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摘要：使用两种模型研究了帕金森病在深部脑刺激(DBS)期间丘脑下丘脑苍白球

复合体的动态，一个简单的放电率模型和一个基于群体的模型。我们扩展了由丘

脑底核(STN)和苍白球外段(GPe)形成的复合体的简单放电率模型，以探索其在

DBS 期间的动力学状态。更具体地说，研究了 DBS 期间神经元活动（即模式和

幅度）的调制。基于群体的模型使用了类似的方法。模拟结果显示，当 DBS 频

率增加时，STN 细胞中的爆发活动逐渐减少。此外，还检查了刺激电流类型（单

相或双相）对结果的贡献。两种模型的比较表明，基于群体的模型在生物学上更

现实，更适合探索 DBS 机制。了解 DBS 的基本机制是开发新刺激方案的先决条

件。 
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1、介绍 

使用深部脑刺激(DBS)治疗帕金森病(PD)中的运动障碍（参见 Benabid[1]的

综述）和神经精神疾病，例如图雷特综合征[2]，现在已被广泛接受。PD 是一种

神经退行性疾病，会逐渐破坏黑质致密部(SNc)中的多巴胺能神经元。这种多巴

胺能缺陷导致多个大脑区域异常同步的低频活动。因此，运动功能受损，并观察

到震颤、强直、运动迟缓和姿势不稳等症状[3]。如今，PD 的唯一治疗方法是对

症治疗，包括左旋多巴摄取或 DBS（国家神经疾病和中风研究所，http://www.ninds. 

nih.gov）。在 PD 中，这种非破坏性、可逆但侵入性的神经外科手术包括在丘脑

底核(STN)中放置一个大电极，这是一个属于基底神经节的杏仁形小核。植入患

者胸壁的刺激器本身提供高频电刺激（通常高于 100Hz）。电池的使用寿命约为

45 个月[4]。刺激参数（幅度、脉冲宽度和频率）通过遥测进行调整，并定期修

改以保持临床改善，尽管疾病在发展。DBS 显着减少了缓解症状所需的药物量

（左旋多巴）[3]。有趣的是，尽管全球约有 40,000 人受益于 DBS[5]；其临床益

处的来源在很大程度上仍未得到解释。然而，已经提出了几种假设，包括（1）

去极化阻滞，其中强 DBS 电流破坏离子电流，阻止动作电位的触发[6]；(2)神经

元干扰，表明受激网络携带的信息受到如此强烈的干扰，以至于这些信息变得毫

无意义[1]；(3)受激结构的功能抑制[7]；(4)破坏病理网络活动[7,8]。出现的情况

是，DBS 用一种新活动取代了几个大脑亚结构中的病理性大脑活动（异常同步），

更符合感觉运动信号的令人满意的处理[9]。最近，创新的 DBS 刺激协议，例如

神经元群的协调延迟反馈[10,11]，表明 DBS 使 STN 中的神经元活动不同步。标

准 DBS 刺激方案的解释不是很清楚，其中涉及慢性、高频电刺激。 

PD 症状的可逆性[12]导致 Beuter 和 Vasilakos[13]将 PD 定性为动态疾病。

Mackey 和 Glass[14]将动力学疾病定义为当控制参数（例如激素或神经递质的浓

度）超出范围时出现的异常动力学。在 PD 中，主要的控制参数显然是多巴胺浓

度，随着疾病的进展而降低。当该疾病的第一个临床症状出现时，SNc 中 60%

至 80%的多巴胺能神经元已经退化[15]。 

有几个功能分离的平行环，将皮层连接到基底神经节，然后是丘脑，再连接

回皮层[16]。受 PD 影响的回路之一是电机回路。由 STN 和苍白球(GPe)外部部

分形成的复合物被认为会在该运动回路中诱导“类似起搏器”的活动[17]。这种

起搏器样效应的一个例证是该网络中的活动在健康和患病状态之间切换，从微弱

的、不相关的活动到强烈的振荡活动[17-19]。假设丘脑下-苍白球复合体中的强

振荡以低频（3-8Hz）振荡机制“驱动”运动回路，与丘脑传递的运动信息的令

人满意的处理不兼容[20]。Gillies 和 Willshaw[19]以及 Terman 等人开发的计算模
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型。[18]表明 STN-GPe 复合物表现出不同的动力学，这取决于连接模式和纹状

