．２[１９]

２０１７ Shengetal． ６(fromthescalp) about１．２[４９]

２０１７ Botoetal． ６．５(fromthescalp) about２[５０]

Nerve Nervepulse ２０１６ Jensenetal． １．９ about２４[５１]

图６ MCG波型示例

Fig敭６ ExampleofMCGwaveform

　　对于几十皮特斯拉量级的心磁信号,OPM 已

经可以满足成人的心磁测量和研究.利用目前比较

成熟的超灵敏 OPM 进行生物磁学的应用时,需要

将OPM放置在磁屏蔽室里以降低环境磁场[５２],探
测由人体心脏跳动产生的磁场并绘制 MCG.之后

采用相同的两个超灵敏原子磁力计组成原子磁梯度

计,极大地降低了环境磁场波动的影响.
从２００３年开始,OPM 被引入到人体心脏磁场

的研究[１６].Bison等[５３]使用Cs原子的室温OPM,
其基于光学射频双共振 Mx 模式,由两个超灵敏

OPM探头组成超灵敏原子梯度计,利用梯度探测

进行噪声抑制以减小环境磁场的影响,测量到了人

体心脏磁场.同年,利用磁力计获得心磁动态图.

２００９年Bison等[５４]建立了一个多通道基于Cs原子

OPM的心脏磁场成像系统.它有２５个记录磁场的

传感器,分别分布在平行的３层结构上,通过最靠近

心脏的平面上的１９个传感器同时测量来自人体心

脏的磁场,另外６个传感器分布在平行的两个面上,
以便检测磁场和为磁场梯度提供反馈信号.传感器

的工作介质是碱金属Cs原子,封装在一个具有石

蜡涂层、直径为３０mm的球形玻璃室内,每个传感

器还包括准直极化用的光学组件、原子蒸气室和光

电探测器,每个模块组成紧凑探测器.
心磁探测完全可以采用多探头组成的整列形

式,探测胸部表面的磁场分布情况,实时监测心脏的

跳动状态,以４×４的超灵敏原子磁力计探头作为心

磁探测阵列为例,原理图及其预估信号如图７所示.
目前在实验室研究中,基于超灵敏原子磁力计

测得的 MCG图与SQUID测得的数据吻合得很好.

２０１０年Knappe等[４４]利用大小为０．７５cm３的小型

化芯片级原子磁力计研究MCG,超灵敏原子磁力计

获得 的 MCG 典 型 特 征(QSR 波 群 和 T 波)与
SQUID测得的结果相符.２０１２年Kamada等[５５]通

过一种无调制的基于 K原子的超灵敏原子磁力计

测得 MCG,指 出 这 种 磁 力 计 测 得 的 MCG 图 与

SQUID测量的数据吻合得很好.
胎儿在母体子宫内,胎儿的ECG无法直接通过

接触胎儿来探测,即使在母体表面可探测的胎儿电

信号,其信号也极其微弱,这是由于胎儿心脏距离母

体表面较远,且胎儿表面有种蜡状物质,阻碍了胎儿

心脏的电信号向母体表面的传递,所以母体表面探

测到的信号也只是母体本身的电信号.虽然无法通

过直接获得胎儿的ECG信号来进行胎儿ECG研究,
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图７ 心磁探测阵列原理图及其预估信号

Fig敭７ SchematicdiagramofMCGandpredictedMCG

但是胎儿的心磁可以在母体表面测得,这便激发了

人们对fMCG研究的兴趣[５６].

２０１２年 Wyllie等[４５]利用基于碱金属Rb原子

的SERF磁力计,搭建了一个４通道超灵敏原子磁

力计阵列.SERF磁力计探头采用紧凑的模块化设

计,激光由光纤耦合接入,以便最大化地适用于对生

物磁探测,实时测得成人 MCG.MCG从４通道的

SERF磁力计中提取,４个相同的超灵敏原子磁力

计探头组成一个正方形阵列,其中一个磁力计的输

出作反馈,提供磁场补偿信号,以便进行磁场补偿.
同年,他们利用４通道超灵敏原子磁力计阵列测得

fMCG[１７].在fMCG探测过程中,需要观测时域信

号,直接观测超灵敏原子磁力计对磁场的响应情况.
虽然超灵敏原子磁力计放置在磁屏蔽室内,但是仍

然采用了低通滤波器和专门滤除电信号的梳齿形滤

波器滤除环境噪声,以便提高时域信号的信噪比.
演示使用超灵敏原子磁力仪测量fMCG的信号,验
证了SERF磁力计可以用于实时的fMCG检测,这
有望用于诊断胎儿心脏的节律异常.将这些结果与

使用SQUID测量的结果进行对比,进一步验证了

超灵敏原子磁力计探测fMCG的可行性.

