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有限元法在电刺激领域中的研究进展
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【摘要】 电刺激技术已广泛应用于中风、帕金森病、慢性疼痛及神经康复等领域，但体内电场检测技术局限阻碍对其电生理

机制的精细化研究与进一步的技术升级。基于有限元法（finite element method， FEM）构建的高分辨率生物物理模型，为电刺激

的作用机制解析与参数优化提供变革性工具。本综述系统梳理了基于 FEM 的不同类型的电刺激［包括脑深部电刺激（deep 
brain stimulation，DBS）、脊髓电刺激（spinal cord stimulation，SCS）、经颅直流电刺激（transcranial direct current stimulation，tDCS）、

经皮神经电刺激（transcutaneous electrical nerve stimulation，TENS）］在疾病机制解析、设备参数优化及个体化治疗设计中的最新

研究进展。
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Research progress of the finite element method in the field of electrical stimulation
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【Abstract】Electrical stimulation technology has been widely applied in fields such as stroke, Parkinson’s disease, chronic pain 
and neurorehabilitation. However, the limitations of in vivo electric field detection technology hinder the refined research on its 
electrophysiological mechanism and further technological upgrades. Based on the finite element method (FEM), high-resolution 
biophysical models can be constructed, providing a transformative tool for analyzing the mechanism of electrical stimulation and 
optimizing stimulation parameters. This review systematically summarizes the latest research progress of various types of electrical 
stimulation based on FEM (including deep brain stimulation (DBS), spinal cord stimulation (SCS), transcranial direct current stimulation 
(tDCS), and transcutaneous electrical nerve stimulation (TENS)) in the analysis of disease mechanisms, optimization of equipment 
parameters, and individualized treatment design.
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电刺激疗法是借助外源性电流作用于人体组

织，实现调节机体生理机能或改善疾病的一种临床

常用技术手段。根据其作用部位与治疗目的的不

同，可分为脑深部电刺激（deep brain stimulation，
DBS）、脊髓电刺激（spinal cord stimulation，SCS）、经

颅直流电刺激（transcranial direct current stimulation，
tDCS）和经皮神经电刺激（transcutaneous electrical 
nerve stimulation，TENS）等多种形式。侵入式电刺

激，如DBS向丘脑底核特定靶区施加电流刺激，能有

效改善帕金森等神经系统疾病的异常运动症状［1］；

SCS 通过硬膜外电极介导释放电流刺激，实现抑制

疼痛信号传导的作用，可用于包括癌痛在内慢性疼

痛管理［2］。TENS 和 tDCS 作为非侵入性电刺激的代

表，常通过体表贴片介导向治疗部位施加电流调控，

故其安全风险更低，在疼痛缓解、运动功能改善等领

域具备较好的应用价值［3-4］。
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电刺激疗法的有效性已得到大量临床试验验

