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摘要：侵入式神经电极将人类对神经科学的认识提升到微米与毫秒尺度。 由于传统的刚性电极与柔软的脑组织间

存在较大的机械不匹配性，柔性电极成为新一代神经电极的发展趋势。 神经电极的柔性化更迭降低免疫反应的同

时却失去植入刚度。 分析神经电极的植入机制并总结目前研究中关于柔性电极的植入策略，旨在帮助解决柔性电

极的植入能力丧失以及急性植入损伤问题；并基于各种植入策略的特点，提出柔性电极植入策略的发展展望。
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　 　 侵入式神经电极将人类对神经科学的认识提

升到微米与毫秒尺度，通过神经电极侵入到大脑内

部，认识脑部运作的深层规律，同时提供改性神经

元活 动 的 手 段。 传 统 的 刚 性 神 经 电 极 （ Ｅ ＝
２００ ＧＰａ）与柔软的脑组织（Ｅ＝ ０ ４～１５ ｋＰａ）间存在

的机械不匹配性造成脑组织免疫反应［１］；神经电极

发生胶质细胞包覆现象使其无法保证长期的功能

可靠性。 以柔性聚合物材料为基底的柔性电极相

比刚性电极能够自适应脑部微动，有利于电极与脑

组织的融合，在减缓免疫反应同时延长电极的功效

性寿命。 在许多动物实验中，柔性电极的生物相容

性和长期可靠性从电学性能和免疫学角度均得到

验证，由此看出柔性电极具有无限的发展前景。
利用高精度的微加工技术制作出超柔性的线

１５１



丝状或网状基体结构的神经电极，在进一步促进神

经电极柔性化发展的同时，使柔性电极的植入机制

变得复杂化。 由于柔性电极不具备植入刚度，植入

过程中面临屈曲及破裂的风险，急需通过其他手段

在电极植入过程中提供暂时性刚度。 本文分析神

经电极的植入机制，并总结目前研究中关于侵入式

柔性神经电极的植入策略，旨在帮助解决柔性电极

的植入能力丧失以及急性植入损伤问题。

１　 神经电极的植入机制

神经电极的柔性改善有利于提高电极的长期

可靠性，却面临植入能力的丧失。 神经电极的植入

机制包含力学机制与生物机制。 关于力学机制，电
极成功植入的必要条件是植入力大于屈曲力，其中

植入力为电极侵入灰白质所需的最小力，屈曲力为

电极发生屈曲失稳现象前可承受的最大压力。 屈

曲力可用欧拉公式定量描述：

Ｆｃｒｉｔ ＝
π２ＥＩ
Ｌ２

ｅｆｆ

（１）

式中：Ｆｃｒｉｔ为屈曲力；Ｅ 为电极基底材料的弹性模量；
Ｉ 为电极截面惯性矩；Ｌｅｆｆ为电极有效长度。

图 １　 神经电极的典型受力与脑组织压缩量曲线［２］

Ｆｉｇ． １ 　 Ｒｅｐｒｅｓｅｎｔａｔｉｖｅ ｆｏｒｃｅ ｖｅｒｓｕｓ ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｏｎ ｃｕｒｖｅ ｆｏｒ ａ

ｓｉｎｇｌｅ ｎｅｕｒａｌ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅ［２］ 　 （ ａ） Ｃｏｍｐｒｅｓｓｅｄ ｏｎ ａ ｈａｒｄ
ｓｕｂｓｔｒａｔｅ， （ｂ） Ｃｏｍｐｒｅｓｓｅｄ ｉｎ ０ ６％ ａｇａｒｏｓｅ ｇｅｌ ｍｉｍｉｃｋｉｎｇ
ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅｓ

材料的柔性化和外形尺寸的纤细化均造成电

极屈曲力的下降。 植入力则通常采用实验的方式

测定，范围为 ０ ５ ～ ３ ｍＮ［２］。 植入力与电极植入端

角度及植入创口面积有关，角度和创口面积越小，
则植入力越小。 相比增加屈曲力，减小植入力是优

先考虑的改进措施［３］。 在屈曲失效模型中，第 １ 个

高峰点反映临界屈曲力［见图 １（ ａ）］；在植入成功

模型中，第 １ 个高峰点反映植入力，第 ２ 个高峰点为

组织压力和剪切力的综合表现［见图 １（ ｂ）］。 因

此，电极的成功植入除保证植入力的大小，还需考

虑植入过程中剪切力的影响。
关于生物机制，反映为植入方式、电极材料、药

理作用对植入损伤的影响。 其中，以尖锐植入端、
较快植入速度及较短路径的植入方式造成的组织

损伤较小［４⁃５］。 另外，在植入过程中利用医学影像

技术，避开大脑表面和深处的主要血管，有利于减

少组织损伤［６］。 选择生物相容性和防污性的电极

基体材料，可有效减轻植入冲击带来的炎症现象，
水凝胶等生物涂层具有类似效果；在植入过程中，
通过涂层或微流道同时输送抗炎药物地塞米松等

进行主动抗炎，可有效降低胶质细胞的激活速

率［７］。 综上所述，电极植入除保证必要的力学条

件，同时应尽量减小植入冲击带来进行急性组织

损伤。

２　 植入策略

２ １　 体外辅助植入工具

由体外辅助植入工具引领柔性神经电极植入

脑组织是一种最直接的方法。 为了尽可能地减小

植入创口面积，体外辅助植入工具通常选择弹性模

量较大的材料，以减小辅助工具的尺寸。 植入前将

辅助工具和电极连接于一体，由辅助工具引领电极

达到目标位置后，辅助工具再原路撤回于体外。 应

注意的是，在植入过程中要保证辅助工具和电极间

的可靠连接，在撤回时则要使辅助工具与电极完全

分离以减小撤回位移，故处理好两者的连接关系尤

为重要。
电极与辅助工具的连接关系可通过静电作用在

辅助工具表面沉积一层自组装单分子层，与电极表面

建立连接关系［８］ ［见图 ２（ａ）］；也可利用聚乙二醇

（ｐｏｌｙｅｔｈｙｌｅｎｅ ｇｌｙｃｏｌ，ＰＥＧ）作为生物胶水与电极紧密

黏结［９］［见图 ２（ｂ）］。 连接关系的取消则可通过滴

加人工脑脊液与电极分离。 为在较短的手术时间内

植入大量高密度的电极位点，Ｚｈａｏ 等［１０］ 提出阵列形

辅助工具实现多柄电极的并行植入，包括线形阵列、
三角阵列、矩形阵列［见图 ２（ｃ）］。 辅助工具外形除

了常见的平面尖端形和针形，一种三维尖端型辅助工

具具有更强的穿透力，该辅助工具能够引领电极直接

穿透硬脑膜，维持完整的硬脑膜将减少术后水肿，提
高电极植入深度的定位精度［１１］ ［见图 ２（ｄ）］。 关于

辅助植入工具的应用总结见表 １。
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图 ２　 以体外辅助植入工具为植入策略的柔性神经电极

Ｆｉｇ．２　 Ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｎｅｕｒａｌ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅｓ ｗｅｒｅ ｉｍｐｌａｎｔｅｄ ｂｙ ｓｔｉｆｆ ｓｈｕｔｔｌｅ　 （ａ） Ａ ＳＡＭ⁃ｃｏａｔｅｄ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｈｕｔｔｌｅ［８］ ，

（ｂ） Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｏｆ ｔｈｅ ｓｈｕｔｔｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ａｎｄ ｅｘｔｒａｃｔｉｏｎ ｓｅｑｕｅｎｃｅ［９］ ， （ ｃ） Ｖａｒｉｏｕｓ ａｒｒａｎｇｅｍｅｎｔｓ ｏｆ

ｍｉｃｒｏｗｉｒｅｓ［１０］ ， （ｄ） ３Ｄ⁃ｓｈａｒｐｅｎｅｄ ｓｉｌｉｃｏｎ ｓｈｕｔｔｌｅ［１１］

表 １　 辅助植入工具应用总结

Ｔａｂ．１　 Ｓｕｍｍａｒｙ ｆｏｒ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｉｆｆ ｓｈｕｔｔｌｅ

参考文献 材料 外形
截面积特征
尺寸 ／ μｍ 植入深度 ／ ｍｍ

（植入 ／ 撤回速度） ／
（ｍｍ·ｓ－１）

连接方式 撤回位移误差％

［８］ 硅 平面尖端形 ４００×１５ ８ ８ １ ／ １ 静电作用 １ ０±０ ７
［９］ 硅 平面尖端形 ２２０×５０ ５ ０ １３～０ ５ ／ ５ ＰＥＧ 凹槽填充 ０ ５６±０ １８
［１０］ 钨丝 针形阵列 Φ１２～５０ ２ ０ １ ／ １ ＰＥＧ 包裹涂敷 ０ ８５±１ ７
［１１］ 硅 立体尖端形 ８０×３０ ４ ０ ０１ ／ — ＰＥＧ 凹槽填充 —
［１３］ 钢 针形 Φ１２０ １ ６ ／ — ＰＥＧ 液滴粘结 ＜２
［３］ 碳纤维 针形 Φ１０ ０ ７ ０ ０１ ／ — 孔连接 —

　 　 辅助植入工具可引领电极实现深度植入

（深度＞５ ｍｍ），同时生物胶水的引入使辅助工具与

电极间的连接关系变得可靠，撤回位移在可接受范

围内。 但是由于辅助工具增加了电极的植入创口

面积，撤回过程的拉拽力和植入力相当［１２］，可能会

增加脑组织的植入损伤，故减小外形尺寸、锐化尖

端角是辅助工具的设计原则。
２ ２　 刚性的生物可降解涂层

将刚性的生物可降解涂层封装于柔性电极表

面以提供其暂时的植入刚度，当生物涂层接触到生

理液环境后逐渐降解，最终使电极恢复至柔性状

态。 刚性的生物可降解涂层材料包括明胶、ＰＥＧ、糖
类、羧甲基纤维素（ ｃａｒｂｏｘｙｍｅｔｈｙｌ ｃｅｌｌｕｌｏｓｅ，ＣＭＣ）、
聚 乳 酸⁃乙 醇 酸 ［ ｐｏｌｙ （ ｌａｃｔｉｃ⁃ｃｏ⁃ｇｌｙｃｏｌｉｃ ａｃｉｄ ），
ＰＬＧＡ］等。 生物涂层可以通过简单的浸涂法包裹

