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摘　 要:在人脑磁信号成像研究中,由于大脑内部神经源活动的空间位置和方向等先验信息难以直接获取,使得阵列式无自旋交

换弛豫(SERF)磁强计系统在脑磁图(MEG)成像中的性能表现难以获得直观、可重复的评估结果。 针对这一问题,提出了一种描

述人脑局部神经元活动的方法是使用包含位置和方向信息的等效电流偶极子。 在此前提下,设计了一款支持多角度,包含 25 个

不同方位处等效电流偶极子的仿人脑物理干模型,用于提供可控且已知的磁源信息。 同时提出了一种 SERF-MEG 系统的联合最

优方向估计方法,实现了不同信噪比下单个偶极子方向的联合估计。 进一步地,围绕所构建的物理模型生成了空间分辨率为

3
 

mm 的潜在磁源空间,并利用 7 通道阵列式 SERF 磁强计系统开展偶极子的位置与方向定位实验。 实验结果表明,在已知磁源条

件下,该 SERF 磁强计阵列对模型偶极子位置的平均定位误差为 16. 86
 

mm,平均角度误差为 15. 35°。 这表明创建包含已知磁源的

仿人脑物理模型方法可以对更多通道阵列式 SERF 磁强计系统用于 MEG 成像进行可行性评价,并能够为不同通道配置下的系统

设计与优化提供可靠依据。 此外,该模型具有良好的可重复性,可用于对 SERF-MEG 系统的定期校准,性能一致性验证与运行维

护。 总体而言,所提出的物理模型与方向估计方法为阵列式 SERF 磁强计在脑磁成像应用的性能评价和工程实现提供了参考价值。
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Abstract:In
 

human
 

magnetoencephalography
 

(MEG)
 

research,
 

the
 

spatial
 

location
 

and
 

orientation
 

information
 

of
 

neural
 

sources
 

inside
 

the
 

human
 

are
 

difficult
 

to
 

obtain
 

directly,
 

making
 

it
 

challenging
 

to
 

intuitively
 

and
 

repeatedly
 

evaluate
 

the
 

performance
 

of
 

spin-exchange
 

relaxation-free
 

(SERF)
 

magnetometer
 

array
 

systems
 

for
 

magnetoencephalography
 

( MEG)
 

imaging.
 

To
 

address
 

this
 

issue,
 

neuronal
 

activity
 

in
 

the
 

human
 

brain
 

can
 

be
 

modeled
 

using
 

equivalent
 

current
 

dipoles
 

( ECDs)
 

characterized
 

by
 

explicit
 

position
 

and
 

orientation
 

information.
 

Based
 

on
 

this
 

premise,
 

we
 

designed
 

a
 

brain-like
 

physical
 

dry
 

phantom
 

supporting
 

multiple
 

orientations
 

with
 

25
 

ECDs
 

at
 

different
 

positions,
 

thereby
 

providing
 

controllable
 

and
 

known
 

magnetic
 

source
 

information.
 

Furthermore,
 

a
 

joint
 

optimal
 

orientation
 

estimation
 

method
 

was
 

proposed
 

to
 

simultaneously
 

estimate
 

the
 

single
 

dipole
 

orientation
 

under
 

different
 

signal-to-noise
 

ratios.
 

A
 

potential
 

source
 

space
 

of
 

3
 

mm
 

resolution
 

was
 

created
 

within
 

the
 

phantom,
 

and
 

dipole
 

localization
 

experiment
 

was
 

constructed
 

using
 

a
 

7-channel-
SERF

 

magnetometer
 

array.
 

Experimental
 

results
 

showed
 

that,
 

under
 

known-source
 

conditions,
 

the
 

SERF
 

array
 

achieves
 

a
 

mean
 

localization
 

error
 

of
 

16. 86
 

mm
 

and
 

an
 

average
 

orientation
 

error
 

of
 

15. 35°.
 

These
 

findings
 

indicate
 

that
 

constructing
 

a
 

physical
 

phantom
 

with
 

known
 

magnetic
 

sources
 

provides
 

an
 

effective
 

approach
 

for
 

evaluating
 

the
 

feasibility
 

of
 

multi-channel
 

SERF
 

magnetometer
 

arrays
 

for
 

MEG
 

imaging,
 

and
 

offers
 

a
 

reliable
 

basis
 

for
 

optimizing
 

design
 

under
 

different
 

channel
 

configurations.
 

