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摘要 生物电活动是生命活动的基础之一, 其所产生的微弱磁场可通过高灵敏度磁传感器进行探测. 生物磁传感

技术通过测量并分析这些磁信号, 能够实现对生物体内部生理状态的无创性监测, 为疾病的诊断、治疗的监控以

及生命科学和基础医学研究开辟了新路. 本文综述了生物磁传感技术从感应线圈、超导量子干涉仪到光泵原子磁

力仪的演进历程, 并介绍了其在冠心病筛查、心律失常病灶定位、胎儿心脏功能评估、癫痫病灶定位等心脑疾病

诊断中的潜在应用和独特优势. 最后, 本文从技术发展和应用方向两个角度探讨了该领域未来的发展趋势.
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生物磁场是由生物电流产生的微弱磁场. 生物磁

传感技术通过测量这些微弱磁信号, 可实现对生物体

内部生理活动的无创监测与分析, 为生命科学和基础

医学研究以及疾病诊断、治疗监测提供新途径. 近年

来, 随着高灵敏度量子磁传感技术的不断发展, 人们可

以更容易地实现对生物体微弱磁场的测量. 本文将介

绍生物磁传感技术从感应线圈、超导量子干涉仪到光

泵原子磁力仪的发展历程, 并探讨其在心脑疾病诊断

中的应用潜力及其独特优势. 本文旨在搭建一座沟通

的桥梁, 增进量子磁传感技术与生物医学领域的相互

理解与深度合作, 携手推动生物磁传感技术的发展和

应用.

1 生物磁场

生物磁场来源于生物电流, 是生命电活动的伴生

磁场. 在细胞和亚细胞层级上, 生物体时刻都在进行电

活动, 以保证生命活动的正常进行. 这些电信号在细胞

内和细胞间传递, 参与细胞的多种生理功能, 如神经传

导、肌肉收缩、细胞间通讯等. 1958年, Valentinuz-
zi[1,2]在研究信息论时提出可以通过测量生物体自身电

活动所产生的磁场获得新的生物信息. 以此为基础, 这
一领域发展至今形成了生物磁学(biomagnetism).

尽管所有生物电活动都可以在周围空间中激发磁

场, 但单个细胞所产生的生物磁场在体表的强度远低

于目前磁传感器的探测能力. 因此, 需要有大量细胞同

步进行电活动才可能产生可测量到的生物磁场. 幸运

的是, 人体两个重要器官——心脏和大脑——的电活

动都具有这样的特殊性. 在生物医学中, 一般将被动测

量心脏/大脑磁场的技术称为心/脑磁图术(magnetocar-
diography/magnetoencephalography, MCG/MEG), 也常

被翻译为心/脑磁描记术, 或被简称为心/脑磁图. 为规

范术语, 本文类比心/脑电图技术(electrocardiography/
electroencephalography, ECG/EEG)的命名方式, 采取补

充材料表S1中所列的英文、中文及常用缩写对照. 需

特别指出的是: (1) 前述“磁场”的实质是“磁感应强度”.
在不造成歧义的情况下, 本文一般用“磁场”来代指“磁
感应强度”. 在不特殊声明的情况下, 本文中所讨论的

磁场的方向、强度默认是磁感应强度的方向和数值.
(2) 在紧邻细胞的位置(即进行原位检测时), 利用现有

技术可以探测到单个神经元或心肌细胞产生的生物磁
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信号. 例如, Barry等人[3]利用NV色心磁传感器记录到

Myxicola infundibulum(一种蠕虫)中单个神经元的信号,
磁传感器距离神经元约500 μm, 所记录的动作电位峰

值磁场约600 pT (1 pT = 10–12 T, 其中T是磁感应强度

的国际单位).在距离源电流一定范围内,生物磁场的强

度会随着与源电流距离的增加而减弱, 大致与距离的

平方成反比关系[4,5], 即随着距离的增加, 单位面积上

的磁感线会变得“稀疏”, 磁场强度会降低, 在体表时已

远低于当前技术的探测能力. (3) 严格来说, 类比心/脑
电图技术的命名方式, “心/脑磁图”这个词应指心/脑磁

图术所测量到的磁场波形图. 在不造成歧义的情况下,
本文也用“心/脑磁图”代指心/脑磁图术本身以及相应

的测量仪器, 缩写均为MCG/MEG, 从上下文语义中能

够区分.

1.1 心脏磁场与MCG

心脏磁场来源于心肌细胞的电活动. 正常心脏的

电活动由窦房结作为起搏点, 通过心脏传导系统(包括

房间束、房室结、房室束、右束支、左束支和浦肯野

纤维等)将动作电位按固定顺序传导至各心肌细胞, 以

实现心脏各区域的规律性收缩和舒张. 这种规律的电

活动在心肌组织内部及周围产生生物电流, 从而形成

可测量的心脏磁场. 心脏磁场具有显著的时间周期性

和空间分布特性, 反映了心脏电生理活动的时空分布

情况.
与ECG相似, MCG也可以将心脏周期划分为不同

阶段. 正常心脏的动作电位从窦房结开始, 先传导到右

心房, 通过房间束传到左心房, 并在MCG上形成心房活

动的特征波形(类比ECG可称之为P波). 对于在胸前体

表区域所测量的MCG, 其P波一般不超过5 pT. 动作电

位经房室结、房室束、左/右束支和浦肯野纤维后, 传

导至左/右心室壁上的心肌细胞群. 在心室壁中, 动作

电位由心内膜向心外膜方向传导, 并在MCG上形成心

室除极特征波形(类比ECG可称之为QRS波群). 除极即

指由静息电位(细胞内部低电位)变为动作电位(细胞内

部高电位)的过程, 也称去极. 反之, 由动作电位恢复静

息电位的过程称为复极. 伴随心肌细胞群先后完成动

作电位, 心室壁中由心外膜向心内膜方向恢复静息电

位, 在MCG中表现为心室复极特征波形(类比ECG可称

之为T波). 心室活动产生的磁场比心房活动强得多,
QRS波群特征最大磁场一般为20~100 pT, T波的最大

磁场一般为10~50 pT, 对于不同的受试者和测量系统

有所差异.
值得注意的是, MCG中的P波/QRS波群/T波概念

与ECG中并不完全相同. ECG测量的是两电极间的电

势差, 不会直接受电极与心脏距离的影响(例如, 在肢

体导联中, 电极放在肢体上的任意位置均等效于放在

该肢体的近心端). 对于MCG, 根据Biot-Savart定律, 心

脏磁电流所产生的磁场随距离平方衰减, 使得所测量

的磁场大小会受到心脏电生理活动和传感器与心脏间

距离的双重影响. 因此, MCG的相位和振幅会随传感器

的位置而变化, 使得对于在身体周围不同位置所记录

的MCG的P波/QRS波群/T波的特征时间和形态均有所

差异(图1(a))[6]. 特别是对于心室除极过程, 不同位置的

MCG波形还有着不同的QRS波群形态. MCG的QRS波
群是一个整体, 不应类比ECG将Q、R、S波分别定义.