电极表面，但该方法难以精确控制涂层的厚度及形

状，并可能导致电极植入端尖角钝化，进一步增加

植入力。 Ｘｉａｎｇ 等［１４］ 改进了简单浸涂法，利用麦芽

糖黏度随温度升高而减弱的特点，在电极尖端即将

与液态麦芽糖分离的过程中逐渐升高温度，使得电

极尖端与表面麦芽糖的黏结关系消失，收缩的麦芽

糖桥末端凹陷并最终形成锋利的尖端 ［见图 ３
（ａ）］。 涂敷有麦芽糖涂层的柔性电极成功植入小

鼠的脑组织内，几分钟后取出电极，电极涂层溶解

并恢复柔性［见图 ３（ｂ）］。
另一种基于硅模具的微成型方法被广泛用于

控制生物涂层的外形，通常表现为带有锋利尖端的

微针形［１５］［见图 ３（ｃ）］。 电极既可以直接放置于模

具内与生物涂层一同成形，也可通过热结合的方式

与已成形的生物涂层集成。 微成型法相比浸涂法

提高了涂层加工的精确性与重复性。 应注意的是，
生物涂层的降解时间需要配合电极的植入时间，如
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图 ３　 生物可降解涂层与柔性电极的封装

Ｆｉｇ．３　 Ａｓｓｅｍｂｌｙ ｏｆ ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅｓ ｗｉｔｈ ｂｉｏｄｅｇｒａｄａｂｌｅ ｃｏａｔｉｎｇ　 （ａ） Ｍａｌｔｏｓｅ ｃｏａｔｉｎｇ［１４］ ，

（ｂ） Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ ｉｎ ｍｏｕｓｅ ｂｒａｉｎ［１４］ ， （ｃ） ＰＬＧＡ ｃｏａｔｉｎｇ［１５］ ， （ｄ） Ｇｅｌａｔｉｎ ｃｏａｔｉｎｇ［１６］

ＰＥＧ、明胶等聚合物由刚性至柔性的转换时间在数分

钟甚至数秒内使电极的植入手术时间变得紧张，为此

Ａｇｏｒｅｌｉｕｓ等［１６］在明胶涂层外浸涂一层阻水材料，以延

缓明胶的降解速度 ［见图 ３（ｄ）］。 生物涂层除了能

提供电极暂时刚度，还能作为载药层实现药物递送，
在涂层内添加抗炎药物可减轻植入损伤［１５］。

生物涂层的弹性模量通常在 １ ～ ５ ＧＰａ，为防止

电极发生屈曲现象，厚度通常为 ８０ ～ １８０ μｍ［２］，相
比于辅助植入工具没有撤回过程的影响，但是植入

创口面积扩大了 ２～３ 倍，同时由于电极位点被绝缘

涂层所覆盖，电极植入过程中无法实时观察到神经

元电信号以帮助判断病变位置。
２ ３　 刚度可变的机械自适应基体材料

当电极的基体材料采用特殊的机械自适应材

料时，电极刚度可受温度、湿度、光等环境诱导因素

而改变。 在体外环境下电极具有可植入刚度，利用

材料的刚性特征可减小电极尺寸以减小植入损伤；
在体内环境下，电极刚度逐渐减小并恢复至与脑组

织相容的柔性状态，短暂时间内电极刚度变化量可

达到两个数量级以上。
Ｈａｒｒｉｓ 等［１７］通过在软聚合物基质聚乙酸乙烯

酯中嵌入刚性的纳米纤维支架，复合成为一种刚度

可变的机械自适应纳米复合材料。 与纯净的聚合

物材料相比，该复合材料中纳米纤维支架构成的刚

性网络成为承重元件，提高了材料的整体刚度。 电

极植入前弹性模量为 ３ ４１１ ＧＰａ，植入 ３０ ｍｉｎ 后减

小为 ３３ ＭＰａ［见图 ４（ａ）］。 该电极在被植入小鼠脑

组织 ８ 周后进行免疫学实验，电极⁃组织界面未发现

过量的胶质瘢痕组织。 由于未进行特定细胞的监

控（如星形胶质细胞），电极的长期可靠性需要进一

步证实［见图 ４（ｂ）］。 Ｗａｒｅ 等［１８］ 利用基于丙烯酸

酯单体合成的热致型形状记忆聚合物作为电极基

底材 料， 使 电 极 具 有 足 够 的 植 入 刚 度 （ Ｇ ≈
７００ ＭＰａ），在植入 ２４ ｈ 内恢复至与脑组织相匹配

的机械柔性（Ｅ≈１０ ｋＰａ）。 但是由于该材料在体内

环境中发生体积溶胀现象，引起金属电极位点及导

线产生较大应变，从而导致电极功能故障，溶胀的

程度直接影响电极的电学性能，故电极的长期可靠

性存在风险［见图 ４（ｃ）］。 相比上述形状记忆聚合

物，硫醇⁃烯 ／丙烯酸酯则具有优异的体积稳定性，在
盐水浸中泡 ４ 周后，材料的溶胀率小于 ３％ 。 以该

材料为绝缘基底的电极的弹性模量由 １ ＧＰａ 变化至

１８ ＭＰａ［１９］［见图 ４（ｄ）］。
将刚度可变的机械自适应材料应用于神经电

极，可解决电极设计在植入中刚性与植入后柔性间

的矛盾，但是基于该种材料的电极存在基底溶胀、
金属分层等风险，其长期可靠性需要更多的动物实

验来验证。 另外，由于该种材料的刚度变化范围有
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图 ４　 以机械自适应材料为基底的神经电极

Ｆｉｇ．４ 　 Ｎｅｕｒａｌ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅｓ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌｌｙ⁃ａｄａｐｔｉｖｅ ｓｕｂｓｔｒａｔｅ 　 （ ａ） Ｎａｎｏｃｏｍｐｏｓｉｔｅ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅ ｉｓ

ｉｍｐｌａｎｔｅｄ ｉｎ ｔｈｅ ｂｒａｉｎ ｓｕｃｃｅｓｓｆｕｌｌｙ， （ｂ） ＤＡＰＩ ｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅ ｉｍａｇｅ ｏｆ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅ⁃ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｔｅｒｆａｃｅ［１７］ ，

（ｃ） Ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｅｌｅｃｔｒｏｎｉｃｓ ｏｎ ｓｈａｐｅ ｍｅｍｏｒｙ ｐｏｌｙｍｅｒ ｓｕｂｓｔｒａｔｅｓ［１８］ ， （ ｄ） Ｉｎｔｒａｃｏｒｔｉｃａｌ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅ ａｒｒａｙ

ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｉｏｌ⁃ｅｎｅ ／ ａｃｒｙｌａｔｅ ｓｕｂｓｔｒａｔｅｓ［１９］

限，为了保证植入刚度，电极的外形尺寸优化受限，
最大弹性模量的状态也往往不满足深度植入的

要求。
２ ４　 注射法

注射法原理类似注射器，将电极放置于毛细管

结构内部并向管内注射液体，管道内液体对电极施

加黏性拖拽力使得电极保持张力状态，并具备抵抗

屈曲的能力，通过控制液体流量即可控制电极的运

动方向及速度，最终使电极植入至目标位置。 在传

统植入策略中，植入载荷通常施加于电极尾部单点

处，注射法则将载荷均匀施加于电极柄身，使电极

的临界屈曲力大约增加 ３ 倍。 临界屈曲力的增加

是植入载荷分配的结果，与电极材料无关，故电极

柔性的固有属性没有改变［２０］。 由于管道的圆柱面

特征，注射法通常适用于网状电极［２１］ 或线丝状电

极［２０］。 研究发现，利用普通注射器将浸于磷酸盐缓

冲液中的网状电极吸入毛细玻璃管中，拉动注射器

活塞将网状电极调整至管口位置，然后控制外界注

射泵向管尾注入磷酸盐缓冲液以驱动电极的注入

运动，在电极开始移动时以相同速率提升玻璃管，
最终电极被完全并植入目标位置［２１⁃２２］ ［见图 ５（ａ）、
（ｂ）］。 注射法的局限之一就在于电极的注入运动

可能出现卡顿现象；同时，伴随注入的大量溶液导

致脑部水肿。 Ｖｉｔａｌｅ 等［２０］则提出一种新型的液体微

图 ５　 柔性电极的射流注入过程

Ｆｉｇ．５　 Ｆｌｕｉｄｉｃ ｉｎｊｅｃｔｉｏｎ ｆｏｒ ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅｓ　 （ ａ） Ｔｈｅ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｄ

ｉｎｊｅｃｔｉｏｎ ｂｙ ｔｈｅ fiｅｌｄ ｏｆ ｖｉｅｗ ｍｅｔｈｏｄ［２２］ ， （ ｂ） Ｔｈｅ ｌｏａｄｉｎｇ

ｐｒｏｃｅｄｕｒｅ ｆｏｒ ｍｅｓｈ ｅｌｅｃｔｒｏｎｉｃｓ［２１］ ， （ ｃ ） Ｍｉｃｒｏｆｌｕｉｄｉｃ

ｌａｙｏｕｔｓ［２０］

驱动器可显著减小注射液体量。 在传送电极的注

射通道两侧布置排水通道，使排水通道截面积远大

于注射通道截面积，由于液体阻力与通道截面积

３ 次方成反比，大部分注射液体由排水通道排出，仅
３％ 液体随电极注射入脑内［见图 ５（ｃ）］。

注射法有利于超柔性神经电极在无任何辅助
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的刚性支撑下以最小的植入创口面积植入脑内，最
大程度减小植入过程造成的脑组织急性损伤。 但

注射法的固有局限性体现在电极植入后续的电缆

连接操作繁琐，可能出现部分电极位点连接失败

现象［２２］。
２ ５　 微流道结构

图 ６　 柔性神经电极内嵌微流体通道

Ｆｉｇ．６ 　 Ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｎｅｕｒａｌ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅｓ ｉｎｔｅｇｒａｔｅｄ ｗｉｔｈ ｍｉｃｒｏｆｌｕｉｄｉｃ
ｃｈａｎｎｅｌｓ　 （ａ） ＰＤＭＳ ／ ＰＩ ｎｅｕｒａｌ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅ ｗｉｔｈ ｅｍｂｅｄｄｅｄ

ｍｉｃｒｏｃｈａｎｎｅｌ［２３］ ， （ ｂ ） Ｓｗｅｌｌｉｎｇ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｕｒａｌ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅ

ｓｈａｎｋ ｕｎｄｅｒ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ Ｇａ ｆｉｌｌｉｎｇ ｐｒｅｓｓｕｒｅｓ［２４］ ， （ ｃ ） Ｔｈｅ

ｃｈａｎｎｅｌ ｆｉｌｌｅｄ ｗｉｔｈ ＰＥＧ ａｌｌｏｗｓ ｓｍｏｏｔｈｅｒ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ［２５］

