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摘 要： 脑-机接口（brain-computer interface， BCI）研究中，头皮表面头发限制了传统头皮脑电（electroencephalogram，
EEG）电极采集脑神经信号的能力，耳脑电电极避免与头发的接触，能够采集到与头皮相当的 EEG 信号，为
EEG信号采集带来了新突破口。本文系统梳理了近年来耳 EEG电极的研究进展，重点介绍了各类耳内电极和
耳周电极的设计原理和关键性能，分析了耳 EEG 电极与传统头皮 EEG 电极相比的优势和局限性，探讨了克
服这些局限性的方法，并对耳 EEG电极的未来发展方向进行了展望，指出了其面临的机遇与挑战。
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Abstract： In the research of brain-computer interface （BCI），the hair on the scalp surface restricts the ability of traditional
scalp electroencephalogram （EEG） electrodes to capture neural signals. Ear-EEG electrodes effectively avoid
contact with hair and can collect EEG signals comparable to those obtained from the scalp， offering a novel ap鄄
proach to EEG signal acquisition. This article systematically reviews. The recent progress in ear-EEG electrodes is
systematically reviewed， focusing on their design principles and key performance of various in-ear electrodes and
around-ear electrodes. It also discusses the advantages and limitations of ear-EEG electrodes compared with tra鄄
ditional scalp EEG electrodes， as well asmethods to address these limitations. Furthermore， this review prospects for
the future development directions of ear-EEG electrodes， pointing out the opportunities and challenges they face.
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脑电（electroencephalogram，EEG）是人类了解大
脑功能的主要途径之一。相较于其他脑成像技术，EEG
具有无创、低成本、高时间分辨率等突出优势，在医学
诊断、神经认知研究和脑-机接口（brain-computer
interface，BCI）等领域应用广泛[1-2]。 EEG 电极放置于大
脑头皮表面，主要负责 EEG 信号的获取，是基于 EEG
信号的 BCI 系统首个关键环节，直接影响 BCI 系统的
信号输入质量。 众所周知，阻抗低且稳定的电极-皮肤
界面对获得高质量 EEG 信号至关重要[3]。现有 EEG 电
极主要放置于有发区的头皮表面，如何克服毛发影响

构建稳定的电极-皮肤界面已成开发 EEG 电极的核心
问题[3-4]。 根据电极-皮肤界面电解质的体积，传统的头
皮 EEG 电极主要分为湿电极、 半干电极和干电极 3
类[5-6 ]。 湿电极通过在电极与头皮界面注入导电胶（或
导电膏），电极-皮肤阻抗低且稳定（接触阻抗通常低
于 5 kΩ），信噪比（SNR）高，已成为目前临床和科研实
验室的 EEG 信号采集的“金标准”。 然而，湿电极准备
过程繁琐耗时，且导电胶易变干。 显然，湿电极难以满
足日常生活场景 BCI 应用需求。 干电极无需使用任何
外加电解质，佩戴更为方便舒适，但电极-皮肤阻抗较
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高，EEG 信号易受环境或运动伪迹干扰[7-9]。 针对干、湿
电极难以兼顾信号质量和佩戴方便舒适性，笔者课题
组在国际上率先提出半干电极概念，通过电解质缓释
材料释放微量的电解质润湿头皮，进而建立阻抗相对
稳定的电极-皮肤界面[10-11]。 半干电极已在国内多家康
复 BCI 系统运用， 解决了 BCI 应用落地的关键难题。
但半干电极的信号质量仍然受头发影响较大，特别是
头发稠密的被试需要拨开头发，仍难以满足“即戴即
采”的要求。总之，传统的头皮 EEG 电极（湿、半干和干
电极）均难以满足长程 EEG 记录和日常生活场景应用
的需求[12]。

传统头皮 EEG 电极因受头发阻隔、电极接触阻抗
不稳定等问题，长期面临信号质量衰减及用户舒适度
不足的双重挑战。 近年来，为突破这一技术瓶颈，研究
者提出将 EEG 采集区域转移至耳部无毛发覆盖区域，
由此衍生出耳 EEG（Ear-EEG）电极新技术。 相较于传
统头皮电极，耳 EEG 电极通过耳道或耳周皮肤直接接
触，可显著降低电极-皮肤界面阻抗，提升信号采集的
稳定性和信噪比。 此外，其微型化设计兼具佩戴隐蔽
性与适配性，可无缝集成于助听器、无线耳机等可穿戴
设备，为日常生活场景 BCI应用提供了新路径[13]。然而，
耳部解剖结构限制了电极的空间排布，导致信号来源
集中于颞叶区域[14]，在空间分辨率与全脑信号覆盖能力
上存在固有局限，这为 EEG 信号溯源分析及多模态研
究带来挑战。 根据耳电极的放置位置可以将其分为两
大类：耳内电极（In-Ear）和耳周电极（Around-Ear）[15-16]。
其中，耳内电极采集耳道或耳甲区域的 EEG信号，相较
于耳周电极，具有较高隐蔽性、佩戴舒适性及生物相
容性等优势，适合癫痫监测、睡眠追踪等长期监测和
日常生活场景的 BCI 应用；耳周电极依托耳廓外周区
域采集 EEG 信号，在信号覆盖区域和信噪比方面较耳
内电极更具优势。本综述将系统总结耳 EEG 电极的设
计原理、关键性能、评价方法，同时客观分析耳 EEG 电
极的优势和局限性，并对其未来发展方向进行展望。