２０１５年 Alem 等[４６]用基于 Rb原子的阵列型

OPM探测胎儿磁场,微型磁传感器探头为２５个,这
种OPM工作在高温下,灵敏度高于传统的低温

OPM.超灵敏 OPM 技术的磁场测量范围已达飞

特斯拉量级,并且可以将单个传感器组装成几乎相

同的阵列型传感器.他们把单个微型OPM 用作磁

传感器插入腰带状的固定装置中,做成可插接式微

型OPM 阵列,通过光纤和电缆连接磁屏蔽室的外

部光源和电子设备.孕妇的 MCG和胎儿的 MCG
用两个传感器“腰带”进行测量,胸前的传感器“腰
带”可探测母亲的心磁信号,腹部的传感器“腰带”可
记录fMCG.由于母亲心脏比胎儿心脏发出更强的

信号,因此必须应用信号处理方法来获得纯胎儿的

MCG,如对数据作正交投影和独立分量分析等.由

此,可获得胎儿的 MCG并提取胎儿的心率,并且可

实时监测胎儿的心脏活动.

２０１７年Eswaran等[４７]进行了不同于以上两个

fMCG的研究.２０１２年 Wyllie等[１７]的研究虽然比

较了超灵敏原子磁力计和SQUID信号,但是记录

信号的时间是分开的;２０１５年Alem等[４６]在一个７
层磁屏蔽室内,对单个妊娠期３２周的胎儿进行

fMCG研究.２０１７年Eswaran等[４７]在一个３层磁

屏蔽室内,利用 OPM 和SQUID同时测量fMCG.
实验对象被要求坐着,在SQUID阵列和孕妇腹部

之间放置两个OPM.利用超声记录胎儿的心脏位

置,以指导OPM孕妇腹部定位.记录了１１个妊娠

期为３２~３８周的孕妇,有５名孕妇成功地利用两种

设备测得心磁信号.不同妊娠周期的婴儿,其心磁

强度也不同,３５周的心磁强于３２周的.由此可见,

OPM和SQUID可以提供类似的电生理学和定量

特征.
如上所述,目前已经成功地将超灵敏原子磁力

计引入到心磁研究,其结果与使用SQUID方法进

行了比对、验证,表明阵列型超灵敏原子磁力计可以

应用于生物磁研究,探测成人的心磁和胎儿的心磁.

５　脑磁的测量和研究

人的大脑内神经细胞多且复杂,需对大脑复杂

信号区分研究,以便进行脑功能研究和大脑疾病诊

断等.大脑神经中枢对外界反应后会在颅脑表面产

生脑电信号,记录这种电信号可得EEG.人的EEG
有４种波,分别是α波、β波、θ波和δ波,其中一大

类即α波.做EEG时,先在人体头部通上电极,然
后让受试者闭上眼睛尽量“不用脑”.此时记录α波

(８~１３Hz)的脑电波,受试者处于清醒状态最静时

的脑波,即“α节律”,也被称为安静波,α节律对人的

身心健康至关重要.EEG电活动受多种因素影响
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干扰,例如颅骨厚度、组织导电性等因素.人的大脑

神经中枢接受刺激后产生的传导电流也会产生磁

场,这种磁场分布图称为 MEG,脑磁受抗磁性物质

影响较小,其诊断更准确.EEG是由脑部神经体电

流传导产生,MEG是由神经传导电流产生,虽然

MEG反映的脑部磁场变化与EEG反映的脑的电

场变化有所不同,但是两者具有相关性,MEG具有

EEG的部分特征[５７].

MEG不需要接触皮肤,是一项完全无创地探

测脑部神经活动的方法,不会发生一些脑EEG出现

的类似伪差.MEG强度很微弱,同样需在一个磁

屏蔽 环 境 内 进 行 探 测,以 便 进 一 步 抑 制 环 境 噪

声[５８].MEG技术的快速发展,已经可以精确地定

位磁场源的部位.目前已有上百通道的SQUID用

于 MEG研究,这使得实时监测颅骨表面上的脑磁

信号成为现实,可以实时反映脑内磁场源的活动状

态,为脑功能认知神经科学的研究提供时间维度的

信息[５９].MEG可用于测量脑部不同区域之间神经

元通信的信号,视觉诱发脑磁场、听觉诱发脑磁场与

躯体诱发脑磁场具有特异性,分布在大脑的不同功

能区.通过定位探测脑磁信号,能够分辨出脑部细

胞群不同的组织机能,诱发EEG则不能取得上述效

果.随着超灵敏原子磁力计探测的应用,基于超灵

敏原子磁力计的磁传感器阵列可以提供更多的信息

来定位脑部功能区.脑磁探测原理如图８所示.