In
 

addition,
 

the
 

proposed
 

physical
 

phantom
 

exhibits
 

good
 

repeatability
 

and
 

can
 

be
 

employed
 

for
 

routine
 

calibration,
 

performance
 

consistency
 

verification
 

and
 

operational
 

maintenance
 

of
 

SERF-MEG
 

systems.
 

Overall,
 

the
 

physical
 

phantom
 

and
 

orientation
 

estimation
 

method
 

presented
 

in
 

the
 

study
 

provide
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reference
 

value
 

for
 

performance
 

assessment
 

and
 

engineering
 

implementation
 

of
 

SERF
 

magnetometer
 

array
 

in
 

MEG
 

imaging.
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joint
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error;
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0　 引　 　 言

　 　 脑磁图( magnetoencephalography,
 

MEG)由于具有较

高的时间分辨率和空间分辨率[1] ,且对与头皮表面平行

的切向电流更加敏感[2] ,因而可以作为脑电( electroence-
phalogram,

 

EEG)功能成像的重要补充手段。 传统脑磁

测量技术主要分为多匝感应线圈[3] 和超导量子干涉仪

( superconducting
 

quantum
 

interference
 

device,
 

SQUID )
技术[4] ,且目前商业化脑磁图探测灵敏度可达到 2 ~

3
 

fT / Hz ,通道数量可达 200 ~ 300,且可覆盖全脑尺度

范围的成熟系统[5] ,然而,由于 SQUID 工作时的核心物

理机制———约瑟夫森效应和超导电流干涉只能在超导态

下实现,因此需要一个额外的液氮冷却装置为其提供低

温环境。 这样一方面提高了系统的设计成本,另一方面

使得传感器无法仅靠头皮以获得高强度的磁场信号,难
以适应不同的测量需求。 近年来,无自旋交换弛豫( spin-
exchange

 

relaxation-free,
 

SERF) 磁强计的快速发展为解

决 SQUID 的不足之处提供了有力手段[6] ,在实验室条件

下,SERF 磁强计已经能够取得 0. 16
 

fT / Hz 的灵敏

度[7] ,且具备小型化集成条件,目前已有多个团队开展了

使用阵列式 SERF 原子磁强计系统进行脑磁测量的

研究[8-9] 。
MEG 测量应用中基本的源定位性能评估方法是偶

极子的定位。 为了便于数学分析,大脑中的真实源活动

通常 用 等 效 电 流 偶 极 子 ( equivalent
 

current
 

dipoles,
 

ECDs)来描述,此外,由于大脑的复杂性,准确知道一个

磁源活动的具体位置十分困难,磁源真值信息的未知性

进一步加大了脑磁源定位精度的评估难度。 基于以上两

点,构造一个已知磁源信息的仿人脑物理模型来评估

MEG 系统的源定位精度是一种可行的、低成本评价手

段。 通过在已知磁源处施加激励产生磁场信号,并从测

得的磁场信号中求解逆问题来估计偶极子的相关信息,
将其与已知的真实信息相比较,二者之间的差异可作为

MEG 系统定位精度的重要指标。
基于以上思想,本文采用自定义的脑磁诱发物理模

型作为已知磁源,使用 7 通道阵列式 SERF 原子磁强计

系统作为磁场探测装置,并创新性地设计了一种联合最

优方向估计方法进行时域下的源估计。 最后,通过仿真

和实验研究,验证了所提方案的可行性,并对 SERF 传感

器的校准方法研究[10-11] 提供了指导意义。

1　 已知磁源信息的仿人脑物理干模型

　 　 在大脑皮层,锥体细胞空间排列相对整齐,方向一致

且数量庞大,同步活动时不同位置处形成的跨膜电流在

宏观上可以近似为多个方向一致的电流偶极子。 一个电

流偶极子由一对大小相等、方向相反的点电流源组成,二
者的组合可以用一个向量来表征,该向量称为电流偶

极矩,即:
Q = Id (1)

