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给出了真实头模型下多电流偶极子定位的通用公式，并对多种源的情况进行了计算机模拟，逆问题的求解采

用全局优化与局域优化相结合的优化方法，在较强的噪声背景下得到了较好的定位结果 ’其中，在偶极子源较少

时，采用了球对称导体模型与真实头模型相结合的混合模型，进一步提高了求解速度 ’
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!国家自然科学基金（批准号：!#####!&）资助的课题 ’

" + 引 言

利用高灵敏度的超导量子干涉仪（,-./*），可

以对 脑 神 经 元 活 动 产 生 的 微 弱 生 物 磁 场 进 行 测

量［"］’将头外不同点处的磁场值绘成图，称为脑磁图

（012）’通过脑磁图反演脑内激发外磁场的脑神经

元活动的问题称作脑磁技术［$］’求解脑磁问题需要

对毕奥3萨伐尔定律进行反演，不幸的是，不同的神

经电流分布有可能在头外产生相同的外磁场，这个

一般性的逆问题是病态的 ’因此采用合适的物理模

型来描述脑磁问题是必要的［!］’
研究脑磁问题既要考虑脑磁源的物理模型，又

要考虑头的形状，电导率的物理模型 ’脑磁源模型可

以从多电流偶极子（45667893:;<=>7）模型［&］一直到复

杂的电流分布表面重建模型［?］，头形状和电导率模

型可以从简单的球对称导体模型［)，%］到基于 @A 或

0B/ 数据的真实头形状模型［(—"#］’ 源模型与头外形

电导率模型的结合就构成了一个完整的脑磁问题物

理模型 ’在这种物理模型下给定任意的脑内静电流

分布 ，可以通过毕奥3萨伐尔定律计算出头外任意

位置的磁场值［$］’其中最常用的是多（单）电流偶极

子与各种头模型相结合的脑磁问题模型 ’比如当今

脑磁设备的三大主要厂家，芬兰的 C756=DEF 公司、

加拿大的 @AG 系统公司的产品采用基于边界元的

真实头外形作为头模型，而美国 HA; 公司采用球对

称导体模型及局域球模型 ’ 在这些模型中，用具有

［安培米］量纲的单位线性电流（称作电流偶极子）来

模拟脑内局域的神经电活动 ’电流偶极子在测量过

程中可以是瞬时的，也可以是强度随时间变化的 ’一
般而言，球对称导体模型计算简单，收敛速度快，但

是对于源位于脑内一定区域和源分布较复杂的情况

不适用，真实头模型计算较精确，但是计算复杂，耗

时严重 ’近年来，国际上有大量从改进算法或者模型

以提高真实头模型的脑磁问题求解速度的研究，本

文通过局部采用球对称导体模型，在确保求解精度

的情况下大幅度提高了真实头模型下脑磁问题的求

解速度 ’
在脑磁测量时，由于信号通常比较薄弱，尽管通

常有较好的磁屏蔽，但外界电磁噪声及人体的其他

电活动都会给测量数据带来一定的偏差，因此在求

解逆问题时我们必须考虑噪声的影响［$］’在我们以

前进行的基于瞬时脑磁数据的两偶极子源定位研究

中［"$］，对信噪比一般要求较高，比如大于 $! 分贝，

适用于多偶极子源定位的 0.,/@ 方法对信噪比的

要求也较高［""］’ 对于诱发脑磁实验，可以通过多次

叠加的方法提高信噪比 ’但信噪比要求高时，就要有

大量的叠加次数，增加了实验的困难与工作量 ’本文

不再局限于瞬时情况，而是利用多时空点测量数据

来求解定位问题，在较强的噪声背景下（"! 分贝）得

到了较好的定位结果 ’
在脑磁逆问题求解中，随着脑磁源数目的增加，
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求解难度也大幅度增加 ! "#$%&’ 给出了球对称导体