证，但其发展仍面临诸多难点。主要表现为：（1）由

于现有检测技术的限制，该领域研究还不能实现电

刺激下的体内电物理场分布检测［5］；（2）电刺激参数

设置尚未形成量化标准，如刺激频率、强度和部位等

实操参数严重依赖临床医师的实操经验；（3）基于传

统临床试验的研究方案周期长、成本高。以上因素

导致电刺激的作用机制解析较为困难，不利于其标

准化推广应用。

有限元法（finite element method，FEM）为电刺激

疗法的机制探索与参数优化提供了新的解决方案。

其核心思想是将复杂连续体拆分为有限数量的离

散微小单元，并对特定单元赋予相应的物理特性参

数，通过近似模拟求解的方式实现对人体三维组织

内部电物理场分布的精准预测［6］。借助该技术手

段，可获知各类电刺激条件下组织内部的电物理响

应 信 息［7］，其 与 其 他 解 决 方 案［如 边 界 元 法

（boundary element method，BEM）、物理体模实验、动

物实验等］的对比见表 1。综合来看，FEM方案具有

经济成本低、计算精度高、场景适配性强等优势，能

较好满足电刺激的内部电物理场相关研究的

需求。

FEM技术已成为电刺激疗法研究领域的重要工

具，基于 FEM技术构建的拟合人体解剖学与电生理

学特性的模型，在电刺激疗法的刺激方案调整、作用

机制探究与精准刺激等领域已取得诸多研究成果。

本文通过对FEM电刺激模型最新研究进行系统性梳

理与综述，归纳总结其对电刺激疗法的实践指导与

技术理论补充的核心价值，并对多学科交叉创新背

景下的电刺激未来研究趋势进行展望。

1　不同侵入性电刺激中的 FEM 

侵入性电刺激，即利用植入式电极对人体受损

组织部位进行电流调控的技术手段。根据不同治疗

目的，其又可分为DBS、SCS、心脏起搏器和人工耳蜗

等［8］不同形式，但 FEM 技术在 DBS 和 SCS 中应用最

为广泛。本小节重点介绍这 2种侵入式电刺激模式

的研究进展。

1.1　基于 FEM 的 DBS 研究　

DBS 技术通过立体定向手术，将电极精准植入

丘脑底核（subthalamic nucleus，STN）、苍白球内侧和

尾状核等特定脑核团［9］，通过电极介导向上述组织

施加规律脉冲刺激可抑制局部神经环路的异常电活

动，能显著改善神经疾病导致的运动障碍症状。

DBS 已被美国食品药品监督管理局（U.S. Food and 
Drug Administration，FDA）批准用于帕金森病的治

疗，在全球范围内有广大应用群体，其作用机制与刺

激方案优化一直是该领域的研究重点，FEA 在其中

发挥了不可替代的作用［10］。

FEM技术为评估DBS刺激参数对组织刺激作用

提供了量化研究工具。激活组织体积（volume of 
tissue activated，VTA）反映了受电场激活脑组织的空

间范围，是 DBS 仿真研究领域的核心量化指标［11］。

在 FEM研究中，VTA受电极结构、刺激强度、电极与

组织界面状态及个体组织结构差异等多因素共同

影响［12］。

在该领域研究，通常以 0.2 V/mm 的电场阈值作

为 VTA 的边界划分标准，该值与单极 DBS的临床有

效半径（2～5 mm）高度一致［13-20］。Hemm等［14］最早提

出 基 于 电 场 等 值 线 并 与 磁 共 振 成 像（magnetic 
resonance imaging，MRI）配准的VTA可视化。Aström
等［15］则构建患者特异性 FEM 模型，指出各向异性电

导率、个体解剖结构对 VTA 分布有决定性影响。但

表 1　电刺激内部电学信息获取方案汇总表

方法

FEM
BEM

物理体模实验

动物实验

解析法

核心特点

对整体离散求解

仅对求解域边界离散求解

利用导电材料拟合人体组织并植入电极
方式测量电学参数（电压、电流等）

在动物体内植入电极测量电学参数（电
压、电流等）

物理数学公式推导

优势

适用于复杂异质结构内部问题求
解；精准度高

计算效率高；适用于边界问题求解

模型制作与实验可控性高

能反映真实生物组织在电刺激下的
物理特性

计算简便，适用于简单、理想条件
下的问题分析

局限性

时间成本高于BEM；经济成本低

不适用于复杂异性结构内部问题求解；经济
成本低

模型难以复现实际人体复杂生理结构；制作
成本较高；检测指标受限

可检测指标受限；投入成本高；伦理限制；
实验难度大；存在物种差异

不适用于复杂异质结构内的问题求解

注：FEM：有限元法；BEM：边界元法。
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其指出 0.2 V/mm电场等值线只能解释该值的组织边

