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用进化算法建立更好的 DBS【Building better DBS with evolution】

在脑深部刺激（DBS）中，插入患者大脑深处的电极提供电脉冲，可以缓解帕金森病或震颤的症状，甚至
可以缓解强迫症等疾病。然而，这些刺激模式通常是固定的，具有统一的频率和振幅。为了设计更好的刺激模

式，Brocker 等人建立了一个帕金森病的模型，并使用进化算法来寻找新的时间刺激模式。在动物模型和帕金
森病患者中应用这种进化得出的刺激模式，验证了它与标准刺激模式一样有效，但所需的总能量明显减少。由

于 DBS 的一个缺点是需要经常进行有风险的手术来更换电源，而新的刺激模式对电池的消耗更少，意味着病
人更少接受更换手术，维持健康时间更久。
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摘要【ABSTRACT】

脑深部电刺激是一种非常有前途的疗法，可用于治疗包括帕金森病在内的几种神经系统疾病。刺激参数

是根据经验选择的，而且仅限于刺激的频率和强度。我们改变了脑深部电刺激的时间模式，以改善帕金森动物

模型和帕金森病患者的症状。我们使用基于模型的进化算法来优化刺激模式。优化后的模式产生的症状缓解

与标准高频刺激（130 或 185 赫兹的恒定速率）相当，并且在帕金森病大鼠模型和患者中的表现优于相同频率
的标准电刺激。优化和标准的高频刺激都抑制了大鼠和人类基底神经节的异常振荡活动。这些结果说明了基

于模型的时间模式计算进化的效果，它提高脑刺激治疗帕金森病的效率，从而将成功治疗所需的能量降低到

低于当前标准脑深部电刺激的能量。
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1 引言【INTRODUCTION】

帕金森病（PD）是一种进行性神经退行性疾病，其主要特征为运动症状，包括运动迟缓，静息性震颤，姿
势不稳和僵硬（1,2）。虽然多巴胺替代疗法可以治疗 PD 的症状，但其长期使用需要更高和更频繁的剂量，并
且会产生药效波动和异动症等不良反应，其后期使用变得很复杂（3）。脑深部电刺激（DBS）是一种有效且可
调节的晚期 PD 手术治疗方法（4,5），可改善运动症状并提高患者生活质量，减少药效波动（6）。然而，这种
疗法尚未得到优化，自推出以来，DBS 的改进很少。

用于 DBS 的刺激参数是根据经验确定的，包括短时（60 至 180µs），高频（通常 130 至 185 Hz）等特征
的电刺激脉冲可以缓解症状（7-9）。DBS 的功效强烈依赖于刺激频率：低频刺激（<50 Hz）无效或加剧症状，
而高频刺激可以治疗症状、。不幸的是，与低频刺激相比，高刺激频率也会引起更强的副作用（10,11）并消耗
更多的能量（12），导致频繁手术更换电池供电的植入式脉冲发生器（IPG）（13）。IPG 置换手术费用昂贵且
存在风险，包括感染和编程错误（14）。
目前的 DBS系统提供定期的刺激时间模式，其脉冲间隔不随时间变化。在动物（15-17）和人类研究（18-

22）中已使用不规则的刺激时间模式来探测 DBS 机制。但 DBS 的随机模式，即使以高平均频率递送，也不
能有效改善大鼠的帕金森病症状（17）、原发性震颤患者的震颤（21,22）或 PD 患者的运动迟缓（18）。这些
结果表明 DBS 对帕金森症状的影响强烈依赖于刺激的时间模式，并且激发了我们目前的研究，其中我们试图
设计比传统的高频 DBS 更有效的 DBS 的时间刺激模式。
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2 结果

2.1 利用进化算法设计优化的刺激时间模式

我们使用基于模型的计算进化来设计一种优化的刺激时间模式，以减少 DBS 的平均刺激频率并保持疗效
（从而减少刺激的能量需求和随之而来的频繁更换 IPG 的风险）。基底神经节的模型与遗传算法（GA）相结
合，用于设计优化的刺激模式。遗传算法很适合这个问题，因为在输入（刺激模式）和输出（神经活动）之间

存在着高度复杂的非线性关系。GA 的操作类似于通过自然选择的进化，其中” 生物体” 是 DBS 的时间模式。
GA 被用来设计一种刺激模式，使平均刺激频率和误差指数（EI）最小，这是一种基于模型的症状代理（图
1A）。EI 是在基底神经节输出的调制下，通过丘脑传输信息的保真度的衡量标准（23），这里被用作帕金森病
运动迟缓的代理（图 1B）（18）。每个刺激模式的适用性是用一个成本函数来评估的，该函数激励减少 EI和平
均刺激频率。具有较强适应性的模式更有可能将其基因（模式特征）传递给下一代模式（图 1，C 和 D）。每
一代中最佳刺激模式的成本在各代中单调下降，而每一代中整个群体的成本中值下降得更慢（图 1E）。由此
产生的最佳模式的平均频率为 45 赫兹，相对于 45 赫兹、恒定频率的刺激，模型中的 EI 降低了近 98
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图 1: 基于模型的设计，通过进化算法优化 DBS 的时间模式。
(A）帕金森病基底神经节的计算模型，包括外部苍白球（GPe）、丘脑下核（STN）、内部 GP（GPi）、丘脑
（TH），以及来自感觉运动皮层（SMC）的输入动作电位序列。代表 GPe、GPi 和 STN 输入的应用电流（→）
被建模（Iapp,GPe、Iapp,GPi 和 Iapp,STN）；GPe 主要接受表达抑制性 D2 型受体（D2−）的纹状体神经元的