模型下既适用于固定方向又适用于随时间旋转也适

用于两者混合情况的多电流偶极子模型的一般性公

式 !此公式将目标函数的线性参数与非线性参数分

开，逆问题求解过程只对非线性参数进行搜寻，获得

非线性参数的最优解之后，再通过非线性参数组成

的矩阵的 "##’&()&*’#$& 广义逆的求解获得线性参数

的解［++］!本文给出了类似的基于真实头模型的多电

流偶极子通用公式，并且采用结合局域优化的全局

优化方法进行了计算机模拟，在保证精度的前提下

有效的提高了求解的速度 ! 为了进一步提高求解的

速度，本文探讨了优化过程中在不同优化阶段分别

采用球对称导体模型与真实头模型的可能 ! 结果证

明，对于源较少的情形，采用混合模型可以获得真

解，同时对速度有较大的提高，对于源较多的复杂情

形，采用真实头模型也可以在实验条件可达到的噪

声背景下精确求解 !

, - 正 问 题

球对称导体模型 在球对称导体模型下根据毕

奥(萨伐尔定律可以得到位于 !! 处的第 ! 个探测器

测得的位于 "" 处的电流偶极子源产生的磁场值：

#（ !）. $
（!! / ""）0 #（ !）·$

1 !! / "" 1 2 . %"
! ·$，（+）

其中 $ .!3 45!（下同），$ 是电流偶极子矢量，" 是

电流偶极子坐标，!（ !）是第 ! 个探测器的坐标，# 为

探测器的方向 ! %"
! 可以看作一个取决于源位置与测

量位置的增益矢量（678* 9&:;#’）! 结果将 #（ !）排成

一个列矩阵，每个增益矢量看成一个 + 0 2 的行矢

量，每个偶极子矢量看成一个 2 0 + 列矢量，那么我

们可以将 % 个测量点，" 个瞬时电流偶极子源情形

写成下面的矩阵形式
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因为 <=>?@ 的时间分辨率可达毫秒量级，而脑

内各种自发诱发神经电活动持续时间可达几十甚至

数百毫秒［,］，所以一次脑磁实验中一个探测器可以

测得多个时间点的磁场值，多个探测器可以获得多

时空点脑磁数据 !相对于瞬时脑磁数据，多时空点脑

磁数据的信息量更大，优化中抗拒噪声影响的能力

更强，同时，通过变化，优化目标函数中并不含时间

项（见（+5）式），所以引入时间项对求解耗时影响并

不大 !对于多时间点情形，一般认为电流偶极子源的

位置不 随 时 间 变 化，其 大 小，方 向 均 可 随 时 间 变

化［,，++］，此时只需将 # 扩充为为一个 % 0 ’（ ’ 为测

量采样的时间点数）的矩阵，将 &（"）扩充为 % 0
2"’ 的矩阵，同时将 ( 扩充为 2"’ 0 % 的矩阵，即可

表述 !（,）式的优点在于它将表达式中的线性部分与

非线性部分分开，在求解逆问题时只需要对非线性

部分进行反复搜索，在较大程度上降低搜索难度 !同
样，我们也可以对真实头形状模型情形进行类似

处理 !
真实头模型 在准静磁近似下，麦克斯韦方程

的边界元积分解（单源情形）是［,，+5，+A］

&（!）. [$ $ 0（! / "’）

1 ! / "" 12 B"!
)

*（!C） ! / !C
1 ! / !C 12

0 (（!C）D+ ]C ! （2）

这里表面电势 * 满足下面的边界积分方程：

+
, *（!）B +

5!")
*（!C）

! / !C
1 ! / !C 1 2

·(（!C）D +C

.
$·（! / ""）

5!" 1 ! / "" 1 2
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利用边界元方法（EF"）求解上式，首先将它离

散化 !将脑表面 ) 分成 ’ 个合适的三角形"+，",，

⋯，"’ ，假定第 ! 个三角形内部任何一点的电势都

等于 *!（其值可取三角形某个顶点或者质心的电势

值），我们可以得到一组关于 *! 的线性方程

*! . #,!-*! B .! ， （A）

其中
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写成矩阵形式

!" ! # " （#）

这里 ! ! $ $ %，$ 是单位矩阵，% 是以 %&’ 为矩阵元

的矩阵，# 是以 (& 为矩阵元的列矩阵 "
由于电势值可以相差一个常数，我们用 !&’ $ %&

) 代替 !&’ ，则（#）式有惟一解 ! ! " $ % # " 每个三角

元上的电势求出来后，就可以将（’）式离散化，得到

第 * 个探测器上的测量值为

+* ! #* · $* ! [* % (
&* $ ’,

) &* $ ’, ) *

+!!
)

& ! %
"&"

!&

&* $ &,
) &* $ &, ) * ( -$( ], · $* "（.）

将 "& !!（!$ %）&-(- ，代入上式，可化为
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) &* $ ’, ) * + *
’"!