式中: I 为电流强度;d 为从负电流源指向正电流源的位

移向量;Q为电流偶极矩。 在数学上,它能描述远离电流

源点时产生的电场和磁场分布。
在物理模型中,如果将电流通电线圈设计为等腰三

角形形状,且三角形底边无穷小,那么三角形就可以近似

为两个距离极小的元素构成,对线圈施加电流后,两侧电

流大小相等,方向相反,即可近似构成一个等效偶极子。
将多个等效偶极子以一个近似于球状的分布方式进行排

列,即可模拟人脑大脑皮层下不同位置的偶极子分布

情况。
偶极子形状确定后,需要根据线圈形状来设计仿

人脑物理模型,本文选取管状四棱锥体作为模型的单

个组成单元,使用直径为 0. 41
 

mm 的导线缠绕于四棱

椎体内侧,同时将四棱锥体拼接起来,即可构成完整的

物理模型。 单个锥体单元的结构和实物分别如图 1( a)
和( b)所示,物理模型整体结构和实物分别如图 2( a)
和( b)所示。

根据人脑尺寸大小,模型共由 25 个管状四棱锥

体构成,每个锥体可支持缠绕两个正交线圈,总共可

支持 50 个等效电流偶极子,且偶极子的分布呈现出

规律性。
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图 1　 单个四棱锥体结构和实物

Fig. 1　 The
 

structure
 

diagram
 

and
 

physical
 

diagram
 

of
 

single
 

tubular
 

quadrilateral
 

pyramid

图 2　 完整脑模型结构和实物

Fig. 2　 The
 

structure
 

diagram
 

and
 

physical
 

diagram
 

of
 

whole
 

human
 

brain
 

physical
 

model

模型的加工方式选择 3D 打印,其加工误差理论值可达到

5
 

μm,加工工艺为立体光固化技术,材料为液态光敏树

脂,该材料具有固化速度快、粘度低、力学性能好等特性。
传感器的阵列排布方式是模型设计时应考虑的另一

个问题,为了便于受试者检测和适用于更广泛的人群,一
种可行的方法是将阵列式传感器系统设计为可穿戴式,
这不仅需要传感器的小型化,同时需要设计一种贴合人

脑头型的多通道阵列排布装置,使得传感器的几何分布

与人脑表面相匹配[12] 。 本文设计了一款支持传感器多

角度放置的仿人脑头盔模型,配合固定支架使头盔模型

和人脑物理模型保持固定的位置关系,整体装置结构如

图 3(a)所示,实物如图 3( b)所示。 整个装置尺寸设计

为 29
 

cm×18
 

cm×20
 

cm,既可以满足小型磁屏蔽桶内放

置,又可以放置在大型磁屏蔽房内。

图 3　 整体装置示意图

Fig. 3　 The
 

structural
 

diagram
 

and
 

physical
 

picture
 

of
 

whole
 

device

2　 模型磁源真实信息获取方法

　 　 由于后续利用原子磁强计阵列进行磁源定位需要以

磁源真实信息作为对比基准,因此,磁源真实信息的获取

显得尤为关键。 本文选取电流偶极子底边中点作为真实

源位置的理论值,头盔插槽内表面中点为传感器位置的

理论值,底边中线矢量方向作为真实源方向。 由于整个

物理模型是单体装配而成,为了评估装配误差,使用高精

度三坐标测量仪作为测量工具对模型进行坐标点位置测

试,其测量精度可以达到 μm 级,测试流程为:
1)

 

使用 Kabsch 配准算法将可穿戴头盔模型与物理

模型放置在同一坐标系下,为便于测量仪测量,本文定义

以物理模型底座上表面的圆心为坐标原点,建立右手坐

标系作为基准坐标系,示意图如图 4 所示。
2)

 

按顺序依次测量每个锥体外表面中点,每个点测

量 3 次,取平均值作为该点的实际测量坐标,将该值与设
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图 4　 基准坐标系示意图