输入，而 GPi 主要接受表达兴奋性 D1 型受体（D1+）的纹状体神经元的输入。兴奋性和抑制性突触用分叉

（Y）和环形（•）的终端来描述。(B）EI：衡量丘脑神经元对 SMC 输入反应的保真度。如果一个丘脑神经元
在 SMC 输入的 25 毫秒内没有发射动作电位，则发生错误。有三种类型的错误：失误、突发和假性。EI 被定
义为错误的总数除以 SMC 输入的总数。(C) GA 图：一个随机的刺激模式群被初始化。随后的几代模式是利
用生物进化的原理产生的，并根据成本函数进行评估。收敛后，选择成本最低的模式（GA），在血帕金森病
大鼠和人类患者中进行测试。(D) 刺激模式的表示。由二进制字符串定义，新的模式是通过单点交叉产生的。
(E) 在连续几代的建模过程中，向 GA 刺激模式收敛的轨迹。(F）标准（黑线）和优化的 GA（红星）刺激模
式的 EI。
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2.2 优化 GA 刺激模式对偏侧帕金森病大鼠的疗效

通过使用两种公认的帕金森症状测量方法：转棒法测试以评估运动不能（图 2A）和甲基苯丙胺诱导的绕
圈法以评估运动行为（图 2B），我们将 DBS (GA) 的优化模式与 DBS 关闭（基线）、45-Hz DBS 和 130-Hz
DBS 在偏侧帕金森病大鼠中进行比较，这些指标表现出与临床研究（24）相似的 DBS 频率依赖性效应。

图 2: STN DBS 时间模式对偏帕金森大鼠运动症状的影响。
使用转棒测试（A）和甲基苯丙胺诱导的绕圈（B）进行评估。(C) 在所有三种刺激条件下，大鼠在杆上花费
的总时间（平均值 ±SEM），在转棒测试中（n = 9）。大鼠有运动障碍，在基线期间无法下杆，但 DBS 模式
不同程度地拯救了运动障碍。(D）不同刺激条件下的归一化转圈率（平均值 ±SEM）（n=13）。DBS 模式不
同程度地降低了病理性的异位绕圈率。重复测量方差分析（RM-ANOVA）显示，刺激条件对杠上时间（P <
0.0001）和归一化角速度（P < 0.0001）有显著影响。费舍尔保护的最小显著性差异（PLSD）测试被用来进
行刺激条件之间的事后比较（*P < 0.05; **P < 0.001; ***P < 0.0001）。
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刺激条件对上杆时间有显著影响，与标准模式相比，所有的刺激模式都减少了上杆时间。与 45 赫兹相比，
130 赫兹和 GA 都明显减少了在杆上的时间（图 2C）。同样，刺激条件对盘旋率也有显著影响，与基线相比，
所有模式的 DBS 都减少了盘旋率。高频（130 赫兹）DBS 比 45 赫兹的刺激或 GA 疗法更明显地减少盘旋
率。尽管在人类 PD 患者中，小于 50Hz 的 DBS 是无效的，130 至 185Hz 的 DBS 被用于治疗，但在 6-羟多
巴胺（6-OHDA）电离的大鼠中，30 至 75Hz 的 DBS 对治疗帕金森症状部分有效，包括甲基苯丙胺引起的盘
旋（24，25），运动障碍（24），以及开放场地活动能力下降（26）。因此，在帕金森病大鼠中，优化的 GA 刺
激模式比部分有效的标准 45 赫兹表现得更好，尽管 130 赫兹的 DBS 比两者都好。刺激条件对正常化行走距
离没有影响（图 S1）；该对照的结果表明，DBS 实现的盘旋率的降低（图 2D）并不简单地反映整体运动或活
动的减少，而是显示了病理性盘旋行为的解决（25）。

2.3 优化的刺激模式对 PD 患者的疗效

我们对 STN DBS 治疗 PD 的受试者（表 1）在 DBS 关闭（基线）、具有标准刺激间隔的 185-Hz DBS
（185 Hz）、具有标准刺激间隔的 45-Hz DBS（45 Hz）以及平均频率为 45 Hz 的优化 GA 模式（GA）期间接
受 IPG 置换手术的单侧运动症状–无论是运动迟缓还是震颤（表 S1）。

表 1 受试者信息。
M，男性；F，女性；AMP，振幅；PW，脉宽；FREQ，频率。* 四极 DBS 电极触点编号为 0 至 3，0 为最
远端，3 为最近端。触点极性用”+”（阴极）和”-”（阳极）表示。C+ 表示 IPG 盒被用作阳极（电流回流）。†
实验刺激参数显示。与实验设置不同的临床设置在括号内显示。