1 耳内电极

耳内电极的早期概念起源于 Looney 等 [17]将 Ag/
AgCl 电极集成于个性化设计的耳机装置中，其电极布
局以右耳垂作为参考电极、下颌为接地电极，用于实
现 EEG 信号的稳定采集。同时构建了首套耳内电极系
统， 实验验证其在睁/闭眼范式下采集的 EEG 信号与
传统头皮 EEG 电极具有显著的相关性和时频域一致
性。这一突破性工作为耳 EEG 电极技术的后续发展提

供了重要理论依据。 表 1 总结不同耳内电极的电极位
点、通道数目、材料工艺和信号质量。 基于耳内电极的
功能实现原理，耳内电极主要可分为以下 4 类：个性
化耳内电极（基于耳道 3D 扫描等定制）、通用耳内电
极（适配标准耳道形态）、黏弹性耳内电极（利用柔性
材料自适应贴合）和集成式耳机电极（与耳机/耳塞一
体化设计）。
1.1 耳内电极设计
1.1.1 个性化耳内电极

个性化耳内电极是通过个性化制造技术实现耳
道形态适配的 EEG 信号采集装置， 其核心在于利用
3D 扫描、打印、倒模等技术构建耳道生物特征模型，通
过定制化电极结构实现电极与耳道的完美贴合，维持
稳定的电极-皮肤界面。 因此，这类电极可有效缓解电
极和耳道皮肤的摩擦， 抑制运动伪影和接触噪声产
生，在提升 EEG 信号质量的同时兼顾佩戴舒适性和隐
蔽性。

图 1 所示为个性化和通用型耳内脑电电极。 个性
化耳内电极早期研发主要基于耳塞，Looney 团队[17]率
先采用的 3D 打印耳道印模技术研制个性化耳塞并集
成 3 个 AgCl 电极构建传感模块（图 1（a））。 为优化制
造工艺和降低生产成本，后续研究聚焦可塑性材料的
创新应用。 Jeong 等[18]开发模塑塑料珠成型技术制作
耳道印模（图 1（b）），并在其表面涂覆银浆实现导电功
能。 Kappel 等[19]则在生物相容性弹性硅胶耳膜基体上
涂覆氧化铱涂层构建个性化耳内电极（图 1（c）），在
12 名受试者中系统评估了听觉稳态反应（ASSR）、稳
态视觉诱发电位（SSVEP）、失匹配负波（MMN）和 α 波
调制等脑电范式，验证了该耳内电极 EEG 信号的采集
可靠性。 尽管电极嵌入柔软耳塞上，但刚性电极材料
在长期佩戴中仍会造成皮肤磨损和压迫，舒适性仍需
改善。 Wang 等[20]通过 3D 打印硬质丙烯酸塑料耳内支
架并在其表面嵌入 6 个无源银电极（4 个电极位于耳
道中，2 个电极位于外耳的耳甲部分）制备耳内电极
（图 1（d））。 该耳内电极为湿电极技术（即使用前采用
磨砂凝胶对皮肤进行预处理并在电极部位涂抹导电
胶），电极-皮肤阻抗低于 10 kΩ，显著提升了 EEG 信
号质量。 赵慧庆 [21]设计了导电银布/聚二甲基硅氧烷
（PDMS）复合耳内电极（图 1（e）），但电极-皮肤阻抗较
高（50~175 kΩ），SSVEP 分类准确率都低于 60%。为了
降低电极-皮肤阻抗， 该课题组通过集成 PDMS 水凝
胶和 Ag/AgCl 烧结电极研制了个性化定制的凝胶耳内
电极[21]， 凝胶耳内电极-皮肤阻抗比导电银布耳内电
极低且稳定（20~40 kΩ），且分类准确率随着刺激时长
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电极
类型 电极位置 导联

数目 制备工艺 基底材料 电极材料 EEG信号质量 参考
文献

个
性
化
耳
内
电
极

耳道 3 3D打印 — AgCl 与邻近头皮电极的频谱相干性较高， 而与距离较
远的头皮电极的相干系数较低 [17]

耳道 — 耳道倒模 塑料 导电银浆 注意力识别准确率为 81.28% [18]
ExA、ExB、ExC、
ExE、 ExI、ExT 6 — 硅橡胶 Ti/IrO2 ASSR谐波幅值下降大约 10 dB [19]

耳道、耳廓 6 3D打印 聚丙烯酸塑料 Ag SSVEP准确率为（87.44±8.62）%， 信息传输速率
（ITR）为（15.71±5.10）bits/min [20]

耳道 4 耳道倒模 PDMS 导电银布 SSVEP分类准确率低于 60% [21]
耳道 4 耳道倒模 PDMS 盘状 Ag/AgCl+水凝胶 SSVEP分类准确率为（62.0±14.5）% [21]

耳道、耳甲腔和
耳廓 17 3D打印 — AgCl 20 Hz的 ASSR响应波略高于功率谱噪声水平 [22-23]

耳道、耳甲腔 5 印刷-粘合-
组装工艺 — Ag 睁-闭眼识别准确率高于 60% [24]