内嵌于柔性电极柄部的微流道结构除了可实

现药物传送，还可作为电极刚度的动态控制通道，
使电极的整体刚度随微流道内填充物机械性能的

改变而改变。 Ｒｅｚａｅｉ 等［２３］ 通过控制微流道内的液

体压强，使电极的临界屈曲力在 ０ ２５ ～ １ ２５ ｍＮ 范

围内变化，植入前 １２０ ｋＰａ 流道内液体压强使电极

处于可植入的刚性状态，植入后抽取流道内液体使

电极恢复固有柔性［见图 ６（ａ）］。 由于电极的尺寸

限制以及流道上下层黏附力的限制，流道内液体压

强不能过大，从而造成电极的刚度变化范围有限。
考虑将特殊液体作为填充物可扩大电极刚度的变

化范围， Ｗｅｎ 等［２４］将镓（Ｇａ）作为填充物。 由于镓

的熔点为 ３０ ℃，植入前在室温环境下电极具有足

够的刚度（ＥＧａ固 ＝ １０ ＧＰａ）；植入中用冰生理盐水淋

洗颅骨表面，使电极的植入环境温度保持在 ３０ ℃
以下；植入后恢复脑组织生理温度，镓熔化为极具

流动性的液体，吸取流道内的液态镓后，流道收缩

电极恢复柔性状态。 因此，镓的引入使电极刚度植

入前后相差 ５ 个数量级［见图 ６（ｂ）］。 可降解的生

物材料同样可用于填充微流道。 Ｔａｋｅｕｃｈｉ 等［２５］ 将

ＰＥＧ 作为微流道内填充物，由生理液环境驱动电极

刚度的变化，不同于将生物材料涂敷于电极外表面

的方式，流道内的填充物 ＰＥＧ 仅在流道出口处接触

生理液，使其溶解速度显著减小 ［见图 ６（ｃ）］。
柔性电极与微流道结构的集成实现对电极刚

度的动态控制、药物传送、光学刺激等扩展功能为

电极提供参与神经系统化学物质交流的途径，但是

微流道结构造成复杂的制造工艺，同时膨胀变形的

微流道存在着扩大植入创口的风险。

３　 结论与展望

侵入式柔性神经电极植入策略的选择基于电

极的固有属性并考虑制造工艺、植入深度、植入操

作、植入损伤等众多因素，选择合适的植入策略有

利于避免植入失效，减少植入损伤，降低免疫作用

带来的长期影响。 新一代神经电极以超柔性、多功

能性为发展趋势，其中超柔性通常表现为线丝状电

极，对于此类电极通常采用植入工具实现电极的定

点深度植入。 多功能性电极往往与生物涂层或微

流道结合，故分别适用于生物涂层及微流道结构上

的植入策略。 当植入深度、定位精度、主动抗炎等

植入要求提高时，组合式植入策略成为研究新方

向。 例如，将植入工具插于微流道结构中，实现深

度植入的同时减小了植入工具撤回力的影响［２６］。
本文基于电极的植入机制总结不同植入策略的特

点，并提出植入策略的发展展望，有利于植入策略的

选择与设计，同时促进电极的柔性及可靠性发展。
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ｍｏｄｅｌｓ ａｎｄ ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ｂｒａｉｎ ［Ｊ］ ． Ｊ Ｍｅｄ
Ｂｉｏｍｅｃｈ， ２０１４， ２９（１）： ８５⁃９２．

［ ２ ］　 ＬＥＣＯＭＴＥ Ａ， ＤＥＳＣＡＭＰＳ Ｅ， ＢＥＲＧＡＵＤ Ｃ． Ａ ｒｅｖｉｅｗ ｏｎ
ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｃｏｎｓｉｄｅｒａｔｉｏｎｓ ｆｏｒ ｃｈｒｏｎｉｃａｌｌｙ⁃ｉｍｐｌａｎｔｅｄ ｎｅｕｒａｌ
ｐｒｏｂｅｓ ［Ｊ］ ． Ｊ Ｎｅｕｒａｌ Ｅｎｇ， ２０１８， １５１３１： ０３１００１．

［ ３ ］　 ＬＵＡＮ Ｌ，ＷＥＩ Ｘ， ＺｈＡＯ Ｚ， ｅｔ ａｌ． Ｕｌｔｒａｆｌｅｘｉｂｌｅ ｎａｎｏｅｌｅｃｔｒｏｎｉｃ
ｐｒｏｂｅｓ ｆｏｒｍ ｒｅｌｉａｂｌｅ， ｇｌｉａｌ ｓｃａｒ⁃ｆｒｅｅ ｎｅｕｒａｌ ｉｎｔｅｇｒａｔｉｏｎ ［ Ｊ］ ．
Ｓｃｉ Ａｄｖ， ２０１７， ３（２）： ｅ１６０１９６６．

［ ４ ］　 马亚坤， 张文光， 杨鹏． 基于 ＡＮＳＹＳ ／ ＬＳ⁃ＤＹＮＡ 的神经电极
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植入脑组织过程数值仿真［ Ｊ］ ． 医用生物力学， ２０１５， ３０
（６）： ５１０⁃５１４．
ＭＡ ＹＫ， ＺＨＡＮＧ ＷＧ， ＹＡＮＧ Ｐ． Ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｏｆ
ｎｅｕｒａｌ ｐｒｏｂｅ ｉｎｓｅｒｔｉｎｇ ｉｎｔｏ ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅｓ ｂａｓｅｄ ｏｎ ＡＮＳＹＳ ／
ＬＳ⁃ＤＹＮＡ ［Ｊ］ ． Ｊ Ｍｅｄ Ｂｉｏｍｅｃｈ， ２０１５， ３０（６）： ５１０⁃５１４．