)

& ! %
!

)

- ! %
（! $%）&’

("
!&

&* $ &,
) &* $ &, ) * ( -$( ),

( $*
&- $ ’,

) &- $ ’, ) ]* ·%

! ( ,*·% " （/）

（/）式的 ( ,* 与球模型中的增益矢量 ),
& 一样，是个只

取决于源点与场点的非线性参量，对于多源多时间

点情形，只需将球对称导体模型中的增益矩阵换为

以 ( ,* 为矩阵元的增益矩阵即可通用 "

* 0 逆 问 题

以上已经证明了在准静态近似下，头外磁场与

源电流偶极子呈线性关系，即可以用如下关系表示：

+ ! ./， （%1）

其中 . 为包含头内电流偶极子源位置参数的矩阵，

% 为电流偶极子强度组成的矩阵 "考虑到测量过程

中噪声的影响，在模拟计算中，可以首先假定源的参

数（’%，’2，⋯，’, ，%%，%2，⋯，%, ），通过正问题的

计算得出头外磁场值，然后加上随机的噪声作为探

测器的模拟测量值，即

+-34 ! .（’%，’2，⋯，’,）/（%%，%2，⋯，%,）+ 0，

（%%）

其中 0 是噪声，为了简单，在计算中一般取高斯白

噪声 "这样我们可以定义目标函数

1（’&%，’&2，⋯，’&, ，%&%，%&2，⋯，%&,）

!#+-34 $ "（.&%，’&2，⋯，’&,）/（%&%，%&2，⋯，%&,）#2
5，

（%2）

式中#·#2
5 是 567839:;< 范数的平方，利用优化方法

搜索，使（%2）式取极小值的一组（ ’&%，’&2，⋯，’&, ，

%&%，%&2，⋯，%&,）作为问题的解 "
如果 ’ 已 知，使（%2）式 取 极 小 值 的 % 满

足［%%，%=］

/ ! .（. + +-34）， （%*）

其中 . + 是 . 的 >7663?@3967<3 广义逆，将（%*）式代入

（%2）式，可得

1 ! #+-34$（.A .）$% +-34#2
5 " （%’）

从（%’）式看出，在反复搜索的非线性优化过程中需

要优化的参数数量从 *, + *,) 减少到了 *,，与采样

时间点无关 "在搜索得到最佳的 . 后，代入（%*）式，

即可求出 / "

图 % 真实头模型的三角元划分 将真实的人头颅骨内表

面进行三角元分割，分成 2=.. 个面积近似相等的三角元，仿

真磁场由头内的偶极子产生，通过正向计算得到头外 #’ 个

位置处的磁场值，作为逆问题求解时的磁场“测量值”，这 #’
个位置分成两组，脑的左右半球外各 *# 个，对应脑磁实验中

磁场探测线圈的位置 "对于实际设备，只需给出头外探测器

位置，即可采用本算法求解

’0 仿真计算与讨论

在模拟计算中我们采用真实头形状均匀导体模

型，电流偶极子源 2 方向强度取（ 3，4 方向为零）/
! /1 <:9（2"56）3BC（ $ 6），/1 ! %9DE，5 ! %11FG，各源

起始时间可以不同 "利用边界元方法求解正问题，计

算结果加上随机噪声作为模拟的探测器的测量值，

以下模拟结果中都加上了信噪比为 %*-H 的高斯白

噪声，定义信噪比 IJK ! %1L7M%1#
+#2

#0#2 -H"图 % 显示

了模拟中使用的真实头模型和三角元划分情况 "
逆问题采用优化算法求解 " 优化算法一般分为

两类，局域优化算法和全局优化算法 "局域优化算法
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速度快，但是无法摆脱局部极小值，全局优化算法收