界，而不是受刺激影响的组织体积。Pereira 等［16］验

证了 0.1 V/mm 电场阈值模型与真实生理模型存在

49% 的激活差异，基于电场等值线的 VTA 并非模型

优化的最优指标，但该研究中 VTA 的划分数值为

0.1 V/mm 而非广泛应用的 0.2 V/mm，这可能引起对

后者数值划分稳定性的分歧。该研究进一步指明脑

偏移导致的激活神经束空间位置偏移可达 2.8±
0.6 mm，补偿策略需结合术中力学补偿算法来改善。

针对脑偏移问题，Li 等［17］验证了术中超声辅助获取

脑位移信息的可行性，为 DBS 术中电极植入导航提

供 了 新 思 路 。 针 对 术 后 脑 偏 移 问 题 ，Johanna 
Kramme等［18］发现，通过对定向电极轴向横截面不同

方向上的刺激强度的调整能有效补偿最多 1 mm 的

电极错位。Lee 等［19］研发的开源模型证明术后脑脊

液扩散可导致局部电场的严重畸变，可使 VTA 最高

偏移达 2.8 mm，提示术后脑偏移研究应增加对局部

组织生理变化的关注。Nordin 等［20］研究认为，构建

FEM 模型时不应忽视组织电导率的各项异性，简化

假设可能导致VTA形态失真。Malaga等［21］也同样指

出 VTA 形状受局部组织异质性影响显著，并揭示

DBS 最优刺激靶点可能位于 STN 背内侧，而非传统

认为的STN腹外侧。

从神经调控角度分析，基于固定阈值设定的

VTA研究方案忽略了刺激波形、频率、脉冲宽度等参

数对神经激活的动态影响。近年来，为提高 FEM预

测结果的生理学解释力，逐渐有研究开始将 FEM模

型与神经元动力学模型（如Hodgkin-Huxley模型）耦

合，形成新的多尺度建模方案。其研究思路是通过

将 FEM输出作为神经元模型输入，从目标神经组织

的动态激活特性角度拓展了对DBS刺激作用的理解

范围［22］。然而，该研究方案的实操门槛与计算成本

较高，导致相关研究数量相对较少；同时研究中神经

元模型构建数目过少时，难以准确反应脑组织局部

体积的激活问题，而大规模的神经元仿真则对研究

者在神经网络的构建和计算机性能上有较高要求，

因此，提升 FEM建模效率是未来深层次研究需首要

解决的问题。针对该核心需求，Fitzer等［23］从模型降

阶角度展开探讨，对比发现 Krylov 子空间法能实现

显著的计算效率提升，最大可将模型计算时间从

320 s压缩至 0.24 s，大幅降低模型的时间成本，适用

于未来 FEM 发展对计算效率的核心需求。Golabek
等［24］应用人工神经网络技术实现DBS神经纤维激活

阈值的快速预测，与传统多室电缆模型相比，其计算

效率可提升 4～5 个数量级。针对耦合模型在双向

反馈设定中的不足，Fellner等的研究实现了FEM-神
经元全耦合模型的构建，将神经元结构与电生理动

力学方程直接嵌入 FEM的计算框架，该方案能实现

神经元与局部微环境的互动反馈，可极大提升研究

结论的可信度［25］。

1.2　基于 FEM 的 SCS 研究　

SCS 是通过刺激脊髓背柱特定神经区域，调节

神经信号转导用于治疗多种神经系统疾病的一项非

药物干预技术。虽然 SCS 已在全球范围内应用广

泛，但其长期疼痛缓解率仅达 58%左右［26-27］，其植入

方案和刺激参数设定仍有较大优化空间。而利用

FEM技术可在术前预测不同电极植入位置与设定刺

激参数刺激下的神经激活状况，为临床制订最佳植

入路径和参数配置提供可靠的数据参考与指导，进

而大幅降低患者的时间与经济成本及副作用风险。

随着医学影像技术的发展，研究者得以构建高

度拟合人体的三维脊髓特异模型，并将其与有髓神

经纤维动力学建模相结合。Solanes等［28］通过构建患

者特异性脊髓FEM模型与患者实际临床数据对比证

实，基于真实患者 MRI数据构建的特异模型在刺激

效果预测与参数敏感性分析方面明显优于传统广义

模型。这一观点与Lempka等的研究结论相一致，特

异性模型在预测不同直径的轴突激活阈值时，与临

床观察结果一致性更高；该研究首次量化了不同刺

激参数下背根纤维的激活阈值，相比于传统广义模

型 50%的误差率，特异性模型的误差率下降至 10%，

该方案可用于术前治疗评估，进一步完善了 FEM在

SCS 术前规划中的应用价值［29］。未来，标准化特异

性模型的自动化构建流程与定量神经功能结局及感

觉/成像等客观测量的对接，将成为临床转化的重点

方向。

在模型构建框架规范上，Khadka 等［30］开发的开

源模型可实现对人体 19 种异质组织结构的精细划

分，大幅提升了对特定组织作用机制的解析能力，为

后续相关研究的标准化和可复现性奠定了基础。

Mirzakhalili 等［31］开发的优化框架，结合拉格朗日乘

子法和光滑近似，显著提升了 FEM在多参数刺激配
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置空间的搜索效率，首次实现了多目标参数优化下

