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摘要 深部脑刺激（deep brain stimulation，DBS）已成为治疗帕金森病等运动障碍疾病的常规方法之一，并且在许多其他

神经和精神疾病的治疗中也具有良好的应用前景 . 但是，目前常规 DBS 采用单通道恒定脉冲间隔的高频刺激 （high

frequency stimulation，HFS），刺激模式缺少多样化，限制了DBS在临床上的推广应用 . 为了开发更多DBS刺激模式，用于

改善疗效、拓展应用范围、并节省刺激器的电能，近年来研究人员基于去同步调控机制，在脉冲序列的时间模式和空间排

布两方面开发了DBS新模式 . 主要包括：变频序列（包括规则变频和随机变频）、不同空间位点上的多通道异步刺激以及变

频和多通道两者的结合 . 这些新刺激模式能够提高DBS的临床疗效、降低刺激能耗，在帕金森病以及癫痫、强迫症和微意

识障碍等其他脑疾病的治疗中都展现了良好的应用前景 . 更值得关注的是，多通道异步刺激不仅在刺激期间具有更好的即时

疗效，而且刺激结束后还能长时间保持疗效，具有刺激后效应 . 这个特性突破了常规DBS主要为即时效应的局限性，展现

了DBS新前景 . 本文在概述常规DBS模式及其去同步调控机制的基础上，综述变频脉冲刺激和多通道刺激等新型DBS模

式，可以为促进DBS的发展提供有价值的信息 .
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深部脑刺激（deep brain stimulation，DBS）是

一种神经调控技术，它通过植入脑内的细针状电

极，将电脉冲施加到特定脑区的神经组织，以调控

神经活动，用于治疗神经疾病和精神疾病 . 与传统

的手术切除术或损毁术相比，DBS 具有微创、副

作用小、治疗可控可逆、并发症少等优点 . DBS发

明于20世纪80年代，经过30多年的科研探索和临

床应用，该技术已获得令人瞩目的成果 . 2014年，

凭借发明DBS的突出贡献，法国约瑟夫傅立叶大

学的神经外科医生Alim Louis Benabid和美国埃默

里大学的Mahlon R. Delong教授获得了具有诺贝尔

奖风向标之称的“拉斯克医学奖”. 我国开展DBS

的临床应用和相关设备的开发也已有20余年 . 2018

年，清华大学李路明教授团队完成“脑起搏器关键

技术、系统与临床应用”的研究成果获得了国家科

学技术进步一等奖 . 可见，DBS在国内外都受到广

泛重视，迎来了其前所未有的发展机遇 .

理论上，外加电刺激可以调控各种脑神经系统

的活动及其功能，使神经系统产生不同变化，以满

足不同脑疾病的治疗需求 . 实践中，虽然DBS已在

许多疾病的治疗上展现出良好的发展前景［1-2］ . 但

是，至今为止DBS成功推广的临床应用仍然限于

帕金森病、肌张力障碍和特发性震颤等运动障碍疾

病的治疗［3］，用于其他脑疾病的治疗仍没有获得

普及，有些尚处于探索阶段 . 例如，DBS 对于癫

痫、强迫症、抑郁症、神经性厌食症、抽动秽语综

合症、难治性疼痛、毒品成瘾、植物状态和阿尔茨

海默病等疾病的治疗都或多或少已有临床应用或者

临床试验，但由于疗效尚不明确，没有获得推广和

普及［2，4］ . 对于DBS应用受到限制的原因，除了各

种脑疾病的发病机理千差万别和人类对于疾病的认

识不足之外，另一个重要原因是目前DBS所采用

的刺激模式较为单一，缺乏多样性，使得电刺激的

许多作用尚未获得开发和充分利用 .
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DBS 调控神经系统的作用除了与刺激靶点密