耳道 3 — 硅橡胶 导电硅橡胶 相较于个性化耳电极 ASSR的 SNR比低 10~15 dB [25]
耳道、耳甲腔 6 热成型 聚碳酸酯 Ag 相较于头皮脑电极 ASSR的 SNR低 9 dB [26]
耳道、耳甲腔 6 3D打印，电镀 RS-F2-TO15-01树脂 化学镀 Au 嗜睡检测准确率达到 93.9%~95.4% [27-28]

耳道 1 3D扫描，倒模 碳硅复合材料 碳硅复合材料 ASSR功率谱和信噪比与镀金电极相当 [29]
耳道 16 PCB板 PCB板 镀 Ag 闭眼任务可观察到清晰的 α节律 [30]
耳道 — — 导电橡胶 导电橡胶 SSVEP与枕区头皮电极的相关系数为 0.89 [31]
耳道 — — 形状记忆聚合物 导电金线和聚酰亚胺 SSVEP的分类准确率为 95% [32]

耳道 2 — 记忆泡沫 银涂层尼龙交织弹性
纤维 ASSR的 SNR与头皮电极相当，约为 10 dB [33]

耳道 2 — 记忆泡沫 导电布 在区分清醒和睡眠的睡眠评分与头皮电极的相关
性 Kappa值为 0.6 [34]

耳道 2 3D打印，倒模 硅橡胶 银导电环氧树脂 P300最高分类准确率为 95.61% [35]

入耳
式耳
机或
耳塞
电极

耳道 1 — 橡胶 银黏合布料
ASSR响应可见但不明显；MMN 范式右耳 EEG 与
头皮 T8 电极在 θ、α 和 2~30 Hz 频段相关系数分
别为 0.886 5、0.912 0和 0.893 1

[36]

耳道、耳甲腔 5 — — Ag/AgCl ASSR 分类准确率为 70%~75%， 低于头皮电极
（90%~95%） [37]

耳道 1 材料填充，压
缩成型 非导电硅胶 玻璃镀银导电硅橡胶 AAR试验，闭眼时 8~12 Hz出现明显的 α波 [38]

耳道 1 倒模 CNT/PDMS CNT/PDMS 能有效记录 α-节律、N100 AEP、SSVEP 和 ASSR
响应，但幅值低于头皮湿电极 [39]

通
用
型
耳
内
电
极

黏弹
性耳
内电
极

表 1 不同耳内电极对比
Tab.1 Comparison of different in-ear electrodes

图 1 个性化和通用型耳内脑电电极
Fig.1 Personalized and generic in-ear EEG electrodes

（a）AgCl耳内电极[17] （c） IrO2 耳内电极[19]（b）镀银导电塑料耳内电极[18]

（d）丙烯酸塑料耳内电极[20] （f）高密度 Ag/AgCI耳内电极[22-23]（e）PDMS/导电银布耳内电极[21]

（g）Ag耳内电极[26] （h）导电硅树脂耳内电极[29] （i）SpiralE耳内电极[32]

电极
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ED

EC C
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缓慢增加。 值得关注的是，Paul 等[22-23]采用高密度 Ag/
AgCl 干电极阵列（17 通道，Φ = 2 mm）和个性化 CAD
建模技术，通过三维激光扫描构建适配耳道和耳甲形
态的电极系统（图 1（f）），显著提高了佩戴的舒适度，
电极与耳朵皮肤能共形接触。

除了监测 EEG 信号，定制化入耳式耳机还可集成
多模态系统。 2023年，Xu等[24]在定制的入耳式耳机上
创新集成多模态传感系统，不仅可适合不同个体之间
不规则的耳朵解剖结构，还可同时监测大脑活动和汗
液中的乳酸含量。 基于耳道内的功能映射实现传感器
的优化布局， 电生理电极朝向汗液分泌较少的颞叶
（减少信号干扰），而电化学电极朝向汗液分泌较多的
耳屏区域。 为了解决被试耳朵形状的解剖差异以及圆
弧耳机头与耳道之间的几何不匹配问题，电生理可拉
伸银电极采用三维结构，而 3 个平面电化学电极表面
覆盖聚乙烯醇水凝胶以增强汗液富集。 入耳式多模态
传感系统采用印刷-粘合-组装一体化流程，实现快速
低成本制造， 器件兼具高机械弹性和紧凑空间利用
率。 该系统支持同步监测 EEG、眼电（EOG）、皮肤电活
动（EDA）及汗液乳酸浓度，兼具高信噪比与实时无线
传输能力，为长期健康监测、BCI 及神经疾病诊疗提供
了便携、微侵入性的解决方案。

尽管个性化耳内电极技术展现了穿戴舒适度和
高信噪比， 但存在个性化定制导致的边际成本递增、
复杂制造工艺限制量产、解剖适配性与通用性固有矛
盾等瓶颈。
1.1.2 通用型耳内电极

个性化耳内电极通过优化电极-皮肤接触界面可显
著降低接触阻抗并抑制运动伪影，从而显著提升 EEG
信号质量。 然而定制化过程涉及复杂的耳道建模与精
密加工工艺，存在耗时久、成本高等产业化瓶颈。 在此
背景下，通用型耳内电极技术应运而生，其核心目标
是在保证信号采集效能的前提下实现规模化生产。