的精准调控（增强目标神经募集、最小化无关神经激

活），为临床医生提供了实用的个体化参数推荐工

具。高精度开源模型搭配便捷刺激参数的优化工

具，为非工科背景的临床操作人员使用 FEM 为 SCS
设备参数优化降低了门槛，同时有利于构建规范的

仿真分析框架，为后续研究提供指引。

目前，SCS主要用于抑制慢性顽固性疼痛，但有

研究采用FEM技术推动其适应症向神经功能障碍等

新兴领域延伸。Jantz等基于猫的 MRI数据建模，探

究了 SCS 对脊髓损伤（spinal cord injury，SCI）后膀胱

功能障碍阴部神经的选择性刺激效果，研究发现，

SCS 通过电极位置调整特异性激活不同神经通路，

可实现对膀胱功能的精准调控：头侧电极靶向激活

阴部神经传入纤维，有效诱发控尿反射；尾侧电极协

同激活盆腔与阴部传入纤维，增强排尿反射效率，而

传入神经与传出神经间的显著激活阈值差异，为

SCS 刺激参数的设定提供了安全边界，可有效避免

膀胱异常收缩的发生。基于计算模型的个体化电极

定位策略，为SCI并发症的精准干预提供了理论与动

物实验依据［32］。Zander等融合犬类脊椎精确几何信

息与电导率参数构建模型，实现了电场-轴突-运动

神经元的三重耦合，进而完成吸气肌激活的优化研

究；研究发现，当采用 6 mm 电极接触长度搭配

12 mm 电极边缘间距的电极构造，并施加 7.5 mA 的

三极刺激时，呼吸肌运动神经元招募量可从 37.5%
提升至 82.5%，提升幅度达 120%，这一研究有望为高

位 SCI导致的长期依赖呼吸机的呼吸肌麻痹患者提

供治疗新方案［33］。此两项研究突显了FEM技术对复

杂神经调控效应的预测能力，其研究成果为进一步

开展临床试验提供了数据支撑；同时结合动物数据

的验证模式，能显著提高模型的可靠性，但未来仍需

加强与真实临床数据的对接，以及对长期疗效的前

瞻性验证，为FEM技术的临床转化提供支持。

尽管SCS FEM模型构建逐渐趋于规范，但部分研

究在仿真参数设定（如电流强度 1 A［30， 33-34］）上远超实

际临床参数，相关研究思路是通过单位化电流刺激设

定，在 FEM模型与神经元模型的信息传递中通过线

性缩放将电场分布信息应用于神经纤维激活阈值的

探寻。该方式虽在SCS准静态假设中成立，可有效提

高激活阈值研究中的数据转化效率，但会忽略不同组

织界面处的非线性变化，不适用于对模型非线性特性

的研究，提示模型参数有待确立严格的执行范围，形

成统一范式。此外，高分辨率且结构划分细致的开源

模型虽推动了SCS相关机制研究的深度，但临床应用

转化仍需系统的多中心真实患者数据验证，以进一步

提升其临床适用性与可靠性。表 2系统汇总了基于

FEM技术在侵入性电刺激领域的研究。

表 2　基于 FEM 技术的侵入性电刺激研究

DBS

DBS

DBS

DBS

DBS

DBS

Åström等［15］
（2009）

Jiang等［11］
（2021）
Li等［17］
（2020）

Kramme等［18］
（2021）

Malaga等［21］
（2021）

Golabek等［24］
（2023）

基于手术前后MRI
的特异模型

基于患者MRI-CT
融合的特异模型

基于患者术前术中
CT的特异模型

软件内置

基于患者MRI-CT
融合的特异模型

各向同性均质立方
体

电压刺激 -3.5 V （左）、
-3.0 V （ 右 ）； 90
（ 左 ） /60 （ 右 ） µs，
145 Hz

电流刺激5.5/5.25 mA

未提及

定向电极 1～5 mA 的电
流刺激

电压刺激1.5～4.2 V

电压刺激 10 V以下 60～
500 µs

COMSOL

ANSYS

FEM

Lead-DBS

COMSOL

COMSOL+
NEURON

电极位置准确性验
证；仿真与临床关联
验证

灰质电导率校准

与术前术后 CT 数据
对比

未涉及

术前术后影像位置校
正电导率校准

基于 5.7 µm有髓轴突
多室电缆模型对比验
证

0.2 V/mm 的 VTA 设定与患
者的临床疗效具有一致性，
可用于术前指导

强迫症治疗中，临床疗效与
患者 VTA-伏隔核的重叠正
相关

超声成像具备电极植入手术
指导可行性

定向电极调控可有效补偿
1mm以内的脑位移问题

帕金森病人运动迟缓推荐刺
激 STN背侧边界，强直推荐
刺激STN后内侧

FEM结合神经网络可提升预
测效率，未来结合硬件有望
实现实时仿真预测

电刺激
类型

作者
（年份）

解剖模型 刺激参数 求解器 验证或校准 临床或科研价值
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SCS

