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摘要：病理性增强的β振荡的破坏被认为是介导深部脑刺激对帕金森病运动症状

临床影响的关键机制之一。然而，其他不同生理或病理振荡活动的特定调节也可

能在深部脑刺激期间的症状控制和运动功能恢复中发挥重要作用。微调的伽马振

荡被认为在本质上是促动力的，促进了生理神经活动的优先处理。在这项研究中，

我们假设对丘脑下核的临床有效高频刺激在相互连接区域的皮质-皮质下网络中

强加了与伽马振荡的交叉频率相互作用，并使β和伽马振荡之间的平衡正常化。

为此，我们从 31 名接受深部脑刺激的帕金森病患者获取静息状态高密度（256

个通道）脑电图，以使用波束形成器算法对相干源进行频谱功率和功率-功率交

叉频率耦合的比较。为了表明调制仅与缓解运动症状的刺激频率相关，测试了两

个临床无效的频率作为对照条件。我们观察到β的强烈减少和γ功率的增加，这

在皮层（运动皮层、辅助运动区、运动前皮层）和皮层下网络（丘脑底核和小脑）

区域得到证实。此外，我们发现窄带伽马频率与所有这些节点的刺激频率之间存

在明显的交叉频率耦合，这与运动障碍呈负相关。在对照后顶叶皮层区域内没有

发现这种动态。此外，临床上无效频率的深部脑刺激不会改变任何区域的源功率

谱或交叉频率耦合。这些发现表明，临床上有效的丘脑底核深部脑刺激会在广泛

的皮层和皮层下区域网络中不同地改变不同的振荡活动。特别是微调伽马振荡和

刺激频率之间的交叉频率相互作用可能表明一种夹带机制，可以促进运动症状缓

解的动态神经处理。 
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缩写：CER=小脑；CFC=交叉频率耦合；DBS=深部脑刺激；FTG=微调伽马；PPC=

后顶叶皮层；STN=丘脑底核；VTA=激活的组织体积 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



1、介绍 

深部脑刺激（DBS）是缓解帕金森病运动症状的成熟疗法（Deuschl 等人，

2006 年；Allert 等人，2018 年）。帕金森病影响皮质基底节脑网络的功能，并且

假设 DBS 不仅在靶核局部起作用，而且通过后者的病理信号的破坏可能允许生

理活动重新出现在网络的子区域（Helmich 等人，2013；Chiken 和 Nambu，2016

年；Mutthuraman 等人，2018a）。 

例如，在脑电图、脑磁图（MEG）和局部场电位（LFP）记录中观察到的β

波段振荡在帕金森病患者中增加，这可能将神经活动限制为不灵活的模式，从而

限制信息编码能力并防止皮质基底节网络内的动态处理（Brownetal.，2001；

Litvaketal.，2012；BrittainandBrown，2014；deHemptinneetal.，2015；Swannetal.，

2016；Tinkhauseretal.，2017）。多巴胺能药物和 DBS 改变了基底神经节和皮层

内的β振荡；观察到的改变的程度与临床改善相关（Kuhn 等人，2006；Neumann

等人，2016 年；Oswal 等人，2016 年；Tinkhauser 等人，2018 年）以及旋前-旋

后运动任务（Kuhn 等，2008）。最近有人提出，自适应 DBS 可以通过选择性地

针对延长的β爆发而不是降低整体β功率来提高临床效率（Tinkhauser等，2017）。 

类似地，基底神经节和皮质中的伽马振荡（即频率 430Hz 的振荡）由 DBS

和多巴胺能治疗调制。与β振荡的抗运动作用相反，γ活性据称以促动力方式起

作用（Brown，2003 年；Litvak 等，2012 年）。在丘脑底核（STN）中，多巴胺

能治疗后 60 和 90Hz 之间的微调伽马（FTG）活动增加（Alonso-Frech 等人，2006

年；Androulidakis 等人，2007 年）和放大程度相关对运动障碍产生负面影响

（Lofredi 等人，2018 年）。利特瓦克等人（2012）表明，多巴胺能治疗会增加

运动皮层（M1）和 STN 内与运动相关的伽马反应性，并且 STN 内的反应性程

度以及 STN 和 M1 之间的一致性与运动改善相关。多巴胺能治疗也增加了皮质

运动区和 STN 之间的伽马信息流（Lalo 等，2008）。然而，最近的一项研究表

明，STN-DBS 会增加帕金森病患者额叶和顶叶区域的伽马活动，这与症状缓解

呈负相关（Cao 等，2017）。夸张的皮质窄带伽马与运动障碍有关，可以作为自

适应 DBS 的控制信号（Swann 等，2016，2018）。 

鉴于β和γ活动的拟议拮抗功能，我们提出了两个频段之间是否存在相互线

性关系的问题。此外，虽然表明自适应 DBS 可以截断夸大的β爆发（Tinkhauser

等人，2017 年），但我们研究了γ带活动的修改是否继发于β活动的减少（即，

β活动的减少是否允许γ振荡重新出现在网络中）或与刺激本身直接相关，可能

是由于直接夹带（Buzsaki 和 Wang，2012）。 

 



表 1 研究参与者的人口统计学和临床细节 

 