针对MCG的相位和振幅随位置变化的特点, 常用

蝴蝶图和磁场分布图对心脏磁场进行可视化. 心磁蝴

蝶图将不同位置上记录的MCG绘制在一张图中(图1
(b))[6], 以展示心脏磁场的时间演化. 对于心脏存在异常

的受试者, 其心磁蝴蝶图中常出现QRS时程异常、ST
段散开等特点. 心脏磁场分布图是对不同位置上记录

的心磁数据进行插值(图1(c))[6], 绘制传感器所在平面

(近似胸前体表平面)上的磁场分布, 以展示在各时间点

上的磁场空间分布. 对于异常心脏, 其磁场分布图中常

出现压缩、拉伸、破碎、旋转等现象. 由于磁场分布

图和地理学中地形图的绘制方法相似, 一些文献中也

称其为磁场地形图或磁场强度等高线图.

1.2 大脑磁场与MEG

大脑磁场来源于神经元的电活动. 神经元也称神

经细胞, 是神经系统最基本的结构和功能单位. 两个神

经元之间相互接触并借以传递信息的结构称为突触.
当神经元受到刺激时, 会在细胞膜上产生电位变化, 形
成动作电位和突触后电位(突触后膜接收到神经递质

后发生的膜电位变化). 大脑中的神经元数量众多且连

接复杂, 在特定情况下(如自发振荡、感知任务等), 神

经元之间的相互作用可以引发神经元的群体活动. 在

这种群体活动中, 大量神经元同步放电, 形成可被现有

技术在体表感知到的磁场[5]. 与脑电相似, 脑磁信号可

以按照是否由外界刺激诱发所产生而分为自发脑磁信

号和诱发脑磁信号.
自发脑磁信号是大脑在无外界刺激下自发产生的

磁场, 是大脑神经元突触后电位的综合反映. 自发脑磁
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信号的具体产生机制尚不完全明确. 一般认为, 在没有

外界刺激的情况下, 大脑神经元会自发地产生兴奋性

和抑制性突触后电位. 这些变化虽然不足以单独触发

动作电位, 但会在一定范围内影响周围神经元的活动.
两种突触后电位在大脑皮层中广泛传播, 并在不同区

域和不同时间尺度上有所叠加. 这种叠加效应使得局

部电位变化在大脑皮层中形成了具有一定规律和特征

的电位波动. 自发脑磁信号具有多种频率成分, 其频率

分布与大脑的功能状态密切相关, 且会随时间、外界

环境、思维活动等迅速变化. 自发脑磁信号通常按照

频段被划分为δ波、θ波、α波、β波和γ波等成分(见表

S2)[7]. 例如, 频率范围在8~14 Hz的自发脑磁信号被称

为α波, 在颅骨表面的最大强度一般可超过1 pT, 是强度

最高的脑磁信号之一. 该信号与放松和注意力相关, 且
在闭眼时的幅度远高于睁眼时. 在受试者进行睁眼-闭
眼转换任务时, 配合8~14 Hz带通滤波器, 可以清晰地

观察到α波的强度变化.
诱发脑磁信号是当受试者受到外界刺激(如视觉、

听觉、触觉等)时, 大脑内部特定区域的神经元活动增

强所产生的可被检测的微弱磁场变化. 根据刺激类型,
诱发脑磁信号又可以进一步细分为听觉、视觉、体感

诱发信号及事件相关信号等. 其中, 体感是指通过外部

刺激作用于人体皮肤、肌肉或关节等末梢神经所引发

的身体感觉, 包括触觉、压觉、温觉、痛觉等; 事件相

关信号是指通过有意地赋予刺激(事件)以特殊的心理

意义所引起的诱发信号, 反映了认知过程中大脑的神

经电生理的变化. 无论是哪一种诱发脑磁信号, 其强度

通常都低于100 fT. 为了提高信噪比, 通常需要对超过

100次重复刺激所诱发的信号进行平均处理. 诱发脑磁

信号对特定的刺激具有高度的特异性, 不同刺激方式

会在大脑的不同区域产生不同的磁场变化模式. 利用

源定位算法可将诱发脑磁信号映射到大脑的三维空间

模型中, 进而确定受试者大脑各功能区的空间位置, 从
而帮助医生在脑外科手术中避开运动皮层、语言中枢

等关键功能区.

2 生物磁传感技术

由于生物磁信号的极低强度、低频率分布的特性,
直到20世纪60年代人们才首次实现对生物磁信号的探

测. 此后, 生物磁传感技术经历了三代发展. 第一代是

基于Faraday电磁感应定律的感应线圈, 但其发展和应

用受限于pT/Hz1/2量级的低灵敏度和对DC~100 Hz低频

信号的弱响应; 第二代是20世纪70年代发明的超导量

子干涉仪(superconducting quantum interference devices,
SQUIDs), 由于其具有最高1 fT/Hz1/2的高灵敏度, 因此

推动了生物磁传感技术的民用化和商业化, 但其发展

和大范围应用由于液氦/氮制冷的高成本及运行维护的

复杂性而严重受限; 第三代是光泵原子磁力仪(opti-
cally pumped magnetometer, OPM), 由于其不需要液

氦/氮制冷, 因此可以助力生物磁传感实现在非液氦/氮
环境下的高灵敏度生物磁传感的技术突破.

2.1 感应线圈: 第一代生物磁传感器

20世纪60年代, 最早的生物磁传感主要依赖感应

图 1 (网络版彩色)一位受试者的MCG数据. (a)胸前不同位置的MCG波形. (b)心磁蝴蝶图. (c)心脏磁场分布图.来源:北京大学CREAM团队[6]

Figure 1 (Color online) MCG of a subject. (a) Magnetocardiograms at different positions on the chest. (b) Butterfly map. (c) Magnetic field map.
Courtesy of CREAM Group, Peking University[6]
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线圈这一经典磁传感器, 其工作机制基于Faraday电磁

感应定律(图2(a)), 它将磁通量的变化率转换为电压信

号. 具体而言, 当穿透闭合回路的磁通量变动时, 回路

内将诱发感应电动势, 经放大处理后获取生物磁信号.
1960年, Seipel和Morrow[8]率先在离体青蛙神经中探测

到神经电活动的伴生磁场, 标志着生物磁探测实验的

首度成功. 1963年, Stratbucker等人[9]利用感应线圈首

次测量了豚鼠心脏磁场. 同年, Baule和McFee[10]亦采

用此技术, 配合磁屏蔽房抑制环境磁场噪声, 首次记录

了人体心脏磁场波形, 但在所记录的波形中只能辨识

出心室除极阶段所对应的QRS特征. 1967年, Cohen[11]

通过叠加多个心脏周期波形的方法, 降低了感应线圈

中的噪声, 提升了信噪比, 并记录到了心室复极所对应

的T波特征. 1968年, Cohen[12]借助由100万匝缠绕在铁

氧体磁芯上构成的感应线圈, 对2500次闭眼-睁眼循环

进行叠加平均, 首次探测到自发脑磁信号α波. 苏联自

1960年起亦着手研究生物磁传感技术, 并于1966年由

沃罗涅日技术研究所成功实现对心脏磁场QRS波形的

记录[13]. 然而, 受限于感应线圈pT/Hz1/2量级低灵敏度

和对DC~100 Hz低频信号的弱响应, 心房活动的P波特

征难以辨识, 而心室收缩的QRS波特征和心室舒张的T
波特征亦呈现显著形变, 且脑磁波形也只能记录到强

度最高的大脑自发磁场α波. 这样的装置所获取的信息

量甚至少于ECG/EEG. 因此, 在SQUIDs技术出现后, 基
于感应线圈的生物磁探测技术被快速替代.