SCS

SCS

SCS

Solanes等［28］
（2021）

Lempka等［29］
（2020）

Mirzakhalili等［31］
（2023）

Zander等［33］
（2021）

基于患者术前MRI
的特异模型

基于患者术前 
MRI-术后CT 融合
的特异模型

下胸段脊髓特异模
型

基于实验及文献数
据构建的犬模型

300 µs矩形双相脉冲

电压刺激 1 V 脉宽：测
试 60/210/300/450/1 000 
µs 50 Hz
单位电流1 A300 µs
1 A，导线间距 0.0～3.0 
mm，触点长度 3/6 mm，
触点间距1～12 mm

COMSOL

COMSOL+
NEURON

COMSOL

COMSOL

有髓神经纤维模型传
导速度验证；仿真与
临床结果对比验证

阻抗校准；神经模型
与临床匹配验证

神经元多室模型激活
阈值验证

犬类活体实验验证

建议术中电极紧贴硬膜放
置；强直刺激时，电极平行
对齐放置可增强对左右皮区
的覆盖

长脉宽可降低刺激阈值，且
更节能、舒适，适用于低敏
感患者

提供高效的 SCS 参数分析框
架

治疗呼吸肌功能障碍时，推
荐长电极片（6 mm）与大间
距（12 mm）的刺激方案

续表

电刺激
类型

作者
（年份）

解剖模型 刺激参数 求解器 验证或校准 临床或科研价值

注：FEM：有限元法；DBS：脑深部电刺激；VTA：激活组织体积；MRI：磁共振成像；STN：丘脑底核；SCS：脊髓电刺激。

2　不同非侵入性电刺激中的 FEM 

非侵入电刺激，即一项仅通过体表贴片电极无

创介导电流作用于人体，以实现神经调控作用的物

理治疗技术。根据适用症的不同，非侵入电刺激又

可分为 tDCS、TENS、功能性电刺激等类型；而FEM技

术在 tDCS和TENS领域得到广泛应用，因此，本小节

重点对这2种电刺激研究进行探讨。

2.1　基于 FEM 的 tDCS 研究　

tDCS可通过 1～2 mA弱电流刺激调节大脑神经

元膜电位［5］，且存在明确的极性特异性：阳极刺激可

增强神经元兴奋性；阴极刺激则可抑制神经元兴奋

性。这一作用机制可能涉及离子通道调控、突触可

塑性及神经网络调控。基于这一特性，tDCS在精神

疾病、神经康复［35］、认知增强［36-37］及慢性顽固性疼痛

管理等多个领域得到广泛应用。随着成像技术的不

断发展，基于真实解剖信息构建的 FEM模型已成为

研究电极配置和刺激参数优化的主流工具［38-39］。研

究者可通过模型量化评估不同电极位置、大小、形

状、材料对皮质和深部电流分布的影响，还能够预测

最佳刺激方案，实现患者的个性化治疗规划。

Choi 等［40］通过对电极贴附位置的配置优化设

计，可显著提升深部神经元激活效率，优化后的足部

运动皮层刺激强度提升了 5.4倍，为临床医生设计治

疗方案提供理论支撑。Khorrampana 等［41］通过任意

电极导联建模量化多电极联合刺激的效果，实现

tDCS效率的2.5倍提升以及灰质相关区域的1.5倍提

升。综上，基于 FEM技术的多电极优化配置具备改

善电流刺激作用的潜力，可指引未来干预手段的拓

展研究。

电极形状与电导特性也是影响 tDCS 刺激效果

的重要因素。模型电极创新层面，Arora等［42］提出阴

极外环搭配阳极圆形贴片的创新电极结构，通过环

形阴极的物理约束，实现了电压分布范围缩小 4～11
倍、电场空间聚焦性提升 12%～18%的核心突破，为

精准神经调控提供了创新硬件方案，尤其适用于需

要病灶规避、个体化康复等临床场景。Feng 等［43］提

出阶梯状海绵层电极设计，将不同电导率的海绵分

层组合，并使最后一层海绵与皮肤表面的阻抗相匹

配，使电极贴肤界面的电流分布趋于均匀化，较好地

解决了电流的异常分布问题。在局部电极特征方

面，Indahlastari 等［44］首次将 tDCS 刺激下 MRI 成像的

电极空间分布信息融入 FEM中，对比真实人工构建

电极的位置误差对结果精确性的影响，研究显示忽

略电极真实位置将使模型低估脑内电流剂量达

37%，可能导致模型预测结果与实际失真，这提示后

续研究应注重对电极位置的规范。

在模型构建优化与验证方面，Dougherty 等［45］将

模型扩展至高分辨率与大容量计算，为模型范式构

建提供了理论与模型参考基础。Van Hoornweder
等［46］比较不同加权扫描影像数据构建的模型，证明

使用 T1和 T2加权扫描构建的模型在提高模型准确

性上的具备一定优势，提示未来模型的构建应与成

像技术更深度融合。Molero-Chamizo 等［47］比较两种

建模工具（SimNIBS和COMETS）在 20种经典 tDCS电

极配置下的电场结果，SimNIBS 模型显示出更广泛

的电流扩散能力，而 COMETS 模型则在 20 cm²小电

极刺激下显示对后顶叶皮层更优的聚焦性。不过该

研究缺乏对真实神经刺激的验证响应探究，这也是
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当前研究普遍面临的难题；目前 FEM仿真分析中的