最近，考虑到基底神经节与皮层、小脑（CER）和脑干的解剖和功能相互作

用，有人提议在系统或网络级别研究帕金森病（Helmich 等人，2013 年）；Caligiore

等人，2016 年）。由于有效的 DBS 同时影响与刺激部位相连的多个区域

（Koiralaetal.，2016，2018；Muthuramanetal.，2017），我们的理解是我们必须

研究 DBS 对广泛网络的影响（预）选定区域。脑电图源重建的最新进展使得以

改进的空间分辨率无创地揭示皮层和皮层下源成为可能，增加了具有良好时间分

辨率的优势（Litvak 等人，2011 年；Muthuraman 等人，2012，2018b；Tamas 等

人，2018 年；Seeber 等人，2019 年）。我们使用具有 256 个通道的高密度（HD）

-EEG 来研究静息期间β和γ振荡的 DBS 相关调制。相关区域使用相干源波束形

成算法（Muthuraman 等，2018b）定义，该算法使用 DBS（Horn 和 Kuhn，2015）

激活的组织体积（VTA）作为种子区域。 

我们假设 STN 的临床有效高频 DBS 修改了连接区域的广泛皮质-皮质下网

络中的β和γ振荡，并通过在β和γ波段功率之间进行相关分析来研究这两个波

段是否相关。为了研究这种动力学是否与刺激的发生相关，我们进一步计算了刺

激频率与β或γ波段频率之间的交叉频率耦合（CFC）。 

2、材料和方法 

患者人口统计和数据获得 

根据伦敦脑库标准（Hughes 等，1992）诊断出的 31 名临床确诊帕金森病患

者参与了我们的研究。在参与研究之前，所有患者均接受 DBS 长期治疗 6-12 个



月。在此期间，受试者保持在单独优化然后固定的刺激频率，无论他们未来可能

参与研究。16 名患者使用 160HzDBS 实现了运动症状的最佳改善。其他 15 名患

者接受 130Hz 刺激以获得最佳益处。临床参数由经验丰富的临床医生获得，他

们对应用的 DBS 频率不知情。患者人口统计数据如表 1 所示。我们记录了四种

不同条件下 10 分钟的静息状态脑电图活动：（i）刺激关闭（关闭）；（ii）以

临床有效频率刺激（临床；可以是 130Hz 或 160Hz）；（iii）比临床有效刺激低

20Hz 的刺激（开-低）；（iv）比临床有效刺激（On-high）高 20Hz 的刺激。刺

激以单极方式传递。具有通常补偿高频磁共振梯度伪影的前端滤波器的场隔离遏

制系统可防止 MRI兼容 EEG 系统的放大器饱和。四个条件的顺序是伪随机化的，

我们允许在关闭刺激后有 45 分钟的清除期。所有参与者都坐在舒适的椅子上，

略微倾斜，双前臂由坚固的扶手支撑在手腕上。在研究前至少 12 小时停用多巴

胺能药物。 

用高密度 256 通道记录系统[Electrical Geodesics，Inc.（EGI），Philips]记录

EEG，以 Cz 作为参考，采样率为 5000Hz。离线分析数据。所有患者均使用 3TMRI

扫描仪（Siemens TrioTim）与 32 通道头部线圈进行术前 MRI 扫描，并使用 Toshiba 

Aquilian 进行术后 CT 扫描，切片厚度为 0.5mm。这包括使用标准 MPRAGE（磁

化准备的 180 个射频脉冲和快速梯度回波）序列的全脑高分辨率 T1 图像，重复

时间=1900 毫秒，回波时间=2.52 毫秒，翻转角=9 和体素分辨率 111mm3。研究

方案得到了美因茨当地伦理委员会的批准，所有患者在手术前都提供了书面知情

同意书。 

根据刺激频率分别为两组提供详细信息。LED=左旋多巴当量剂量；MEDOFF 

=不用药；UPDRS=统一帕金森病评定量表。 

 