2.2 超导量子干涉仪(SQUIDs):第二代生物磁传感器

SQUIDs是基于超导材料在低温下的量子干涉效

应而实现的用于检测微弱磁场变化的技术[14]. 其核心

部件为Josephson环, 由包含两个Josephson结的超导环

构成(图2(b)). 向超导环施加适当的偏置电流(一般为临

界电流), 环内磁通量的改变会引起Josephson结两端电

图 2 (网络版彩色)三种生物磁传感器的原理示意图. (a) 感应线圈. (b) 超导量子干涉仪(SQUIDs). (c) 光泵原子磁力仪(OPM)
Figure 2 (Color online) Schematic diagrams of three types of biomagnetic sensors. (a) Search coil. (b) SQUIDs. (c) OPM
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压的改变. 通过测量此电压变化, 可推知外部磁场的

变化.
20世纪70年代, SQUIDs技术的发展带领生物磁学

进入了高灵敏度磁传感器时代. 此时正处于冷战时期,
SQUIDs技术常被美苏用于潜艇探测等 , 使得基于

SQUIDs的生物磁研究也多涉及两大阵营的军事背景.
美国海军、空军及DARPA在此领域贡献显著, 尤其是

资助开发了亚fT量级灵敏度的SQUIDs, 并资助建设了

大型磁屏蔽房[15]. 1970年, Cohen、Zimmerman与Edel-
sack[16]合作, 利用高灵敏度SQUIDs和磁屏蔽房首次实

现了心脏磁场的高信噪比测量, 其所记录的心磁信号

时间序列的清晰程度与医用ECG相当. 1972年, Co-
hen[17]又一次利用SQUIDs装置在磁屏蔽房内成功实现

了高信噪比的人体脑磁测量.
随着苏联解体、冷战结束, 生物磁传感技术逐渐

民用化、商业化, 生物磁学的研究中心也逐渐转移至

欧洲[18]. 20世纪90年代初, 商业化需求推动了多通道

MCG/MEG的发展[19,20]. 尽管此前已有生物磁传感的

医学应用研究, 但受限于单/少通道测量仪器, 需移动

受试者或传感器以记录各测量位置的磁场并重组其空

间分布, 此过程非常耗时且不利于瞬时疾病现象的研

究[21].
在商业化MCG/MEG发展初期, 各研究机构和相关

公司几乎一致选择了追求高灵敏度和高通道密度的技

术路线, 即重型SQUIDs-MCG/MEG. 该技术路线采用

液氦制冷的低温SQUIDs测量技术 , 将不少于37个
SQUIDs器件排列成阵列覆盖受试者胸部或头部区域,
并配备厚重磁屏蔽房以降低环境噪声[22,23]. 1990年, 德
国西门子(Siemens)公司率先推出首个37通道商用多通

道MCG/MEG系统KRENIKON®[24], 随后多家公司相继

推出相似的重型SQUIDs系统(图3, 详细参数见表

S3)[22,24~31]. 这些位于厚重磁屏蔽房中的SQUIDs磁传

感器的噪声水平在低频下为5~10 fT/Hz1/2[19,23]. 但该技

术路线对厚重磁屏蔽房的需求和对液氦的依赖也导致

其建设和维护费用高昂, 使得重型SQUIDs-MCG/MEG
系统在全球保有量仅约400台, 在中国仅约10余台. 此

外, 这些SQUIDs-MEG系统还存在若干问题, 如杜瓦瓶

的几何尺寸无法根据受试者的头颅外形进行调整, 以

及测试时要求受试者保持静止, 从而无法有效测量与

运动相关的脑磁信号等[32].
进入21世纪, 对更低成本测量系统的需求开始出

现, 商业化开发转向了轻型SQUIDs-MCG(图3, 详细参

数见表S4)[22,33~39]. 该技术路线同样采用低温SQUIDs
传感器, 并利用二阶梯度技术抑制环境中的共模磁场

噪声, 实现了无磁屏蔽条件下的MCG测量. 不过, 由于

大脑磁场强度更弱, SQUIDs-MEG对传感器的灵敏度

要求更高, 该方案在MEG方面还尚无有成功的商业化

应用. 轻型SQUIDs-MCG的传感器的平均灵敏度范围

为20~40 fT/Hz1/2@10Hz, 一般会通过移动位置的方法,
分多次测量胸前36个位置的心脏磁场分布[19]. 对于不

需要逐搏分析(即对心脏每一次跳动产生的信号进行

单独分析, 以获取关于心脏功能或生理状态的详细信

息)的应用场景, 一般会使用较少通道数的方案以降低

成本 , 如德国SQUIDs AG公司的MCG7型4通道

MCG[33]、美国CMI公司的CMI-2409型9通道MCG[22]、

俄罗斯Cryoton公司的7/9通道MCG[34,35]、中国漫迪医

疗公司的 “漫迪谛听 ” (MD-U041001 )型4 / 9通道

MCG[36]、中英联合Cardiomox(卡迪默克)公司Cardio-
mox MCG 9/12型9/12通道MCG[37]等. 对于需要逐搏分

析心脏磁场分布以研究瞬时心脏异常的需求, 美国

CMI公司[22]、德国BMP公司[38]、美国Mesuron公司[39]

等也开发了相应的36/64/67通道MCG. 尽管轻型

SQUIDs-MCG的传感器灵敏度较低, 但相对于重型

SQUIDs-MCG更易于在医院安装和使用, 有利于对门

诊甚至急诊患者进行常规MCG检查[40].
与此同时, 许多研究认为, 随着可在液氮温度下运

行的高温超导技术的发展, MCG/MEG的应用场景有望

进一步扩大[41,42]. 液氮相较于液氦成本更低, 因此在医

院和科研单位中可望有更为普遍的应用. 从1996年起,
多家研究机构和公司报道了各自开发的高温SQUIDs-
MCG系统. 但遗憾的是, 由于信噪比不足、系统稳定度

不够、高质量传感器的再现性不足等原因[42~45], 这一

技术路线至今未能实现商业化.