切相关之外，主要取决于刺激模式和刺激参数 . 目

前，临床治疗的常规DBS采用的是频率恒定且大

于 90 Hz 的电脉冲序列，被称为高频刺激 （high-

frequency stimulation，HFS） . 由于 DBS 的作用机

制尚未完全明确，医护人员主要凭借临床经验对电

脉冲的频率、宽度和强度等参数进行调节，以尽可

能获得令人满意的疗效 . 不过，即便对于已较为成

功的帕金森病的治疗，根据综合评分量表（unified

Parkinson's disease rating scale，UPDRS） 的相关

评估结果，这种常规DBS所采用的恒频HFS并不

能完全消除患者的症状，平均而言只能将症状的严

重程度降低 50%左右［5-7］ . 有时，这种刺激甚至还

会加重患者的某些症状，如姿势异常和步态障碍

等［6-7］ . 并且，这种恒频HFS在治疗癫痫等其他脑

疾病时取得的疗效也不够理想［2，8］ . 由此可见，要

改善DBS疗效并拓展其应用，亟需设计和开发新

型刺激模式［9-11］ . 本文将在概述常规DBS模式及其

可能机制的基础上，综述近年来在刺激的时间序列

和空间排布两方面发展的DBS新模式 .

1 常规DBS刺激模式及其作用机制

1.1 常规DBS刺激模式

常规DBS治疗中，一旦刺激参数被设定之后，

植入锁骨区皮下的脉冲发生器（impulse generator，

IPG） 即以所设定的脉冲频率、宽度和强度等参

数，将电脉冲序列经导线和刺激电极输送至特定脑

区的刺激靶点（图1a） . 在刺激过程中这些参数都

保持恒定不变 .

其中，脉冲频率对 DBS 的作用至关重要 . 例

如，临床应用表明，脉冲频率小于10 Hz的低频刺

激会加重帕金森病的运动迟缓等症状，通常脉冲频

率大于 50 Hz 的刺激才会产生治疗效果，并在

130 Hz左右达到最佳疗效，超过 200 Hz则会导致

组织损伤等副作用［12-13］ . 同样，临床上采用脉冲频

率为 100~200 Hz 的高频刺激治疗癫痫也可获得一

定的疗效，而低频脉冲刺激却没有明显的疗效，甚

至会增加癫痫发作的频次［14-15］ . 因此，目前临床

DBS通常采用130 Hz左右恒定频率的脉冲序列 .

脉冲宽度也是DBS的重要参数 . 如果太窄，脉

冲结束时受刺激的神经细胞膜（包括轴突、胞体等

神经元各部位的细胞膜）的电位改变达不到兴奋阈

值，电刺激就无法起效 . 反之，如果脉冲太宽，持

续不断的脉冲刺激易造成组织损伤和电极腐

蚀［16-17］，还会浪费电能 . 临床DBS通常采用脉宽为

60~90 μs的窄脉冲［18-19］，不过，在治疗肌张力障碍

时有时会使用 400 μs 的宽脉冲［19］ . 而且，临床

DBS 需要采用电荷平衡的双相脉冲（常用的是非

对称双相波），以避免电荷累积和不可逆化学反应

导致组织损伤的风险［16］ .

脉冲强度决定刺激的作用范围 . 如果强度太

小，则刺激无法控制病症；如果强度太大，则刺激

可能影响刺激靶点附近正常的神经组织而引起不良

反应 . 通常在确定脉冲频率和脉宽之后，再由小到

大逐步调节刺激强度，使刺激能够在尽可能控制病

症与减小不良反应之间取得最佳平衡 . 目前，脉冲

发生器（IPG）分为电压型（即恒压型）和电流型

（即恒流型）两种 . 恒压型 IPG通常输出0~5 V内某

个设定电压值的恒压脉冲，其电流的大小会跟随脑

组织阻抗的变化而变化；恒流型 IPG 通常输出 0~

3.5 mA 内某个设定电流值的恒流脉冲，其电压的

大小可随脑组织阻抗而改变 . 恒压和恒流脉冲对于

帕金森病的疗效没有显著差别，但为了电气安全，

恒压脉冲在临床治疗中使用较多［19-20］ .

此外，常规 DBS 为单通道刺激，即一根电极

上仅输出一路刺激电流 . DBS电极上包含 4个线性

排列的触点，触点间距有 0.5和 1.5 mm两种 . 可以

选择不同的触点组合成电脉冲的输送回路，由此可

分成单极和双极两类刺激模式（图1b） . 单极刺激

（monopolar stimulation）选择电极上的一个或者两

个触点作为阴极，而将置于锁骨下的 IPG外壳作为

阳极，形成电流回路 . 因此，单极刺激只有阴极位

于脑内的刺激靶点，且阴极与阳极之间相距很远 .