体-苍白球抑制。 

Titcombe 等人从动力学角度处理这个问题。[21]分析了在 STN、苍白球内部

节段(GPi)或腹侧中间丘脑(Vim)中接受 DBS 的 PD 患者的震颤动力学[22]，发现

震颤动力学中发生了超临界 Hopf 分叉当 DBS 被“打开”时。假设分叉参数与刺

激脉冲期间释放的神经递质的时间相关量有关。STN 活动已被证明与震颤动力

学密切相关[20,23]，这可能表明 STN 动力学中存在类似于震颤动力学中的分叉。

因此，DBS 可以通过第二个分叉将动态状态从病理状态转换为更有利的状态（就

丘脑中继性能而言）。在那种情况下，从某种意义上说，DBS 将是一种基于分

叉控制的治疗方法。 

理解 DBS 对受激结构的影响的一个困难是由于对尖峰序列的多次记录的分

析。事实上，DBS 电流会导致神经元活动记录中的重要伪影。然而，实验技术

的改进已经在大鼠脑切片中产生了“无伪影”神经元记录[9]，甚至在接受 DBS

的 PD 患者中产生了局部场电位[24]。问题在于，在脑切片中，皮层下结构之间

的连接是不完整的，因为在切片准备过程中切割了许多轴突。因此，可以肯定地

说，接受 DBS 的患者体内神经元活动可能与应用 DBS 电流的大鼠脑切片中的多

位点记录不同。因此，在新的实验方案可用之前，建模方法代表了一种有用的替

代方法，可用于研究 PD 患者 DBS 期间受刺激结构中的神经元活动。因此，本

文的目的是比较两种不同的建模方法，以探索受各种 DBS 电流影响的丘脑下丘

脑复合体的动力学。第一个是一个简单的放电率模型，它揭示了在理解 DBS 在

PD 中的影响方面的几个局限性。第二个基于人群的模型更忠实地再现了神经元

动力学。 

2、数学模型 

2.1速率模型 

我们通过向 STN 施加高频刺激电流扩展了 Gillies 和 Willshaw[19]提出的简

单放电率模型。事实上，在其原始形式中，该模型并未解决 DBS 问题。Gillies

和 Willshaw[19]提出的丘脑-苍白球动力学模型由一组两个耦合微分方程组成，描

述了平均 STN 和 GPe 电位的变化[25] 



其中以毫伏表示的 x、y 分别是 STN 和 GPe 细胞中的平均膜电位，a、b、c、

d，以微伏/赫兹表示，是 STN 和 GPe 之间和内部的连接参数（a，Gillies 和

Willshaw[19]中的 b、c、d 进行了修改以避免与 Izhikevich 模型的参数混淆，见

下文），ICx 和 IStr（以毫伏为单位）分别代表来自皮层和纹状体的输入。兴奋

性和抑制性关系如图 1 所示。 

图 1. STN 和 GPe 形成的网络示意图。加号和减号分别表示兴奋性和抑制性关系 

最后，以赫兹表示的σ(x)和ζ(y)分别是 STN 和 GPe 放电率（每单位时间每

个细胞的动作电位数，通过 sigmoid 函数与平均膜电位相关），和表示为[19] 