2.3 光泵原子磁力仪(OPM): 第三代生物磁传感器

作为第二代MCG/MEG的关键组件, SQUIDs传感

器需使用液氦或液氮以维持超导状态 . 而高温

SQUIDs-MCG/MEG未能如期商业化, 导致生物磁学的

应用场景难以扩大. 随着能够承受购置成本和液氦费

用的医疗机构和科研单位逐渐完成了设备购置, 要进

一步推广生物磁学的应用, 需开发无需液氦或液氮的

MCG/MEG技术. 2007年, 生物磁学相关研究论文发表

数量骤降, 发展进入了瓶颈期. 幸运的是, 与此同时, 基
于OPM的磁传感技术解决了灵敏度问题, 且在此后快
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速发展并助力生物磁学领域突破瓶颈[46]. 该技术利用

原子能级(能量)对磁场的敏感性来感知磁场, 将磁场的

强度和方向信息转换为原子能级的变化(图2(c))[46].
最早利用OPM测量生物磁场的研究略晚于

SQUIDs. 1978年, 苏联科学院利用pT量级的铯原子

OPM实现了对心脏磁场的测量[47]. 然而, 受限于当时

OPM传感器仅约10 pT/Hz1/2@10 Hz的低灵敏度, 该方

案无法有效探测心脏早期病变, 也无法测量大脑磁场,
在冷战后也未能及时推进商业化进程. 2002年, 普林斯

顿大学Romalis团队[48]基于无自旋交换弛豫(spin-ex-
change relaxation free, SERF)机制, 在近零磁环境下将

OPM灵敏度提升至亚fT量级, 为OPM-MCG/MEG的商

业化提供了原理基础. 基于此, 在国内外有多家公司成

功开发出商业化SERF-OPM生物磁场传感器产品(详细

参数见表S5)[49]及相应的无需液氦或液氮的MCG/MEG
产品(详细参数见表S6)[50]. 2013年, QuSpin公司基于此

开发了小型化SERF-OPM[51], 从而可提供无需低温环

境的高灵敏度生物磁传感器. 2020年, Genetesis公司的

MCG产品Cardioflux®通过了FDA 510K认证, 并在Cle-
veland Clinic等医疗机构得到应用, 实现了以SERF-
OPM为传感器的MCG的商业化. 2022年, 美国QuSpin
公司升级开发了尺寸仅12.4×16.6×24.4 mm3的小型化

SERF-OPM传感器(型号为QZFM GEN-3), 并提出了用

于抑制串扰的同步相位射频场激励方法, 从而使SERF-

OPM成为目前小型化商用OPM传感器的主流产品. 在

中国, 北京大学、清华大学、北京航空航天大学、山

西大学、吉林大学、电子科技大学、浙江工业大学、

中北大学、中国科学院物理研究所、杭州极弱磁场重

大科技基础设施研究院、北京未磁科技公司、北京昆

迈医疗公司、合肥国仪量子公司、宁波磁波智能公司

等也在进行小型化SERF-OPM磁传感器的研制工作,
其中部分已应用于近零磁环境下的生物磁学研究.

由于外磁场环境会对核自旋不为零的原子带来不

可避免的自旋交换弛豫, 基于碱金属原子的SERF-
OPM必须在近零磁环境下才能维持其高灵敏度, 且易

受外界磁场干扰. 因此, SERF-OPM必须工作于静磁

场、磁场梯度、磁场噪声都被抑制得很好的磁屏蔽环

境中, 此时的磁屏蔽装置同时起到提供近零磁环境和

抑制环境磁噪声两大作用. 国际上现有研究根据被测

对象和测试范式的不同, 通常选用的近零磁环境可分

为磁屏蔽筒和磁屏蔽房两类. 对于SERF-OPM传感器,
磁屏蔽筒是当前最为常见的环境保障方式, 但受限于

尺寸和构造, 该方式只能实现静息状态下的心/脑磁场

测量, 限制了受试者的活动, 并可能带来幽闭恐惧症等

问题. 磁屏蔽房可提供更大的近零磁空间, 同时可结合

磁场噪声主动补偿技术进一步改善环境剩磁条件. 典

型如哈尔滨工业大学建设的大型nT级零磁环境装置,
在3.5×3.5×3.5 m3的尺寸下, 其局部最优指标可达到亚

图 3 (网络版彩色)商业化的重型/轻型SQUIDs-MCG产品
Figure 3 (Color online) Commercialized heavy-duty/light-duty SQUIDs-MCG products
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nT级剩余静磁场、fT/Hz1/2量级的磁噪声谱密度, 可为

SERF-OPM提供理想的工作环境. 杭州极弱磁场国家

重大科技基础设施研究院也正在建设基于“三级屏蔽

+三体分离”的国家“十四五”重大科技基础设施, 拟将

实现比地磁场低10个数量级以上的近零磁环境, 并将

磁环境噪声抑制到极低水平, 有望建设成世界范围内

空间最大的极弱磁场大科学设施.
需要特别指出的是, 在生物磁学的发展和应用中,

磁屏蔽房的建设成本极为高昂. 特别是随着参数指标

和空间尺寸需求的不断提高, 磁屏蔽房的建设费用也

呈几何级数增长, 价格可达数千万乃至数亿元人民币

量级. 因此, 若以临床应用为目标, 宜着力于拓展生物

磁传感技术在实际环境中的应用, 特别是需要提升测

量系统的环境适应能力, 以更低成本实现降低环境磁

场噪声的影响.
考虑到SQUIDs器件对极低温环境的特殊要求和

SERF-OPM对磁屏蔽环境的特殊需求, 为进一步降低

成本、深入推进生物磁传感技术的临床应用, 全球已

有多个研究机构正在积极研发基于非SERF机制的高

灵敏度OPM传感器, 并基于此开发无需液氦、无需磁

屏蔽的MCG/MEG(图4, 详细参数见表S7)[6,52~55]. 美国

DARPA已于2017年启动了AMBIIENT项目, 旨在开发

能在开放地磁环境中测量生物磁信号的OPM传感器,

以服务于战场环境下的医疗救治[56,57]. 该项目由普林

斯顿大学和Twinleaf公司共同参与, 并于2020年成功实

现了灵敏度接近SERF-OPM传感器的铷原子磁场梯度

仪[55,58], 美国桑迪亚国家实验室和洛斯阿拉莫斯国家

实验室也加入了该计划.
北京大学CREAM团队也于2020年研发出灵敏度

接近SERF-OPM传感器的铯原子梯度仪. 这个磁传感

器采用了全光型(Bell-Bloom型)铯原子磁力仪方案, 工

作量程覆盖全地磁场, 并具有~20 fT/Hz1/2@10Hz的探

测灵敏度. 通过磁场噪声主动补偿技术降低环境磁场

噪声, 在无磁屏蔽条件下成功记录了受试者的心磁信

号(图1(a~c))[6]和脑磁信号(图5(a~e))[52]. 这是世界上首

次实现无磁屏蔽条件下的脑磁信号探测[52], 为发展无

需磁屏蔽、无需液氦型的多通道MCG/MEG奠定了基

础. 2023年, CREAM团队又自主研发了小型化灯泵铯

原子磁力仪. 该OPM基于自振荡频率跟踪技术, 并可轻

松背负在胸前. 结合自研噪声处理系统, 在无磁屏蔽的

自然环境中成功记录了静止和运动状态下的人体心磁

信号(图5(f, g))[53], 在世界上首次实现运动过程中的心

磁信号测量.