阴极形成的刺激电场可近似为球形分布，电场强度

随着与阴极触点之间距离的增大而衰减（图 1b左

侧 2图） . 由于其作用范围较大，易于作用到刺激

目标而获得疗效，但同时也易于影响附近正常脑区

而引起不良反应 . 双极刺激 （bipolar stimulation）

则选择同一根电极上的2个触点分别作为阴极和阳

极来形成回路，可根据2个触点的相邻距离分为窄

双极（narrow bipolar）和宽双极（wide bipolar）两

种（图 1b右侧 2图） . 双极刺激形成的电场主要限

于两个触点之间及其周围，其作用范围较小 . 初始

启用DBS时通常选择单极刺激模式，如果单极刺

激引起的不良反应较大，就改用双极刺激 .
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1.2 常规DBS的机制

有关常规 DBS 所采用恒定参数的单通道 HFS

作用机制已有许多研究，并形成多种假说 . 主要的

假说有：a. 电刺激可以抑制受刺激神经元的活动；

b. 电刺激可以激活轴突，并兴奋轴突投射区的神经

元；c. 电刺激调控神经元的动作电位发放模式，进

而抑制神经元及其网络的病理性同步发放 .

早期，研究人员根据 HFS 对帕金森病等疾病

的治疗与病灶损毁手术相似的现象，提出 HFS 对

受刺激组织产生功能性抑制的假说 . 动物实验的研

究结果也表明，HFS密集的兴奋性输入可能引起神

经元细胞膜的去极化阻滞［21-22］，同时还可能激活

胞体周围抑制性突触的突触前轴突末梢［23-24］，从

而抑制刺激位点附近神经元的动作电位发放［25-26］ .

然而，将 HFS 作用于治疗帕金森病的常用刺激靶

点丘脑底核时，刺激位点下游脑区的神经元发放是

增加的，而不是减少［27］ . 许多动物实验、临床研

究和数学建模仿真也都证实 HFS 能够在抑制刺激

位点附近神经元胞体活动的同时，激活其轴突发出

动作电位，从而增加轴突投射区的神经元动作电位

发放［28-31］ . 这表明单纯抑制神经元的活动并不一定

是DBS的主要机制 .

许多脑疾病的产生都与神经元异常强烈的病理

性同步发放密切相关［32］ . 例如：帕金森病与基底

神经节等脑区神经元的爆发式同步发放（burst）与

强烈 β频段的同步振荡相关［25，33］；癫痫的主要病

因是神经元群体的异常同步发放［34-35］ . 有研究指

出，DBS采用的HFS可能是通过消除神经元发放

的病理性同步来获得疗效［36-37］ . 即HFS作为一种外

加“调控源”，在神经网络中诱导和建立一种新的

发放活动以替代或者掩盖病理性同步发放［32，37-38］ .

而且，100 Hz 以上的 HFS 会诱导轴突产生“间歇

性”的传导阻滞、导致突触的神经递质耗竭和突触

抑制等多重效应［39-42］ . 在这些效应的共同作用下，

HFS对下游神经元的兴奋作用具有随机性，从而产

生去同步作用［30，36，43-44］，可以消除神经元的爆发

式发放［30，45］ . 此外，HFS 诱导的轴突传导阻滞和

突触传递失效还能够切断神经网络中上游与下游之

间的信息传导，从而中断病理性异常神经信号的传

播［46-48］，实现不同脑区的神经元发放之间的去耦

合或者去同步［44，49-51］ . 同时，HFS在轴突上诱导的

间歇性驱动也会逆向传至胞体，调控并抑制胞体的

原有病理性活动［52-54］ .

由此可见，DBS 利用 HFS 治疗某些疾病的主

要机制可能是在神经元及其网络中诱导去同步的活

动，这给新型电刺激模式的开发提供了线索 . 下面

介绍近年来以去同步为目标，在时间和空间两个维

度上设计和开发DBS新模式的研究进展 .