Fig. 4　 The
 

diagram
 

of
 

reference
 

coordinate
 

system

计值进行对比,得到真实磁源的位置误差,测量示意图和

误差结果分别如图 5 和 6 所示。

图 5　 磁源坐标测量示意图

Fig. 5　 The
 

schematic
 

diagram
 

for
 

measuring
 

the
 

source
 

point
 

coordinates

图 6　 源点坐标值及误差结果

Fig. 6　 The
 

diagram
 

of
 

coordinate
 

values
 

and
 

errors
 

of
 

source
 

points

使用同样的方法测出方向向量与真值误差,计算结

果如表 1 所示。

表 1　 源的方向向量与误差

Table
 

1　 The
 

direction
 

vector
 

of
 

the
 

sources
 

and
 

errors

序号 测量与设计值方向误差 / ( °)

1 2. 56

2 3. 13

3 3. 62

4 3. 87

5 3. 08

6 4. 05

7 3. 27

8 2. 23

9 2. 96

10 3. 38

　 　 3)
 

对人脑物理模型的坐标和方向向量测试完成后,
在支架上放置好头盔模型来确定传感器的位置,以便在

空间中计算磁场分布。 具有单位振幅的电流偶极子在传

感器处产生的磁场称为引导场,由于使用理论公式计算

引导场时观测位置被当作理想点处理,而传感器本身具

有体积大小,因此需要估计一个可以代表传感器本身所

在位置的理想点坐标。 本文选取可穿戴头盔插槽内表面

中点的位置作为传感器的近似点计算传感器的位置坐

标,由于该点在实际模型中并不存在,本文通过测量内表

面的 4 个顶点的实际坐标值,每个坐标值测量 3 次,然后

通过取平均方式计算得出中点的实际坐标值,并将实际

测量值与估计值相比较,得到传感器的位置误差如图 7
所示。

图 7　 传感器位置与误差示意图

Fig. 7　 The
 

diagram
 

of
 

coordinate
 

values
 

and
 

errors
 

of
 

sensors

源点与传感器的位置误差共同构成整体装置的系统

误差,整套装置系统误差约为 5
 

mm 左右,且主要来源于

系统装配误差。
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3　 脑磁正向建模方法研究

　 　 脑磁正向建模的目的是建立源活动到传感器测量的

磁场信号之间的传导关系,即引导场的计算。 若一个单

位振幅的电流偶极子 q 在位置为 ri 的传感器处的引导场

记为 l i(pQ,oQ), 则传感器处的矢量磁场可表示为:
B(ri) = l i(pQ,oQ)q (2)
通常将构建的正向模型称为体积导体模型,对于一

个已经创建好的头模型而言,正向建模的主要步骤为:
1)首先是头模型的建立,头模型用于描述脑内神经

源产生的电流在头部各组织中的传播方式,当前,头模型

的创建方法有很多,从简单的球模型[13] 到复杂的边界元

( bound
 

element
 

model,
 

BEM ) 模型[14] 、 有限元 ( finite
 

element
 

model,
 

FEM) 模型[15] 。 针对本文中所设计的物

理模型,由于在设计时并未考虑大脑中不同组织之间的

传导差异,故选用单球模型作为体积导体模型。 为了将

物理模型中的所有偶极子全部包括在头模型内,本文设

置物理模型的几何中心为原点,半径为 70
 

mm 作球,整体

效果图如图 8 所示。

图 8　 头模型与内部源的分布方式示意图

Fig. 8　 The
 

diagram
 

of
 

brain
 

model
 

and
 

distribution
 

pattern
 

of
 

internal
 

sources

2)头模型建立后,建立自定义源模型,自定义人脑物

理模型已包含 50 个真实源。 然而,为了保证定位精度,
一般需要提高潜在源点的数量,源点数量越多,分辨率越

高,定位精度通常也就越好。 本文首先提取出包络物理

模型潜在点的矩形区域的边界点,设置分辨率为 3
 

mm
生成潜在源点,与真实源点一同构成潜在源空间,源点的

分布如图 9 所示。
3)源模型、头模型和传感器位置确定之后,即可进行

引导场的求解。 引导场求解的数学原理为:
在大脑中,神经元被外界刺激激活而产生的电流称

为原在电流,该电流可以引起空间中电荷密度的变化进

而产生电场,在该电场的作用下驱动产生新的电流,称为

体积电流。 原在电流和体积电流共同构成一个传导回

图 9　 真实偶极子与潜在偶极子的位置分布

Fig. 9　 The
 

distribution
 

diagram
 

of
 

true
 

dipoles
 

and
 

potential
 

dipoles

路。 假设在源位置 r0 处的电流密度为 J(r0), 则:
J(r0) = Jp(r0) + Jv(r0) = Jp(r0) + σ(r0)E(r0)