图 1 分析管道示意图。 (A) 在第一步中，VTA 是使用 Lead-DBS 计算的（另请参见

图 2）。 (B) 利用通过 VTA 分析识别的重建的体素源时间序列作为临床刺激条件的参考，

我们识别了六个相干源，用于进一步分析 [STN、CER、M1、前运动皮层 (PMC) 和 辅助

运动区 (SMA)]。 此外，PPC 被包括作为控制区域。 PD = 帕金森病。 



预处理和时间频率分析 

使用 MATLAB（2015a 版，MathworksInc.）和 fieldtrip 工具箱（Oostenveld

等，2011）执行 EEG 数据预处理和部分空间滤波器分析。最初的预处理步骤由

对刺激条件不了解的研究人员执行。最初，脑电图数据被重新引用到所有通道的

公共总平均参考。原始数据经过低通滤波（四阶巴特沃斯滤波器；截止频率：

500Hz）以避免混叠，然后以 0.5Hz 进行高通滤波。然后，对数据进行独立成分

分析（FastICA），以去除与 DBS、肌肉、眨眼、眼球运动和线噪声伪影相关的

成分。平均而言，256 个分量中的 16 个[16±2.3，平均值±标准差（SD）被拒

绝（DBS 伪影：6±1.24；眼部伪影：5±0.68；线噪声：2±0.34；肌肉伪影：2

±1.21].使用三次插值方法目视检查、去除和插值残留的肌肉伪影。然后使用多

锥方法将连续数据分解为其时频表示（Mitra 和 Pesaran，1999 年；Muthuraman

等人，2010a）.使用了具有良好泄漏和光谱特性的七个正交锥度，并应用了离散

长球体序列（DPSS）（Pollak 和 Slepian，1961）。 

重建大脑活动 

为了解决源重建中的 EEG 前向问题，我们使用有限元方法（FEM）估计了

体积传导模型和包含有关几何形状和传导率信息的导联场矩阵（LFM）（Wolters

等人，2007 年））。皮肤、颅骨、脑脊液、灰质和白质表面从个体解剖 T1-MPRAGE

扫描中提取，并使用个体电极位置。之前已经描述了完整的描述（Muthuraman

等人，2010b，2012）。波束形成器线性约束最小方差空间滤波器的完整描述在

别处给出（VanVeen 等人，1997 年；Mutthuraman 等人，2018b）。波束形成器

在大脑中的一个体素上的输出可以定义为所有 EEG 通道输出的加权和。频率分

量及其线性相互作用表示为交叉谱密度（CSD）矩阵。为了可视化给定频率范围

内的功率，我们使用了基于约束优化问题的线性变换，它充当空间滤波器

（VanVeen 等，1997）。空间滤波器为每个体素分配特定的功率值。对于给定的

源，感兴趣位置的波束形成器权重由数据协方差矩阵和 LFM 确定。体素大小为

2 毫米，导致 6676 个体素覆盖整个大脑。 

网络定义和 VTA分析 

为了识别受 DBS 影响的分布式区域，我们使用了先前工作中描述的相干源

波束形成算法（Muthuraman 等人，2018b）。简而言之，该方法使用参考信号以

迭代方式识别显示增加的相干性的其他源。这个参考信号是从 STN 内的一个种

子区域中单独提取的，该区域是 DBS 的目标，如 VTA 通过刺激估计的那样。这

是基于使用 Lead-DBS[用于重建植入电极和模拟刺激的基于 MATLAB 的工具箱



（https://www.lead-dbs.org/）]的临床最佳 DBS 设置完成的。之前已经详细描述

了电极定位和 VTA 重建的细节（Horn 和 Ku¨hn，2015 年；Horn 等人，2019

年）。简而言之，使用 SPM12（http://www.fil.ion.ucl.ac.uk/spm/software/spm12）

进行预处理，其中术后图像与术前 MRI 线性配准，并手动控制每个如果需要，

耐心和完善。然后基于术前 MRI 将获得的图像归一化为 ICBM2009bNLIN 不对

称空间，最后使用 Lead-DBS 软件将 DBS 电极触点定位在 MNI 空间内。为了从

主动接触构建 DBS 电极的体积传导模型，使用 Iso2Mesh 工具箱

（http://iso2mesh.sourceforge.net/）基于 DBS 电极和皮质下核的表面网格生成四

面体体积网格包含在 Lead-DBS 中。用于重建的所有参数均如 Horn 等人先前发

表的那样。（2019）并将施加到有源电极触点的电压作为边界条件引入（A˚stro¨m

等人，2009）。 

通过将来自各个 VTA 体素的合并时间序列作为参考信号来创建各个掩码。

对于 beta（14–30Hz）和 gamma 波段（31–100Hz），使用受试者内替代分析

来定义显着性水平，以识别其他区域中的激活体素。然后从源空间中提取他们的

活动。在进一步的分析中，通过估计二阶谱并根据分析的频率范围采用加权方案

来组合具有多个激活体素的每个区域的所有原始源信号，以形成每个区域的合并

源信号估计，如前所述（Rosenberg 等人，1989 年；Amjad 等人，1997 年；

Muthuraman 等人，2014 年）。这个网络是从最强的相干源到最弱的源迭代发现

的。我们分别在每个患者的三个皮层区域[M1、运动前皮层（PMC）、辅助运动

区（SMA）]和两个皮层下区域（STN、CER）中找到了来源。此外，后顶叶皮

层（PPC）被用作我们所有分析的对照区域；MNI 坐标[–41，–67，40]取自我

们之前对帕金森病患者的工作（Muthuraman 等人，2018b）。然后，这些区域的

个体受试者 MNI 坐标也用于临床条件和其他三个条件（关、开-低和开-高）作

为参考。 

 

图 2 电极位置和 VTA。 (A) 使用铅 DBS 对所有受试者进行 DBS 电极重建。 红色

和白色分别代表以 130 Hz 和 160 Hz 刺激的患者电极。 皮质下结构基于 DISTAL 图谱 

[橙色：STN，绿色：内部苍白球 (GPi)，蓝色：外部苍白球 (GPe)，红色：红色核] 放置在 

7 T MRI 离体 100 lm 厚 人脑背景模板。 用于刺激的电极触点以绿色 (130 Hz) 和洋红色 

(160 Hz) 显示，(B) VTA 以青色 (130 Hz) 和洋红色 (160 Hz) 显示。 (C) 所有电极都位于 

STN 的感觉运动区域，VTA 模拟表明 DBS 主要激活该区域的组织。 



光谱分析和交叉频率耦合 

我们分别分析了五个不同频段的功率，即 delta（1–3Hz）、theta（4–7Hz）、

alpha（8–13Hz）、beta（14–30Hz）和 gamma（31–100Hz））在所有六个地

区。从同侧和对侧半球分析绝对功效，并分别汇总所有四种条件。 

功率-功率的跨频率区域间耦合测量表明一个区域中一个频率的幅度调制如

何依赖于另一个频率和区域中的幅度调制。与相干性测量相比，这种方法的优点

是可以检测不同频率之间甚至同一区域内的耦合。估计是通过比较来自两个区域

的给定频率下的信号包络来完成的。我们通过相关性估计了高频信号（包括刺激

频率）和低频信号（即 1-100Hz）的幅度之间的关系。CFC 的估计窗口长度为 5

秒，重叠率为 50%。完整的分析流程如图 1 所示。 

 