其中 σmax=500Hz，ζmax=100Hz，κ=0.3mV−1，η=0.2mV−1，xth=15mV，

yth=10mV[19]。因此，首先计算平均膜电位，然后使用（3）和（4）中的两个 sigmoid

函数计算每个种群的放电率。与兴奋-抑制神经元网络的一般情况一样，丘脑-苍

白球复合体在该计算模型中表现出两种不同类型的动力学状态：稳定和极限循环

行为[26]。在稳定状态下，系统在受到刺激后回到静止平衡状态[27]，而在极限

循环状态下，轨迹收敛到相空间中的闭合轨道。控制从健康活动到病理活动转变

的主要参数是纹状体苍白球抑制水平 IStr。事实上，纹状体苍白球抑制水平在多

巴胺能耗竭后增加，并且与脑啡肽和强啡肽的释放有关，这会削弱 GPe 内突触

[18]。

2.2丘脑-苍白球复合体的基于群体的模型 

我们考虑了由 STN 和 GPe 形成的复合体，具有循环和前馈连接。STN 内循

环连接的添加与 Terman 等人的不同。模型[18]，而 Gillies 和 Willshaw[19]发现它



与理解基底神经节动力学高度相关。在我们的模型中，两个原子核都由群体密度

来描述。群体密度函数的初始条件是高斯函数[30]的形式。一个神经群体的这个

函数的演化由以下守恒定律给出[32]： 

其中神经元通量项 J(w,t)可以表示为两项之和：一项用于内部动态（流项），另

一项用于强加动态，例如突触事件（交互项）。这些条款可以写成 

其中 F(w)=(Fv,Fu)是 Izhikevich 模型[28]，包括四个参数 a、b、c、d，其中 

以及 E，以毫伏表示，是 EPSP/IPSP（兴奋性/抑制性突触后电位）的幅度，假设

是瞬时的；σ(t)，以赫兹表示，是每个神经元的平均尖峰接收率；ev 是 v 方向的

酉向量；和 IStr(t)（以皮安为单位）是应用于 GPe 细胞的纹状体抑制输入。让我

们注意到参数 a、b、c、d 完全定义了 Izhikevich 模型。STN 和 GPe 神经元的动

力学由以下兴奋-抑制网络的偏微分方程系统描述[29]，其中每个结构的种群密度

函数遵循上述(5)： 



其中σexc(t)和σinhib(t)分别是兴奋性/抑制性输入的平均个体接收率，表示为 STN

和 GPe 发射率的函数。对于具有恒定轴突延迟τ的单个种群，σ(t)表示为 

其中 W 是每个神经元的平均传入连接数，N 是种群中神经元的总数，r(t)是种群

在时间 t 的总放电率，计算为 v 方向通过 v=30mV 边界，因此 

守恒方程组使用 Modolo 等人描述的基于有限体积的数值方案求解[30]。为了神

经生理学的合理性，我们调整了 Izhikevich 模型以表现出与 STN 投射神经元中

实验记录的反应相似的反应。 

然后，相应的术语F(w)被包含在基于群体的模型中。根据Bevan和Wilson[33]

的说法，STN 神经元的主要神经生理学特征是(1)3 到 20Hz 之间的自发尖峰活动；

(2)响应兴奋性输入电流增加尖峰活动；(3)抑制后反弹爆发，然后是静止期，由

低阈值 Ca2+电流的失活引起。在我们修改后的 Izhikevich 模型中，分别响应兴

奋性和抑制性输入的膜电位变化如图 2 所示。 

图 2. STN 投射神经元的膜电位变化，基于 Izhikevich 模型，由(Fv,Fu)定义，具有一组

新参数：a=0.005,b=0.265,c=-65,d=1.5 [用于(9)和(10)] 

图 2 显示 Izhikevich 模型的这种新放电模式与上面列出的主要 STN 神经生

理学特征相匹配。因此，我们在我们的主要种群方程（守恒定律）中使用这些参

数值来模拟 STN谷氨酸能投射神经元的种群。使 Izhikevich [28] (a0.1,b0.2,c65,d2)



