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　 　 超导量子干涉器（ＳＱＵＩＤ）能探测到微弱的心脏磁场信号． 通过对所得的心磁信号进行分析，可为许多心脏疾
病的诊断提供依据． 利用心磁信号，采用极小范数最小二乘法（ＭＮＬＳ）对心脏的电流偶极子阵列进行重建，从而实
现了对心脏内部等效电流源的成像． 在使用ＭＮＬＳ进行电流偶极子阵列反演重建的过程中，反演所需的心磁信号，
分别由单电流偶极子和电流多极子作为激发源模拟得到，以及由ＳＱＵＩＤ实际测量得到． 同时，对不同心磁信号反
演得到的电流偶极子的分布规律进行了分析． 此外，还给模拟的人体外心磁信号施加了均匀噪声和随机噪声，研
究不同信噪比的均匀噪声和随机噪声对电流偶极子阵列重建的影响．
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１ 引 言
心脏内心肌细胞膜内外的离子运动会形成生

物电流． 该生物电流会在人体体表激发电势，在人
体外激发磁场． 体表电势分布和体外磁场分布可分
别通过心电图（ＥＣＧ）［１，２］和心磁图（ＭＣＧ）［３—８］表
现出来． 由于人体心磁信号非常微弱，大约为几十
个皮特斯拉，需要使用对微弱磁信号十分敏感的超
导量子干涉器（ＳＱＵＩＤ）进行测量． 对于获得的心磁
信号，不但可以由ＭＣＧ直观判断心脏电生理活动的
情况，还可以利用反演得到的相关参数对心脏电生
理活动进行表征．

若想获取心脏电生理活动的相关参数，就需建
立合适的心脏功能模型． 从２０世纪６０年代开始，
陆续有研究人员提出一系列的心脏功能模型，如单
电流偶极子模型，多个电流偶极子模型，电流多偶
极子模型，电流偶极子阵列模型等［９—１２］，并通过反
演计算获得了这些模型的特征参数． 随着计算技术
的发展和应用，人们开始考虑心脏及其周围组织、
器官的实际结构，发展出边界元（ＢＥＭ）、有限元

（ＦＥＭ）等方法，并将这些方法与心脏功能模型相结
合，从而更真实、更全面地反应了心脏电生理活动
的基本特征．

本文采用心脏的电流偶极子阵列模型，利用极
小范数最小二乘法（ＭＮＬＳ），对电流偶极子阵列进
行重建成像． 成像所需的心磁信号通过模拟和实际
测量得到． 同时，还给模拟的心磁加入了噪声，考虑
均匀噪声和随机噪声对成像效果的影响．

２ 方 法

２ １ 心磁的正问题
　 　 心脏电生理活动产生生物电流Ｊ（ｒ′），若Ｊ（ｒ′）
分布在心脏内的Ω区域内，则由其产生的磁场可由
ＢｉｏｔＳａｖａｒｔ定律得到

Ｂ（ｒ）＝ μ０
４π∫Ω

Ｊ（ｒ′）× （ｒ － ｒ′）
ｒ － ｒ′ ３

ｄ ｒ′． （１）
　 　 在测量人体外心磁时，一般只对垂直测量平面
的心磁信号进行测量，则在场点ｒ ｉ测得的心磁与电
流源呈线性关系［１２］，即
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Ｂｉ ＝ ∫
Ω
Ｌ ｉ（ｒ′）·Ｊ（ｒ′）ｄ ｒ′

　 （ｉ ＝ １，２，…，ｍ）， （２）
Ｌ ｉ（ｒ′）＝ μ０４π

（ｒ ｉ － ｒ′）× ｅ ｉ
ｒ ｉ － ｒ′

３ ， （３）
其中ｍ表示测量点的个数，ｅ ｉ表示测量点ｒ ｉ处测量
平面的单位法向量． 在生物磁学中矢量场Ｌ ｉ（ｒ′）被
称为导程场，表征ｒ ｉ处的测量线圈对ｒ′处的电流密度
的敏感程度，由测量平面、电流源的几何性质和测
量线圈的方位决定．

在这里对心脏的模型加以简化． 假设心脏内的
生物电流分布在一个厚度为ｈ，平行于测量平面的
薄层内． 这个薄层被均匀划分为ｎ个单元网格，ｒ ｉ处
单元网格的面积为ΔＳｊ，则（２）式中的积分就被离散
化为求和的形式