2 DBS脉冲序列的时间模式的研究进展

DBS 脉冲序列的一项重要改变是不再保持脉

冲频率恒定不变，而是采用实时变化的频率（即变

频），也就是时变的脉冲间隔（inter-pulse-interval，

IPI） . IPI为脉冲频率的倒数 . 研究表明，即使HFS

的平均脉冲频率一样，IPI 的实时变动也会改变

HFS对脑神经系统的作用［55-56］ . 据此，设计不同的

Fig. 1 System of regular DBS therapy and examples of different stimulation circuits with their electrical field distributions
图1 临床常规DBS系统及其不同刺激回路所产生的电场分布的示例

（a）临床常规DBS系统包括植入体内的刺激脉冲发生器（IPG）、导线和刺激电极. （b）DBS常用的电极触点连接方式及其所产生的电场分

布. 单极和双极刺激可以选择电极上4个触点中的任意1个或2个进行组合，图中仅是示例.
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时变 IPI 序列就可以产生不同的刺激作用［1，11，57］ .

而且，变化的 IPI可以组合成无数种脉冲序列，这

为 DBS 时间模式的开发提供了极大的空间 . 近年

来，研究人员在动物实验、数学建模仿真和临床试

验中通过多种方法考察了时变 IPI 的刺激新模式 .

包括：检测和分析动物电生理实验和数学建模仿真

中的单细胞神经元动作电位的发放、神经元群体活

动和局部场电位节律的变化等；检测动物行为学实

验中癫痫的发作频次和发作强度等；以及利用量表

评估临床试验中帕金森病和特发性震颤等患者的症

状改善效果 . 研究结果表明，这类变频刺激在改善

DBS 疗效的同时还可以降低刺激的平均频率，以

节省电能［57-58］ . 这些时变脉冲序列可以分成规则变

频和不规则变频（即随机变频）两类（图2） .

2.1 规则变频

规则变频序列是 2 种或更多种不同长度的 IPI

按照一定的规律周期性重复所构成的脉冲序列（图

2a） . 有研究表明，某些规则变频的刺激可以提高

DBS疗效［1，10］ . 例如，与185 Hz的恒频HFS相比，

平均频率相同时，由不同频率的短串脉冲交替组成

的变频HFS，如采用0.177 s的143 Hz脉冲和0.05 s

的 286 Hz 脉冲交替重复构成的序列（图 2a1 上），

对帕金森病患者的运动迟缓症状具有更好的疗

效［59-60］ . 类似地，国内清华大学和上海交通大学的

研究人员分别设计了多种不同频率脉冲交替出现的

序列，如依次出现 185、60、185、130和 60 Hz各

10 s刺激，再循环重复（图2a1中） . 这种变频序列

可以显著提高 DBS 对帕金森病患者的步态冻结、

语言障碍等症状的改善效果［61-63］ . 还有研究表明，

相比于恒频HFS，有些规则变频刺激能够更好地抑

制神经网络中的病理性β同步振荡，并且更好地阻

断来自上游神经元的病理性输入信号，这些效应可

能是变频刺激改善疗效的机制［59，64］ . 此外，刺激

初始采用较高脉冲频率（如 400 Hz），随后逐渐降

低至常规频率（如 100 Hz），并配合刺激强度的调

节（图 2a1下），还可以避免神经元群体在刺激起

始的暂态响应过程中产生过量的同步发放，以降低

电刺激诱发痫样活动的风险，提高 DBS 的安

全性［65］ .

规则变频刺激除了可以提高DBS的疗效之外，

还能够降低治疗所需的总体平均脉冲频率，从而延

长 IPG 电池的续航时间 . 例如，动物实验中，在

HFS脉冲序列中按照一定规律插入较长的停顿（或

者看作HFS短串脉冲以一定的时间间隔重复出现）

的变频模式（图 2a2上），能够在获得与恒频刺激

类似的症状改善同时，将治疗所需的平均脉冲频率

减小到恒频 HFS 的 60% 左右，显著降低了刺激器

的能耗［66-67］ . 甚至平均频率仅为 45 Hz的规则变频

刺激（图2a2下）在动物实验和临床试验中也能取

得与恒频 （130~185 Hz） 相似的疗效［58］ . 但是，

如果插入的停顿过长（如 100 ms，图 2a3），就会

削弱电刺激对帕金森病患者的运动迟缓症状和特发

性震颤患者震颤症状的改善效果［67-69］ . 过长的停顿

会给原本被刺激所抑制的神经元病理性活动提供恢

复时间，使得神经元的爆发式同步发放或神经网络

的异常β振荡得以反弹，也可能给这些异常活动在

神经网络中的传播提供机会，从而削弱 DBS

疗效［55，69-71］ .