定义为快速尖峰的一组参数对 GABAergicGPe 神经元进行建模。快速尖峰机制与

低阈值尖峰机制具有相似的参数，两者都由抑制性神经元表现出来 [28]。这个

简单的 GPe 神经元模型不包括抑制后反弹，因为没有必要产生 STN-GPe 振荡 

[20]。瞬时 EPSPs 和 IPSPs 的振幅绝对值相等，即 E1mV。DBS 电流 IDBS(t)直

接应用于 STN 神经元模型中的神经元膜。 

DBS 激发 STN 神经元膜的实验证据证明了这一点[34]。 

3、结果 

3.1发射率模型的模拟 

目的是研究刺激频率对 STN-GPe 复合物动力学行为的影响。最初，我们没

有包括 DBS 电流，而是使用 Gillies 和 Willshaw [19] 提出的一组参数来模拟丘脑

下苍白球复合体的病理行为。在整篇论文中，术语“相图”描述了绘制“STN

活动”与“GPe 活动”的图表。具有这组参数的 STN-GPe 复合物的活性和相图

如图 3 所示。 

图 3（右）显示，在 PD 中，丘脑-苍白球复合体表现出极限循环，其振荡频

率为 5Hz，类似于震颤频率，如图 3（左）所示。此外，实验证据表明震颤爆发

与 STN 中的异常振荡之间存在相关性[23]。STN 细胞中的爆发活动与震颤之间

的这种经验关系在下面的第 3节中用于提供DBS期间震颤调制的粗略定性估计。 

在以下模拟中，我们将单相方波脉冲串形式的 DBS 电流施加到 STN，使用

150μs（治疗值）的脉冲宽度和 I0100 至 2,000mV 的幅度。脉冲频率从 20Hz 逐

渐增加到 200Hz。在临床实践中，仅使用高于或等于 100Hz 的刺激频率。 

图 3. Gillies 和 Willshaw[19]提出的放电率模型中病理情况下的 STN 和 GPe 活性放电率

（左）。系统不再显示稳定的静止状态，而是显示出一个极限环（右） 



有趣的是，这些模拟表明低频 DBS 电流仍然在丘脑下-苍白球复合体中产生

极限循环行为（具有大振幅）。这与实验观察一致，报告低频 DBS 不会改善，

但实际上会恶化运动症状[35,36]。如相平面图（图 4 和 5）所示，在治疗刺激脉

冲幅度（1 和 2V 之间）和高频下，丘脑下-苍白球复合体活动中出现了一种新的

动力学行为。实际上，这仍然是一个极限环，只是幅度趋向于 0。因此，这种高

活动状态被描述为“准平稳”状态。这些发现表明，DBS 将动态状态转换为准

平稳、高活动状态（不同于静止低活动的健康状态），从而打破由疾病进化强加

的极限循环状态，即纹状体苍白球抑制的增加，以及其他因素。 

图 4. DBS 电流频率对 I0=100mV（左）和 I0=500mV（右）的 STN-GPe 复合物相平面

的影响 

图 5. DBS 电流频率对于 I0=1,000mV（左）和 I02,000mV（右）对 STN-GPe 复合物相

平面的影响 

图 6. 纹状体苍白球抑制水平（IStr0-左，生理状态-和 IStr5pA-右，病理状态）对基于人

群的模型中 STN-GPe 复合物活性模式的影响 



3.2使用基于群体模型的模拟 

第 2 节中介绍的基于群体的模型用于通过偏微分方程组[29]模拟 STN-GPe

复合体。在论文的其余部分，“健康状态”是指丘脑-苍白球复合体中微弱的、

几乎恒定的活动，“病理状态”是指低频、高振幅、振荡的活动。通过增加恒定

的纹状体苍白球抑制水平，可以从健康状态转变为病理状态。我们在基于人群的

模型中说明了这一点，它具有两种不同水平的纹状体-苍白球抑制，这会影响

STN-GPe 复合物的活性模式。循环连接模式是 WSTN→STN=50，WGPe→GPe=

每个神经元 25 个突触传入连接，前馈连接 WSTN→GPe=15，WGPe→STN=15，

EPSP/IPSP 幅度绝对值为 1mV。对于所有连接，轴突传导引起的时间延迟为 1

毫秒。这些模拟的结果显示在图 6 中，其中触发速率定义为每个单元每个时间单

位的尖峰数。 

与实验数据一致[37]，增加纹状体苍白球抑制逐渐引起 STN 和 GPe 之间的

同步活动，并有爆发的趋势。然后将 DBS 电流施加到具有病理状态下丘脑-苍白

球复合体的 STN，通过添加由 DBS 脉冲组成的项，宽度 il150μs，频率范围为

20 至 100Hz，脉冲幅度为 250pA.丘脑下丘脑-苍白球复合体在不同刺激频率下的

活动如图 7 所示。 

图 7. DBS 电流频率对 STN-GPe 复合体中每个单元的平均放电率的影响：20Hz（上、