敛速度较慢，但是可以有效解决局部极小值问题 !我
们采用结合局域优化的全局优化算法，在优化中先

用全局优化方法（本文采用遗传算法 "#）粗略定解，

然后将其结果作为局域优化方法（文中具体采用

$%&%’(%)*+,-)./-)01 方法，$,）的初始值进一步搜寻，

并将搜索值作为最终结果 !遗传算法是一种对生物

进化过程的仿真，几十年来在很多领域得到了广泛

的应用［23—24］，本文将它应用在脑磁问题中，获得了

较好的结果 !
我们分别模拟了 2，5，6，7，8 个偶极子源的情

况 !模拟中发现计算时间主要消耗在全局优化阶段，

考虑到方法中全局优化阶段仅仅是为了找到源的大

致位置，采用球对称导体模型对结果不会造成很大

的影响，我们尝试采用了混合头模型，即在全局优化

阶段采用计算简单的球对称导体模型，局域优化阶

段采用真实头形状模型 !结果见表 2，5，6 !

表 2 二源混合头模型结果

!2 9:: "2 9:: #2 9:: !5 9:: "5 9:: #5 9:: 耗时9;

源 6< 5< = 78 = 7< 6< = 5<

"# 结果 53>8 57>? = 76>5 = 76>8 66>7 = 24>8 273

$, 结果 5@>7 2@>4 = 78>5 = 7<>< 5@>@ = 2@>? 6?>8

表 5 三源分别采用两种头模型的解

源 29:: 源 59:: 源 69:: 总耗时9;

源 28 78 5< 5< 7< 58 2< 8< 28

混合模型结果 53 ?< 58 86 83 6< 2@ 56 = 56 28@

真实模型结果 27>5 77>3 2@>4 5<>@ 7<>8 57>2 2<>6 7@>4 28>? 3<3

表 6 四源真实头模型结果

源 29:: 源 59:: 源 69:: 源 79:: 耗时9;

源 2< 5< = 2< 5< 6< < 6< 7< 2< 7< 8< 5<

"# 结果 26>3 24>5 = ?>6 28>2 5?>5 5>@ 57>5 63>8 27>6 65>2 7?>6 24>8 48@

$, 结果 @>4 5<>7 = 2<>3 52>5 54>3 <>8 5@>8 64>4 4>6 64>? 74>@ 2@>8 6?>@

在模拟中我们发现，对于偶极子较少（2，5 个）

的情况，采用混合模型可以比较精确地找到偶极子

源的位置，和完全采用真实头形状模型相比具有较

大的速度优势 ! 对于源较多的情况（6 个）混合模型

一般可以适用，但是对于源的位置位于脑的较深的

部位和源比较靠近的情况不再适用（见表 5），对于

多源情况（大于 7 个源），由于情况复杂，球对称导体

模型近似程度过高，不再适用，但是采用真实头形状

导体模型依然可以较精确的求出源位置 !
,A;B%) 等人提出的 ,C"+,DEFG 算法，通过寻找

一个广义特征值的极值而确定偶极子的位置，可以

快速的确定多偶极子的位置，但是这种方法对信噪

比的要求较高，定位精度不够高 !在实际应用中（比

如脑癫痫定位），多数情况下需采用的是单偶极子或

者双偶极子模型，对这种情况，本文采用的混合模型

混合算法，在实验室可达到的噪声背景下，较纯的全

局优化方法和真实头模型较大的提高了速度，同时

也保证了定位的精度 !对于源较多的情况，在实际问

题中并不常见，理论上我们采用时空数据，利用遗传

算法也可以在较强的噪声背景下精确定位 !

8 > 结 论

本文详细给出了在真实头形状模型下的线性参

数与非线性参数分离的多电流偶极子脑磁源定位问

题的矩阵公式，并对多种偶极子源情况进行了模拟

计算 !在模拟计算中，充分利用多时空点测量数据，

对于较少的偶极子源情形，在全局优化阶段采用近

似的球对称导体模型，较大的提高了求解速度 !对于

源较多的情况，采用真实头模型，利用全局优化方法

得出了符合实验要求的解 !不足的是，对于复杂的多

源问题的求解，收敛速度不够快，随着计算机技术的

飞速发展，在不久的将来，这一问题也将得到解决 !
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