我们对运动迟缓为主的 PD 受试者（n=4）进行了交替敲击手指的任务（27），这是一个与运动迟缓的临
床测量密切相关的定量结果测量（图 3，A 和 B）（20，27）。刺激条件对手指敲击的速率（图 S2）和规律性
（图 3C）有明显影响。与基线相比，GA 和 185 赫兹都明显改善了手指敲击的速率和规律性，但 45 赫兹只改
善了敲击速率。GA 和 185 赫兹之间的敲击异常几乎没有区别，都比 45 赫兹低。
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图 3: STN DBS 的时间模式对 PD 患者的运动迟缓的影响。
(A）数据收集（上）和刺激计划（下）的示意图，通过使用手指敲击任务来评估 PD 受试者的运动缓慢治疗
程度。刺激模式在术中实验中以 5 分钟的时间间隔应用，在每个 5 分钟的时间段内收集 20 秒的手指敲击数据
（带十字线的矩形）。食指敲击持续时间（Dur）的变异系数（CV）被计算为 SD（σ）除以敲击持续时间的平

均值（µ）。(B) 受试者 B1 在四个实验条件下的数据。(C) 不同刺激条件下食指敲击时间的变异系数（对数转
换）（平均值 ±SEM）。RM-ANOVA 显示刺激条件对手指敲击的规律性有显著影响（P=0.01；n=4），Fisher’s
PLSD 测试被用来进行刺激条件间的事后比较（*P<0.05）。相对于基线，GA 和 185-Hz DBS 明显改善了手
指敲击任务的表现（分别为 P = 0.006 和 P = 0.004）。与 45-Hz DBS 条件相比，GA 和 185-Hz DBS 条件下
的敲击异常程度较低，但差异没有统计学意义（分别为 P = 0.17 和 P = 0.10）。各个彩色符号代表个别参与
者。(D）根据手指敲击任务数据预测的各种刺激模式的 UPDRS III 评分（平均值 ±SEM）与基线的变化。

我们利用手指敲击的规律性与统一帕金森病评定量表（UPDRS）第三部分运动检查分值之间的相关性
（20，27）来估计不同刺激模式的临床影响。敲击手指的数据表明，与基线相比，185 赫兹使 UPDRS 运动得
分平均减少了近 34 分（图 3D），与以前描述的 DBS 效果一致（28），而 GA 被预测为使 UPDRS 运动得分
减少 31 分。预测 GA 和 185 赫兹都比 45 赫兹平均减少 UPDRS 运动得分 12 分以上。
之后，我们使用连接在手背上的加速度计对震颤主导的 PD 受试者（n = 4）的单侧震颤进行量化（图 4）。
DBS 模式对震颤有明显影响（图 4C）。与基线相比，GA 和 185 Hz 的震颤明显减少。然而，相对于基线而言，
45 赫兹并没有改变震颤。此外，与 45 赫兹相比，GA 和 185 赫兹都明显减少了震颤。
我们使用震颤幅度和临床震颤评分表 [TRS；0（无震颤）至 4（严重震颤）] 之间的对数关系（29）来估

计 DBS 的模式对震颤的临床和功能影响。无刺激和 45 赫兹条件使估计的 TRS 得分减少不到 1 分，而 GA
使估计的 TRS 得分减少约 2 分，而 185 赫兹完全消除了震颤（图 4D）。这些数据表明，185Hz 的 DBS 电刺



2 结果 第十二页 2.3 优化的刺激模式对 PD 患者的疗效

图 4: STN DBS 的时间模式对 PD 患者震颤的影响。
(A) 通过在手背上安装加速计，对震颤主导型 PD 受试者的震颤进行量化。功率谱密度（PSD）被估计并在三
个正交的加速度计轴（Ax、Ay 和 Az）上求和，震颤功率（m2/s4）是通过在 2-20Hz 范围内将求和的 PSD
（
∑

PSD）与频率（df）相加而计算的。(B) 来自受试者 T1 的四个实验条件的震颤数据。(C) 在不同的刺激条
件下，对数转换后的震颤功率（2-20Hz）的变化（平均值 ±SEM），与刺激关闭条件相比。RM-ANOVA 显示
DBS 刺激条件对震颤有明显的影响（P<0.0001，n=4），Fisher’s PLSD 测试被用来进行刺激条件之间的事后
比较（*P<0.05）。GA 和 185-Hz DBS 相对于基线（P = 0.01 和 P < 0.0001，分别）和相对于 45-Hz DBS
（P = 0.048 和 P < 0.0001，分别）明显减少震颤。然而，相对于基线，45-Hz DBS 并没有明显减少震颤（P
= 0.45）。各个彩色符号代表个别参与者。(D) 与基线相比，在不同的刺激条件下，由加速器测量预测的 TRS
变化（平均值 ±SEM）。
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激有效地抑制了各种程度的震颤，而 GA 只完全抑制了不太严重的震颤。GA DBS 有效地完全抑制了两名震
颤为主的 PD 受试者的震颤，其平均基线震颤功率为 61.5m2/s4，但并没有完全抑制两名平均基线震颤功率为
153m2/s4 的受试者的震颤。