左）、40Hz（上、右）、60Hz（下、左）和 100Hz（下，对） 



这些模拟表明，低频 DBS（例如，20HzDBS，图 7，左上角）对丘脑下苍白

球模式没有重大影响，其仍处于低频爆发模式。然而，它确实影响了频率，因为

活动突发变得与 DBS 脉冲锁相。如上所述，STN 神经元的爆发活动与症状的存

在有关。因此，我们的结果与以下观察结果一致，即接受低频 DBS 的 PD 患者

运动症状没有任何改善，在某些情况下甚至恶化[35,36]。 

相比之下，STN 的爆裂活动在高频 DBS 电流（100Hz 及以上）下消失。因

此，逐渐增加刺激频率的作用是减少 STN 中的病理性爆发活动并促进强直活动。

有趣的是，在我们基于人群的模型中，引起强直 STN 活动的 DBS 频率（100Hz）

与 PD 患者 DBS 中使用的刺激频率（120–180Hz，Benabid [1]）的数量级相同。 

图 8 显示了不同刺激频率（20 至 100Hz）下每个 STN/GPe 细胞的平均放电

率的相平面图（为清楚起见，仅显示了在 I250pA 时获得的结果）。如图 8 所示，

极限环比用点火率模型获得的更复杂。这是由于在基于群体的模型中描述单个单

元动态的准确性更高。然而，这个 STN-GPe 活动的相位图与使用发射率模型获

得的结果有一个共同的特征，即 STN-GPe 复合极限循环的幅度随着刺激频率的

增加而显着降低。较高频率的极限吸引子显然是一个幅度比病理情况（即没有

DBS）小得多的极限环。STN-GPe 活动的相平面表示类似于用点火速率模型生

成的相平面。GPe 活动的幅度变化小于 STN 活动的幅度变化，并且极限循环的

幅度在高刺激频率下更小（图 5 和 7）。此外，低刺激频率（例如 20Hz）增加

了两种模型中的极限循环幅度。该结果类似于驱动振荡：当系统在接近其固有（近

共振）的刺激频率下受到强制时，系统响应幅度增加，而在较高频率下，系统以

较小的响应幅度受到驱动。然而，我们观察到两种模型之间存在相当大的差异，

在第 4 节中进行了评论。有趣的是，在高刺激频率下，基于群体的模型中 GPe

活性显着降低，而 STN 具有高频强直活性。 

图 8. DBS 电流频率对基于种群模型中 STN-GPe 复合体相平面的影响 



如图 9 所示，系统研究了 STN 在 5 到 180Hz 之间的频率下对 DBS 响应的变

化。差分响应定义为 STN 一次活动爆发期间最大发射率的比率，以响应一个 DBS

脉冲，在没有 DBS 的一次活动爆发期间达到最大发射率。 

如图 9 所示，10HzDBS 电流与 STN 神经元的固有频率共振。因此，它往往

会加剧相同频率范围内的病理活动，这可能解释了为什么低频 DBS 无效。我们

认为 DBS 在不同刺激频率下的不同效应是由于刺激频率和 STN 神经元的特征频

率之间可能存在共振。这一观察结果表明，对于针对其他结构的 DBS 的未来应

用，应避免共振刺激频率，以防止病理活动可能恶化。这可以通过测量目标结构

的本征频率来实现。 

图 9. 不同频率下建模的 STN 神经元对 DBS 电流的不同响应 

图 10. 丘脑-苍白球复合体在 100Hz 双相电荷平衡刺激电流下的活性 



3.3双相激励电流情况 

先前的模拟研究了在 DBS 电流的外部刺激下丘脑下-苍白球复合体的动力

学，建模为一列简单的方形脉冲（例如，Rubin 和 Terman，[20]）。然而，在实

践中，DBS 刺激器使用单极或双极刺激模式。在单极模式下，刺激器装置充当

阳极，DBS 电极的四个活动触点之一充当阴极。在双极模式下，一个活动触点

是阳极，另一个起到阴极的作用。此外，刺激脉冲可以是单相的（只有正脉冲或

负脉冲）或双相的（正脉冲或负脉冲，然后分别是负脉冲或正脉冲）。单相刺激

可能会导致神经组织中的电荷积累，从而可能导致组织损伤[38]。在电荷平衡、

双相刺激（例如目前在 DBS 中使用的刺激）期间，依次施加具有相等幅度的负

分量和正分量的脉冲。因此，我们测试了双相电荷平衡 DBS 电流，脉冲宽度为

150μs（脉冲的前半部分为正，第二部分为负），脉冲幅度绝对值为 250pA，频

率为 100Hz。活动模式与使用单相电流获得的活动模式在性质上相似，STN 和

GPe 中神经元活动的幅度显着降低，如图 10 所示。因此，未来的模型应该使用

更现实的双相、电荷-平衡刺激电流，因为结果显着不同取决于脉冲形式。 

4、讨论 

本节讨论用于研究在低频和高频DBS下丘脑下-苍白球复合体动力学的两个