图８ 脑磁探测原理图

Fig敭８ SchematicdiagramofMEG

Baillet[５７]指出基于原子磁力计的脑磁图系统是

当前国际公认的下一代脑磁图仪器发展的方向,脑
磁图相关的研究论文已在神经科学研究中占５％.

基于多通道SERF磁力计进行 MEG的研究,

始于２００６年.Xia等[１８]第一次使用基于碱金属 K
原子的SERF原子磁力计进行了脑磁探测,利用

SERF原子磁力计中的极化的碱金属K原子的自旋

进动,探测由听觉刺激引起的大脑磁场的反应和对

听觉刺激的响应.超灵敏原子磁力计被放置在一个

由３层坡莫合金圆筒形磁屏蔽罩中,最内层直径为

１m 和长为２．６m.除了３层的被动屏蔽,还有

１８组计算机控制的主动补偿线圈.激光光束照射

整个碱金属K原子蒸气室,原子蒸气泡为７．５cm的

正方形室,泡内充有缓冲气体和淬灭气体,工作温度

为１８０℃.线偏振的探测光通过Faraday调制器进

行调制以提高检测灵敏度,探测光的偏振面光学旋

转通过一个６通道的线性光电二极管阵列探测,信
号通过数据采集板电路上的可编程门阵列对进行解

调.通过梯度探测的方法减小环境磁场背景波动

(即 共 模 噪 声)的 影 响,梯 度 测 量 灵 敏 度 可 达

３．５fT/Hz１/２.人体大脑放置在原子蒸气室附近,大
脑受到听觉刺激后,很明显地观察到１００ms时的

N１００m峰值,这是大脑对听觉刺激的反应.在梯

度探测中,减小共模噪声可以明显看到实时信号,即
在３００ms时的P３００m峰值,其是对听觉刺激的响

应,从而实现了超灵敏原子磁力计探测由大脑对听

觉刺激响应的脑磁.
随着技术的改进和发展,多探头的SERF磁力

计开始应用于 MEG研究.２０１０年Johnson等[６０]

使用一种紧凑型基于碱金属Rb原子的SERF磁力

计探测大脑的磁场,使用两束光的平衡光差分探测

方法,在磁屏蔽室中,超灵敏原子磁力计的灵敏度优

于５fT/Hz１/２,将受试者的头部置于原子磁力计和

SQUID探测区域,探测出颅脑中极微弱的脑磁,记
录由听觉刺激引起的诱发响应,得到MEG.使用超

灵敏原子磁力计得到的 MEG,通过与基于SQUID
的商用脑磁系统的对比,印证了超灵敏原子磁力计

探测脑部磁场的有效性.２０１３年Johnson等[１９]使

用基于碱金属Rb原子的SERF磁力计的多通道磁

传感器,测得 MEG,使用两个多通道SERF磁力计

记录头部两侧磁场,探测人体大脑中听觉皮层和听

觉诱发反应磁场,引起听觉刺激的反应.他们采用

多通道测量技术,进一步提高了信号质量,这也是第

一个多传感器超灵敏原子磁力计应用于脑磁研究的

示例.

２０１２年Sander等[４８]使用基于碱金属Rb原子

的芯片尺度原子磁力计(CSAM),测量自发性的和

对躯体感觉诱发的 MEG.CSAM 的原子蒸气室体
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积为０．７７mm３,探头体积为１cm３.由于超灵敏芯

片尺度原子磁力计体积小,可以贴近颅骨,距离大脑

内部的磁场源头更近,因此测得信号更强.观测到

健康人自发的大脑活动,用眨眼做触发,观测O１区

域垂直于头皮表面的α节律;通过对志愿者右手腕

的刺激,由放置在C３上的磁传感器来测得躯体刺

激的C３区域诱发区域的磁场.自发的和躯体感觉

诱发的 MEG都通过SQUID测量来验证,因芯片尺

度原子磁力计具有更加贴近颅骨的优势,使得探测获

得信噪比相对于SQUID更低.２０１４年Alem等[６１]

利用微机电技术制作的微型原子磁力计研究癫痫

MEG,这种微型原子磁力计类似于EEG电极大小,更
加贴近头部表层,能够测量癫痫患者高信噪比的单个

神经电流放电和更加精细的自发大脑活动.