2.4 数据后处理技术

数据后处理也是生物磁传感技术中不可缺少的部

图 4 (网络版彩色)商业化SERF-OPM产品和基于SERF-OPM的商业化MCG/MEG产品
Figure 4 (Color online) Commercialized SERF-OPM products and commercialized MCG/MEG products based on SERF-OPM
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分. 在生物磁传感技术中, 数据后处理方法主要可以分

为两个大类, 简单来说, 即“去伪”和“存真”两项任务.
“真”即目标信号. 相应地, “伪”即对目标信号的干扰,
主要包括噪声和伪迹两大类. 其中, 噪声是在信号传输

过程中引入的随机干扰, 既可来源于仪器内部, 也可来

源于外部. 内部噪声是指系统内部各类设备、电路、

组件及电子元器件在运行过程中所产生的噪声, 涵盖

元器件自身噪声、电路设计引发的噪声以及制造工艺

带来的噪声等多个方面. 外部噪声主要源自外部电磁

辐射, 既包括由自然现象如雷电、雨雪天气、太阳黑

子活动等产生的自然噪声, 也涵盖了由人为活动引入

的噪声, 如工业设备、高压输电线、电动工具、铁路

系统以及邻近通信设备干扰等. 其中最常见的是50 Hz
左右的工频噪声, 通常需要使用带阻滤波器对其“去
伪”. 伪迹则是信号的一部分, 只不过不是待观测的目

标信号. 例如, 在脑磁测量中, 常见的伪迹包括眼轮匝

肌(负责闭眼动作的面部表情肌)和上睑提肌(负责提拉

上眼睑使眼睛睁开)活动产生的眨眼伪迹、眼外肌(附

着于眼球外部负责控制眼球运动和维持眼球位置的六

块横纹肌)活动产生的眼动伪迹、心肌活动产生的心

电伪迹等. 噪声和伪迹都会污染数据的质量, 对目标信

号的测量形成干扰.
在后处理过程中, 一般都会通过“去伪”技术来降

低噪声和伪迹对目标信号的影响. 如果对目标信号的

特征比较清楚, 通常还会采用“存真”的方法直接捕捉

目标信号. 例如, 在前述的由北京大学CREAM团队首

次实现的无磁屏蔽条件下的脑磁信号探测中, 记录α波
段自发脑磁信号时即采用了“存真”的方法, 直接通过

8~14 Hz带通滤波提取出目标信号(图5(d)). 而听觉诱

发脑磁信号的特征并不明晰, 故在实验中只能采用“去
伪”的方法降低干扰的影响——在480次重复听觉刺激

后, 利用叠加平均的方法抑制干扰、提高信噪比(图
5(e)).

近年来, 人工智能技术的进步已使得从单次刺激

中提取诱发信号成为现实. 由于诱发脑磁信号的频谱

成分复杂且个体差异大, 传统的信号处理技术难以对

图 5 (网络版彩色)北京大学CREAM团队研发的无需液氦(氮)、无需磁屏蔽的MCG/MEG实验室测量系统. (a) 基于全光型铯原子磁力仪的脑

磁测量[52]; (b) α波段自发脑磁信号测量[52]; (c)听觉诱发脑磁信号测量[52]; (d) α波信号[52]; (e)听觉诱发信号[52]. (f)基于灯泵铯原子磁力仪的运动

心磁测量[53]; (g) 站立、运动和休息过程的MCG波形[53]

Figure 5 (Color online) Laboratory MCG/MEG systems without liquid helium (nitrogen) and magnetic shielding developed by CREAM Group,
Peking University. (a) MEG measurement based on an all-optical cesium OPM[52]; (b) measurement of the alpha wave[52]; (c) measurement of auditory-
evoked magnetic fields[52]; (d) alpha wave signals[52]; (e) auditory-evoked signals[52]. (f) Excise MCG measurement based on the lamp-pumped cesium
OPM[53]; (g) MCGs during standing, exercise, and rest[53]
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其“存真”, 一般只能使用重复刺激并叠加波形的方法

进行“去伪”. 显而易见, 这种“去伪”的效率远低于“存
真”的效率, 需要受试者经受大量重复刺激才能观测到

目标信号. 针对这一问题, 北京大学CREAM团队开发

了基于深度学习的信号增强算法, 利用人工神经网络

强大的目标特征感知能力, 实现了单次刺激条件下的

听觉诱发脑磁信号提取(图6(b))[59]. 类似地, 该方法也

被用于识别和去除MEG记录中的眨眼伪迹(图6(a))[60].
数据后处理技术的发展也可以辅助优化仪器的硬

件设计. 北京大学CREAM团队开发的BEST (Biomag-
netism Evaluation via Simulated Testing)技术就是一个

案例(图6(c))[61]. 长期以来, MCG/MEG对疾病的筛查诊

断效能只能通过临床试验来进行评价. 而由于MCG/
MEG的制造与使用成本高昂, 相关企业和研究机构难

以通过采用不同设计的仪器分别开展大规模临床试验

的方式, 来对比不同设计在诊断效能上的差异, 进而无

法确立仪器设计参数与诊断效能指标之间的量化关联.
这在一定程度上也导致了当前多种多样的仪器设计,
以及对传感器灵敏度和通道数量的过度追求. BEST技
术运用仿真模拟手段, 模拟了正常及疾病状态下生物

电流的分布特性及其产生的磁场分布. 同时, 该技术还

模拟了磁传感器对磁场测量的结果及磁场分布图的生

成流程. 在此基础上, 结合前述的人工神经网络, BEST

技术进一步模拟了学习与诊断过程, 并在此基础上计

算模拟诊断的准确率. 以该准确率作为诊断效能指标,
可以定量比较MCG/MEG及传感器设计对诊断效能的

影响, 并基于此优化相应的设计参数. 当前, BEST技术

的初代软件正在逐步开放使用, 且结合了源定位技术,
增加了空间分辨率指标的第二代软件正在开发中. 未

来, 随着磁源模型与传感器模型的持续优化与完善,
BEST技术将日益贴近真实的临床试验, 最终实现数字

孪生(运用数字技术将物理世界中的实体或系统映射

到虚拟空间中, 构建出一个与之相对应的、高度仿真

的虚拟模型)的高保真模拟效果.
生物电磁信号后处理技术的另一个重要方向是与

源定位技术相结合, 实现对人体器官中电活动的准确

定位. 源定位技术用于确定信号(如电磁波、声波、电

生理信号等)的来源位置, 广泛应用于雷达、声纳、卫

星导航、地震研究、结构健康监测和医疗诊断等领域.
与现有的生物磁传感技术结合, 已形成了较为成熟的

MEG源定位技术, 其包括信号预处理、正向模型构建

和逆问题求解三个模块[5]. 信号预处理通过“去伪”和
“存真”手段提高信噪比, 以减小测量噪声和伪迹对定

位结果的干扰[62]. 正向模型构建通常使用长度趋近于

零的线电流来模拟生物电流的位置和方向, 结合人体

解剖结构和电学性质建立生物电流活动与磁场分布之

图 6 (网络版彩色)北京大学CREAM团队开发的基于人工神经网络的数据后处理程序. (a) 眨眼伪迹识别和去除[60]. (b) 听觉诱发脑磁信号增

强[59]. (c) BEST技术[61]

Figure 6 (Color online) Data-processing program developed by CREAM Group, Peking University. (a) Identification and removal of blink
artifacts[60]. (b) Enhancement of auditory-evoked MEG signals[59]. (c) BEST technique[61]
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间的关系. 逆问题求解过程是利用测量数据和正向模