［ ５ ］　 唐嘉琪， 张文光， 尹雪乐． 神经电极的水凝胶涂层及楔形角

对组织损伤的影响［Ｊ］ ． 医用生物力学， ２０１８， ３３（４）： ３３２⁃
３３６．
ＴＡＮＧ ＪＱ， ＺＨＡＮＧ ＷＧ， ＹＩＮ ＸＬ． Ｅｆｆｅｃｔｓ ｏｆ ＰＶＡ⁃Ｈ ｃｏａｔｉｎｇ
ｔｈｉｃｋｎｅｓｓ ａｎｄ ｔｉｐ ａｎｇｌｅ ｏｎ ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｊｕｒｙ ［ Ｊ ］ ． Ｊ Ｍｅｄ
Ｂｉｏｍｅｃｈ， ２０１８， ３３（４）： ３３２⁃３３６

［ ６ ］　 ＫＯＺＡＩ ＴＤＹ， ＪＡＱＵＩＮＳ⁃ＧＥＲＳＴＬ ＡＳ， ＶＡＺＱＵＥＺ ＡＬ，
ｅｔ ａｌ． Ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ ｒｅｓｐｏｎｓｅｓ ｔｏ ｎｅｕｒａｌ ｉｍｐｌａｎｔｓ ｉｍｐａｃｔ
ｓｉｇｎａｌ ｓｅｎｓｉｔｉｖｉｔｙ ａｎｄ ｉｎｔｅｒｖｅｎｔｉｏｎ ｓｔｒａｔｅｇｉｅｓ ［ Ｊ ］ ． ＡＣＳ
Ｃｈｅｍ Ｎｅｕｒｏｓｃｉ， ２０１５， ６（１）： ４８⁃６７．

［ ７ ］　 ＲＥＮＺ ＡＦ， ＲＥＩＣＨＭＵＴＨ ＡＭ， ＳＴＡＵＦＦＥＲ Ｆ， ｅｔ ａｌ． Ａ
ｇｕｉｄｅ ｔｏｗａｒｄｓ ｌｏｎｇ⁃ｔｅｒｍ ｆｕｎｃｔｉｏｎａｌ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅｓ ｉｎｔｅｒｆａｃｉｎｇ
ｎｅｕｒｏｎａｌ ｔｉｓｓｕｅ ［Ｊ］ ． Ｊ Ｎｅｕｒａｌ Ｅｎｇ， ２０１８， １５： ０６１００１．

［ ８ ］　 ＫＯＺＡＩ ＴＤＹ， ＫＩＰＫＥ ＤＲ． Ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｈｕｔｔｌｅ ｗｉｔｈ ｃａｒｂｏｘｙｌ
ｔｅｒｍｉｎａｔｅｄ ｓｅｌｆ⁃ａｓｓｅｍｂｌｅｄ ｍｏｎｏｌａｙｅｒ ｃｏａｔｉｎｇｓ ｆｏｒ
ｉｍｐｌａｎｔｉｎｇ ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｐｏｌｙｍｅｒ ｎｅｕｒａｌ ｐｒｏｂｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ｂｒａｉｎ ［Ｊ］ ．
Ｊ Ｎｅｕｒｏｓｃｉ Ｍｅｔｈｏｄｓ， ２００９， １８４（２）： １９９⁃２０５．

［ ９ ］　 ＦＥＬＩＸ ＳＨ， ＳＨＡＨ ＫＧ， ＴＯＬＯＳＡ ＶＭ， ｅｔ ａｌ． Ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｏｆ
ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｎｅｕｒａｌ ｐｒｏｂｅｓ ｕｓｉｎｇ ｒｉｇｉｄ ｓｔｉｆｆｅｎｅｒｓ ａｔｔａｃｈｅｄ ｗｉｔｈ
ｂｉｏｄｉｓｓｏｌｖａｂｌｅ ａｄｈｅｓｉｖｅ ［Ｊ］ ． Ｊ Ｖｉｓ Ｅｘｐ， ２０１３， ７９： ｅ５０６０９．

［１０］　 ＺＨＡＯ ＺＴ， ＬＩ Ｘ， ＨＥ Ｆ， ｅｔ ａｌ． Ｐａｒａｌｌｅｌ， ｍｉｎｉｍａｌｌｙ⁃ｉｎｖａｓｉｖｅ
ｉｍｐｌａｎｔａｔｉｏｎ ｏｆ ｕｌｔｒａ⁃ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｎｅｕｒａｌ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅ ａｒｒａｙｓ ［Ｊ］ ． Ｊ
Ｎｅｕｒａｌ Ｅｎｇ， ２０１９， １６（３）： ０３５００１．

［１１］　 ＪＯＯ ＨＲ， ＦＡＮ ＪＬ， ＣＨＥＮ ＳＰ， ｅｔ ａｌ． Ａ ｍｉｃｒｏｆａｂｒｉｃａｔｅｄ，
３Ｄ⁃ｓｈａｒｐｅｎｅｄ ｓｉｌｉｃｏｎ ｓｈｕｔｔｌｅ ｆｏｒ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｏｆ ｆｌｅｘｉｂｌｅ
ｅｌｅｃｔｒｏｄｅ ａｒｒａｙｓ ｔｈｒｏｕｇｈ ｄｕｒａ ｍａｔｅｒ ｉｎｔｏ ｂｒａｉｎ ［ Ｊ ］ ． Ｊ
Ｎｅｕｒａｌ Ｅｎｇ， ２０１９， １６： ０６６０２１．