一个核心痛点就是，模型验证过程充满困难，现阶段

尚无法准确量化仿真结果与真实治疗效果的匹配

度，难以实现二者的精准对应。Nandi等人［48］首次探

讨了 tDCS 刺激引起的抑制性神经递质变化与模拟

电场在初级运动区的关系，研究发现，在左侧初级运

动皮层区域，电场的更高平均幅度与 tDCS诱导的γ-
氨基丁酸（gamma-aminobutyric acid，GABA）水平显

著降低相关，这一结果明确证明电场与 GABA 变化

的关联强度依赖于灰质占比。该研究突破了以往仅

关注电场强度的局限，推动电刺激对神经生理标记

物的影响研究，为仿真与真实刺激结果的匹配分析

提供重要参考。

有研究采用 FEM 技术拓展探究了 tDCS 在相关

适应症中的应用潜力。Radyte等［49］探究其首创居家

经期神经调控设备产品在原发性痛经上的应用效

果，研究发现，电场强度峰值 0.72 V/m集中于前额叶

与运动皮层外，无深部脑区刺激风险，安全性可控；

结合小规模样本验证，单周期干预后，患者疼痛评分

显著降低，该设备为原发性痛经的疼痛管理提供了

可穿戴解决方案。tDCS 已广泛应用于成人中风患

者，但缺乏对围产期中风儿童的病灶特异性电场畸

变研究，Carlson等［50］对 83名围产期中风儿童进行脑

部建模仿真，显示中风患儿治疗时，应选择优先刺激

健康脑区而非病变脑区，特异性建模分析为 tDCS在

儿童脑损伤中的应用提供了新思路。

tDCS 的 FEM 模型不仅有助于参数优化与个性

化刺激方案的设计，还可推动 tDCS 适应症扩展，为

更多神经系统疾病和功能障碍的干预提供新路径。

但现阶段模型构建流程及组织分区尚未完全标准

化，这成为限制其临床普及的重要因素；未来需开发

自动化、标准化的建模工具，进一步降低该技术的准

入门槛，并推动高精度仿真在临床干预中的应用。

2.2　基于 FEM 的 TENS 研究　

TENS 通过表面电极向特定部位皮肤施加低频

脉冲电流激活皮下神经和肌肉组织，已广泛用于临

床慢性疼痛管理［3］、神经康复［51］和生物反馈等领域。

不过临床实操上，TENS的参数设定高度依赖于医师

操作经验，缺乏统一标准，导致刺激效果存在个体差

异，因此其刺激方案的标准化需求尤为迫切。

深度融合的FEM-神经元模型框架是目前TENS

对人体肌肉和神经影响作用探究的主流方案［52］，多

项相关研究围绕该框架展开，从不同维度为TENS的

参数优化和临床应用提供了理论支撑。Ge 等［53］利

用高精度前臂模型，将皮肤细致划分为角质层、表皮

和真皮，并与不同直径的 Aβ 神经纤维模型耦合，系

统分析了不同直径神经纤维在TENS下的激活贡献。

Ogihara等［54］聚焦于手部触觉诱导，发现腕部多电极

刺激可在不影响手部操作前提下，实现对目标神经

束的精准激活，从而助力虚拟现实交互体验的优化。

Nasimova等［55］则通过构建下背部神经肌肉的FEM模

型，重点探究电极形状与位置对下背部组织电流的

渗透作用，研究发现，电场强度在浅表区域和电极附

近最高，并随与电极的距离增加而降低，且电极中线

处的电流穿透率达到最高，为TENS电极的合理布设

提供了理论参考。Guillen等［56］系统研究脉宽与激活

深度之间的关系，在 30 µs～495 µs 范围内，短脉宽

会导致较小的 VTA，最长和最短脉宽引发的 VTA 相

差 21倍，该研究为临床脉宽的科学选择提供了理论

支撑。

新型电极结构与多物理场仿真是近年来FEM在