图 3 刺激引起的 β 和 γ 波段功率变化。 单向重复测量方差分析显示，临床刺激显

着降低了 M1、PMC、SMA、STN、CER 中的 β 波段，同时增加了 γ 波段功率，但在 PPC 

中没有（使用 Bonferroni 程序进行事后检验，所有 P 5 0.05） . 以更高或更低的频率（与

临床频率相比）刺激只会降低 STN 中的β功率。 

统计分析 

通过配对 t 检验评估手术前和手术后药物的差异。为了研究四种刺激条件对

运动障碍的影响，使用统一帕金森病对受试者内因素“刺激条件”（关、临床、



开低、开高）进行单向重复测量方差分析评分量表-第 3 部分（UPDRSIII）分数

作为因变量。对识别区域内不同频段的源功率进行了类似的方差分析，以研究四

种刺激条件对网络内振荡活动的影响。所有 ANOVA 的事后检验都经过

Bonferroni 校正 

为了检查伽马功率调制量是否与β功率调制量相关，我们对关闭和临床条件

下的β和伽马功率之间以及临床和关闭之间的差异进行了 Pearson 相关分析β

（dbeta）和伽马功率（dGamma）的（临床关闭）。 

功率对功率 CFC 的重要性由基于引导法的替代分析确定（Kaminski 等人，

2001 年）。时间序列被混洗 1000 次，并且与随机混洗相比，在原始时间序列中

显示出增强的 CFC 的频率-频率簇被识别。此外，针对三种条件（临床、低、高）

分别执行了持续时间为 1 分钟的主体因素“纪元”的单向重复测量方差分析，以

研究 CFC 的时间动态。电源到电源）通过 M1。然后进行 Pearson 相关以研究

CFC 与临床条件下 UPDRSIII 评分之间的关联。 

数据可用性 

应合理要求，可从通讯作者处获得支持本研究结果的数据。 

3、结果 

临床运动有效改善 DBS 

为了确认只有有效的 DBS 才能减轻运动障碍，比较了所有四种情况的

UPDRSIII 评分。平均得分为 35.90±3.90（关）、21.48±3.80（临床）、36.48

±3.98（低）和 35.12±3.33（高）。单向重复测量方差分析显示刺激条件对

UPDRSIII 评分有统计学意义的影响[F（3，120）=116.30，P50.0001，gp2=0.25]。

事后分析显示只有临床有效的刺激（临床）显着（P50.0001）降低了 UPDRSIII

评分。与 DBS 前（903.35±208.68 毫克，DBS 前）相比，DBS 手术后 6 个月（353.32

±112.56 毫克，DBS 后）左旋多巴等效剂量显着降低（t=12.12，df=30P50.0001）。 

VTA结果 

我们没有发现高频（160Hz）和低频（130Hz）组的 VTA 体积之间存在显着

差异（t=0.86；P=0.3276）。根据距 VTAMNI 坐标中心的欧几里德距离（t=0.94，

P=0.2435），低频组和高频组之间的 VTA-STN 重叠没有显着差异，表明 DBS

刺激两组中的相似组织。基于最佳临床频率的单个电极和临床接触分别如图 2A

和 B 所示。所有受试者的 VTA 如图 2C 所示。未发现 VTA 体积与年龄、性别或

病程之间存在显着相关性。 



相干皮层和皮层下来源 

使用单个 VTA 合并时间序列作为参考，我们确定了 M1、PMC、SMA、STN

和 CER 区域的相干源。所有确定的来源对于 beta 波段都具有统计学意义（M1：

t=12.46，P50.0001；PMC：t=9.64，P50.0001；SMA：t=12.42，P40.0001；STN：

t=8.98，P50.0001；CER:t=9.93，P50.0001）和伽马波段（M1:t=11.23，P50.0001；

PMC:t=10.25，P50.0001；SMA:t=11.12，P50.04t=，P50.0001；CER：t=8.42，

P50.0001）。然后在进一步分析中检查这些区域。添加 PPC 作为对照区域。 

有效的 DBS可降低 beta功率并增加 gamma功率 

为了确定 DBS 对静息状态振荡活动的影响，分别对每个确定区域中的五个

不同频段（delta、theta、alpha、beta 和 gamma）进行单向重复测量方差分析，

以比较源功率适用于所有四种刺激条件（关、临床、开低、开高）。β和γ波段

的结果如图 3 所示。 

刺激对 M1β和γ波段光谱功率的主效应具有统计学意义[F（3，120）

=279.53，P50.0001，gp2=0.25；F（3，120）=81.14，P50.0001，gp2=0.25]，PMC[F

（3，120）=90.94，P50.0001，gp2=0.25；F（3，120）=17.96，P50.0001，gp2=0.25]，

SMA[F（3，120）=90.94，P50.0001，gp2=0.25；F（3，120）=17.96，P50.0001，

gp2=0.25]，STN[F（3，120）=79.23，P50.0001，gp2=0.25；F（3，120）=255.16，