型定位电流活动的位置. 早期研究主要集中在通道数

量、灵敏度等参数对源定位效果的影响, 以及比较

MEG与EEG的定位精度[63~65]. 近年来, 研究重点在于

通过模拟或实验优化MEG传感系统设计, 以实现最佳

的源定位效果[66]. 需要指出的是, 上述长度趋近于零的

线电流不是一个完整的电流回路, 而是电流回路的一

部分, 相当于一个电流回路中的“电源”内部的等效电

流. 由于该线电流等价于由一个不断涌出电流的电流

“源”和一个不断吸收电流的电流“汇”所构成, 一些文

献中也称其为“电流偶极子(current dipole)”. 这会导致

该名词易与“电偶极子”(按距离立方衰减)相混淆, 或易

被误认为是由两个等大小、方向相反的电流分布组成

的系统(常用于描述电磁波的辐射和天线的工作原理).
此外, MEG源定位通常会与磁共振成像(magnetic reso-
nance imaging, MRI)技术相配合, 以建立源定位结果

(空间位置)与脑组织结构(解剖学位置)的联系. 英国诺

丁汉大学Rhodes等人在BioMag-2024会议中报告了一

种通过对受试者头部进行光学扫描和图像拟合建立

“赝MRI (pseudo-MRI)”图像的方法, 有望实现无需对受

试者进行MRI扫描的MEG源定位.
随着近年来无需磁屏蔽的非SERF-OPM生物磁传

感系统的快速发展, 无磁屏蔽环境中的源定位问题至

关重要[67]. 值得注意的是, 无磁屏蔽系统中的磁传感器

与有磁屏蔽系统中的磁传感器所感知到的生物磁场分

量是不同的[6]: 在磁屏蔽环境中, 磁传感器感知到的是

其磁敏感轴方向(通常是垂直于体表方向)的生物磁场

分量(图7(a)); 而无磁屏蔽环境中, 磁传感器感知到的是

偏置磁场(即环境磁场、外磁场)方向(通常为地磁场方

向)的生物磁场分量(图7(b))[6,68]. 在无磁屏蔽系统中, 结
合磁场噪声主动补偿技术, 可以改变偏置磁场方向感

知到不同方向的生物磁场分量[6], 有望实现更高效率、

更低成本的源定位.

3 应用

生物磁场由细胞群的电活动产生, 这种细胞群的

电活动也是心、脑等器官实现复杂功能的基础. 神经

元群的电活动驱动大脑不同功能区活动, 从而实现复

杂的感知-认知功能; 心肌细胞群的电活动则通过兴奋-
收缩耦联调控心脏节律性收缩, 以维持全身泵血功能.
兴奋-收缩耦联是指心肌细胞膜的电位变化(即兴奋过

程)触发肌质网释放钙离子, 进而引起心肌细胞肌丝滑

行(即收缩过程)的中介机制. 这一机制将心肌细胞的电

兴奋转化为机械收缩, 对心脏的正常生理功能至关重

要. 因此, 细胞群的电活动与器官的功能密切相关,
MCG/MEG可作为检查心/脑器官功能的方法, 并与主

要反映器官结构的X光、CT、MRI、超声等影像学技

术形成互补.
与传统的功能性检查相比, MCG/MEG也展现出了

显著的优势 . 相比于当前最常用的ECG/EEG技术 ,
MCG/MEG对早期疾病有着更高的敏感性. 这是因为

不同器官和组织的电导率存在显著差异, 从而导致

ECG/EEG对体表电位差测量往往易受如肺部、颅骨等

低电导率组织的干扰, 因此使得准确追溯原始的细胞

图 7 (网络版彩色)磁屏蔽装置与无磁屏蔽环境中磁传感器所感知到的不同的生物磁场分量. (a) 磁屏蔽装置中. (b) 无磁屏蔽环境中
Figure 7 (Color online) The different components of biomagnetic fields perceived by sensors in magnetically shielded devices and under unshielded
environments. (a) In magnetically shielded device. (b) Under unshielded environment
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群电活动变得相当困难. 而各器官和组织的磁导率相

近且接近真空值, 在体表测量的磁场分布几乎不会发

生畸变, 使得MCG/MEG能有效减小这种影响, 准确反

映体内细胞群的电活动异常. 作为先进的无创检测技

术, MCG/MEG在心/脑相关的疾病筛查、诊断以及机

理研究方面展现出了广泛的应用前景.
与源定位技术相结合, MCG/MEG还能够提供精准

的功能区或病灶定位. 由于生物组织具有均匀的磁导

率和不均匀的电导率特性, 相较于传统依赖体表电位

测量的源定位方法, 利用磁场分布图进行的源定位能

够实现更高的空间分辨率. 具体而言, MEG的空间分

辨率可达5 mm[68]. 由于心脏跳动以及胸腔内部复杂的

电流分布, MCG的空间分辨率比MEG低, 但也可达

12 mm[39]. 而相比功能性磁共振成像(functional mag-
netic resonance imaging, fMRI)、正电子发射显像(posi-
tron emission computed tomography, PET)等传统功能性

成像技术, MCG/MEG的时间分辨率高达毫秒量级(而
fMRI和PET等只有数秒至数分钟量级[69]). MCG/MEG
融合了高空间分辨率与高时间分辨率两大优势, 能够

精准地捕捉心脏与大脑中每个时间节点上的正常及异

常电活动区域, 从而为生命科学基础研究与临床医学

疾病诊断提供了更完备的电生理图像信息.