2013 年，Kidmose 等[25]率先开发了基于生物相容
性硅橡胶的锥形耳塞结构，其外表面集成 3 个导电硅
橡胶电极单元， 首次验证了通用型耳内电极的可行
性。 相较个性化耳电极，该电极的 EEG 信号质量略微
逊色。随后 Kaveh 等[26]采用热成型技术结合 Ag 喷涂工
艺构建了 6 电极系统（图 1（g）），其中 4 个 60 mm2 的
电极置于耳道中；2 个 4 cm2 的电极置于耳甲上分别用
作参考电极和接地电极。 然而该耳内电极长时间佩戴
不舒适，为此该团队通过采用柔性树脂材料缓解了长
期佩戴不适问题[27]。 值得注意的是，该团队在 2023 年
进一步实现了无线耳电极脑电监测系统的集成开发[28]。

EEG 信号采集经常面临噪声和伪影干扰的技术
瓶颈。 在受控实验室条件下，此类干扰可通过环境约
束和操作规范实现有效抑制，但在自然状态的现实场
景则难以规避。 其中生理伪影源于受试者自身的生理
活动，其核心干扰源包括肌肉活动、眼球运动以及睁/
闭眼等自主行为[40]。耳道作为动态生物腔体，其形态特
征受下颌运动调控呈现显著变化。 受下颌运动影响，
耳道几何构型在开颌-闭颌状态间发生周期性形变，
这种生物力学特性易诱发电极-皮肤界面的接触阻抗
波动，进而产生运动伪迹和基线漂移。 因此，电极定位
须优选耳甲腔形变缓冲区域， 通过解剖学特征匹配，
实现在咀嚼、言语等颌位动态变化过程中电极阵列仍
能维持稳定的接触压力。 针对耳道动态形变引发的运
动伪影，2021 年，Valentin 等[29]通过 3D 扫描技术确定
了两处最佳电极放置区域，并研制了碳硅复合材料的
通用耳内电极（图 1（h））。该通用耳内电极有 3种不同
尺寸可供选择，用户可选择适合自己耳道的尺寸。实验
表明， 该装置在佩戴舒适度上弱于定制化耳内电极。
在性能方面，导电硅胶电极阻抗明显高于镀金电极阻
抗，但两者获得的 ASSR 信噪比相当。 Paul 等[30]开发了
一种通用无线入耳式电生理采集设备（weDAQ），可同
时采集耳内 EEG 信号等多种生理数据。该系统的入耳
式装置创新采用 2 个印刷电路板（PCB）组成“鳄鱼夹”
通用设计， 每个 PCB 设有 8 个直径为 2 mm、 厚度为
0.4 mm 的半圆形 Ag/AgCl 涂层干电极。 其独特的螺旋
式狭窄设计，可以让“鳄鱼”下颚变得灵活，从而确保
电极紧密舒适地贴合耳道。 Mouli 等[31]使用直径为 3~
4 mm 厚的导电橡胶作为电极，该电极能采集 4 种不同
闪烁频率的 SSVEP， 且耳内采集的 EEG 信号可与头
皮枕区采集的 EEG 信号相媲美。

针对入耳式电极刚性支撑体不能自适应变形贴
合耳道问题，Wang 等[32]集成电热驱动层、EEG 传感层
和双层形状记忆聚合物研制了 SpiralE 入耳式电极（图
1（i）），可在电热驱动下自适应地沿着耳道螺旋扩展，
以确保与耳道贴合接触。 考虑到用户耳道形状大小各
异且内部结构曲折，SpiralE 以压缩形状引入耳道，通
过施加由外部电场产生的焦耳加热触发形状记忆效
应， 导致 SpiralE 扩展成具有较大半径的预定螺旋形
状。 由于预定螺旋半径大于耳道半径，因此在形状恢
复过程中，SpiralE 将受到耳道壁的阻碍从而适应耳道
的形状，有效解决了用户的个体差异性和耳道复杂性
的问题。 刺激移除后，SpiralE 冷却到体温后仍可自支
撑在耳道内壁上从而实现贴合适应。 尽管 SpiralE 变
形过程中电极温度将升至 50 ℃，得益于耳道内空气对
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流，皮肤感知实际温度约为 40 ℃，不会对皮肤造成不
适与伤害。 更重要的是，在插入-变形-采集-取出过程
中，SpiralE 的模量呈现降低-增加-降低的变化， 不仅
确保在 EEG 信号采集过程中与耳道的密切接触，而且
减少了在扩展和取出过程中对耳道壁摩擦引起的不
适感。在无校准的 40目标的在线 SSVEP 拼写实验中，
参与者在 9 目标的 SSVEP 范式 BCI 分类并键入目标
短语的离线准确率高达 95%。

相较于个性化耳内电极，通用耳内电极无需根据
个人耳道形状定制电极，具有制造周期短、成本低、适
合规模化生产、适用人群广等突出优势。 尽管在个体
适配精度和长期佩戴舒适性方面仍存在提升空间，但
其平衡了性能与成本的特性为可穿戴 BCI 的普及提
供了关键技术支撑。
1.1.3 黏弹性耳内电极

黏弹性耳电极主要由记忆泡沫、硅胶等黏弹性材
料制成，其独特的应力松弛特性可实现耳道三维曲面
的自适应贴合。 该设计通过优化界面接触力学，在提
升佩戴舒适度的同时，有效抑制运动伪迹，提高 EEG
信号的稳定性和信噪比。 图 2 所示为黏弹性耳内电
极、入耳式耳机电极和入耳式耳塞电极。