2.2 随机变频

有研究者认为，根据信息理论，恒频 HFS 的

脉冲序列本身的信息熵（entropy）为零，不能为

神经网络传递任何信息，而某些具有特定随机 IPI

的变频脉冲序列则可能更好地模拟正常生理状态下

神经网络的信息输入，从而改善 DBS 的临床疗

效［72］ . 因此，研究人员设计了多种不同的随机变

频刺激模式（图2b），并考察它们对于脑疾病的治

疗效果［60，73］ .

已有临床试验表明，相比于 185 Hz 的恒频

HFS，平均频率相同而瞬时频率 （即 IPI 的倒数）

在 90~380 Hz范围内呈对数均匀分布（log-uniform

distribution）的随机变频刺激（图 2b1左上）可以

显著提高DBS对帕金森病的治疗效果［57，59］ . 许多

动物实验和计算机仿真研究表明，随机变频还能够

提高DBS对癫痫等其他脑疾病的症状改善效果 . 例

如，与 130 Hz 的恒频 HFS 相比，IPI 服从均值为

7.7 ms（即130 Hz）泊松分布的随机变频刺激具有

更好的抗癫痫效果（图 2b1右上），可以减少癫痫

的发作频次并降低发作的严重程度［74］ . 类似地，

IPI服从均值为7.7 ms且变异系数（CV）为0.3的 γ

分布（图2b1左下）的随机变频刺激对强迫症的疗

效显著好于130 Hz的恒频HFS［56］ . 还有研究表明，

与恒频刺激相比，利用基于大气噪声的随机数生成

器 （true random number generator） 或者非线性的

logistic 映射 （logistic equation） 产生的随机 IPI 所

构成的变频刺激（图 2b1右下），对于脑外伤引起

的微意识障碍（minimally conscious state）大鼠具

有更好的唤醒效果［72，75］ . 虽然目前尚不清楚随机

变频是如何提高DBS疗效的，但是已有研究者指
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出，与恒频刺激相比，随机变频刺激可以随机地激

活更多的轴突，从而随机地增强刺激脉冲对下游投

射区神经元的调控作用［76-77］ . 这种增强的调控作

用，可能对神经元的病理性同步发放以及神经网络

中 β频段的同步振荡具有更强地干预或者抑制作

用，从而提高DBS疗效 ［56，78］ .

但是，如果随机变频刺激的脉冲序列中包含较

长的停顿，就会削弱DBS的疗效［55，69］ . 例如，当

IPI 所服从的高斯分布或者 γ伽马分布的变异系数

较大时，脉冲序列中就会出现较长停顿 （图

2b2） . 此时，即使平均频率足够高，随机变频刺激

对于帕金森病和特发性震颤的疗效都不如恒频刺

激［60，64，70-71］ . 总之，变频刺激之类的 DBS 新模式

研究已经取得了重要进展，多种规则变频和随机变

频的刺激都能够提高DBS的疗效，降低刺激能耗 .

其中的可能机制是变频脉冲序列能够更好地诱导神

经元群体产生去同步活动 . 除了时间变化的脉冲序

列设计之外，多通道的刺激模式可以在脑内不同空

间位点上形成多个不同的刺激电场，诱导更大范围

的神经元群体的去同步活动，也可以提高DBS的

Fig. 2 Examples of pulse sequences with varying inter-pulse-intervals
图2 时变脉冲序列示例

（a）规则变频序列示例.（b）随机变频序列示例.



·268· 2021；48（3）生物化学与生物物理进展 Prog. Biochem. Biophys.

疗效 . 下面介绍在空间排布上开发的DBS新模式 .

3 DBS空间排布模式的研究进展

常规 DBS 有单侧和双侧两种，分别为单侧脑

植入一根电极和双侧脑各植入一根电极 . 不过，同

一根电极上仅输出一路（单通道）刺激信号（单极

或双极模式）［1，9］ . 新发展的多通道脉冲发生器

（IPG）可以在同一根电极的不同触点或者在不同

根电极上分别输出不同参数的脉冲序列，为开发

DBS的新型空间排布模式创造了条件 . 通过选择电

极触点、设计各触点所输出的脉冲序列及其组合可

以形成多通道异步刺激模式，异步激活所选择的触

点周围的神经元群体，进而在较大脑区范围内更精

准地抑制神经元群体的病理性同步活动 . 这种多通

道异步刺激有单电极和多电极两类实现方式 .