P50.0001，gp2=0.25]，和 CER[F（3，120）=156.76，P50.0001，gp2=0.25；F（3，

120）=22.55，P50.0001，gp2=0.25]。事后分析（Bonferroni 程序，所有 P50.05）

显示只有临床刺激（临床）显着降低了β功率并增加了γ功率。然而，有趣的是，

STN 中 On-low 和 On-high 的 beta 功率也降低了。delta、theta 和 alpha 波段的光

谱功率不受任何区域的任何条件的显着影响。此外，在 PPC[delta:F（3，120）

=1.52，P40.05；δ:F（3，120）=1.52；θ：F（3，120）=1.91，P40.05；阿尔法：

F（3，120）=0.24，P40.05；β：F（3，120）=0.60，P40.05；伽玛：F（3，120）

=0.61，P40.05]。这些测试的结果总结在补充表 1 中。总而言之，方差分析表明，

只有临床有效的刺激才能降低 M1、PFC、SMA 和 CER 中的β功率和增加γ功

率，但不能在 PPC 中。STN 是唯一在所有三种刺激条件下都显示出β功率降低

的区域，而伽马功率再次专门在临床条件下增加。 

在临床条件下，除 PPC 外，所有区域的β-和γ功率之间都存在显着的负线

性相关性（M1：r=0.5616，P=0.001；PMC：r=0.5147，P=0.0045；SMA：r=0.5078，

P=0.0064；STN：r=0.5279，P=0.0023；CER：r=-0.4984，P=0.0048，PPC：r=0.1472，

P=0.724）。在 dBeta 和 dGamma 之间发现了类似的相关性（M1：r=0.4470，P=0.017；

PMC：r=0.4754，P=0.0057；SMA：r=0.4587，P=0.0078；STN：r=0.4189=0.0043；



CER：r=0.4374，P=0.024，PPC：0.1026，P=0.845）。当刺激关闭时，β和γ波

段功率之间没有显着相关性。图 4 显示了 M1 和 STN 在临床条件下的绝对功率

以及关闭和临床条件之间的差异的相关性。所有 P 值都经过 Bonferroni 校正。 

窄带伽马活动与刺激频率下的 VTA效应耦合 

为了研究任何与DBS相关的振荡活动变化是否与VTA区域的刺激驱动变化

直接相关，我们计算了上述区域中 1Hz 至 100Hz 频率之间的功率-功率 CFC 和来

自 VTA 的信号的 1Hz 至 200Hz 频率之间的功率（图 5）。在表现出β和γ修饰

的所有区域中，在频率在 60Hz 和 80Hz 之间的窄γ波段与 VTA 中刺激频率的功

率之间观察到统计学上显着的集群（补充表 2）。如补充图 1-4 所示，我们没有

发现任何显着的集群对于 On-low（110 和 140Hz）和 On-high（150 和 180Hz）

条件。我们发现 M1 中 CFC（功率到功率）的显着时间变化对于因子'epoch'[F（54，

2987.5）=6.74，P50.0001，gp2=0.108]仅对于临床有效频率（130 和 160Hz）

（P50.0001）如图 6A 所示。时代 1 与所有后来的时代（P50.0001）显着不同。

对于 On-low 和 On-high 条件（P40.05），时代没有显着差异，如图 6B 和 C 所示。

这表明在临床条件下观察到的 CFC 需要 1 分钟才能建立。重要的是，这种延迟

说明 CFC 与刺激伪影无关，因为这将随着刺激的开始而建立。另一种与刺激相

关的现象也有类似的动态，即在 STN 的刺激部位记录的与事件相关的共振活动。

在这里，事件相关共振活动的频率和幅度也需要 1 分钟才能达到稳态（Wiest 等

人，2020 年）。此外，M1 中的伽马 CFC 与临床条件下的 UPDRSIII 呈显着负相

关（r=-0.5266；P=0.0023），如图 7 所示。 

 

图 4 beta 和 gamma 功率之间的关联。 相关性分析表明，在 M1 和 STN 的临床有

效刺激条件（临床）期间，β 和 γ 功率呈显着负相关。 此外，beta 和 gamma 功率的 

On-clin-al 和 Off 条件之间的差异显着负相关。 彩色区域表示相关性的 95% 置信区间。 

dBeta 和 dGamma 指的是（临床关闭）功率估计。 每个子区分别包含 r2 和 P 值。 



4、讨论 

这项研究显示了皮质-基底神经节网络多个区域内窄带伽马振荡活动的功率

到功率 CFC，以在休息期间 VTA 中记录的临床有效 DBS 的频率供电。我们进一

步证明了β和γ波段功率之间以及窄带γ与有效刺激频率的交叉频率耦合程度

与临床损伤之间呈负相关，突出了 DBS 诱导的功率耦合的临床相关性.这些发现

表明 FTG 振荡的夹带可能会促进动态神经处理，促进帕金森病患者运动功能的

改善。 

 