(3)
式中: σ(r0) 和 E(r0) 分别为该位置的电导率和电场。
通常在脑磁研究中,感兴趣的信号频段一般低于 100

 

Hz,
此时电场与磁场的时间导数均可忽略不计[16] ,电场 E 可

以表示为一标量势 φ 的梯度,即 E = -▽φ。 此时,式(3)
可以简化为:

J(r0) = Jp(r0) - σ(r0)▽φ(r0) (4)
根据经典电磁学原理,准静态近似下磁场的解可由

毕奥-萨伐尔定律给出,即:

B(r) =
μ 0

4π
·∫ J(r0) × (r - r0)

r - r0
3 dVbrain =

μ 0

4π
·∫ Jp(r0) × (r - r0)

r - r0
3 dVbrain -

μ 0

4π
·∫ σ(r0)▽φ(r0) × (r - r0)

r - r0
3 dVbrain (5)

式中: r 为观测点的位置;r0 为偶极子的位置,在球模型

中,如果将原在电流视为位于 r0 处的电流偶极子 Q,
式(5)的解可以表示为:

B(r) =
μ 0

4πF2 (FQ × r0 - Q × r0·r▽F) (6)

式中: F = R( rR + r2 - r·r0);r = r ;R = r - r0;R = R ;
▽F = ( r -1R2 + R -1R·r + 2R + 2r) r - (R + 2r + R -1R·
r)r0。

式(6)表明,在球模型中,当电流偶极子为径向时,
有 Q × r0 = 0,这时 B(r) = 0, 即径向电流偶极子为静默

源,它对脑外磁场无贡献。
真实的头部形状并非理想球模型,径向源对磁场的

贡献不会完全被体积电流抵消。 但是,相比于头皮表面
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平行的切向源,脑磁图对径向源的敏感性不高,故可用

式(6)来作为引导场计算的理论公式。
使用仿真实验验证式(6) 计算的可行性,对单个偶

极子施加频率为 1
 

mA 的电流激励信号,使用式(6)计算

磁源在给定传感器位置处的磁场值作为理论磁场值,并
与实测磁场值进行比较。 实测磁场值和其与理论磁场的

误差分别如图 10 和 11 所示。

图 10　 部分传感器实测磁场值

Fig. 10　 The
 

measurement
 

field
 

data
 

of
 

some
 

sensors

图 11　 实测磁场与理论磁场误差

Fig. 11　 The
 

error
 

between
 

theorical
 

field
 

data
 

and
 

metrical
 

field
 

data

可以看出,除极个别数据外,大多次实测磁场数据都

落在理论值的 73% ~ 125% 内,平均磁场误差大小为

10. 89
 

pT。 误差来源可能与传感器的理想点位置选取、
模型理论公式的近似等因素有关。

4　 MEG 逆问题求解方法

　 　 MEG 逆问题,是指在已知大脑外部由脑磁图传感器

记录的磁场分布,以及给定的头部导电模型的条件下,估
计或重建这些磁场产生的神经电流源的空间位置、方向

与强度的数学问题。 由于传感器数目有限且潜在源空间

维度高,不同的源分布可能导致相同或几乎相同的外部

磁场模式,因此,该问题本质上是一个欠定的、病态的反

问题。 研究脑磁逆问题通常需要结合先验约束或特定的

优化准则来获得稳定且具有生理合理性的解。 线性约束

最 小 方 差 法 ( linearly
 

constrained
 

minimum
 

variance,
 

LCMV) [17] 通过构建一个空间滤波器使目标源点的单位

增益通过,同时最小化输出方差,其本质上是对信号的能

量进行扫描。 而多重信号分类算法 ( multiple
 

signal
 

classification,
 

MUSIC) [18] 则根据测量信号的协方差矩阵

将其划分为信号子空间和噪声子空间,并利用信号子空

间与引导场的匹配程度来确定源点的位置和方向。 两者

各有优势, MUSIC 算法在估计源方向时效果往往比

LCMV 算法更好,但同时对信号信噪比的要求也更高。
由于实验所采用不同传感器间采集信号信噪比有明显差

异,本文选取 LCMV 算法作为偶极子位置定位的算法,同
时引入了联合最优方向估计方法( LCMV-MUSIC

 