目前最常见的多通道刺激是在单电极上实现

的，即利用电极上的多个触点，以脉冲错位的方

式，在刺激脑区的不同位点上相互异步地输出由

4~6个高频脉冲组成的刺激短串，称为异步短串刺

激 或 者 协 调 重 置 刺 激 （coordinated reset

stimulation）［79-80］ . 刺激输出的形式分为连续和间歇

两种 . 连续刺激时各通道的短串脉冲按错位规则一

串接一串且一轮接一轮地输出，中间没有停顿（图

3a）；间歇刺激时由各通道按错位规则依次输出一

个短串脉冲构成一个周期，连续输出2~4个周期之

后停止 1~2 个周期，再输出下一轮刺激，如此重

复［81-82］ . 而且，间歇刺激的错位规则有多种，例

如：时不变异步（不随时间变化的异步刺激，图

3b）、规则时变异步（随时间规则变化的异步刺激，

图 3c）和随机时变异步（随时间随机变化的异步

刺激，图3d）［82-84］ .

猴类帕金森病模型的实验研究显示，多通道的

异步短串刺激对运动迟缓和震颤等多种症状的改善

效果都显著好于常规的单通道恒频HFS［85］ . 而且，

这种刺激也可以更好地抑制大鼠海马脑区的痫样发

放以及丘脑-皮质神经网络中与癫痫的失神发作相

关的节律性棘慢波［86-87］ . 还有研究表明，与单通道

恒频 HFS 相比，多通道的异步短串刺激可以更好

地诱导非同步的神经元发放，进而更好地抑制神经

元的爆发式同步发放以及基底神经节-丘脑皮质运

动回路的β同步振荡，这可能是此类刺激模式提高

DBS疗效的机制［32，81，84，86］ .

值得关注的是，数学建模仿真和猴类帕金森病

模型的实验研究都表明，多通道的异步短串刺激不

仅具有即时的去同步作用，能够在刺激期间迅速抑

制神经元群体的异常同步发放，而且刺激撤除后还

可维持去同步效应，在数小时内仍可保持运动迟缓

和震颤等症状的良好改善状态［32，85，88］ . 而常规的

单通道 HFS 仅在刺激期间起效，刺激结束数秒后

神经元的异常同步活动就会迅速回复，进而失去对

上述症状的控制作用［25，85］ .

Fig. 3 Examples of multi-channel asynchronous stimulations with brief pulse sequences
图3 多通道的异步短串刺激模式示例

（a）连续输出的多通道异步刺激. （b）间歇输出的多通道时不变异步刺激. （c）间歇输出的多通道规则时变异步刺激. （d）间歇输出的多

通道随机时变异步刺激. 间歇输出模式中刺激开启参数m的取值范围通常为2~4，刺激关闭参数n的取值通常为1或2. T为刺激周期.
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在猴类帕金森病模型的研究中还发现，这种刺

激新模式仅需 0.2 mA左右的刺激强度就可以在刺

激期间取得明显的疗效，远小于常规单通道 HFS

达到同等疗效所需的电流强度 （~0.6 mA）［85，89］ .

而且这种小强度的异步短串刺激还能够诱导持续数

周的长期刺激后效应 . 实验结果表明，每天施加2~

4 h小强度（~ 0.2 mA）的多通道异步刺激，连续

5 d后停止刺激，那么电刺激对于运动迟缓和震颤

等多种症状的改善作用就可以维持35 d左右 . 与之

相比，单通道 HFS 几乎不诱导刺激后效应，而大

强度（~0.6 mA）的多通道异步短串刺激则只能诱

导持续数小时的短期刺激后效应［85，89］ .

有一项数名帕金森病患者参与的临床试验已证

实多通道异步短串刺激能够有效抑制脑内的β同步

振荡，并有效改善患者的症状，而且在刺激结束后

仍能持续保持对运动迟缓等症状的改善作用［90］ .