２０１５年Kamada等[６２]研制的超灵敏原子磁力

计工作在高温１８０℃环境下,磁力计探头尺寸为

８．３cm×９．５cm×１９cm,灵敏度为２１fT/Hz１/２,在

３层磁屏蔽室内研究睁眼、闭眼时大脑自发神经振

荡变化、脑神经响应等弱磁场信号,对比SQUID结

果证明了使用超灵敏原子磁力计探测脑部神经磁场

的可行性.

２０１７年Boto等[５０]利用工作在１５０℃的基于碱

金属Rb原子的OPM测得脑磁信号.OPM的半导

体激光器和原子蒸气泡等集成在大小为１４mm×
２１mm×８０mm体积内,头部表层距离磁力计磁场

感应区域为６．５mm.OPM可插入３D打印的头盔

内,探测脑磁,使用３D打印原子磁力计头盔可更接

近于头部表层,探测到的体感刺激相应幅度是使用

SQUID方 法 的４倍 以 上,验 证 了 ２０１６ 年 Boto
等[６３]理论模拟的结论.

在国内,２０１７年Sheng等[４９]使用基于碱金属

Cs原子的SERF磁力计获得国内首例由听力刺激

引发的大脑初级听力皮层活动的磁信号,信噪比低

于传统SQUID方法.其中采用的超灵敏原子磁力

计探头大小为２．５cm×２．７cm×１５cm,首先放置在

内径为４７cm的圆筒状屏蔽罩内测试稳定后,再放

入一个两层的磁屏蔽室内进行脑磁研究.基于碱金

属Cs原子的SERF磁力计获得的 M１００信号幅值

是SQUID的４倍.高家红等[６４]也已经申请了基于

原子磁力计的 MEG系统及方法技术方案的发明

专利.
综上所述,MEG可对脑部活动进行定位探测,

空间分辨率较高,加之脑磁图不受颅骨的影响,这为

脑部疾病提供的新诊断手段发挥了其特有的作用,

可与EEG结合起来,互补不足.MEG也可与其他

用于脑部的影像模式互为补充,例如,功能磁共振影

像(fMRI)能够以高空间分辨率显示脑部的解剖结

构,但其时间分辨率远远低于MEG.与功能磁共振

影像相比,脑磁图有着更高的时间分辨率,即 MEG
可直接反映神经元的活动,而功能磁共振信号反映

的则是一个神经元受激发后在一个相对长的时段内

脑血流及血氧的变化.用 MEG给出的功能影像有

助于定位癫痫灶,也可在手术前为临床提供听觉、视
觉和语言等功能区域定位.MEG还可进行睡眠研

究,记录自发的大脑活动,与功能磁共振影像以及

EEG相结合,因此将 MEG引入多重模态神经影像

的研究方法,有助于探索睡眠阶段的奥秘.

６　神经磁场的测量和研究

人体或动物体的神经细胞或肌细胞受到刺激

后,产生生化反应,发生电子传递,而电子转移或离

子移动均可形成生物电流,生物电流是传递各种信

息的重要方式.神经元中运动的电流产生微弱的磁

场,早期使用SQIUD 磁力计探测记录.１９８０年

Wikswo等[８]第一次使用SQUID测得孤立的青蛙

坐骨神经传导电流产生的磁场.
以青蛙的坐骨神经为例[６５],一只青蛙的坐骨神

经包含很多神经束,每一个神经束包含有上千个轴

突,在自然状态下,神经冲动在单一神经元范围内传

导.在神经末梢处,即突触或与肌肉接头处,神经冲

动通过化学传递或电传递引起下一个细胞的兴奋或

抑制,神经冲动以全或无衰减地沿着神经纤维传导

的.生物电流的传导速度与物种、神经纤维的种类、
粗细等因素相关,一般约０．５~２００m/s[６６].正常情

况下,神经冲动是由胞体传向轴突的远端,可用电刺

激同时引起神经冲动.将一对电极置于神经纤维上,
可测得神经电信号[６７Ｇ６８].在静息时纤维内是负电位,
当动作电位经过时,就短暂地变成正电位.根据毕

奥Ｇ萨伐尔定律,运动的电荷会产生磁场,产生生物电

流的部位同时产生生物磁信号.图９为使用超灵敏

原子磁力计测量动物神经冲动的原理.