hybrid,
LM-MH),即在 LCMV 算法搜索出最大源所在位置的局

部区域后再使用 MUSIC 算法对局部区域下的潜在源位

置进行源方向的估计,然后取最优解作为最终估计的源

方向。 其数学原理为:
首先对每个潜在源位置构建一组空间滤波器:
W(q0) = [L(q0) TC -1L(q0)] -1LT(q0)C -1 (7)

式中: L(q0) 代表在位置 q0 处的偶极子的引导场矩阵;
C 为测得磁场数据的协方差矩阵。 那么此时,滤波后的

信号协方差矩阵就可以表示为:
􀭾C(q0) = L(q0)CLT(q0) = LT(q0)C -1L(q0) (8)
根据协方差矩阵即可得到最大功率位置:
rmax = arg

 

max
r∈R3

 

tr(􀭾C(q0)) (9)

式中:R3 为潜在源分布的三维区域。 则算法定位的位置

误差大小为:
d = ‖r - rmax ‖ (10)
构建向量 Q = [x1,x2,x3], 即可作为 LCMV 方法估

计的源方向向量。 其中, [x1,x2,x3] 的来源方式为:

diag(􀭾C(rmax )) =
x1

x2

x3

é

ë

ê
ê
êê

ù

û

ú
ú
úú

(11)

然后定义局部搜索区域:
Ω = r ∈ R3:‖r - rmax ‖ < 3{ } (12)
接下来计算 MUSIC 算法下源估计的方向向量,

MUSIC 算法根据真实源数目,将其分为信号子空间和噪

声子空间,假设实测数据下测量协方差矩阵的最大特征

值对应的特征向量为 Us, 则投影矩阵可定义为:
Ps = UsUs

T (13)
此时使用 MUSIC 算法计算的方向估计为:

Q2 = qsubject
 

to
 

max
‖q‖ = 1

‖PsL(r)q‖2

‖L(r)q‖2 (14)
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式中: q 为电流偶极子;L(r) 为在位置 r 处的引导场矩

阵,最终估计的源方向为:
q = arg

 

max
q∈{Q1,Q2}

Fit(q true ) (15)

式中: q true 为设计的真实源方向。
本文采用实验室 7 通道阵列式传感器系统开展实

验,每个传感器为单通道,整个装置被放置在磁屏蔽筒

中[19] 以隔绝外部环境磁场,磁强计探测到磁场值将其转

换为电信号输出,采集多通道信号进行后续源定位,实验

测试示意图如图 12 所示[20] 。

图 12　 实验测试示意图

Fig. 12　 Experiment
 

test
 

diagram

整个实验原理如图 13 所示。 实验中采用搭载

ZYNQ 处理器的采集板卡实现磁强计的信号采集与驱动

控制功能,使用信号发生器产生幅值为 1
 

V,频率为

30
 

Hz 的交变电压,经过阻值为 1
 

kΩ 的电阻转接板后变

成有效值为 1
 

mA 的交变电流并施加在单个物理线圈上,
最后根据采集的电压信号计算出磁场信号,然后不断改

变刺激的位置,选取其中 2 个不同位置的源点并对其进

行可视化,如图 14 所示。

图 13　 实验原理

Fig. 13　 Experimental
 

schematic
 

diagram

图 14　 不同位置处传感器实测磁场值

Fig. 14　 The
 

magnetic
 

field
 

data
 

measured
 

by
 

sensors
 

for
 

different
 

points

最终源定位位置结果如表 2 所示。

表 2　 源的位置估计值和理论值

Table
 

2　 The
 

estimated
 

value
 

and
 

theoretical
 

value
 

of
 

location (mm)