虽然，目前多通道异步刺激的刺激后效应产生机制

尚不明确，但是许多研究者认为这与神经网络的长

时程可塑性有关：即神经元异常同步发放的产生和

传播与神经网络中的异常突触连接的增强密切相

关，而异步刺激则可以消除这种突触增强，其中的

机制可能与依赖于激活时间的突触可塑性（spike-

timing dependent plasticity，STDP）相关 . 这种长时

程的可塑性改变形成了较长时间的刺激后效应，可

以抑制神经元同步发放的产生和传播［81，85，89，91］ .

上述异步刺激是由同一根电极上的不同触点输

送 . 异步刺激也可以由植入不同脑区的多根电极输

送，从而在更大范围的脑区中诱导非同步的神经活

动 . 例如，有研究表明，在丘脑底核、内侧苍白球

和外侧苍白球3个位置植入电极，输送异步的短串

高频脉冲序列，可以显著提高DBS对基底神经节-

丘脑皮质运动回路中异常同步振荡的抑制作

用［81］ . 还有，利用在双侧海马植入的两根刺激电

极，异步输送包含随机时变 IPI平均频率为4 Hz的

脉冲序列，可以有效抑制多种化学致痫剂诱导的大

鼠脑内异常同步的痫样放电［92-93］ .

此外，还有些动物实验利用微电极阵列输送更

多通道的异步刺激 . 例如，有研究者在大鼠皮质的

离体脑片实验中，在微电极阵列的 25 个通道上，

按照各通道之间依次错开 20 ms 的方式异步输送

2 Hz 的刺激脉冲，诱导非同步的神经元发放，并

完全抑制神经元原本的爆发式同步发放［94］ . 还有

研究者在大鼠癫痫模型的研究中，在微电极阵列的

15个通道上，按照各通道随机错开的方式异步输

出 θ频段的脉冲序列（6~12 Hz /通道），显著降低

癫痫发作频次和发作强度，而同步输出的刺激则无

法抑制癫痫发作［95］ .

总之，DBS 空间排布的新模式开发实质上是

时变脉冲序列的一种拓展应用 . 这类新刺激模式将

多通道的时变脉冲序列进行排列组合，形成相互异

步的刺激序列，并将各通道的刺激序列分别输送到

脑内不同位点，以此诱导非同步的神经元活动 . 目

前已有的研究结果表明：这类新型空间排布模式的

DBS 可以有效缓解帕金森病的症状；特别是，能

够取得良好的刺激后效应，在刺激撤除后还能够长

久保持症状缓解的状态；而且，所需的刺激电流较

小，可以降低电刺激引起组织损伤的风险并延长

IPG电池的续航时间［32，82，90］ . 除了用于帕金森病治

疗之外，这类新型的空间排布的刺激在治疗癫痫和

耳鸣等其他神经系统疾病中也已展现出了良好的应

用前景［80，91，96］

4 基于去同步机制的深部脑刺激新模式开

发及其面临的问题

根据DBS的“调控论”及其去同步作用机制，

上述在刺激序列的时间和空间两个维度上设计开发

时变和多通道的新刺激模式是DBS的重要发展方

向之一 . 许多实验研究和数学建模仿真研究已证

明，此类设计可以增强刺激对神经活动的去同步作

用，提高刺激调控神经元及其网络的病理性活动能

力，从而提高 DBS 的疗效，并且能够突破常规

DBS 主要呈现即时作用效应的限制，获得刺激后

作用效应，而且可以节省电能的消耗［1，11，57］ .

虽然这些时变和多通道新模式的研究已取得重

要进展，但是仍然存在以下问题亟待解决 .

a. 时变脉冲序列可能的设计方式极多，这在提

供巨大的开发空间的同时，也增加了优化刺激模式

的难度 . 例如，以平均频率为100 Hz的脉冲序列为

例，假设脉冲信号的时间分辨率为 1 ms；那么，

0.1 s的脉冲序列就超过1013种不同时变脉冲序列的

排列方式 . 目前只是人为选择其中少数几种脉冲序

列用于实验研究，如果依靠实验研究进行大规模筛

选以获得最优刺激序列是不切实际的 . 特别是，神

经元及其网络对于电脉冲刺激的响应具有很强的非

线性，难以直观推测 . 借助计算神经科学的发展，

利用数学理论模型和智能计算等相结合的方法，初

步筛选出刺激序列，再用于实验验证，这是开发和

优化新型刺激序列的重要途径［57-58］ .
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b. DBS 的空间多通道模式的开发受到刺激电