图 5 VTA 参考信号和感兴趣区域之间的区域间 CFC。 CFC 指数显示窄带伽马功率簇

分别与刺激频率 (A) 130 Hz 和 (B) 160 Hz 耦合。 彩条中的黑线表示基于替代分析的显着

性阈值。 有关方差分析结果和确切 P 值，请参见补充表 2。 

DBS缓解运动症状并调制窄带伽马活动 

我们观察到远离刺激目标区域的窄带伽马振荡与 VTA 中的刺激频率活动之

间的功率到功率 CFC。这仅适用于临床有效 DBS 的刺激，在对照后顶叶区域未

见，并且延迟发作，需要 1 分钟才能建立。这些特征共同使得耦合不太可能与局



部或体积传导刺激伪影有关。此外，窄带伽马功率对功率 CFC 本身与电机损伤

呈负相关。频率 430Hz 可能与几个独立的过程有关，区分宽带（30-200Hz）和

60-90Hz 之间窄带内的 FTG 活动很重要，这被认为是引起唤醒、注意力或活力

的原因。相关功能（Litvak 等人，2012 年；詹金森和库恩，2013 年）。菲舍尔

等人。（2017）证明，在患者知道他们必须停止之前，在修改的停止信号任务中

成功停止之前是窄带伽马活动，这表明 FTG 与动态局部处理的促进有关，而不

是统一的原动力.从这个意义上说，FTG 可以被视为促进现状的 beta 活动的对立

面（Gilbertson 等人，2005 年；Engel 和 Fries，2010 年），有趣的是注意到这些

活动在几个关键方面的相互关系本研究中的运动区域。有趣的是，在 FTG 频率

范围内用单独检测到的运动和药物依赖的伽马峰值频率刺激 STN 产生了与用

4100Hz 频率刺激相似的临床益处（Tsang 等，2012）。此外，在没有 DBS 的情

况下，FTG 可能会自发地涉及处于临床有效 DBS 频率范围内的谐波成分（参见

Brown 等人，2001 年的图 2）。 

在我们的研究中观察到的窄带伽马振荡和刺激频率 VTA 效应之间的功率-

功率 CFC 表明，具有临床有效频率的 DBS 可能通过夹带机制触发内在 FTG 振

荡（Buzsaki 和 Wang，2012 年；Li 等人.，2012；Agnesietal.，2015；Swannetal.，

2016），如 Fries（2015）提出的那样，可能以时间协调的方式改变神经元通信，

从而减轻帕金森病中的运动症状。Swann 等人（2016 年）先前已经证明，当患

者出现运动障碍时，在皮质水平上记录的华丽 FTG 可能会被 STN 的高频刺激所

夹带。这种夹带表现为 FTG 峰值频率向刺激频率（130Hz）的次谐波（65Hz）

频率的偏移。相比之下，在我们的数据中，CFC 并没有发生在精确的次谐波频

率上，而是通常发生在位于所使用的两个 DBS 频率的次谐波之间的频率上。然

而，我们在患者停用左旋多巴时应用刺激，此时已知内源性伽马振荡会大大减弱

且不太好调节（Jenkinson 和 Kuhn，2013 年）。这些特性表明，在关闭药物状态

下的伽马振荡可能会过度阻尼，因此当受到 DBS 形式的外部刺激强制时，对频

移的影响较小。目前的研究结果提出了一种可能性，即 OFF 药物 DBS 也能够携

带 FTG，并且这些影响可能是由临床有效刺激驱动的 VTA/STN 区域的变化介导

的。STN 中的一种候选现象是事件相关共振电位（ERNA），它与刺激频率和谐

相关，需要 1 分钟才能发展（Sinclair 等人，2018 年，2019 年）。 

观察到的功率到功率 CFC 在没有特定任务或运动障碍的情况下都是明显

的，并且与运动障碍呈负相关的事实表明，这些活动的夹带可能会促进动态处理，

符合建议的功能 FTG 振荡（Litvak 等人，2012 年）。另一方面，β波段活动和

刺激频率之间不存在功率对功率 CFC，表明β功率与传统 DBS 的任何直接影响

都不是线性相关的。 



 

图 6 M1 中 CFC 的动力学。 M1 中 CFC（功率对功率）在整个 10 分钟内的时间变

化分为 10 个 60 秒的时期。刺激在时间点 0 开启。CFC 仅在临床刺激期间显着增加，需

要 1 分钟才能建立 (A)。这表明增加的 CFC 与刺激伪影无关。如果是这种情况，在非临

床刺激中可以看到增加的 CFC，并且会从刺激开始发展。 (A) 临床 130 Hz（橙色）和 160 

Hz（蓝色）； (B) 低电平 110（橙色）和 140 Hz（蓝色）； (C) On-high 150 Hz（橙色）

和 180 Hz（蓝色）。时期之间的统计分析用红线显示：时期 1 与时期 2 至 10 显着不同，

如黑线所示，但仅针对临床频率 130 Hz 和 160 Hz (P 5 0.0001)。粗线表示平均值，阴影区

域表示所有受试者的标准偏差。请注意 A 中的 y 轴与 B 和 C 中的不同。 

 

 