2015 年，Goverdovsky 等[33]结合记忆泡沫基体和镀
银尼龙/弹性纤维复合导电织物开发了第一款黏弹性
耳内电极（图 2（a））。 该电极基材为黏弹性泡沫，可吸
收大小机械形变产生的运动伪影。 2017 年，该团队对
其进行了改进，集成记忆泡沫基材、微型麦克风和导
电织物电极开发了多模态黏弹性通用耳电极[34]。 在插
入耳内之前，用少量生理盐水溶液润湿导电织物。 电
极放置于耳道内还可以维持低蒸发率，有效防止生理

盐水的蒸发， 从而长时间维持低且稳定的接触阻抗。
该电极不仅可以持续监测耳道内的神经电活动，还可
以持续监测心脏和呼吸活动。Kaongoen 等[35]通过在 3D
打印的硅胶耳塞表面嵌入银导电环氧树脂电极开发
了一款黏弹性耳内电极（图 2（b）），每个耳塞伸入耳道
部分的顶部和底部各设有 2 个电极， 顶部电极用于
EEG 信号采集，底部 2 个电极分别作为参考和接地电
极。 柔性硅胶材料制成的耳塞无需定制，即可适应不
同用户的耳道，提高了通用性和舒适度。

黏弹性耳内电极在佩戴舒适度和与耳道解剖结
构的适配方面具有突出优势。 然而，相较于个性化或
通用型耳机设计方案，采用耳塞结构的黏弹性耳内电
极存在以下技术瓶颈：首先，黏弹性耳塞缺乏耳甲腔
固定结构，当电极导线与信号处理模块连接时，在头
部运动或外力牵引下易发生耳塞滑脱；其次，耳塞式
设计引发的全耳道闭塞效应会显著削弱空气传导声
波， 可能对用户的日常听觉感知与言语交流产生干
扰；此外，受限于耳塞有限的接触表面，在需要集成参
考电极与接地电极以构建耳内全导联测量系统时，多
通道电极排布面临空间约束难题。
1.1.4 入耳式耳机或耳塞电极

开发通用入耳式电极的另一种策略是借鉴传统
入耳式耳机或耳塞的设计理念。 2018 年，Athavipach
等[36]通过集成通用耳机橡胶听筒和 7 mm × 10 mm 银
黏性织物研制了一款单通道耳机式电极，电极制造成
本显著降低，每件仅为 3美元。 2021 年，Paul 等[37]开发
了一款 3 通道耳机式电极，每只耳机式电极的耳塞部
分设有 3 个 Ag/AgCl 干电极以及椭圆形参比电极和接
地电极，Ag/AgCl 干电极围绕耳道圆周等间距分布。
Dong 等[38]采用玻璃镀银导电硅胶制作低成本耳塞式
电极（规模生产成本仅为 0.2 美元）（图 2（c）），且额外
设计一个非导电硅胶支撑部分，从而增加了电极在耳
道内的稳定性以消除运动伪影。 Hoon 等[39]开发了一种
基于碳纳米管和聚二甲基硅氧烷复合材料（CNT/
PDMS）的耳机式干电极（图 2（d）），其形状与商用入耳
式耳机的橡胶帽相似。 PDMS 的柔性、生物相容性和高
透气性赋予电极出色的舒适性和私密性。 尽管接触阻
抗要略高于 Ag/AgCl 湿电极，但肌电、心电、脑电等生
物电信号质量与湿电极相当。

不同于黏弹性耳塞设计，耳机式电极设有外部结
构可固定耳机，从而克服与耳塞相关的设计挑战。 此
外，耳机式设计可更大范围覆盖耳部，可在外耳区域
布置参比和接地电极，实现全耳内记录体系构建。 此
外， 耳机或耳塞式电极具有较高的舒适度和隐密性，

（a）记忆海绵黏弹性耳内电极[33] （b）黏弹性硅胶耳内电极[35]

（c）玻璃镀银导电硅胶耳塞电极[38] （d）CNT/ PDMS耳机式干电极[39]

图 2 黏弹性耳内电极、入耳式耳机电极和入耳式耳塞电极
Fig.2 Viscoelastic intra-ear electrode， in-ear earbud

electrode，and in-ear earplug electrode
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电极
类型 电极位置 导联

数目 制备工艺 基底材料 电极材料 信号质量 参考
文献

C型
环状
耳周
电极

耳后 10 丝网印刷 ——— Ag/AgCl 能有效记录睁闭眼以及听觉诱发 ERP，分类准确率约为 70% [16]
cR1、cR2、cR3、cR4、
cR4a、cR4b、cR5、cR6、

cR7、cR8
10 3D打印 硅橡胶 IrO2

能采集统计学显著的 ASSR 响应，且 C 形环状干耳周电极 SNR
显著高于入耳式干电极 [47]

耳后 10 柔性 PCB板 聚酰亚胺 镀金电极 能有效记录预期的睁闭眼、ERP、SSVEP 和 ASSR 响应，ASSR 信
噪比为 14.5 dB [48]