3.1 MCG的应用场景

MCG在心血管疾病诊断方面具有非常广泛的应用

前景. MCG可用于冠心病等心肌缺血性疾病的筛查诊

断与预后评价、心律失常等节律性疾病的辅助病灶定

位、冠脉微循环障碍等微循环疾病的诊断与评估, 以

及为胎儿和特殊人群提供无创检查选择. 下面以心肌

缺血/冠心病、心律失常和胎心监测三个典型应用为例

进行介绍.
(1) 心肌缺血/冠心病. 多通道MCG所描绘的心脏

磁场分布图在心肌缺血/冠心病领域具有高度筛查和诊

断准确性. 冠心病作为缺血性心脏病的主要类型, 由于

冠状动脉异常导致心脏缺血, 可能引发心肌组织损伤

坏死, 最终可能导致心力衰竭等不良事件. 冠心病在中

国和全世界都具有高发病率, 造成了沉重的经济负担,
其早期发现和干预对于预防急性心肌梗死等高危事件

至关重要. 与ECG、心脏超声、肌钙蛋白等筛查方法

相比, MCG表现出更高敏感度的筛查效能, 尤其是对

于ECG正常的患者. 早在1971年, Cohen等人[70]就开始

利用早期MCG探索心肌缺血的磁场特征. 数十年来, 已

有多项随机对照试验验证了MCG在冠心病筛查上的高

敏感度[71], 并提出了一系列与心肌缺血相关的潜在指

标. 2024年, 北京大学CREAM团队利用比较荟萃分析

方法合并上述小样本临床试验的结果, 以高等级的证

据表明MCG相比ECG在冠心病筛查上具有更高敏感度

(MCG 86%, ECG 33%)优势[6]. 这里的敏感度(sensitiv-
ity)是一个循证医学概念, 又称真阳性率, 是指被金标

准检查方法确诊患有该基本的病例组中, 经待评价检

查方法检出阳性人数的比例. 简单来说, 敏感度衡量的

是筛查/诊断试验发现真正患病的受试者的能力. 敏感

度越高, 表示该筛查/诊断试验从实际患病的受试者中

正确判断为患者的能力越强, 漏诊率越低.
(2) 心律失常. MCG能够实现心律失常的病灶定

位, 以引导介入手术. 当心脏传导系统出现异常时, 心

脏中周期性的按照固定次序的收缩节律可能会被打破,
导致心脏无法实现有效泵血, 进而可能引发心搏骤停

等恶性心脏事件. 研究表明, 基于MCG有望实现对患

有Wolff-Parkinson-White综合征、室性心动过速等心

律失常的病人进行心脏电活动源定位[72], 确定异常起

搏点或异常传导通路的位置. 这种对病灶的准确定位

能够为导管消融术等治疗方法提供重要的参考依据,
有助于降低手术风险、提高治疗效果. 近年来, Ito等
人[73]基于MCG开发了一种准确区分室性心律失常起

源的算法, 准确率达94%; Fenici等人[74]通过将MCG、

源定位技术与心脏磁共振成像整合获得三维电解剖成

像, 引导心脏介入电生理手术. 虽然相关研究尚属初步,
但MCG已在无创定位心律失常、指导电生理治疗、辅

助手术选择、减少消融次数等方面显示出其广泛的应

用前景. 此外, 研究表明, MCG还能显著提高对恶性心

律失常的预测能力. 例如, Korhonen等人[75]发现MCG
和标准ECG的联合检测对QRS特征时程延长的患者有

良好的心律失常预测价值; Iwakami等人[76]发现心脏磁

场的QRS特征参数能够准确区分良性和恶性早期复极

模式, 预测室性心律失常和心源性猝死风险.
(3) 胎心监测. MCG在胎儿心脏功能评估方面也展

现出了独特的优势. 作为一种非侵入式的测量手段, 胎
儿MCG不会受到子宫壁、羊水等因素的影响, 因此其

体表记录相比ECG具有更高的准确性. 这使得MCG成

为评估胎儿心脏功能更为理想的工具. 通过胎儿MCG,
可以对胎儿的心脏进行准确评估, 识别出包括健康心

脏、先天长QT综合征、胎儿室上性心动过速、先天

性完全性房室传导阻滞以及胎儿心室肥厚等多种不同
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状态的心脏[77]. 这种全面的评估能力使得MCG在胎儿

心脏健康情况的监测和诊断中具有重要价值.

3.2 MEG的应用场景

结合源定位技术的MEG兼具高时间分辨率和高空

间分辨率, 其最重要的应用场景是对大脑中正常或异

常电活动的定位. 更具体地, MEG潜在应用场景包括

癫痫诊断和癫痫病灶定位、神经外科术前脑功能区定

位、缺血性脑血管病预测和诊断、外伤后大脑功能的

评估和鉴定、精神病和心理障碍疾病的诊断、认知功

能及信息处理过程研究、无创脑机接口研究等基础研

究和临床应用. 下面以癫痫病灶定位、术前功能区定

位和无创脑机接口三个典型应用为例进行介绍.
(1) 癫痫病灶定位. 癫痫是一种由大脑异常放电引

发的疾病, 患者在发作时常表现出抽搐、意识丧失等

症状. 尽管部分患者可通过抗癫痫药物缓解病情, 但仍

有高达30%的患者需接受手术切除病灶.对于需手术治

疗的癫痫患者, 需要在开颅手术前确定癫痫病灶的位

置. 癫痫在发作时通常会产生棘波(阵发性电流活动),
通常表现为突发突止的尖锐波形, 与局部脑组织异常

放电有关, 一般由一组神经元快速超同步去极化引起,
能够反映神经元的兴奋性异常增高. EEG和MEG是两

种常用的非侵入性技术, 两者都是通过在颅外布置多

个测量通道来监测患者癫痫发作时产生的棘波, 并结

合源定位技术确定棘波源头(癫痫病灶). 尽管两者都能

测量大脑中神经元的电活动, 但MEG对病灶的异常电

活动更为敏感, 能探测到3 mm2以上的病灶激活[78], 而

EEG仅能探测到10 mm2以上的病灶激活[79]. 近年来, 无
需液氦或液氮的OPM-MEG也开始了在癫痫病灶定位

方面的研究和应用. 2020年, Vivekananda等人[80]利用15
个SERF-OPM传感器组成了局部OPM-MEG, 并对癫痫

病患者进行了棘波检测和病灶定位, 证明了OPM-MEG
可以发现与体表脑电相似的发作期间活动, 并且可以

将异常活动定位到对应的脑区. 2022年, Feys等人[81]使

用32通道的OPM-MEG对学龄癫痫儿童致痫区进行了

相关研究, 并与传统的重型SQUIDs-MEG测量结果进

行了对比 , 发现OPM-MEG测量的棘波指数高于

SQUIDs-MEG, 对癫痫病灶定位的结果也接近于

SQUIDs-MEG.
(2) 术前功能区定位. MEG另一个重要临床应用是

术前对重要的大脑功能进行功能区定位. 在脑外科手

术期间, 外科医生要避免对大脑重要功能区域造成不

必要的损害. 尤其对于那些脑部结构可能发生异常变

化的患者而言, 例如脑肿瘤可能引起的脑部解剖结构

扭曲, 或是脑动静脉畸形、脑外伤等病变所导致的脑

功能重组, 传统解剖学标志物会变得不再可靠. 基于诱

发脑磁信号的脑功能区定位可以帮助医生精确识别并

避开重要的功能区, 如运动皮层、语言中枢等, 从而降

低手术风险, 保护患者的神经功能. 据首都医科大学附

属北京天坛医院网站报道, 2023年该医院利用OPM-
MEG对一例年轻女性在术前进行了上肢运动功能区定

位, 肿瘤成功切除后患者运动功能完整保留.
(3) 新型无创脑机接口. 除医疗领域应用外, MEG

还被用于发展新型无创脑机接口技术. 当前该领域的

发展趋势是融合MEG的高空间分辨率与EEG的多通道

优势, 致力于研发一种电-磁双模态的新型脑机接口设

备. 该设备采用数个MEG传感器与数百个EEG电极的

复合配置, 以实现对人脑的电生理活动进行低成本、

高灵敏度且无创的动态监测. 这项技术为探寻脑老化、

情绪障碍(抑郁症、焦虑症、躁狂症、双相情感障碍

等)等特定脑状态的生物标记, 推进多模态时空融合成

像技术与大尺度脑动态模拟技术的发展, 以及构建脑

状态与相关脑区、神经回路和全脑之间的关联映射,
提供了全新的技术手段和方法. 此类应用场景不适用

于磁屏蔽环境, 因此, 亟需开发出一种能够在无磁屏蔽

情况下复杂地磁环境中稳定运行的小型化、高灵敏度

OPM传感器. 这包括研发低噪声的小型化激光光源系

统、高性能原子气室以及先进的磁场稳定技术, 以确

保磁力仪的灵敏度优于100 fT/Hz1/2@10 Hz, 并在软件

上辅以基于模式识别和机器学习的伪迹识别[60]和信号

增强技术[59], 从而实现对大脑自发及诱发信号的高效

探测.