极上的触点数量和多位点植入电极数量等因素的限

制 . 设计新型的刺激电极结构和触点排布方式，以

适应多通道刺激序列的输送，这是解决该问题的可

行途径之一 . 这需要更精细化的电极加工，设计不

同空间排布结构和不同分辨率的多通道刺激新电

极，以实现DBS的空间优化刺激，在不同空间尺

度上调控神经功能［1-2］ .

c. 新型时变和多通道刺激模式的 DBS 作用机

制有待深入阐明 . 有关时变脉冲序列的机制可能

是：发挥去同步作用，抑制β节律振荡，从而改善

临床疗效 . 这种推测目前主要源于数学建模仿真的

结果［56，69，78］ . 有关多通道异步刺激的机制可能是：

通过降低神经网络中的突触连接强度来产生即时效

应和刺激后效应 . 此推测目前也限于数学模型的验

证［81，89］ . 这些作用机制的推测都还缺乏动物实验

（尤其是在体实验）结果的支持 . 总之，时变和多

通道新刺激模式的作用机制尚需要深入进行数学模

型的理论研究、动物实验和临床试验研究，并结合

神经解剖学、神经电生理学、生物化学、影像学等

多方面的综合研究 .

d. 开展更多的临床试验，明确临床疗效 . 目前

有关时变和多通道新型DBS的临床试验仅限于个

案报道或者小样本研究，获得的临床试验数据很有

限［57，90］ . 因此，在开展动物实验和理论研究的同

时，也需推进临床试验研究，尤其是较大规模的对

照试验，用于评估这些新刺激模式的有效性和安全

性，并拓展其适应症 .

5 结束语

高频刺激对于神经元活动的去同步作用被认为

是常规DBS的重要机制，新型的变频脉冲序列和

多通道异步刺激以及两者的结合，可以增强这种去

同步作用，从而改善DBS的疗效，而且还有望节

省刺激器的电能消耗 . 更重要的是，这类新型刺激

模式可以突破常规DBS主要表现为即时作用的局

限性，获得刺激后的长期效应 . 不过，要在临床治

疗中实现这类新刺激模式的应用，尚需优化刺激序

列和模式的设计，优化电极结构的设计，深入研究

新型刺激的作用机制，并获得更多临床试验结果的

支持 . 无论如何，DBS新刺激模式的许多研究已展

现出新的前景，这将推动DBS在更多脑疾病治疗

中的普及应用 .
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Advances in The Development of New Stimulation Paradigms of Deep Brain
Stimulation*
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Zhejiang University, Hangzhou 310027, China)

Abstract Deep brain stimulation (DBS) has become one of the common treatments for movement disorders

such as Parkinson's disease. It is also a promising treatment for other neurological and psychiatric disorders.

However, the stimulation paradigms of regular DBS are not diversified enough to meet the needs for extending its

applications, because current DBS therapy usually utilizes single-channel high-frequency stimulation of electrical

pulses with a constant inter-pulse-interval. According to the desynchronization mechanisms of DBS, new

stimulation paradigms have been developed by designing the temporal and spatial patterns of pulse sequences to

improve the therapeutic efficacy, to extend its application and to save the electric energy of impulse generator. The

new paradigms include: stimulations of varying-frequency sequences (including regular varying-frequency and

random varying-frequency), multi-channel asynchronous stimulations at different spatial locations, as well as the

combined stimulations of varying-frequency and multi-channels. These new paradigms may improve the efficacy

of DBS and reduce the energy consumption thereby showing good prospects in treating Parkinson's disease and

other brain diseases such as epilepsy, obsessive-compulsive and minimally conscious state. Notably, in addition to

the better acute effect during the stimulations, the efficacy of multi-channel stimulations may last for a long time

after the termination of stimulations, indicating a sustained effect or an after-effect. This performance breaks the

limitation of regular DBS that has only acute effects and opens out a new prospect for DBS. Based on a summary

of the stimulation paradigms of regular DBS and their underlying mechanisms, this review presents the

development of new DBS paradigms on the stimulations of varying-frequency and multi-channels to generate

asynchronous effects, thereby providing valuable information for the development of DBS.

Key words deep brain stimulation, temporal patterns, spatial patterns, asynchronous stimulation,

desynchronization, after-effect
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