2.4 低频震荡的抑制作用

我们假设大脑刺激的时间模式的功效与抑制低频振荡神经活动有关，这种活动在 PD患者（30）和 PD的
动物模型（24）中是普遍存在的。偏侧帕金森病大鼠表现出明显的 7-10 赫兹振荡，这种振荡以刺激频率依赖
的方式被抑制，类似于临床运动症状的频率依赖性改善（11, 24, 31, 32）。我们记录了多巴胺能病变同侧运动
皮层和 GP 以及 STN 刺激电极的场电位，并量化了半帕金森病大鼠在接受每种模式刺激时对 7-10Hz 振荡的
抑制。可以观察到，DBS 模式对 GP 和同侧运动皮层的 7-10Hz 功率有明显影响。在 GP 和运动皮层中，GA
和 130Hz 的低频振荡功率明显低于 45Hz（图 5）。
患有 PD 的人表现出明显的 β 波段振荡（30），经过多巴胺和高频 DBS 治疗后，运动迟缓的改善与这种

β 活动的减少有关（33）。我们对 6 名接受手术植入 STN DBS 导线治疗 PD 的人类受试者中不同刺激模式的
β 波段功率进行了量化。我们发现 β 波段功率在 DBS 关闭条件下很突出，并被不同的刺激模式所抑制（图
6A）。与关闭状态和 45赫兹相比，GA和 130赫兹都明显抑制了 β 波段的功率（图 6B）。这组 DBS植入受试
者的 β 功率与我们在早期接受 DBS条件下运动症状测量的受试者队列中测量的手指敲击性能相关（图 6C）。
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图 5: STN DBS 的时间模式对半帕金森病大鼠 GP 和同侧皮层的低频振荡的影响。
(A 至 C）在常规 45Hz（A）、GA（B）和常规 130Hz DBS（C）期间从 GP 记录的局部场电位的功率谱。功
率谱中的小而窄的峰值（v）是放大器消隐和信号插值的残留伪影，以减少刺激伪影对记录信号的贡献。(D 和
F）GP（D）和同侧皮层（iCTX）（F）三种刺激条件下的 7-10Hz 功率之和（平均值 ±SEM）。每个 DBS 模式
中的低频（7-10-Hz）振荡功率由预刺激和刺激后的功率归一化。(E 和 G）GP（E）和 iCTX（G）三种刺激
模式下的 7-10Hz 功率（平均值 ±SEM）正常化。RM-ANOVA 显示 DBS 条件对 GP（P=0.0035；n=3）和
iCTX（P=0.0003；n=3）的正常化 7-10Hz 功率有显著影响，Fisher’s PLSD 测试被用来进行刺激条件之间的
事后比较（*P<0.05）。与 GP（P = 0.0021 和 P = 0.0026）和 iCTX（P = 0.0002）中的常规 45Hz DBS 相
比，GA 和常规 130Hz DBS 显著降低了正常化的 7-10Hz 功率。
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3 讨论【DISCUSSION】

我们将基于模型的进化算法优化、帕金森动物模型的临床前实验和 PD 患者的转化实验相结合，设计并
评估了一种新的 DBS 时间模式。优化后的时间模式在低平均频率下取得了疗效，而在非模式化的刺激下则没
有效果。此外，GA 和高频 DBS 对低频振荡的抑制表明，无论是模式化还是非模式化的有效刺激，都有一个
潜在的治疗机制。虽然 β 频率功率与运动迟缓有相关性（34，35），β 活动被 DBS 和左旋多巴抑制（36），但
� 活动与运动症状并不一致（37），而且不同患者 β 活动的变化也不一致（38，39）。因此，目前仍不清楚 β 活

动的抑制在多大程度上可以作为疗效的指标。

我们设计并评估了一个优化神经刺激时间模式的程序，以同时最大化疗效和效率。从我们的计算进化方

法中得出的 DBS 模式只对所使用的特定模型和成本函数而言是最佳的，也许有可能以特定病人的方式进一步
提高非规则刺激模式的疗效和效率，例如通过建立特定病人的模型进行优化。

与传统的高频 DBS（通常为 130 至 185 赫兹）相比，我们优化的刺激时间模式，在较低的平均频率下产
生症状缓解，具有优势。提供优化的低频刺激模式的 IPG 将消耗更少的能量（12），减少能量消耗意味着更
长的电池寿命和更少的 IPG 更换频率（13，40）。我们估计，如果本研究中的受试者使用 GA DBS 而不是
目前的高频 DBS，他们的电池寿命平均会增加 3.9 年（图 S3）。与以往频率低于 100 赫兹的 DBS 工作相比
（41），我们研究中的刺激脉冲宽度和振幅与高频刺激所用的相同，但优化的时间（GA）模式提供的电能大大
减少（12）。较低的平均刺激频率也可能减少刺激的副作用，因为刺激频率和副作用强度之间存在着反比关系
（10，11）。然而，由于术中测试环境的性质，无法评估刺激模式对 DBS 产生的副作用的影响。间歇性 DBS
可能是减少刺激能量的另一种方法，但对原发性震颤患者进行间歇性丘脑刺激（42，43）和对 PD 患者进行
间歇性 STN DBS（19）都不如持续刺激有效。

DBS和评估症状的时间短是我们研究的一个局限。虽然类似的试验长度用于参数设置的研究（11，32）以
及术中测试和术后调整，但它们可能太短，无法使刺激的效果得到充分发展。DBS 启动后的震颤减轻和 DBS
停止后的恢复发生在几秒钟之内（21，44，45），大约 85% 的运动迟缓的减轻发生在 DBS 启动后的 2 分钟之
内（46）。我们的短时试验可能低估了症状的变化，但这种低估在不同的刺激模式下是相似的，因此可以进行
有效的相对比较。