［１２］　 ＡＮＤＲＥＩ Ａ， ＷＥＬＫＥＮＨＵＹＳＥＮ Ｍ， ＮＵＴＴＩＮ Ｂ， ｅｔ ａｌ． Ａ
ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｓｕｒｆａｃｅ ｍｏｄｅｌ ｐｒｅｄｉｃｔｉｎｇ ｔｈｅ ｉｎ ｖｉｖｏ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ
ｂｅｈａｖｉｏｒ ｏｆ ｍｉｃｒｏｍａｃｈｉｎｅｄ ｎｅｕｒａｌ ｉｍｐｌａｎｔｓ ［ Ｊ］ ． Ｊ Ｎｅｕｒａｌ
Ｅｎｇ， ２０１２， ９（１）： ０１６００５．

［１３］　 ＺＨＡＮＧ Ｓ， ＷＡＮＧ Ｃ， ＧＡＯ Ｈ， ｅｔ ａｌ． Ａ ｒｅｍｏｖａｂｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ
ｓｈｕｔｔｌｅ ｆｏｒ ｕｌｔｒａｆｌｅｘｉｂｌｅ ｎｅｕｒａｌ ｐｒｏｂｅ ｉｍｐｌａｎｔａｔｉｏｎ ｗｉｔｈ ｓｔａｂｌｅ
ｃｈｒｏｎｉｃ ｂｒａｉｎ ｅｌｅｃｔｒｏｐｈｙｓｉｏｌｏｇｉｃａｌ ｒｅｃｏｒｄｉｎｇ ［Ｊ］ ． Ａｄｖ Ｍａｔｅｒ
Ｉｎｔｅｒｆａｃｅｓ， ２０２０， ７（６）： １９０１７７５．

［１４］　 ＸＩＡＮＧ ＺＬ， ＹＥＮ ＳＣ， ＸＵＥ Ｎ， ｅｔ ａｌ． Ｕｌｔｒａ⁃ｔｈｉｎ ｆｌｅｘｉｂｌｅ
ｐｏｌｙｉｍｉｄｅ ｎｅｕｒａｌ ｐｒｏｂｅ ｅｍｂｅｄｄｅｄ ｉｎ ａ ｄｉｓｓｏｌｖａｂｌｅ ｍａｌｔｏｓｅ⁃
ｃｏａｔｅｄ ｍｉｃｒｏｎｅｅｄｌｅ ［ Ｊ］ ． Ｊ Ｍｉｃｒｏｍｅｃｈ Ｍｉｃｒｏｅｎｇ， ２０１４，
ｄｏｉ： １０ １０８８ ／ ０９６０⁃１３１７ ／ ２４ ／ ６ ／ ０６５０１５．

［１５］　 ＫＨＩＬＷＡＮＩ Ｒ， ＧＩＬＧＵＮＮ ＰＪ， ＫＯＺＡＩ ＴＤＹ， ｅｔ ａｌ． Ｕｌｔｒａ⁃
ｍｉｎｉａｔｕｒｅ ｕｌｔｒａ⁃ｃｏｍｐｌｉａｎｔ ｎｅｕｒａｌ ｐｒｏｂｅｓ ｗｉｔｈ ｄｉｓｓｏｌｖａｂｌｅ
ｄｅｌｉｖｅｒｙ ｎｅｅｄｌｅｓ： Ｄｅｓｉｇｎ， ｆａｂｒｉｃａｔｉｏｎ ａｎｄ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｚａｔｉｏｎ
［Ｊ］ ． Ｂｉｏｍｅｄ Ｍｉｃｒｏｄｅｖｉｃｅｓ， ２０１６， １８（６）： ９７．

［１６］　 ＡＧＯＲＥＬＩＵＳ Ｊ， ＴＳＡＮＡＫＡＬＩＳ Ｆ， ＦＲＩＢＥＲＧ Ａ， ｅｔ ａｌ． Ａｎ
ａｒｒａｙ ｏｆ ｈｉｇｈｌｙ ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅｓ ｗｉｔｈ ａ ｔａｉｌｏｒｅｄ
ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ ｌｏｃｋｅｄ ｂｙ ｇｅｌａｔｉｎ ｄｕｒｉｎｇ ｉｍｐｌａｎｔａｔｉｏｎ⁃ｉｎｉｔｉａｌ
ｅｖａｌｕａｔｉｏｎ ｉｎ ｃｏｒｔｅｘ ｃｅｒｅｂｒｉ ｏｆ ａｗａｋｅ ｒａｔｓ ［ Ｊ ］ ． Ｆｒｏｎｔ
Ｎｅｕｒｏｓｃｉ， ２０１５， ９： ３３１．

［１７］　 ＨＡＲＲＩＳ ＪＰ， ＨＥＳＳ ＡＥ， ＲＯＷＡＮ ＳＪ， ｅｔ ａｌ． Ｉｎ ｖｉｖｏ
ｄｅｐｌｏｙｍｅｎｔ ｏｆ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌｌｙ ａｄａｐｔｉｖｅ ｎａｎｏｃｏｍｐｏｓｉｔｅｓ ｆｏｒ
ｉｎｔｒａｃｏｒｔｉｃａｌ ｍｉｃｒｏｅｌｅｃｔｒｏｄｅｓ ［ Ｊ］ ． Ｊ Ｎｅｕｒａｌ Ｅｎｇ， ２０１１， ８
（４）： ０４６０１０．