数学模型之间观察到的异同。然后检查两种不同电流类型的影响，最后提供 DBS

对丘脑下苍白球复合体影响的可能解释。 

放电率模型和基于群体模型的结果显示出一些相似之处，但也有一些重要的

差异。首先，GPe 在触发率方面似乎比基于群体的模型更活跃。然而，这个问题

似乎并不相关，因为这些方法使用非常不同的方式来实现神经元耦合。其次，在

高频电刺激期间丘脑-苍白球复合体的活动极限循环在放电率模型中要小得多。

这是由于点火速率模型的内在限制，无法捕获快速瞬变[32]，而且 DBS 脉冲肯

定非常短（时间尺度，100μs）。假设网络输入在点火率模型中变化缓慢，这显

然不是 DBS 脉冲的情况，DBS 电流瞬间从零切换到高值。因此，放电率模型可

能会错过 STN 神经元对刺激的快速响应，然而，这是由基于群体的模型捕获的。

这导致基于群体的模型中的极限环更大。事实上，激发率模型表明在 500Hz 时

激发率大致恒定，而总体模型则揭示了对 DBS 的短、高频响应的更复杂的图景。

与放电率模型不同，群体模型与网络输入（DBS 脉冲）变化率无关。第三，以

完全不同的方式考虑个体神经元动力学。在放电率模型中，sigmoid 函数提供了

平均神经元膜电位和放电率之间的关系。然而，在基于群体的模型中，神经元动

力学由 Izhikevich 模型给出，更准确地反映了神经元对刺激的动力学反应。相比

之下，激发率模型的简单膜电位激发率 sigmoid 函数不能描述抑制后的反应，这



是 STN 细胞的主要特征。最后，放电率模型在描述同步群体动态方面是有限的

[26]。

总之，虽然点火率模型提供了一些有用的信息，但它们不适合在如此小的时

间尺度上理解动力现象。与实验观察[9]一致，我们基于人群的模型的结果表明，

STN 从病理性、爆发性活动转变为对高频 DBS 做出反应的规律性强直活动。相

反，两种模型都发现低频 DBS 会加剧 STN 中的低频振荡活动，这与之前的实验

[35]和建模[20]一致。因此，当刺激频率增加时，爆发行为逐渐消失并被高频的

强直活动所取代。这表明当打开高频 DBS 时，STN 活动会发生分叉。实验结果

[17]和建模研究[18]表明，丘脑下苍白球复合体的振荡活动受两种条件的影响：

（1）纹状体苍白球抑制增加和（2）苍白球内连接减弱。群体模型结果与这些发

现一致，即使未调查 GPe 内连接的减弱。 

在具有单相刺激电流的基于人群的模型中获得的结果表明了对以下悖论的

可能解释：丘脑下切开术（STN 病变）和 STN 高频刺激都观察到类似的运动症

状改善。功能模型无法解决这个悖论，因为它们无法解释病变（不可逆破坏）如

何具有与高频刺激相似的效果，假设会激发 STN 神经元并增加其活动。在我们

的动态系统方法中，我们假设 STN 几乎无法响应外部输入（例如，皮质影响），

因为我们的结果表明 DBS 会导致神经元活动的某种饱和。如果在 DBS 过程中

STN 不能响应外部输入，那么它是否真的与病变不同，后者也阻止了 STN 对外

部输入的响应？一个明显的区别是 STN 输出频率高，在 DBS 期间是强直的，但

在病变后不存在。事实上，STN-GPe 复合物的强直活性与 GPi 对丘脑的强直抑

制有关[20]。此外，这种强直活动发生在与随意运动相关的γ波段（30 至 80Hz）

中[39]。 

因此，γ波段中的高频强直 STN 活动与丘脑适当的感觉运动信号处理相兼

容。然而，这一结论被双相、电荷平衡刺激电流的影响所推翻，突出了在模拟研

究中使用合适的刺激电流类型的重要性。 

我们的结果表明了以下情况：当 STN 受到高频刺激时，它的强直输出会强

烈激活 GPe 细胞，这些细胞通过它们的侧枝相互抑制。这解释了为什么在我们

的模拟中，DBS 期间 GPe 细胞活动较弱。这与揭示 DBS 期间 GPe 细胞活性略有

下降的实验结果一致[40]。STN 和 GPe 是 GPi 的两个主要传入输入，GPi 是一种

向丘脑发送抑制性投射的结构。在 PD 中，GPi 细胞表现出异常的低频爆发活动，

类似于 STN 或 GPe 中发现的活动。GPi 细胞具有与 STN 和 GPe 神经元相同的抑

制后反弹特征。因此，我们假设在 DBS 期间，GPe 活性的降低减弱了 GPi 抑制，

以及 GPi 细胞的抑制后反弹。与来自 STN 的强直、高频输入相结合，这种减少

会减少或抑制 GPi 细胞中的爆发活动，并导致 GPi 细胞中的高频强直驱动。有