在与运动迟缓相关的手指敲击任务中，GA DBS的表现与高频 DBS相当。用 GA模式刺激产生的 UPDRS
运动分值的预测变化与 185Hz 产生的变化相当，与 DBS 的大型随机试验中的预测变化相当（47-49），并超过
了大的临床重要差异的阈值（50，51）。这表明 GA 和 185Hz DBS 将为运动迟缓为主的 PD 患者提供功能上
相似的运动症状缓解和临床意义上的症状改善。GA DBS 对帕金森病震颤的抑制要比高频 DBS 低一些，这表
明我们的 GA DBS 模式可能最适合于主要症状为运动迟缓的轻度震颤患者。对症状的不同影响与以前临床实
验中观察到的 EI 与运动迟缓之间的关系是一致的（18），并指出通过在计算模型中使用与震颤相关的结果测
量来优化震颤特定的刺激时间模式的机会。

用于 PD 和其他神经系统疾病的闭环 DBS 系统的理想结果之一（16，52，53）是由需求控制的刺激带来
的能源节约。然而，反馈信号的放大、获取和处理所需的能量可能会减轻需求控制刺激可能带来的能量节省。

此外，这种方法目前因难以选择和记录与症状相关的生物标志物而受到阻碍。相反，平均频率较低的非规则时

间模式的 DBS 可以大幅提高能源效率，同时绕过与闭环系统相关的挑战。
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4.1 研究设计

本研究的目的是设计一种优化的 DBS（GA）模式，并评估其在血帕金森病大鼠和人类 PD 患者中的疗效
和机制。根据计算模型的结果，我们的假设是，GA 将减少血帕金森病大鼠和人类 PD 患者的运动症状，其程
度与常规高频刺激相同。大鼠行为实验是在功率分析的基础上设计的，功率分析表明，10 只大鼠将显示出有
效和无效刺激模式之间的差异。我们根据以前的研究预测了 PD 受试者的注册人数，但作为一项探索性的概
念验证研究和急性干预，我们没有明确的停止或结束点标准。在大鼠和人类的所有实验中，刺激模式的呈现顺

序是随机的，并使用预先定义的运动表现的定量措施来评估帕金森病症状。

4.2 基底神经节的计算模型

DBS 的时间模式是通过使用 PD 状态下的基底神经节和丘脑的生物物理网络模型设计的。该模型在原始
版本（23）的基础上进行了修改，以更好地代表 PD的神经活动和 DBS的影响（54）。该模型包括 GPe、STN、
GPi 和丘脑中的各 10 个神经元。单室模型的神经元接受恒定的应用电流，以代表假定的传入投射，保持平均
发射率，这与非人灵长类的 PD 模型和人类 PD 的观察一致（55-58）。丘脑神经元没有接受恒定的外加电流，
而是接受兴奋性脉冲输入，以代表来自感觉运动皮层的动作电位，其频率为 14 Hz（±20%）。EI 是通过量化
丘脑神经元对这些输入的反应的保真度来计算的。STN DBS 是通过向每个 STN 神经元提供电流脉冲模式来
应用的。模型模拟在 MATLAB 中使用正向欧拉法实现，时间步长为 0.01 毫秒，总模拟时间为 50 秒。

4.3 使用 GA 的刺激模式设计

GA 是一种基于生物进化原理的优化技术（59）。刺激的模式是用比特串来编码的。字符串中的每一个比
特代表 1 毫秒的时间，比特的值表示该时段是否有 DBS 电流脉冲存在（1）或没有（0）。位串包含 200 个元
素，使每个图案长 200 毫秒。在 GA 的最初测试中，我们使用了一个反复的经验过程来确定适当的模式长度；
较长的模式长度需要更多的代数来收敛，而太短的模式则不会产生最佳解决方案。为了评估模型中的 DBS 模
式，我们对 STN 神经元应用了 200ms 的重复模式。在生成随机的初始模式群后，使用成本函数对模式进行
评估，并” 交配” 以创建一个新的模式群或一代。经过 90 代后，选择了优化的刺激模式，在半瘫痪大鼠和 PD
患者中进行测试。由此产生的最佳模式是一个脉冲间期的重复矢量（2、50、16、4、52、19、2、48 和 7 毫秒）。
优化算法的多次迭代产生了高度可重复的时间模式。

计算模型中每个模式的性能都是使用成本函数计算的，

Cost = 100% ∗ EIpattern − EIFMC

EIFMC

其中 EIpattern 是该模式的 EI，EIFMC 是该模式的频率匹配的常规 DBS 控制模式的 EI。因此，成本函数是
指与该模式的频率匹配的常规 DBS 控制模式相比，EI 变化的百分比。由于高频率的常规 DBS 在模型中非常
有效（23，54），这个成本函数激励了低平均频率的刺激模式，抑制了模型中的错误，而没有在成本函数中明
确包括刺激频率。