理论坐标 估计坐标 位置误差

( -3. 45,
 

-34. 42,
 

118. 34) ( -5. 03,
 

-32. 68,
 

118. 04) 2. 37

(30. 51,
 

-0. 40,
 

118. 80) (21. 97,
 

-20. 68,
 

124. 04) 22. 62

(57. 05,
 

-0. 64,
 

94. 08) (63. 97,
 

-11. 68,
 

76. 04) 22. 25

( -3. 36,
 

-0. 57,
 

127. 31) ( -14. 03,
 

12. 32,
 

118. 04) 19. 13

( -3. 36,
 

-0. 57,
 

127. 31) ( -5. 03,
 

9. 32,
 

118. 04) 13. 66

(54. 87,
 

33. 34,
 

62. 00) (54. 97,
 

39. 32,
 

43. 04) 19. 88

( -2. 33,
 

33. 92,
 

117. 14) ( -8. 03,
 

18. 32,
 

115. 04) 16. 74

(57. 33,
 

-1. 80,
 

28. 13) (63. 97,
 

3. 32,
 

43. 04) 17. 10

( -69. 36,
 

0. 14,
 

61. 04) ( -62. 03,
 

-20. 68,
 

55. 04) 22. 87

( -60. 21,
 

33. 14,
 

61. 30) ( -62. 03,
 

21. 32,
 

61. 04) 11. 96

　 　 角度估计结果如表 3 所示,位置误差和方向误差如

图 15 所示。



　 第 11 期 崔书豪
 

等:SERF-MEG 源定位性能评估方法研究 191　　

表 3　 源的方向估计值和理论值

Table
 

3　 The
 

estimated
 

value
 

and
 

theoretical
 

value
 

of
 

direction

理论方向向量 估计方向向量 角度误差 / ( °)

(0. 020,0. 999,-0. 020) (0. 330,0. 940,0. 050) 19. 18

(0. 996,0. 030,-0. 010) (0. 960,0. 240,0. 170) 15. 92

( -0. 100,0. 993,0. 050) (0. 080,0. 990,0. 160) 10. 56

(0. 995,0. 070,-0. 070) (0. 860,0. 430,0. 28) 29. 98

(0. 000,1. 000,0. 000) (0. 050,0. 999,0. 000) 2. 14

(0. 050,0. 050,-0. 995) (0. 150,-0. 210,-0. 970) 15. 81

(0. 980,0. 030,0. 20) (0. 840,0. 540,0. 080) 31. 19

(0. 000,1. 000,0. 000) (0. 100,0. 990,0. 000) 5. 79

(0. 070,0. 07,-0. 998) (0. 190,-0. 260,-0. 950) 19. 40

(0. 000,0. 000,1. 000) (0. 000,0. 020,0. 999) 1. 40

图 15　 实测位置误差和角度误差

Fig. 15　 Measured
 

position
 

errors
 

and
 

angle
 

errors

　 　 实验结果表明,偶极子在设计物理模型中的平均定

位误差约为 16. 86
 

mm,角度误差约为 15. 14°。 对于误差

来源,一方面实验使用的阵列式传感器系统为 7 通道,数
量相对较少;另一方面,由于线圈缠绕过程中存在体积大

小,真实偶极子和传感器位置的选取也并非存在唯一标

准。 因此,后续拟采用更多的阵列式传感器系统进行实

验,同时设计更加精确的头物理模型和不同位置拟合进

行源定位精度的评估工作。

5　 结　 　 论

　 　 本研究针对阵列式 SERF-MEG 传感器系统在脑磁源

定位精度评估缺乏已知磁源装置信息的问题,提出一种

利用已知磁源位置和方向,激发信号可控的人脑物理模

型作为阵列式 SERF 磁强计装置用于 MEG 源定位性能

评价手段,并基于该装置进行 MEG 正向建模与源定位算

法研究。 使用 7 通道阵列式 SERF 磁强计系统验证了该

方法作为评价手段的有效性,为后续基于更精确物理模

型的源定位性能评估奠定了基础。 此外,由于 MEG 传感

器普遍需要定期校准,研究源定位性能评估方法对系统功

能层面传感器校准方法的研究提供了有效的量化手段。
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