趣的是，GPi 和 STNDBS 对 PD 患者的运动改善略有不同（有关震颤的示例，请

参见 Beuter 等人[41]）。 

5、总结 

本研究侧重于 DBS 期间的 STN 和 GPe 动态。当然，这些结构与运动回路中

的其他细胞核（例如 GPi、丘脑或运动皮层）的相互作用也可能影响丘脑-苍白

球复合体的行为。然而，这种复合体的作用似乎与理解运动回路中的节律生成高

度相关。一个有趣的前景是通过用一群皮质细胞“闭合回路”并探索这两个细胞

群之间的相互作用来扩展这种丘脑-苍白球复合体模型。尽管实验结果尚未令人

信服，但用于控制基底神经节动力学的皮质刺激可能为 PD 中的运动症状提供一

种替代性的、侵入性较小的治疗方法[42]。 



were consistent with experimental evidences regarding STN-and GPi-DBS and

several comparative clinical evidences regarding STN-, GPe-, and GPi-DBS.
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Appendix

The relevant parameters for healthy subjects are presented in Table 1. See Ref. 13 for

more details on parameters used.

Table 1. The parameters for healthy state used in the BGTCS (see Ref. 13).

Quantity Symbol Value Unit Quantity Symbol Value Unit

Maximum
¯ring rate

Maximum
¯ring rate

Cortex Qmax
e , Qmax

i 300 s�1 STN Qmax
s 500 s�1

Striatum Qmax
d1 , Qmax

d2 65 s�1 Relay nuclei Qmax
t 300 s�1

GPi Qmax
p1 250 s�1 TRN Qmax

r 500 s�1

GPe Qmax
p2 300 s�1

Firing
threshold

Firing
threshold

Cortex �e, �i 14 mV STN �s 12 mV

Striatum �d1, �d2 19 mV Relay nuclei �t 13 mV

GPi/SNr �p1 8 mV TRN �r 13 mV

GPe �p2 12 mV

Threshold spread �0 3.8 mV

Connection
strength

Connection
strength

ee, ie 	ee, 	ie 1.6 mV s p2d2 	p2d2 �0.3 mV s

ei, ii 	ei, 	ii �1:9 mV s p2p2 	p2p2 �0.1 mV s

et, it 	et, 	it 0.4 mV s p2s 	p2s 0.5 mV s

d1e 	d1e 1.0 mV s se 	se 0.1 mV s

d1d1 	d1d1 �0:3 mV s sp2 	sp2 �0.03 mV s

d1t 	d1t 0.1 mV s te 	te 0.8 mV s

d2e 	d2e 0.7 mV s tp1 	tp1 �0.03 mV s

A. Nahvi, F. Bahrami & S. Hemmati
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Table 1. (Continued )

Quantity Symbol Value Unit Quantity Symbol Value Unit

d2d2 	d2d2 �0:3 mV s tr 	tr �0.4 mV s
d2t 	d2t 0.05 mV s tn 	tn 0.5 mV s

p1d1 	p1d1 �0:1 mV s re 	re 0.15 mV s

p1p2 	p1p2 �0:03 mV s rt 	rt 0.03 mV s

p1s 	p1s 0.1 mV s

Deep Brain Stimulation on Parkinson's Disease Using a Mean-Field Model
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