头戴
式耳
机电
极

眼镜
耳周
电极

F7、F8、T3、T4 4 ——— ——— ——— 实时监测癫痫发作，灵敏度率为 93.80%，特异性为 93.37% [50]

耳后、眼周、鼻梁 5 蜡模铸造3D打印 尼龙塑料 92.5%�Ag ——— [51]

头带
耳周
电极

L1、L2、L3、R1、
R2、R3、REF、GND 3 ——— 软硅胶 泡沫凝胶 语言想象 BCI 平均分类准确率为 38.2%， 显著高于随机水平

（20%），但略低于头皮脑电电极 43.1% [52]

耳后、前额 4 柔性 PCB板 ——— 泡沫凝胶 Stroop色词和心算试验均呈现显著的时频特征， 应激分类准确
率为 77.9% [53]

耳后 10 3D打印 聚乳酸塑料 泡沫凝胶 离线试验中所有被试的 BCI分类准确率均显著高于随机水平 [49]

表 2 不同耳周电极的对比
Tab.2 Comparison of different around-ear EEG electrodes

且不会影响声音传导。
1.2 耳内电极导联和定位

EEG 通道数是设计可穿戴 EEG 采集系统时需重
点考虑的因素之一。 较少的通道虽能降低采集系统的
制造成本和 EEG 信号处理与分析的计算负荷，但高密
度通道可提升 EEG 的空间分辨率，从而可能获得更优
的检测效果。 如表 1 所示，由于受耳内结构紧凑的限
制，多数耳内电极通道数较少，单个耳内电极通常少
于 8 通道。 也有部分研究尝试开发高密度耳内脑电电
极。Kappel等[41]通过在个性化耳塞上均匀嵌入 15 根镀
IrO2 钛针，首次开发了高密度耳内电极。 Paul 等[22-23]进
一步对其改进优化，在每侧耳塞上集成 17 个 Ag/AgCl
微电极以替代 IrO2 电极。 利用高密度耳内电极，研究
人员可将耳内 EEG 信号与头皮 EEG 信号进行对比，
探究不同大脑皮层信号源在耳部的映射关系，有望为
特定应用筛选最佳的电极位点。

耳内脑电电极的定位尚未形成国际统一标准，耳
内电极初创团队提出了一种精细的电极定位方法[42]，
具有重要参考价值。该方法将电极标记为 EXY（X 为 L
或 R，分别代表左、右耳；Y 为 A-L 的字母，如 ERA、
ERB、……ERL），其中 A、B、C 对应耳甲腔的上、中、下
区域，D 对应耳垂，其余 8 个电极以不同角度均匀分布
于耳道内（从耳道后部 E 点开始按顺时针向后排列）。
笔者强烈建议未来研究采用该定位体系，以确保耳内
电极研究具有可比较性。 目前多数研究将参考电极与
接地电极置于耳甲腔（EXA、EXB、EXC），其与大脑的
距离远大于耳道电极。 然而，一些研究仍采用额外电

极（通过独立导线连接至耳垂、耳周或乳突区域）作为
参考或接地点。 为了实现佩戴隐蔽性，笔者建议开发
集成参考和接地电极的全耳内装置。

2 耳周电极

耳周电极是指放置于耳朵周围区域的电极，典型
区域涵盖耳后、耳廓以及乳突位置。 相对于耳道与耳
甲腔易因下颌运动产生变形导致电极与皮肤的摩擦
而产生运动伪影[42-45]，耳后和耳廓区位置更加平坦，更
有利于 EEG 信号采集。耳周电极可用于 ASSR、SSVEP
等范式检测，同时还能用于应激评估、实时癫痫发作
检测、汽车驾驶疲劳检测。Wang 等[46]于 2012 年首次提
出耳周电极概念，通过非毛发区（颈部、面部）与耳后
区的 EEG 信号的定量对比实验，揭示耳后区电极信噪
比明显高于颈部和面部电极，并验证了耳后区域电极
采集 SSVEP的信噪比可与头皮枕区电极相媲美，为耳
周电极的发展奠定了基础。 在技术实现层面，Debener
等 [16] 于 2015 年开发的柔性丝网印刷电极阵列 cEE
Grid 具有里程碑意义，融合湿电极的稳定接触特性与
干电极的便捷性优势，构建了轻量化、佩戴舒适的采
集系统，其隐蔽式设计开创了可穿戴 BCI 新范式。表 2
总结了不同耳周电极的电极位点、通道数目、材料工
艺和信号质量。 根据设计原理， 耳周电极主要分为 C
型环状耳周电极、头戴式耳机电极、眼镜耳周电极和
头带耳周电极。
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图 3 耳周电极
Fig.3 Around-ear electrodes

（b）通用干接触环状耳电极[47] （c）C-形 Au耳周电极[48]（a）C-型柔性印刷 Ag/AgCl电极[16]

（d）个性化定制耳后电极[29] （f）e-Glass眼镜[50]（e）可穿戴耳电极耳机[49]

（h）头带式硅胶耳电极[52]（g）AttentivU眼镜[51] （i）双通道头带式耳周电极[53]
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2.1 耳周电极的设计
2.1.1 C 型环状耳周电极