Ｂｉ ＝ 
ｎ

ｊ ＝ １
Ｌ ｉ（ｒ ｊ ′）·Ｊ（ｒ ｊ ′）ｈΔＳ′ｊ

（ｉ ＝ １，２，…，ｍ）， （４）
其中Ｊ（ｒ ｊ）ｈΔＳ′ｊ的量纲为Ａ·ｍ，可被视为一个电流
偶极子Ｑ ｊ ． 则（１）式可被离散化，表示成矩阵形式

ｂ ＝ Ｌｑ， （５）
其中，磁场ｂ ＝（Ｂ１，Ｂ２，…，Ｂｍ）Ｔ 是一个ｍ × １维的
列向量，ｑ ＝（Ｑ１，Ｑ２，…，Ｑ ｎ）Ｔ，且ｒ ｉ处的电流偶极子
Ｑ ｊ ＝ （Ｑｊｘ，Ｑｊｙ，Ｑｊｚ）．因此ｑ是一个３ｎ × １维的列向
量，为所有ｎ个电流偶极子的集合，而Ｌ是３ｎ × ｍ
维的导程场．
２ ２ 超定系统和欠定系统的极小范数最小二乘解
　 　 对于（５）式，ｑ是待求量，若ｍ ＞ ３ｎ，则方程的个
数多于待求量的个数，此系统称为超定系统，没有
一般意义上的解． 若ｍ ＜ ３ｎ，则方程的个数小于待
求量的个数，此系统称为欠定系统，原则上有无数
组解． 真实情况下，系统或者超定，或者欠定． 即便
如此，仍可以找到一组最佳的近似解^ｑ，来代替真实
解ｑ，使得，残数Δ２ ＝‖ｂ － Ｌｑ^‖２，和范数‖ ｑ^‖２ 均
取极小值． 这种方法称为ＭＮＬＳ． 残数极小保证解
的存在性，范数最小保证解的唯一性． 所以，这个近
似解ｑ^可表示为

ｑ^ ＝ Ｌ －１ｂ， （６）
其中，Ｌ － １是Ｌ的逆矩阵，用奇异值分解（ＳＶＤ）的方
法［１３］． Ｌ可被分解为

Ｌ ＝ Ｕ ∧ Ｖ ＝ 
Ｋ

ｋ ＝ １
λ ｋｕ ｋｖ

Ｔ
ｋ， （７）

其中，λ ｋ 是矩阵Ｌ的奇异值，Ｋ是Ｌ的秩． Ｕ和Ｖ
是酉矩阵，它们的子矩阵ｕ ｋ 和ｖ ｋ 分别是Ｌ的左奇
异向量和右奇异向量． 由此，Ｌ － １可表示为

Ｌ －１ ＝ 
λ ｋ≠０
λ －１ｋ ｖ ｋｕ

Ｔ
ｋ ． （８）

由此得到超定或欠定心磁系统Ｌｑ ＝ ｂ的ＭＮＬＳ解ｑ^
＝ Ｌ － １ｂ．

３ 结 果
基于以上方法，将心脏内的生物电流分布等效

于一个平面层内的电流偶极子阵列． 采用ＭＮＬＳ
法，对某一时刻人体外测量平面上所有结点的磁场
信号进行反演，即可得到成像平面上的电流偶极子
阵列的分布．

测量平面由Ｍ × Ｍ个正方形网格的结点构成，
最近邻结点间距为ａ． 成像平面由Ｎ × Ｎ个电流偶
极子构成，最近邻电流偶极子间距为δ． 测量平面和
成像平面互相平行，相距为η． 对于以上这些参数
的选取都应该按照实际情况确定． 测量平面和成像
平面的具体结构见图１．