DBS调节皮层和皮层下的β和γ活动 

临床上有效的 DBS 同时降低了所有区域中的 beta 波段功率和放大的 gamma

波段功率，这些区域通过 VTA 时间序列的相干源波束形成识别。有趣的是，虽

然 STN 中的β功率也因 On-low 和 On-high 刺激而降低，但在任何其他区域都不

是这种情况，这表明仅通过降低 STNβ功率无法缓解运动症状，但关键取决于

关于网络范围的影响。Beta 波段振荡可能与维持当前的感觉运动或认知状态有关

（Engel 和 Fries，2010 年），帕金森病患者的过度β振荡可能会限制信息编码能

力，导致处理不灵活（Brittain 和 Brown，2014 年；Tinkhauser 等人，2018 年）。

在 STN 内发现衰减的 beta 功率与最近的观察结果一致，即 DBS 减轻了该频段中

过度的局部同步（Ku¨hn 等人，2008 年；Oswal 等人，2016 年；Tinkhauser 等

人，2017 年）。然而，皮层区域内这种节律的刺激依赖性降低更具争议性。虽

然一些研究显示皮质β功率几乎没有或没有改变（deHemptinne 等人，2015 年；

Oswal 等人，2016 年），但其他研究显示了β调节（Whitmer 等人，2012 年；

Abbasi 等人，2018 年）.Whitmer 等人（2012 年）发现 DBS 减弱了 SMA/M1 超

直接通路的假定起源附近的β带中的皮层信号，而运动皮层较不特定区域的活动

不受影响。这种空间特异性支持皮层活动可能被 DBS 逆向改变的假设。重要的

是，前向解决方案中的大量空间平滑可能会阻碍对焦距变化的检测。与 Oswal

等人相比。（2016 年），他们使用 5 毫米的体素大小作为正向解决方案并且没

有显示出显着的β减少，我们研究中使用的 2 毫米体素大小似乎增加了检测局部

β功率降低的能力。空间选择性。在最近的 MEG 研究中，Abbasi 等人。（2018）

使用与我们在休息录音中所做的相同的源重建方法来证明 DBS 显着抑制了 M1、

SMA 和 PMC 上的 alpha/低 beta（8-22Hz）振荡。 

我们进一步确定了 CER 内的减弱的 beta 激活。在我们最近的一项研究中，

我们证明了 CER 在帕金森病震颤发生中的病理性参与（Muthuraman 等人，2012

年，2018 年 b），并揭示了 CER 和 M1/SMA 在随意运动期间的双向相互作用

（Tamas 等人，2018）。此外，已经在灵长类动物中报道了双突触通路从 STN

通过桥脑核投射到 CER 的证据（Bostan 等，2010），提供了这些区域之间可能

的解剖学联系，可以作为 CER 中观察到的功率调制的接口。 

DBS 不仅在 STN 局部而且在皮层抑制β振荡的一种可能机制是皮层内深层

的逆向激活，这可能会抑制皮层β功率（Li 等人，2007 年；Whitmer 等人.，2012）。

这得到了大鼠研究的支持，该研究显示在 STN 中通过光刺激逆向招募 M1 层 V

神经元（Gradinaru 等人，2009）。另一种解释与通过 STN 的病理性增加的信息

流中断有关。未经治疗的、过度的超直接皮质-STNβ活性可能会通过基底神经

节输出核重新支配皮层。DBS可以增加从苍白球外部（GPe）到 STN的传入GABA



能输入（ChikenandNambu，2016）。这种抑制性输入可以抑制或过滤 cortico-STN

β活动，并阻止它们通过 STN 传递（Brittain 和 Brown，2014 年；Chiken 和 Nambu，

2016 年）。 

除了 DBS 引起的 beta 功率降低之外，我们还发现 gamma 功率同时增加。增

加的皮质伽马同步以前与 DBS（McCracken 和 Kiss，2014；Cao 等，2017）和多

巴胺能治疗（Androulidakis 等，2007；Litvak 等，2012）有关。此外，我们发现

在临床有效刺激期间两个频段的功率之间存在负线性相关性，而在关闭刺激时则

不存在这种相关性。因此，当受到刺激时，具有低贝塔功率的患者同时表现出高

伽马功率。此外，在临床条件下和临床条件下β功率降低更大的患者也表现出更

大的伽马增加，正如 dBeta 和 dGamma 之间的负相关所证明的那样。这表明，虽

然 gamma 和 beta 振荡可能在没有刺激的情况下独立起作用，但 DBS 可能会引起

这两个波段之间的负相关，从而在促进动态处理的活动和促进现状的活动之间恢

复平衡.在我们的研究中观察到的伽马功率增加的一个可能解释是 DBS 诱导的β

活动衰减允许伽马活动重新出现在皮质下皮质网络中。或者，在临床有效的 DBS

期间 FTG 活性的潜在夹带可能会抑制β活性。无论哪种方式，使 beta 和 gamma

活动之间的平衡正常化可以提高运动性能期间灵活的按需信息处理。 

DBS对皮层下网络的影响的意义 

据我们所知，这是第一项证明 DBS 在以临床有效频率进行时，会同时影响

PMC 和 CER 中的振荡活动以及 STN、M1 和 SMA。我们揭示了所有这些区域的

beta 和 gamma 波段的调制。因此，我们假设这些网络范围的 DBS 效应可能会抵

消网络范围的病理现象以减轻运动障碍。特别是伽马波段调制可能是由夹带机制

引起的，如具有刺激频率功率的高 CFC 所暗示的那样。最佳频率以外的刺激频

率可能缺乏触发这种共振的能力。另一方面，β和刺激频率之间不存在功率对功

率 CFC，表明β功率与传统 DBS 的任何直接影响都不是线性相关的。 

从目前的工作中无法确定 STN-DBS 影响皮质下皮质网络的确切机制和途

径，值得进一步研究。应该注意的是，我们无法从我们的分析中推断出任何方向

性或相对电路传导延迟，这使我们无法将通过超直接通路的皮质逆向激活和通过

苍白球丘脑皮质的顺向激活的相对贡献分开。反馈回路。 

源分析和 VTA建模 

将相干源波束成形与 VTA 建模结合应用于静息状态记录，我们说明了与

STN 连接的广泛区域网络上的 DBS 相关光谱变化。我们之前已经证明，在外周

肌肉肌电图的帮助下，通过在源级别应用相干分析可以揭示在自愿或非自愿节律

运动期间涉及的不同网络（Anwar 等人，2016 年；Muthuraman 等人，2018b；



塔马斯等人，2018 年）。在这里，我们证明建模 VTA 中的源活动适合作为识别

显示 DBS 依赖振荡修改的区域的参考。 

临床相关性 

总而言之，我们的研究结果提供了进一步的证据，表明有效的 DBS 在连接

到刺激部位的不同区域网络中改变了振荡活动。大多数关注帕金森病患者皮层下

区域振荡活动的研究都是基于外化电极的 LFP 记录，限制了收集有关 DBS 长期

和分布效应信息的机会（Neumann 等人，201）.9 此外，在手术和 LFP 记录之间

的有限时间间隔内，不能排除潜在的眩晕效应（Chen 等人，2006 年；Mann 等

人，2009 年）。在之前的工作中，我们证明 HD-EEG 记录可以成功地用于从皮

层和皮层下区域获取信号（Muthuraman 等人，2012 年，2018b；Anwar 等人，

2016 年；Tamas 等人，2018 年）。在这里，我们通过揭示休息记录期间皮层和

皮层下 DBS 诱导的振荡修改来扩展这些发现。因此，HD-EEG 被证明是一种有

效的非侵入性工具，用于研究患者的病理和治疗相关的电生理适应，甚至在 DBS

手术后数月。 

为自适应闭环刺激寻找稳定可靠的生物标志物的努力目前集中在 STN 和运

动皮层中的 LFP 记录（Tinkhauser 等人，2017 年；Swann 等人，2018 年）。DBS

有效调节各种皮层和皮层下区域的发现大大增加了可用于控制刺激的潜在位置

和措施的数量。此外，在临床实践中，寻找最佳刺激设置可能是一项耗时的任务，

目前该任务基于主观临床 UPDRS 评级（Neumann 等，2019）。尽管 UPDRS 是

一种被广泛接受且相对可靠的工具，但评估者间的可靠性可能不是最佳的，尤其

是当由经验不足的人执行时（Siderowf 等，2002）。此外，与盲法评估相比，未

盲法评估的运动改善可能被高估高达20%（Little等，2013）。因此，需要在HD-EEG

的开发方面取得进一步进展，包括源重建的自动化和探测相关 DBS 诱导的电生

理修饰的算法。这可以提供有助于找到最佳刺激参数的额外客观标记。 

 