２０１６年Jensen等[５１]利用室温下的超灵敏Cs
原子磁力计,测量神经冲动产生的微弱磁信号.由

于超灵敏Cs原子磁力计工作在室温状态下,可以

极大地减小原子蒸气室与神经之间的距离,这点优

于低温探测方法.Cs原子蒸气室大小在毫米量级,
可以使神经与原子蒸气室之间的距离达到几个毫米

的程度,极大地减小了探测距离.
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图９ 超灵敏原子磁力计测量动物神经冲动原理图

Fig敭９ SchematicdiagramofultraＧsensitiveatomic
magnetometerdetectinganimalnerveimpulses

具体来讲,青蛙坐骨神经从脊椎分离出来,长约

为７cm,直径为３mm.神经放置于一个塑料U型

腔内,腔内装有生理盐水,可以存活５h.施加一个

电压脉冲至一对空间分开的金电极,刺激神经近端,
刺激触发沿着神经传播的动作电位(神经冲动传导

电流)[６９].作为磁信号参考,测量用另一对电极对

脉冲进行电记录.当神经弯曲成U型时,主要探测

U型底部距离原子磁力计最近部位产生的磁场.
磁场的测量对跨膜电流类似体电流是不可见的,主
要原因是在膜外的电流大小近似相等、方向相反,可
相互抵消.沿着神经传播的动作电位单向传导,动
作电位产生的磁场是可观测量.

超灵敏原子磁力计有两种工作模式,分别是连

续模式和脉冲模式.超灵敏原子磁力计工作在连续

模式下,抽运光和探测光连续工作,磁力计可获得神

经响应的时域信号;超灵敏原子磁力计工作在脉冲

模式下,首先脉冲抽运光抽运原子实现自旋极化,自
旋极化的原子在垂直于抽运光和探测光的脉冲磁场

下产生探测光方向的分量,然后通过脉冲形式的探

测光探测极化矢量的变化,测得神经磁信号类似于

自由感应衰减(FID)的振荡信号.
超灵敏原子磁力计不仅可应用于生物器官磁场

的研究,还可应用于分离的神经磁场的研究,可直接

探测到神经动作电位产生的磁场.通过磁场的测量

可以确定神经活动以及神经冲动与时间相关特征,
这为生物医学诊断提供了新途径.

７　结束语

目前,SQUID已经实现商品化,其具有高灵敏

度和高空间分辨率等特性,在心磁、脑磁等生物磁测

量和研究领域中起着非常重要的作用.与SQUID

不同,超灵敏原子磁力计虽然无需低温冷却系统,但
是仍然需要在一个大的、多层磁屏蔽中工作,以减小

环境磁场的影响.OPM、NMOR磁力计、SERF磁

力计已经开始应用于心磁、脑磁等生物磁研究,其结

果与SQUID的进行比对.
实验演示的SERF磁力计,具有更高的灵敏度,

展现出潜在的重要应用前景.美国国家标准与技术

研究院(NIST)等研究单位的超灵敏原子磁力计探

头已经做到轻巧、便携,体积和重量已经获得了全新

的改进,这将有助于基于超灵敏原子磁力计用于心

磁、脑磁等生物磁的测量和研究,以及磁成像[７０]的

发展.超灵敏原子磁力计在生物磁探测领域也已开

始结合临床研究,瑞士的弗里堡大学、美国的圣地亚

国家实验室、威斯康星大学以及波士顿儿童医院等

研究单位都已开展了相关的人体实验,初步证明了

超灵敏原子磁力计探测生物磁的有效性和安全性.
在国内,北京大学高家红课题组已经将超灵敏

原子磁力计应用于生物磁的研究,并获得信噪比高

于SQUID的脑磁信号.中国科学院武汉物理与数

学研 究 所 超 灵 敏 磁 共 振 研 究 组,同 时 建 有 基 于

NMOR磁力计和SERF磁力计的磁共振探测仪器,
已经具备探测磁共振样品的能力,同时进行了物质

弱磁的测量和研究.特别是,建立的基于碱金属Cs
原子的超灵敏原子磁力计,可工作在室温,即无需加

热原子室即可测量到高信噪比的核磁共振样品FID
信号[１４],与高温工作的SERF磁力计相比,室温超

灵敏原子磁力计探头能够放置距离生物体更近的位

置进行测磁.将这两种超灵敏原子磁力计探头放置

于磁屏蔽室,均可以进行心磁、脑磁等生物磁测量和

研究.后续工作将进一步发展激光抽运技术和原子

芯片测磁等超灵敏探测技术,积极寻求与医学研究

单位合作的机会,从医学应用的角度深入开展研究.
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