4 结语

自1960年首次成功探测到离体青蛙神经细胞电活

动所诱发的磁信号以来, 生物磁传感技术为研究生物

体内复杂的功能活动开辟了一个崭新的视角. 作为一

种新兴的生物学测量手段, 生物磁传感技术凭借其能

直接映射生物体的电生理活动且与器官功能密切相关

的独特优势, 在现代医学评估体系中展现出成为全新

评价维度的巨大潜力. 作为生物磁学最核心的两个分

支, MCG和MEG的发展趋势相似, 主要体现在技术发

展和应用方向两个方面.
在技术发展上, 磁传感器技术作为生物磁传感系
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统的核心, 经历了从早期的感应线圈到SQUIDs传感

器, 再到OPM传感器的显著进步. 相较于SQUIDs传
感器, 当前的OPM传感器更加灵活、经济, 但是在稳

定性、环境适应性和集成度方面还存在一定差距, 这

些不足也正是生物磁传感技术下一步的核心攻关方

向. 在与磁传感器相适应的探测环境配置上, 生物磁

传感技术也经历了由被动磁屏蔽到主动磁屏蔽的发

展, 并逐渐形成了两种主流发展方向. (1) 极限性能优

化方向. 该方向的技术路线主要围绕提升生物磁传感

系统的性能上限展开. 为追求更高的探测灵敏度, 技

术攻关的重点将放在将环境噪声抑制到极低水平, 并

配置高性能的主、被动磁场屏蔽系统. 这一方向侧重

于提升设备的灵敏度, 适用于对传感器灵敏度有极高

要求的基础性研究, 例如探测单细胞或少量细胞所产

生的生物磁场. (2) 临床应用优化方向. 该方向的技术

路线则侧重于提升生物磁传感技术在实际应用环境

中的可用性与成本效益. 这一方向的研究重点是如何

提升系统在不同临床环境中的适应能力、降低成本

并降低环境磁场噪声的影响, 使得生物磁传感技术能

够普及至更广泛的临床应用场景. 通过改善环境适应

性、提升系统的集成度和易用性, 该方向能够推动技

术走向实际应用, 加速其在医疗监测、非侵入性诊断

等领域的普及. 这两种技术发展方向分别代表了追求

极限性能与解决实际应用问题的不同思路, 对于生物

磁学的发展均具有重要价值, 并将在未来的发展中相

辅相成 , 推动生物磁传感技术的不断创新和应用

拓展.
在应用方向上, 生物磁传感在部分以生物医学研

究为导向的心、脑相关的疾病预判、诊断以及生命科

学机理研究方面取得了重要进展. 其核心优势在于能

够兼具较高的时间和空间分辨率, 实现器官功能定位

及动态展示. 在病灶定位方面, 鉴于各生物组织磁导率

相近且接近真空磁导率, MCG/MEG相较于传统的

ECG/EEG技术, 在精确识别电活动源方面展现出了无

可比拟的优势, 特别是在心律失常和癫痫病灶的定位

上. 此外, 在疾病诊断和生理监测方面, 生物磁传感技

术已通过初步的动物实验和小规模临床试验, 揭示了

其在心肌缺血快速筛查诊断、胃肠功能非侵入性评估

以及胎儿心脏发育监测等多种应用中的巨大潜力.
未来, 伴随着无磁屏蔽OPM技术的不断进步, 生物

磁传感技术将实现更低成本的环境适应. 这也预示着

该技术将不再局限于以生物医学研究为导向的应用,
而是有望广泛渗透至临床医学、神经科学、人机交

互、心理学、运动科学、农牧业科学等多个学科领域,
并为深入解析生物体内部错综复杂的生理机制及精确

诊断疾病提供更为精准、高效且便捷的手段. 跨学科

的合作方式以及技术的不断迭代与升级, 也将极大激

发生物磁传感技术的创新潜能, 为量子传感核心机理

带来新的发展契机, 也能够为生命健康领域的创新增

添新的活力.
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Biomagnetic sensing technology allows for non-invasive monitoring and analysis of physiological activities within the
human body by detecting and analyzing the weak magnetic fields generated by bioelectrical activities. These biomagnetic
fields are universally present at both the cellular and organ levels, with the magnetic fields produced by the electrical
activity of the heart and brain exhibiting distinct spatiotemporal distribution patterns. These patterns can provide valuable
insights for clinical diagnosis and physiological research.
In this review, we begin by tracing the development of biomagnetic sensing technology, highlighting the evolution of

techniques from induction coils and superconducting quantum interference devices (SQUIDs) to optically pumped
magnetometers (OPMs). As the first-generation biomagnetic sensors, search coil technology was limited by its low
sensitivity. SQUIDs, with their extremely high sensitivity, marked significant advances in the measurement of cardiac and
brain magnetic fields. Nevertheless, their high cost and reliance on liquid helium restricted their widespread clinical
applications. OPMs, the third-generation technology, offer high sensitivity without the need for liquid helium or nitrogen,
and have emerged as a research hotspot in the field of biomagnetic sensing. Notably, recent advancements in unshielded
OPM technology eliminate the need for expensive and bulky passive magnetically shielded devices, reducing costs and
advancing the clinical application of biomagnetic sensing.
We then explore the applications of magnetocardiography (MCG) and magnetoencephalography (MEG), covering areas

such as arrhythmias, coronary artery disease, fetal heart function evaluation, epilepsy, preoperative functional area
localization, and brain-computer interfaces. Compared to traditional technologies like electrocardiography and
electroencephalography, MCG and MEG reduce interference caused by variations in tissue conductivity, offering
greater sensitivity for early disease diagnosis. Using source localization methods, MCG and MEG achieve submillimeter
spatial resolution and millisecond temporal resolution, providing more precise spatiotemporal mapping of cardiac and
brain electrical activity than traditional imaging technologies such as fMRI and PET. This enables more comprehensive
electrophysiological data for both life sciences research and clinical diagnosis.
Furthermore, we discuss future trends in the development of this field from both technological and application

perspectives. Technologically, the core of biomagnetic sensing systems—the magnetic sensor—is advancing along two
main tracks: one focuses on optimizing performance to enhance detection sensitivity for subcellular-scale biomagnetic
research, and the other prioritizes optimizing clinical applications, aiming to make the technology more suitable and cost-
effective for medical monitoring and non-invasive diagnosis. In terms of application, the primary advantage of biomagnetic
sensing technology lies in its high temporal and spatial resolution, which enables precise localization of organ function and
dynamic visualization. Advances in unshielded OPM technology will allow biomagnetic sensing to adapt cost-effectively
across multiple fields, promoting accurate diagnosis, advancing the analysis of physiological mechanisms, and fostering
interdisciplinary innovation.

biomagnetism, magnetocardiography, magnetoencephalography, biomagnetic sensing, optically pumped
magnetometer
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