图 3 所示为耳周电极。Debener 等[16]开发的柔性丝
网印刷电极阵列 cEEGrid 如图 3（a）所示。 近年来，C
型环状耳周电极得到了进一步发展。 Bertelsen 等[47]开
发了一款基于硅橡胶的环状耳周电极（图 3（b）），其表
面设有 10 个直径为 3.5 mm 的 IrO2 电极位点。 Guer－
mandi 等 [48]开发了一种隐蔽式无创系统，该系统的耳
后电极由 8 个镀金盘状电极（直径 5 mm）和矩形参考
电极以及接地电极组成（图 3（c）），并且电极上覆盖着

商用可重复使用的黏性凝胶贴片， 可以降低皮肤-电
极阻抗。Valentin 等[29]使用专业石膏对耳朵周围的解剖
曲面进行建模， 并对其进行 3D 扫描得到与耳后结构
相似的模型， 然后用柔性丙烯酸树脂 3D 打印出 C 型
环状耳周电极基体，在耳后区域嵌入导电硅胶电极即
可得到 C 型环状耳周电极（图 3（d））。为了实现电极与
皮肤稳定接触，电极采用 V 型折叠结构设计，利用弹
簧将耳后导电硅胶电极支撑在耳廓背面。 此外，还增
设一个环绕耳廓的挂钩，可将耳后电极固定在其合适
的位置。

2.1.2 头戴式耳机电极
为了实现采集系统的便捷性和舒适性，研究者巧

妙将耳周电极与信号处理模块一体化集成到头戴式
耳机。 Kaongoen 等[49]设计了一款基于 8通道耳周电极
的 BCI-家电交互系统，其中信号采集装置为头戴式耳
机（图 3（e）），耳机外壳采用聚乳酸塑料 3D 打印而成。
每个耳罩设有 5 个直径为 14 mm 的泡沫凝胶电极（其
中一个为参考电极或接地电极），支撑条带松紧可调，
既方便佩戴又提升了电极和皮肤的贴合度。
2.1.3 眼镜耳周电极

除了头戴式耳机，还有将耳周电极与信号处理模
块一体化集成的眼镜。 2018 年，Sopic 等[50]开发了一款
基于眼镜的癫痫发作检测系统 e-Glass（图 3（f）），该系

统创新性地将 4 个耳周电极（国际 10-20 脑电定位系
统 F7、F8、T3 和 T4） 集成到眼镜腿上。 该系统创新了
穿戴形式，不仅方便患者佩戴，同时减少患者的社会
羞耻感。 Kosmyna 等[51]开发了一款基于眼镜的汽车驾
驶监测系统（图 3（g）），该系统同时在眼镜上集成 2 个
EEG 电极、2个眼电（EOG）电极以及 1 个参考电极。眼
镜支架的腿端为 EEG 电极，鼻托则为 EOG 电极，均由
纯银制成， 眼镜的鼻梁处另设一块银板作为参比电
极。 眼镜框架由柔性尼龙塑料制成，能确保电极与皮
肤紧密接触。
2.1.4 头带耳周电极

与一体化头戴式耳机、眼镜类似，头带耳周电极
也是将可穿戴信号采集系统与信号处理系统进行一
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体化集成，提高了穿戴的便捷性。Kaongoen等[52]开发了
一种基于一体化头带的语音图像 BCI 系统（图 3（h）），
该穿戴式头带覆盖用户耳后并包裹在后脑勺上，头带
耳后部分集成柔性硅胶制成 C 形耳后电极阵列，设有
4 个直径为 14 mm 的可拆卸泡沫凝胶电极（其中 1 个
为参比或接地电极）。 该头带佩戴方便舒适，不需要使
用任何导电溶液或导电膏，准备时间短（约 3 min），电
极-皮肤阻抗低至 15 kΩ， 且能维持低阻抗水平长达
6 h。 而且，基于耳周电极的语音图像 BCI 性能不逊于
头皮脑电极。 Ahn 等[53]开发了一款基于可穿戴头带的
多生理信号应激评估系统（图 3（i）），可同时监测双通
道 EEG 和单通道心 ECG 信号。 该头带的耳后区域设
有 2 个电极和 1 个接地电极，参比电极位于头带的前
额部，所有电极均为医用凝胶电极。
2.2 耳周电极导联和定位

与耳内电极类似，耳周电极通道数与定位缺乏统
一的规范， 尚未形成国际标准化方法。 基于 cEEGrid
电极阵列的单侧耳周设备设有 10 个电极（双侧耳共
20 通道）[48]，而其他耳周 EEG 设备的通道数通常较少，
单侧耳周电极数多为 2~5 个。 混合电极阵列 trEEGrid
由 9 个电极组成，其中 4 个分布于耳周区域，3 个位于
眼部周围用于记录眼电（EOG）信号，2 个置于下巴附
近用于记录口周肌电（EMG）信号。 头戴式耳机 EEG
设备通常集成 4~5 个电极，而覆盖区域较窄的眼镜式
或头带式设计单侧仅配置 1~2 个电极。