有几条证据支持使用丘脑中继 EI作为帕金森病症状的模型代理。EI的变化是 DBS频率的函数（54），与
不同频率的 STN DBS 期间 6-OHDA 缺失大鼠的帕金森症状的变化平行（24）。同样，在不同的 DBS 随机时
间模式下，模型中的 EI 与 PD 患者的运动迟缓之间也有很强的相关性（18）。另外，用帕金森病非人类灵长
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类动物记录的 GPi 活动驱动模型会产生较高的 EI，而用治疗性 DBS 期间记录的 GPi 活动驱动模型则会产生
较低的 EI（60）。然而，这些相关性并不意味着 EI 是对运动表现的直接测量，而是 DBS 对 EI 的影响与运动
症状之间存在着强烈的相关性（60）。
使用轮盘式的亲本选择过程（59）对更适合的模式施加了选择压力，使具有更强健身能力的亲本有更好的

机会交配并将其基因传给下一代。图案从高到低进行编号，通过从平均数等于种群大小一半的指数分布中反

复选择一对数字来选择父母。单点交叉被用来交换父母之间的遗传物质，并产生两个刺激的后代模式作为下

一代模式的一部分。子代产生后，其二进制字符串元素的 0.1% 被随机选择和切换，以模仿基因突变。在每一
代的 150 个图案中，130 个图案是上一代的子代，10 个图案是随机产生的移民，以增加遗传多样性和防止收
敛到局部最小值，10 个图案是上一代中最适合的图案，以确保最佳图案在后续世代中得到保持。

4.4 在偏侧帕金森病大鼠中的实验测试

在异氟醚（1-3%）麻醉下，使用立体定向技术和急性单通道术中记录来指导安置 [A，-3.6 毫米；L，2.6
毫米；V，-6.8 毫米，相对于前囟门；（61）]，将铂铱刺激电极阵列（2×2，10 千欧，MicroProbe 公司）植入
STN。通过在前面的电极植入手术中植入的插管向前脑正中束（A，-2.0 毫米；L，2.0 毫米；V，-7.0 毫米）注
射 6-OHDA，使大鼠出现半瘫痪。在 6-OHDA 病变前 30 分钟注射去甲肾上腺素 [5mg/kg 腹腔注射] 和帕吉
林（50mg/kg ip），以限制其非特异性神经毒性作用（62），并使 6-OHDA 对多巴胺能神经元的毒性作用最大
化（63）。
四种 STN DBS 条件（关闭、45Hz、130Hz 和 GA）在半帕金森病大鼠中使用两个独立的、无偏见的、定

量的结果测量来评估 DBS 的时间模式的影响：转棒测试和甲基苯丙胺诱导的绕圈测试。130 赫兹的 DBS 对
大鼠的帕金森病症状产生最大程度的减轻；然而，与人类相反，将大鼠的频率提高到 185 赫兹更容易产生副
作用，包括运动障碍样运动（24，25）；因此，在大鼠中使用了比人类更低频率的常规 DBS（130 赫兹）（185
赫兹）。所有模式都使用对称的、每相 90µs 的双相脉冲。刺激模式是用 MATLAB 脚本生成的，并通过一个
隔离的电压-电流转换器（模拟刺激隔离器，2200 型，A-M 系统）和一个定制的交流耦合器输出。

4.5 转棒测试

转棒试验是一种行之有效的方法，用于量化半帕金森病大鼠的运动障碍和僵硬程度（64, 65）。给大鼠注
射氟哌啶醇–一种长效的、非特异性的多巴胺受体拮抗剂–然后将大鼠放在一个透明的盒子里，盒子里有一根
离地面 10 厘米高的横杆。将前爪放在横杆上，记录大鼠从这个非自然位置下来的时间，作为对运动障碍的测
量。未用药和未用药的对照组动物在 6.4±2.6 秒内完成下杆（n = 4；平均值 ±SEM）。氟哌啶醇的剂量（0.5
至 5.0 mg/kg ip）对每只大鼠进行滴定，使大鼠在栏杆上停留 5 分钟以上（24）。每次试验允许大鼠抓紧横杆
最多 5 分钟，试验在注射后每 10 分钟开始一次。进行三次试验以确认注射氟哌啶醇后的动能效应，然后进行
30 分钟的连续刺激，记录下杆所需的时间并将三次试验的时间相加。测试不同刺激模式的实验是在相同条件
下不连续进行的。

4.6 甲基苯丙胺诱导的绕圈测试

甲基苯丙胺诱导的绕圈行为是评估半身不遂大鼠运动行为的成熟方法（66），并表现出 DBS 频率依赖性
的自我传播绕圈行为，与临床研究中观察到的频率依赖性的运动症状抑制相似（25）。给大鼠注射甲基苯丙胺
（1.25至 2.5毫克/公斤 ip），并将其置于一个黑暗的圆柱形室中。一台红外摄像机和行为分析软件（Clever Sys
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公司）记录并量化了大鼠的旋转不对称性。刺激模式在每个区块中以随机的顺序呈现。每只大鼠连续运行 4到
10 个区块。角速度和线速度被量化为每个 1 分钟的刺激模式，并以 DBS 开启前和开启后 1 分钟的角速度和
线速度为标准。