［１８］　 ＷＡＲＥ Ｔ， ＳＩＭＯＮ Ｄ， ＡＲＲＥＡＧＡ⁃ＳＡＬＡＳ ＤＥ， ｅｔ ａｌ．
Ｆａｂｒｉｃａｔｉｏｎ ｏｆ ｒｅｓｐｏｎｓｉｖｅ， ｓｏｆｔｅｎｉｎｇ ｎｅｕｒａｌ ｉｎｔｅｒｆａｃｅｓ ［Ｊ］ ．
Ａｄｖ Ｆｕｎｃｔ Ｍａｔｅｒ， ２０１２， ２２（１６）： ３４７０⁃３４７９．

［１９］　 ＷＡＲＥ Ｔ， ＳＩＭＯＮ Ｄ， ＬＩＵ Ｃ， ｅｔ ａｌ． Ｔｈｉｏｌ⁃ｅｎｅ ／ ａｃｒｙｌａｔｅ
ｓｕｂｓｔｒａｔｅｓ ｆｏｒ ｓｏｆｔｅｎｉｎｇ ｉｎｔｒａｃｏｒｔｉｃａｌ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅｓ ［ Ｊ ］ ． Ｊ
Ｂｉｏｍｅｄ Ｍａｔｅｒ Ｒｅｓ Ｂ Ａｐｐｌ Ｂｉｏｍａｔｅｒ， ２０１４， １０２（１）： １⁃１１．

［２０］　 ＶＩＴＡＬＥ Ｆ， ＶＥＲＣＯＳＡ ＤＧ， ＲＯＤＲＩＧＵＥＺ ＡＶ， ｅｔ ａｌ．
Ｆｌｕｉｄｉｃ ｍｉｃｒｏａｃｔｕａｔｉｏｎ ｏｆ ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｅｌｅｃｔｒｏｄｅｓ ｆｏｒ ｎｅｕｒａｌ
ｒｅｃｏｒｄｉｎｇ ［Ｊ］ ． Ｎａｎｏ Ｌｅｔｔ， ２０１８， １８（１）： ３２６⁃３３５．

［２１］　 ＳＣＨＵＨＭＡＮＮ ＴＧ， ＺＨＯＵ Ｔ， ＨＯＮＧ ＧＳ， ｅｔ ａｌ． Ｓｙｒｉｎｇｅ⁃
ｉｎｊｅｃｔａｂｌｅ ｍｅｓｈ ｅｌｅｃｔｒｏｎｉｃｓ ｆｏｒ ｓｔａｂｌｅ ｃｈｒｏｎｉｃ ｒｏｄｅｎｔ
ｅｌｅｃｔｒｏｐｈｙｓｉｏｌｏｇｙ ［Ｊ］ ． Ｊ Ｖｉｓ Ｅｘｐ， ２０１８， １３７： ５８００３．

［２２］　 ＨＯＮＧ ＧＳ， ＦＵ ＴＭ， ＺＨＯＵ Ｔ， ｅｔ ａｌ． Ｓｙｒｉｎｇｅ ｉｎｊｅｃｔａｂｌｅ
ｅｌｅｃｔｒｏｎｉｃｓ： Ｐｒｅｃｉｓｅ ｔａｒｇｅｔｅｄ ｄｅｌｉｖｅｒｙ ｗｉｔｈ ｑｕａｎｔｉｔａｔｉｖｅ
ｉｎｐｕｔ ／ ｏｕｔｐｕｔ ｃｏｎｎｅｃｔｉｖｉｔｙ ［ Ｊ］ ． Ｎａｎｏ Ｌｅｔｔ， ２０１５， １５（ １０）：
６９７９⁃６９８４．

［２３］　 ＲＥＺＡＥＩ Ｓ， ＸＵ Ｙ， ＰＡＮＧ ＳＷ． Ｃｏｎｔｒｏｌ ｏｆ ｎｅｕｒａｌ ｐｒｏｂｅ
ｓｈａｎｋ ｆｌｅｘｉｂｉｌｉｔｙ ｂｙ ｆｌｕｉｄｉｃ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｉｎ ｅｍｂｅｄｄｅｄ
ｍｉｃｒｏｃｈａｎｎｅｌ ｕｓｉｎｇ ＰＤＭＳ ／ ＰＩ ｈｙｂｒｉｄ ｓｕｂｓｔｒａｔｅ ［ Ｊ］ ． ＰＬｏＳ
Ｏｎｅ， ２０１９， １４（７）： ｅ０２２０２５８．

［２４］　 ＷＥＮ ＸＭ， ＷＡＮＧ Ｂ， ＨＵＡＮＧ Ｓ， ｅｔ ａｌ． Ｆｌｅｘｉｂｌｅ，
ｍｕｌｔｉｆｕｎｃｔｉｏｎａｌ ｎｅｕｒａｌ ｐｒｏｂｅ ｗｉｔｈ ｌｉｑｕｉｄ ｍｅｔａｌ ｅｎａｂｌｅｄ，
ｕｌｔｒａ⁃ｌａｒｇｅ ｔｕｎａｂｌｅ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｆｏｒ ｄｅｅｐ⁃ｂｒａｉｎ ｃｈｅｍｉｃａｌ
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７５１
贺雨欣，等． 侵入式柔性神经电极的植入策略
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