图 7 伽马 CFC 和 UPDRS III 之间的关联。 相关性分析表明，在临床有效刺激期间，

伽马 CFC 和 UPDRS III 临床评分呈负相关（r = 0.5266；P = 0.0023） 



5、限制 

虽然我们证明了有效的 DBS 可以提高运动性能，但 DBS 在频率低于或高于

20Hz 时对 UPDRSIII 分数没有影响这一事实令人惊讶。然而，以小步长的系统

性刺激频率变化表明，只有有限数量的频率可以有力地提高敲击任务的运动幅

度，即使很小的频率偏差也会大大降低功效（Huangetal.，2014）。同样，DiGiulio

等人。（2019）显示了步态性能的峰值 DBS 频率调谐曲线。 

结合非临床刺激没有显着增加 CFC 的事实，在我们的研究中将刺激频率改

变至 20Hz 时缺乏临床疗效可能与慢性刺激的长期影响有关。我们研究中的所有

参与者都受到了 6-12 个月的长期刺激。图 6B 表明具有无效频率的 DBS 可能会

在 1 分钟后略微增加 CFC，尽管这并不显着。这表明低效刺激的生理效应非常

小，可能不足以影响患者的临床状态。在这一点上，我们只能推测，随着 DBS

的延长，网络内的功能适应可能会引起优先共振或调整到施加的刺激频率，这解

释了观察结果，即只有临床优化的慢性 DBS 频率才能增加 CFC 并改善运动表现。

在 DBS 手术后不久的初始编程期间，这种调谐可能不存在，从而导致在一系列

频率上的临床积极反应。需要进一步研究来调查调谐是否受慢性刺激调节。此类

研究应包括对较小频率间隔的系统测试以及在手术后不久开始的刺激频率的连

续测试。 

6、结论 

这项研究首次证明了 STN-DBS 在 HD-EEG 的帮助下在分布式皮质-皮质下

网络上引入的并发振荡修改，表明 STN-DBS 修改了多个连接区域的活动。这种

网络范围的影响可能会缓解网络范围的病理活动。具体来说，刺激频率下 FTG

和 VTA 功率之间的功率-功率 CFC，与运动评分相关，为研究伽马振荡在正常和

异常运动控制中的作用提供了进一步的动力。未来的研究，包括有效的连通性措

施，可以大大有助于解开导致此处观察的可能机制。源自 HD-EEG 的生物标志

物有可能提供客观可靠的工具来支持临床医生寻找最佳刺激参数。 
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drastically reduce efficacy (Huang et al., 2014). Similarly, Di

Giulio et al. (2019) showed peaked DBS frequency tuning

curves in gait performance.

In conjunction with the fact that CFC was not signifi-

cantly increased by non-clinical stimulation, the lack of

clinical efficacy when changing stimulation frequency by

as little as 20 Hz in our study could be related to long

term effects of chronic stimulation. All participants in our

study were chronically stimulated for 6–12 months.

Figure 6B indicates that DBS with ineffective frequencies

may slightly increase CFC after 1 min, although this is

not significant. This suggests that there is a very small

physiological effect of inefficient stimulation, which

might not be sufficient to influence the clinical state of

the patients. At this point we can only speculate that with

prolonged DBS, functional adaptations within the net-

work might induce a preferential resonance or tuning to-

wards the applied stimulation frequency, explaining the

observation that only the clinically optimized chronic

DBS frequency increased CFC and improved motor per-

formance. During the initial programming shortly after

DBS surgery, such tuning might not be present, leading to

clinically positive responses over a range of frequencies.

Further studies are needed to investigate whether tuning

is modulated by chronic stimulation. Such studies should

include a systematic testing of smaller frequency intervals

as well as serial testing of stimulation frequencies that

begins soon after surgery.

Conclusion
This study is the first to demonstrate concurrent oscilla-

tory modifications introduced by STN-DBS over a

distributed cortico-subcortical network with the help of

HD-EEG, showing that STN-DBS modifies activities in

multiple connected regions. Such network-wide impact

might ease network-wide pathological activities.

Specifically, the power-to-power CFC between FTG and

VTA power at the stimulation frequency, which correlates

with motor scores, provides further impetus to study the

role of gamma oscillations in normal and abnormal motor

control. Future studies, including effective connectivity

measures, could substantially aid in disentangling the pos-

sible mechanisms that cause the observations made here.

Biomarkers derived from HD-EEG have the potential to

provide an objective and reliable tool to support clinicians

in finding optimal stimulation parameters.

Acknowledgements
We are grateful to Cheryl Ernest for their comments and

help in proofreading the manuscript. Parts of this research

were conducted using the supercomputer Mogon and advis-

ory services offered by Johannes Gutenberg University

Mainz (hpc.uni-mainz.de), which is a member of the AHRP

and the Gauss Alliance e. V. We gratefully acknowledge the

computing time granted on Mogon.

Funding
This work was supported by the German Research

Foundation (DFG; SFB-TR-128, SFB-CRC 1193) and the

Boehringer Ingelheim Fonds (BIF-03).

Competing interests
The authors report no competing interests.

Supplementary material
Supplementary material is available at Brain online.

References
Abbasi O, Hirschmann J, Storzer L, Ozkurt TE, Elben S, Vesper J,

et al. Unilateral deep brain stimulation suppresses alpha and beta

oscillations in sensorimotor cortices. Neuroimage 2018; 174: 201–7.
Agnesi F, Muralidharan A, Baker KB, Vitek JL, Johnson MD. Fidelity

of frequency and phase entrainment of circuit-level spike activity

during DBS. J Neurophysiol 2015; 114: 825–34.
Allert N, Cheeran B, Deuschl G, Barbe MT, Csoti I, Ebke M, et al.

Postoperative rehabilitation after deep brain stimulation surgery for

movement disorders. Clin Neurophysiol 2018; 129: 592–601.
Alonso-Frech F, Zamarbide I, Alegre M, Rodriguez-Oroz MC, Guridi

J, Manrique M, et al. Slow oscillatory activity and levodopa-induced

dyskinesias in Parkinson’s disease. Brain 2006; 129 (Pt 7): 1748–57.

Amjad AM, Halliday DM, Rosenberg JR, Conway BA. An extended

difference of coherence test for comparing and combining several in-

dependent coherence estimates: theory and application to the study

of motor units and physiological tremor. J Neurosci Methods 1997;

73: 69–79.
Androulidakis AG, Kuhn AA, Chen CC, Blomstedt P, Kempf F,

Kupsch A, et al. Dopaminergic therapy promotes lateralized motor

activity in the subthalamic area in Parkinson’s disease. Brain 2007;

130 (Pt 2): 457–68.
Anwar AR, Muthalib M, Perrey S, Galka A, Granert O, Wolff S, et al.

Effective connectivity of cortical sensorimotor networks during fin-

ger movement tasks: a simultaneous fNIRS, fMRI, EEG study. Brain

Topogr 2016; 29: 645–60.
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