尽管耳周脑电电极尚未形成国际定位标准，但很
多研究借鉴 cEEGrid研究团队的定位方法，即采用字母
“L”或“R”分别表示左、右耳，后接数字（如 R1、R2、…、
R8），按照从前上方向后下方的顺序依次标记电极。 该
方法虽具有一定的参考价值，但仍有待优化以建立统
一标准。 首先，定位体系应扩展至耳前区域，完整定义
环绕耳部的椭圆区域；其次，可参照传统头皮 EEG 的
国际 10-20定位系统，基于椭圆区域长轴/短轴的百分
比距离确定电极位置。 该方法可确保电极阵列制造过
程中电极相对位置的一致性，同时适配不同头围尺寸
的个性化需求。 参考电极与接地电极通常放置于乳突
附近。 但部分 C 形环状电极阵列将阵列中心电极作为
参考或接地电极，对应于耳后肌群。 此外，某些融合耳
周与其他区域电极的混合 EEG 系统[51，53]则使用前额、
鼻梁等耳外电极作为参考或接地电极。 相较于耳内
EEG 设备，耳机、眼镜、头带等耳周设备覆盖范围更
广，可将耳外电极灵活融入穿戴设计，兼具功能性与
美观性。 无论是耳内电极还是耳周电极，通常参考电
极距离记录电极较近，采集到的 EEG 信号幅值相对较
低。 为了消除参考电极对 EEG 信号质量的影响，笔者

建议对 EEG 数据进行重参考，将其重新映射至其他参
考点，从而实现 EEG 信号质量的提升。

3 耳电极的机遇与挑战

随着 BCI 技术从实验室走向产业化，其社会价值
在医疗健康、 人机交互等领域日益凸显。 在无创 BCI
技术中，耳脑电极凭借其独特的结构优势，展现出比
传统头皮电极更强的场景适配性。 首先，耳电极通过
微型化设计与耳道贴合，解决了传统头戴设备的显性
化问题，在保障信号质量的同时，兼顾佩戴隐蔽性与
舒适性， 为日常生活场景下的长期监测提供了可能。
其次，由于耳记录电极和参比电极间距更短，且耳道
骨骼结构较颅骨结构更厚[54]，因此耳电极采集的 EEG
信号幅值低于头皮电极（平均约低 20 dB）。 然而，耳电
极 EEG 信号的 SNR 与头皮电极相当， 这表明耳电极
并不会影响 EEG 信号质量。 目前，耳电极已突破单一
信号检测的局限，已涵盖 ASSR[42]、α 波功率衰减[42]、听
觉注意力状态 [55-56]、专注力状态 [57]、睡眠质量评估 [58]、
SSVEP[59]、听觉事件相关电位[60]等多维度生理指标，其
性能边界正从基础 EEG 监测向听力学和助听器技
术[61-62]、糖尿病患者低血糖检测[63]、儿童癫痫监测[64]、日
常生活交流[20，65]等应用场景延伸。 更具潜力的是，耳电
极与助听器、智能耳机的集成，或将推动 BCI 技术从

“被动监测”向“主动干预”升级，为神经退行性疾病早
期筛查、糖尿病管理等提供实时闭环解决方案。

尽管耳电极具备显著优势，但其技术成熟度仍受
限于两大核心问题：信号覆盖范围和噪声干扰。 一方
面，耳电极的信号源集中于颞叶区，与头皮电极的全
局覆盖相比，其空间分辨率存在天然局限，导致部分
低频信号捕获能力不足；另一方面，耳道骨骼结构的
物理屏障虽降低了眨眼伪影，却放大了颌部肌肉运动
引起的肌电干扰[35]，尤其在动态场景下易造成信号失
真。 针对这些问题，当前技术路线聚焦于两大优化方
向：一是复合化设计，通过耳电极与头皮电极的协同
部署，扩展信号采集范围并提升信噪比；二是材料与
结构创新， 例如开发高导电柔性材料以降低电极-皮
肤界面阻抗， 或利用 3D 打印技术定制解剖适配性电
极，从而增强长期佩戴稳定性。 此外，信号处理及算法
层面的突破也将成为提升耳电极实用性的关键。 例
如，发展 EEG 信号估计新技术实现仅使用耳电极获取
的 EEG 数据估计特定脑区的 EEG 信号； 开发先进的
降噪和伪影移除算法对可穿戴设备同样至关重要。

耳脑电电极的终极目标在于实现“无感化”电生
理监测—即在不干扰用户行为的前提下， 完成高精

李广利，等：面向无创脑-机接口的耳脑电电极研究进展 87- -



第 44 卷天 津 工 业 大 学 学 报

度、全天候的数据采集。 这一愿景需依赖材料科学（如
自黏附水凝胶、柔性高导电材料）、柔性微电子技术（如
超低功耗芯片）与先进 BCI 算法（降噪、去伪影）的跨
学科融合。 若能在信号保真度、设备续航及成本控制
上取得平衡，耳脑电电极有望成为下一代智能可穿戴
设备的标配，推动 BCI 技术从医疗康复向教育、娱乐、
工业等泛化场景渗透，真正重塑人机共生的未来图景。

4 结束语

本文系统总结了无创耳电极的发展路径、主要类
型以及导联和定位。 根据耳电极的位置将其分为“耳
内电极”和“耳周电极”两大类，并详细说明了各类耳
电极的制作方法、关键性能，客观分析了其优缺点。 同
时，对耳脑电电极的未来发展方向进行了展望，指出
了其面临的机遇与挑战。 耳电极的研究仍处于早期阶
段，但其展现出在现实生活应用中的巨大潜力。 未来
研究应侧重于耳电极的实际应用， 推动其在医疗、人
机交互等领域的广泛应用。
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