图１　 直角坐标系中的测量平面和成像平面

测量平面上的磁场信号，既可以通过选取不同
心脏模型由计算机模拟得到，也可以通过ＳＱＵＩＤ实
际测量得到． 本文考虑由单电流偶极子和电流多极
子模型激发的磁场，和由我们自主研发的高温超导
单通道ＳＱＵＩＤ心磁图系统实际测量得到的磁场．
３ １ 单电流偶极子激发磁场的成像
　 　 心脏的电流源可以等效为一个单电流偶极子．
这是表征心脏电生理活动的一个最基本模型，能够
比较好地反应一个心动周期内ＱＲＳ和Ｔ波段电生
理活动的最基本特征． 所以先选择单电流偶极子作
为磁场的激发源． 选取参数如下． 单电流偶极子的
坐标为（０，０，－ ０ １）ｍ，大小为（ｐｘ，ｐｙ）＝ （１０ － ６，
１０ － ６）Ａｍ，ｐｚ对由图１所示的测量方式测得的磁场
没有影响，不予考虑． 测量平面Ｍ ＝ ６，ａ ＝ ０ ０４ ｍ，
成像平面Ｎ ＝ １４，δ ＝ ０ ００５ ｍ，η ＝ ０ １ ｍ，单电流偶
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极子置于成像平面上． 在此基础上，模拟测量平面
上激发的磁场，如图２所示． 由单电流偶极子激发
的磁场反演得到的电流偶极子阵列，如图３所示．

图２　 单电流偶极子在测量平面上激发的磁场

图３　 以单电流偶极子作为激发源的电流偶极子阵列重建成像
（大箭头表示电流偶极子）

由图３可以看出，电流偶极子阵列中偶极子的
取向呈对称性分布，靠近激发源的区域，偶极子取
向一致性较好，基本与激发源的取向一致；远离激
发源的区域，偶极子间相互影响，取向一致性较弱．
３ ２ 电流多偶极子激发磁场的成像
　 　 电流多偶极子模型是比单电流偶极子模型更
为精确的心脏功能模型，在ＱＲＳ和Ｔ波段能更好地
反应心脏电生理活动的基本特征． 本文只考虑展开
到一级项的电流多极子作为激发源的电流偶极子
阵列成像． 将电流多极子展开到一级项时，总的磁
场由电流偶极子、电流四极子、磁偶极子激发的磁
场构成． 其参数包括：电流偶极子大小（ｐｘ，ｐｙ），电
流四极子张量的４个分量（Ａ２１，Ｂ２１，Ａ２２，Ｂ２２），磁偶
极子的大小（ｍｘ，ｍｙ，ｍｚ），电流多极子的位置（ｘ０，
ｙ０，ｚ０）．

选取参数如下． （ｐｘ，ｐｙ）＝ （１０ － ６，１０ － ６）Ａｍ，
（Ａ２１，Ｂ２１，Ａ２２，Ｂ２２）＝ （１０ － ７，１０ － ７，１０ － ７，１０ － ７）Ａｍ２，
（ｍｘ，ｍｙ，ｍｚ）＝ （１０ － ７，１０ － ７，１０ － ７）Ａｍ２，（ｘ０，ｙ０，ｚ０）
＝（０，０，－ ０ １）ｍ，测量平面Ｍ ＝ ６，ａ ＝ ０ ０４ ｍ，成像
平面Ｎ ＝ １４，δ ＝ ０ ００５ ｍ，η ＝ ０ １ ｍ，电流多偶极子
置于成像平面上． 在这些参数的基础上，模拟测量
平面上激发的磁场，如图４所示． 由电流多极子激
发的磁场反演得到的电流偶极子阵列，如图５所示．
图５中，阵列中的电流偶极子的取向比较凌乱，原因
是磁偶极子和电流四极子修正项的影响，加剧了电
流多极子阵列成像的复杂性．

图４　 电流多极子在测量平面上激发的磁场

图５　 以电流多极子作为激发源的电流偶极子阵列重建成像

３ ３ 实测磁场的成像
　 　 上面两种情况都是通过建立模型模拟磁场，然
后反演得到电流偶极子阵列． 这里使用自主研发的
单通道ＳＱＵＩＤ心磁图系统对人体外心磁进行了实
时测量，并由实测信号进行反演． 图６所示为一个
心动周期内，Ｒ峰附近的某一时刻ｔ ＝ ０ ２７ ｓ的心磁
图，由心脏附近的６ × ６点的心磁构成． 利用这３６
点的心磁信号进行电流偶极子阵列反演，得图７． 由
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于实际测得的心磁信号受到噪声的干扰，所以成像
时，电流偶极子方向分布比较不规则． 随后将讨论
噪声对电流偶极子阵列成像的影响．