神经调控领域的研究热点。Soltanzadeh等［57］通过对

比微针电极与传统电极的差异，发现 100 微针电极

的目标神经聚焦性比传统电极提高33.3%，且具备更

优的深层神经激活效果，从而有效解决了传统电极

刺激范围过于分散的问题。Verma等［58］提出一种注

射电极模型，通过注射高导材料沉积在目标神经周

围，构建低阻抗通路，使 TENS电流高效传导至深部

神经，同时推荐采用5×5 cm表面电极，在降低皮肤电

流密度、避免痛觉纤维意外激活的前提下，实现对深

层神经的选择性激活。Roointan 等［59］将袖带电极与

TENS结合形成 eTENS，研究证实其可显著降低神经

激活阈值，与传统 TENS相比，前者神经激活阈值降

低 2.16 倍，进一步提升了刺激的精准度和安全性。

以上有关于创新电极的设计方案通过FEM技术获得

了有力的理论支撑，但部分设计方案的实际操作不

可避免地会对组织造成一定创伤，存在感染与神经

损伤的潜在风险，因此临床转化过程中，需充分权衡

创新效益与潜在风险，为电极的结构优化与安全应

用提供参考。表 3系统汇总了基于FEM技术在非侵

入性电刺激领域的研究。
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3　总结 

本文系统性梳理了 FEM 在 DBS、SCS、tDCS 及

TENS领域的研究进展。概括地说，FEM能够对复杂

异质组织内的电场分布进行相对精准的仿真，这一

核心优势恰好弥补了电刺激研究中长期存在的 3个

短板：一是体内电场难以直接测量；二是刺激参数设

置高度依赖临床医师经验；三是作用机制的解析缺

乏物理数据支撑。正是基于这一核心价值，FEM 在

电极设计优化、刺激靶点定位、参数筛选、疗效预测

及个性化治疗方案规划等方面均展现出实际价值，

逐渐成为连接电刺激基础研究与临床实践的一个重

要工具。

基于 FEM 的电刺激研究仍面临诸多共性问题，

具体可归纳为 4个方面：（1）模型构建未形成统一规

范，模型建模流程和组织参数的赋值方式，不同研究

之间差异较大；（2）模型验证体系不完善，现有研究

常忽视模型的验证与校准，部分研究中涉及模型的

验证环节，但其采用的验证方式各不相同，难以形成

可参考的通用验证方案；（3）临床转化衔接不足，电

场仿真结果与真实的生理响应、临床疗效之间的定

量关系尚未明确，极大限制了仿真技术向临床应用

的转化；（4）计算效率有待提高，高保真建模和多参

数优化带来的偏高计算成本，影响了仿真效率，尤其

难以适配需快速反馈的医学场景。综合来看，基于

FEM 的电刺激研究仍处于相对初期的探索阶段，模

型构建框架和分析流程、验证方案有待形成统一的

专业共识，这成为限制其进一步发展与临床推广的

关键瓶颈。建议后续研究从如下几点着力推进：一

是推动建模流程和验证体系的标准化，明确模型构

建的统一化流程和模型验证方案的通用性，为研究

者建立可供参考的标准框架；二是强化多学科融合，

打破 FEM仿真与临床数据、生物标记物及功能成像

等多学科信息的壁垒，实现实质性融合，而非简单的

并行使用，提升FEM仿真结果的临床贴合度；三是提

表 3　基于 FEM 技术的非侵入性电刺激研究

电刺激
类型

tDCS

tDCS

tDCS

tDCS

tDCS

TENS

TENS

TENS

TENS

作者
（年份）

Choi等［40］
（2024）

Arora等［42］
（2020）

Feng等［43］
（2024）

Nandi等［48］
（2022）