4.7 大鼠的场电位记录

我们在运动皮层上植入不锈钢螺钉，在 GP 上植入微线电极，以记录 DBS 期间的场电位（n = 3）。在异
氟醚（1-3%）麻醉下，用立体定向技术将铂铱电极阵列（2×2，10 千欧，MicroProbe 公司）植入 STN 刺激
电极的同侧 [A：-1.0 毫米；L，3.0 毫米；V，-5.2 毫米，相对于前囟门；（61）]。不锈钢螺钉（直径为 1 毫
米）与同侧运动皮层上的硬膜并列放置 [A，2.5 毫米，L，2.5 毫米（n = 2）或 A，4.5 毫米，L，2.0 毫米（n
= 1），相对于前囟门；（61）]。所有神经活动的记录都是以通过颅骨插入小脑上方的钛合金螺钉为参照。从手
术和上述 6-OHDA 病变过程中恢复后，将大鼠置于法拉第笼中，并在自由移动的动物中记录神经信号。每只
大鼠的记录在 27 分钟的过程中进行：每个刺激条件 9 分钟，分为 3 分钟的预刺激，3 分钟的刺激期间和 3 分
钟的刺激后纪元。场电位记录被带通滤波（0.7 至 300 赫兹，分别为两极和四极），并在 2 千赫兹的数字采样
前放大 5000 倍（Plexon 多通道采集处理器系统）。使用 Chronux 神经信号分析包（http://chronux.org）和
MATLAB 获得多锥体频谱估计。

4.8 组织分析

用戊巴比妥钠对大鼠进行深度麻醉，并通过心内灌注 4% 的多聚甲醛进行牺牲。取出大脑，进行后固定，
蔗糖保护，并以 50µm 的厚度进行冠状切片。用酪氨酸羟化酶免疫化学方法确认单侧 6-OHDA 病变的有效性
（图 S4A）。甲酚紫和细胞色素氧化酶染色被用来确定电极的位置，只有刺激电极放置在 STN 的大鼠被包括在
分析中（图 S4B）。

4.9 PD 患者的运动症状评估

杜克大学和埃默里大学的机构审查委员会批准了该研究方案，受试者在提供书面知情同意书后自愿参与。

纳入标准如下：DBS 电极植入后至少 3 个月，受试者能够完成简单的运动评估任务，神经系统稳定，并能够
理解研究和同意书的内容。17 名受试者同意参加该研究。三名受试者没有完成实验方案；五名受试者在高频
DBS 期间没有表现出比基线（DBS 关闭）更好的表现，因此被排除在分析之外；一名受试者的数据被丢弃，
因为无法确认刺激是否被传递；八名受试者完成方案并被分析。受试者被要求在手术前 12 小时内暂停 PD 药
物，大多数受试者（8 人中有 6 人）遵守了这一要求。

4.10 术中刺激方案和运动性能测量

IPG 更换手术是在局部麻醉（利多卡因）下进行的。在拆除和断开耗尽的 IPG 后，在延长线和信号生成
设备之间进行了无菌连接（20，67）。我们对 PD 受试者的单侧运动症状–无论是运动迟缓还是震颤–在四个条
件下进行量化：关闭、45Hz、185Hz和 GA。虽然以前的研究表明 DBS对震颤、僵硬或运动迟缓的影响在 130
和 185 Hz 之间没有差异（8，11，32），但所有受试者都被编程为 185 Hz（使用他们的最佳电极接触模式）进
行测试，以避免不同受试者的控制频率不同。在完成运动症状评估任务后，延长线和信号发生设备之间的无菌

连接被解除，IPG 更换手术完成。
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在以运动迟缓为主要症状的 PD 受试者中，使用交替敲击手指的任务来量化运动迟缓（27，68-71），因
为术中环境的时间和物理限制不允许使用 UPDRS 来评估结果。刺激对侧的手放在一个双键电脑鼠标上，指
示受试者在 20 秒的试验中尽可能有规律地、快速地交替按下按钮。在每个 5 分钟的刺激开启或刺激关闭的
时间段内重复三次试验，但只分析两次晚期试验–开始于 5 分钟时间段内的 210 或 270 秒，以说明 DBS 对运
动症状影响的时间过程（72，73）。包括早期试验在内的分析结果见图 S5。S5. 在基线条件之后，刺激模式的
呈现顺序是随机的，受试者对刺激条件是盲目的。对数转换后的敲击持续时间 CV 与 UPDRS 运动评分的相
关性比敲击率更强，特别是与运动迟缓子评分的相关性（27），并被用作不同刺激条件下运动迟缓的结果测量
（20）。每位患者的对数运动持续时间从基线开始的变化被 UPDRS 第三部分得分和对数运动持续时间之间的
显著相关性（每 0.75 个对数单位 80 个 UPDRS 运动分）的增益所缩放，以预测不同刺激模式下 UPDRS 运
动检查得分的刺激诱发变化（18, 20, 27），并估计不同刺激模式的临床影响。
在以震颤为主要症状的 PD 受试者中，使用绑在受试者手背上的加速度计和随机区块设计，有三个区块

和 1 分钟的刺激-刺激-关闭对。在 20 秒的试验中，受试者被要求保持他或她的手在一个固定的位置，并避免
自愿运动。使用基于线性回归的局部去趋势算法（2 秒窗口和 1 秒步长）对来自三个加速度计轴（X、Y 和 Z）
的信号进行去趋势处理，并使用 Welch 方法估计功率谱，使用 1 秒 Hanning 窗口和 50% 的窗口重叠，并在
所有三个轴上求和。震颤的峰值频率在 4 到 5 赫兹之间，我们通过整合 2 到 20 赫兹之间的功率来量化震颤，
以捕捉主峰和前三次谐波。对数转换后的 2-20 赫兹之间的功率变化被计算在每个刺激关-开对中，在各区块中
取平均值，并作为跨刺激条件的震颤的结果测量。