图６　 ｔ ＝ ０ ２７ｓ时的实测心磁分布图

图７　 ｔ ＝ ０ ２７ｓ时由实测心磁信号得到的电流偶极子阵列重建
成像

３ ４ 含噪声磁场的成像
　 　 我们将讨论均匀噪声和随机噪声两种简单噪
　 　 　

图８　 不同信噪比均匀噪声影响下的电流偶极子阵列重建成像　 （ａ）１９ ３４ ｄＢ，（ｂ）３９ ３４ ｄＢ，（ｃ）５９ ３４ ｄＢ，（ｄ）７９ ３４ ｄＢ，
（ｅ）９９ ３４ ｄＢ，（ｆ）１１９ ３４ ｄＢ
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声对电流偶极子阵列成像的影响． 采用的激发源为
单电流偶极子，成像的相关参数与３ １节相同．
３ ４ １ 含均匀噪声磁场的成像

图８为不同信噪比的均匀噪声影响下的电流偶
极子阵列成像比较图． 我们加入的均匀噪声信噪比
分别为１９ ３４，３９ ３４，５９ ３４，７９ ３４，９９ ３４，１１９ ３４
ｄＢ 从图中可以看出：磁场的信噪比较小时，电流偶
极子阵列中偶极子的取向受噪声影响较大，有两行
和两列的电流偶极子在此种噪声的影响下几乎与ｘ
轴和ｙ轴平行，围成了一个矩形区域，区域内和外的
电流偶极子均呈对称性分布． 随着信噪比的提高，
所有电流偶极子又形成了关于激发源呈对称分布
的趋势． 特别，当信噪比接近或大于８０ ｄＢ时，均匀

噪声对电流偶极子阵列成像的影响不大．
３ ４ ２ 含随机噪声磁场的成像

图９为不同信噪比的随机噪声影响下的电流偶
极子成像比较图． 随机噪声是通过使用Ｍａｔｌａｂ软件
中的随机数发生器得到的． 随机数发生器虽然产生
是伪随机数，但是对随机噪声的模拟几乎没有影
响． 我们加入的随机噪声信噪比分别为２６ ２４，
４４ ０９，６３ ５８，８４ ２３，１０３ ８８，１２３ １３ ｄＢ． 从图中可
以看出：低信噪比时，阵列中电流偶极子的取向比
较凌乱，随着信噪比的提高，所有电流偶极子也形
成了关于激发源呈对称分布的趋势． 而且与均匀噪
声的情况相似，当信噪比接近或大于８０ ｄＢ时，随机
噪声对电流偶极子阵列成像的影响不大．

图９　 不同信噪比随机噪声影响下的电流偶极子阵列重建成像　 （ａ）２６ ２４ ｄＢ，（ｂ）４４ ０９ ｄＢ，（ｃ）６３ ５８ ｄＢ，（ｄ）８４ ２３ ｄＢ，
（ｅ）１０３ ８８ ｄＢ，（ｆ）１２３ １３ ｄＢ

　 　 我们研发的ＳＱＵＩＤ心磁图系统的信噪比已经
可以达到８０ ｄＢ，但是由于还没有模拟其他种类噪
声的影响，所以暂时无法评估实验室环境下的噪声
对电流偶极子阵列成像的影响．

４ 结 论
本文给出了三种磁场的电流偶极子阵列反演
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成像情况，这三种磁场分别是：单电流偶极子和电
流多偶极子激发的磁场，以及通过ＳＱＵＩＤ实际测得
的磁场． 其中，单电流偶极子激发的磁场的反演成
像比较规则，偶极子阵列中的电流偶极子取向关于
激发源呈对称分布，且离激发源越远，电流偶极子
的取向越偏离激发源的方向． 对于电流多极子激发
的磁场和实际测得的磁场的反演成像，偶极子阵列
中的电流偶极子的取向较不规则，前者是由于磁偶
极子和电流四极子修正的影响，后者受影响的原因

较多，但主要的是测量过程中噪声的影响． 所以我
们又讨论了两种噪声对成像结果的影响． 这两种噪
声分别是均匀噪声和随机噪声． 通过对比不同信噪
比下的成像情况，发现在信噪比接近或大于８０ ｄＢ
时，这两种噪声对成像效果的影响很小． 但是，由于
没有讨论其他种类噪声的影响，在实际测量时，是
否信噪比接近或大于８０ ｄＢ时，综合噪声就对成像
效果的影响很小，尚有待探索．
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