Carlson等［50］
（2023）

Ge等［53］（2020）

Ogihara等［54］
（2023）

Guillen等［56］
（2025）

Soltanzadeh等［57］
（2020）

解剖模型要点

基于患者的MRI
特异模型

基于MRI的通用
与病变头部模型

简化人头模型

基于MRI构建的
头部模型

基于患者MRI的
特异模型

基于文献的七层
前臂解剖模型

基于MRI-CT的
男性手部模型

基于Yoon-sun数
据集的前臂模型

基于文献的改进
模型

刺激参数（仿真设定）

电压刺激1 V

病变模型±0.25 mA通用
模型±0.25/0.5/1 mA
电流刺激2 mA

电流刺激1 mA
电流刺激1 mA调整电
极位置C3/C4（健侧与
患侧）、对侧眶上区

双相脉冲、200 µs、50 
Hz；0.5～2.5 mA、5/7/
9/12 mm（刺激电极）、
18 mm（被动电极）

电流刺激
1/1.4/2.8/4.2 T（T为阈
值电流值，最大不超过
5 mA）
电压刺激±2.38 V（正/
负极） 30/88/146/262/
495 µs

电压刺激1 ms20 V

求解器

Comets

ROAST

COMSOL

SimNIBS

SimNIBS

COMSOL+
NEURON

COMSOL

Sim4life

COMSOL

验证或校准

模型对比验证

未直接验证与校准

电流密度分布检验

模型手动检查校准

未直接校验

单纤维激活阈值预
测；心理物理学实
验对比

心理物理学实验；
电极位置与最大感
觉点坐标匹配分析

基于文献的结果匹
配验证

未提及

临床或未来研究方向

提供四组非浅表皮层电极放置位
置推荐：左脑中央旁小叶（C4-
C3），背内侧前额叶 （F4-F3），
内侧眶额叶 （Fp2-F7），初级视
觉皮层（Oz-Cz）
环状电极阴极包裹圆形阳极的电
极配置可提升局部靶区聚焦性

多层阶梯电导率海绵配置可降低
贴片电流分布不均问题

局部电场强度与 tDCS 引起的
GABA下降幅度正相关

儿童围产期脑卒中治疗应避免阳
极置于患侧，推荐阴极置于健侧
M1搭配阳极置于对侧眶上区

触觉诱导研究应避免采用直径小
于 5 mm 的电极，推荐使用 7 mm
直径电极

诱导手部触觉时，若不想直接刺
激手部，可优先选择腕部作为神
经束刺激位点

长脉冲宽度适用于深层神经靶点
刺激，短脉冲宽度适合浅层神经
靶点刺激

深层神经精准刺激推荐 100针微
针电极，促进浅层血流循环推荐
传统表面电极，但建议 20 min间
歇降温

注：FEM：有限元法；tDCS：经颅直流电刺激；MRI：磁共振成像；GABA：γ-氨基丁酸；TENS：经皮神经电刺激。
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高建模与计算效率，引进人工智能方法以优化建模

流程、降低计算成本，同时发展多尺度、多物理耦合

的仿真策略，兼顾仿真精度与效率，以适配临床快速

反馈需求；四是拓展技术边界，将FEM技术应用于其

他电刺激技术的探索研究中，打破现有应用的局限

性，拓展其在神经调控和神经康复领域的应用场景。

随着以上工作的逐步落地，FEM 技术有望推动电刺

激调控模式从当前偏经验式，向精准量化与个性化

的转型，从而为神经调控与神经康复领域的基础研

究和临床实践提供更可靠的理论基础和技术支撑，

进一步释放电刺激的临床价值。
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