为了估计不同的刺激模式对震颤的临床影响，我们使用关-开刺激对之间的五点 TRS 评分的变化进行计
算:

δTRA =
1

α
log(

T2

T1

)

其中 T是震颤振幅，δTRS是 TRS评分的变化，而 α是根据经验得出的线性相关系数 [α=0.4，保守地说；（29）
]。震颤振幅与震颤加速功率的平方根成正比。因此，我们用 2-20Hz 震颤功率的平方根（如上所述）作为震颤
振幅的代表，并计算不同模式下 TRS 评分的变化。

4.11 患有 PD 的受试者的术中 STN 场电位记录

在 DBS 导线植入手术期间而不是在 IPG 置换手术期间，使用仪器对 9 名受试者的 STN 进行场电位记
录（74）。有三名受试者同意参加研究，但在进行任何术中记录前退出。所有受试者在手术前至少有 12 小时
没有服用治疗 PD 的药物。
记录仪器包括电池供电的低噪音电压前置放大器（SR560，斯坦福研究系统公司），放大器的空白是一个串

行配置，两级之间有二极管夹子（74）。如 (74)所述，在刺激器上断开脉冲间的刺激触点的继电器被移除，放大
器在每个 DBS 脉冲前 20µs 至后 20-500µs 之间被消隐，这使得场电位记录有足够的增益（2000× 至 10000×）
而不至于饱和。虽然所有受试者的刺激波形和模式都是相同的，但刺激伪影的持续时间是不同的，这显然是由

于电极周围的组织特性不同造成的（75）。因此，每个病人的放大器消隐时间是单独调整的。
对称的双相脉冲（每相 µs）通过 DBS 电极导线上的 1 号或 2 号触点（以神经科主治医师确定的临床有

效者为准）传递，并将刺激反电极置于胸部（StimCare 碳泡沫电极，Empi）。从 DBS 电极导线上的触点 0 和
2（0+/2−）或触点 1 和 3（1+/3−）进行双极记录，植入的套管作为记录参考电极。植入的四触点导线在磁共

振成像（融合术后 CT 扫描和术前磁共振成像扫描）认为是 STN 的 T2 阳性区域内放置至少两个触点（通常
是 1 和 2，但偶尔是 0 和 1），电极轨道位于 STN 内，STN 的电极轨道深度 >4 毫米。刺激的振幅由进行术
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中评估的神经科医生确定为有效（1.5 至 3.0V）。GA、45 赫兹和 130 赫兹以随机的顺序出现，间隔 60 秒（n
= 4）或 300 秒（n = 5），中间没有刺激的间隔。一个受试者在退出前只接受了 130 赫兹，被排除在分析之外。

我们的目标是量化 DBS 对正在进行的 � 波段活动的影响，因为以前的数据表明，这种活动与 PD 的运动
迟缓有关（34，35），对 DBS 的反应变化与症状的变化相一致（36）。对场电位数据进行高通滤波，以去除偏
移和非常缓慢的信号成分（2Hz 截止，三极巴特沃斯滤波器和 MATLAB），并通过线性插值对 DBS 脉冲开始
前 0.1 毫秒至开始后 1.5 毫秒的放大器消隐期附近的信号进行平滑处理。在脉冲间歇期观察诱发的复合动作
电位（75），从信号中减去平均的诱发反应，以减少刺激频率的频谱功率。最后，在进行频谱分析之前，将数
据在 2 至 100 赫兹之间进行带通滤波，并降频至 400 赫兹（http://chronux.org）。每个条件下 60 秒和 300 秒
试验的最后 20 或 95 秒数据被选作频谱分析（除了一个受试者没有完成 130 赫兹的 300 秒数据收集，用 15
秒试验代替）。β 功率被量化为在关闭条件下以 � 峰为中心的 14Hz 窗口的功率百分比。两个受试者被排除在
分析之外，因为他们在关闭条件下没有突出的 β 峰（定义为 β 波段的峰值功率 <1%/Hz），剩下六个受试者
被纳入分析。在大多数受试者中，这个窗口与高 β 范围（20 至 33 赫兹）很吻合。然而，在一个受试者中，β

峰值在 14 赫兹，窗口被收缩，因此它不包括 10 赫兹以下的频率。
在数据处理中，并没有人为减少 GA 条件下记录的场电位中的 β 功率。两个受试者的场电位谱中没有 β

峰，但由于 GA 模式的数据处理方法在 β 范围内引入了小的频谱伪影，导致 β 功率增加（图 S6）。

4.12 统计分析

手指敲击和震颤的数据是用 LabVIEW 收集的，并在 MATLAB 中处理。从鼠标点击数据中剔除了技术
异常值，即剔除了电脑鼠标点击装置的伪影（debouncing；目视检查点击时间直方图；图 S7）。统计分析是在
Windows 的 StatView 5.0.1 中进行的。所有大鼠和人类的数据都使用重复测量方差分析。当重复测量方差分
析显示刺激模式之间进行事后比较时，使用 Fisher’s 保护的最小显着性差异测试，显着性定义为 α = 0.05。
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