
前 言

从人体胸腔表面测量心脏磁场数据并重建产生该

磁场的电流源是心脏电活动研究的方法之一，该方法

也被称作心脏电流源重建或心电活动的三维磁成像［1］。

可通过心脏电活动的可视图像，无创地研究其心脏功

能与诊断心脏疾病。心磁图（Magnetocardiogram, MCG）

是一种多通道测量技术，信号不受肺和躯干形状的影

响，具有很高的临床应用潜力［2］，而且使用心磁数据无

创获得心脏功能信息的相关研究已取得实质进展［3-5］。

基于空间滤波器的电流源重建是脑磁及脑电研究

中常用的一种方法，使用分布源模型将研究对象划分

为网格，且在每一个网格交点处构造一个滤波器，建立

空间谱，重建出空间滤波器位置上的电流源偶极矩，获

得电流源空间谱的相关信息［6-8］，电流源偶极矩与所在

位置的电流源强度有关［9］。最小方差波束成形（Minimum
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Abstract: Given the poor source reconstruction results of minimum variance beamforming (MV) for magnetocardiogram

(MCG) at low signal-to-noise ratio in coronary heart disease patients, a novel method using the improved minimum variance

beamforming (IMV) is proposed. Based on MV, the proposed method uses the lead matrix and the magnetic field signal

second-order characteristic matrix to form a constraint matrix, and constructs the weight matrix of a new spatial filter, thus

reducing the output noise power gain. The single-source resolution of IMV and MV spatial spectrum estimations is compared

using the point spread function. IMV and MV are used to perform source reconstruction from the 36-channel magnetic field

simulation data generated by 3 current dipoles at low signal-to-noise ratio; and the source reconstruction is also carried out on
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disease patients.
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Variance Beamforming, MV）是一种改进的自适应空间

滤波方法［10］。为提高源重建精度，MV采用空间滤波器

输出总功率最小化和实时调整权矩阵测量磁信号的自

适应技术［11-12］，所以MV对电流源重建的精度高于非自

适应的最小范数空间滤波［13］。2002年，Sekihara等［14］提

出一种可降低MV空间滤波器输出噪声功率的方法，并

成功用于脑磁源定位。2014年，王伟远等［15］提出一种

多时窗的波束成形器，使用该方法从心磁数据中估计

强弱和持续时间长短不同的等效电流源，并重建左右

束支传导阻滞患者的心脏电流源。2015年，Ha等［16］利

用MV空间滤波与其他空间滤波，比较心脏轮廓重建仿

真的结果。2018年，Nordenvaad［17］通过黎曼流形上的

更新来跟踪协方差，然后应用到自适应波束成形器中，

较为准确地获得数据协方差矩阵的准确估计。2019年，

周大方等［18］提出一种可提高分布源空间谱估计强度对

比度的波束成形方法，通过提取每个时刻重建源中偶

极矩强度极大的电流源，成功提高P波段电流源重建的

精度。2021年，Chintada等［19］使用局部声速自适应波束

成形算法实现横波弹性成像中的相位像差校正。2022

年，Idei等［20］提出用于自适应阵列分析的Capon方法，

提高二维电子回旋加速器发射成像技术的空间分辨率；

Shapoori等［21］通过随机形状的多层相位像差结构实现

二维成像的波束成形算法，该法可以直接通过完整人

体头骨对耳廓反射性头部损伤进行诊断成像；Iwai等［22］

提出一种用于MCG的空间滤波源估计的分析环境设

置方法，通过改进传感器布置来改善重建效果，证明可

以通过估计MCG的时间序列波形来可视化心肌的运动。

本研究提出一种基于改进最小方差波束成形

（Improved Minimum Variance Beamforming, IMV）的方

法，将导联矩阵和磁场信号二阶特征矩阵组成的约束

矩阵添加至MV的空间滤波器的加权矩阵，使得空间滤

波器源估计对电流分布敏感。通过点扩散函数计算证

明 IMV方法重建的单源分辨率高于MV方法，采用分

布电流源产生磁场数据，并采用 IMV和MV进行源重

建，通过重建的源分布面积集中程度证明 IMV方法好

于MV方法，最后，用3名冠心病患者的实测心磁数据

验证 IMV方法的源重建能力，有效解决在信噪比较低

时的冠心病患者心磁源重建问题。

1 理论与方法

1.1 分布电流源模型和空间谱估计

假设电流偶极子的位置为 r i = ( xi, yi, zi), ( i =

1, 2,⋯, n )，方向为[ ]0, 0, 1
T
、[ ]0, 1, 0

T
、[ ]0, 0, 1

T
。偶极

子产生的磁场的列向量为 lX, i、lY, i、lZ, i，t时刻 e通道的阵

列 信 号 的 列 向 量 表 示 为 b ( t ) =

[ ]b1 ( t ) , b2 ( t ) ,⋯, be ( t )
T

，分布电流偶极子和磁场的关

系用式（1）表示［15］：

b ( t ) =∑
i = 1

n

[ ]L i ( t )q ( t, r i) + v ( t ) （1）

其中，L i = [ ]lX, i , lY, i, lZ, i 是导联场矩阵，反映在位置 r i处

传 感 器 的 测 量 灵 敏 度［9, 23］ ； q ( )t, r i =

q ( )t, r i η ( )t, r i , ( i = 1, 2,⋯, n )是电流偶极子的偶极矩；

q ( )t, r i = tr éë
ù
ûq ( )t, r i q ( )t, r i

T

是电流偶极子偶极矩的

强度；η ( )t, r i = [ ]ηX ( )t, r i , ηY ( )t, r i , ηZ ( )t, r i

T

是电流源

偶极矩的方向，v ( t )为高斯白噪声。

空间滤波器的输入是b ( t )，输出为源偶极矩估计

q̂ i。两者关系表示如下［11］：

q̂ i = W i
Tb, i = (1, 2,⋯, n ) （2）

其中，W i是空间滤波器的权矩阵。

将电流源偶极矩 q ( )t, r i 记作 q i，分布源空间谱用

式（3）计算：

S = { }ς|ς = tr [ E (q iq i
T) ] , ( i = 1, 2,⋯, n ) （3）

由式（2）、（3）得到分布源源空间谱估计：

Ŝ = { }ς|ς = tr [W i
TCbW i] , ( i = 1, 2,⋯, n ) （4）

其中，Cb为磁场信号的二阶特征矩阵，表示如下：

Cb ≙ 1

nTW - 1 ∑k = 1

nTW - 1

[ ]b[ ]k b[ ]k
T

（5）

其中，nTW表示指定时窗内的信号采样数，b[ ]k 是第k次

采样得到的数据。

1.2 IMV方法

MV方法的滤波器权矩阵为［24, 12］：

W i, MV =
Cb

-1 L i [ L i
TCb

-1 L i]
-1

tr [ ( L i
T L i)

-1]
（6）

为提高滤波器的噪声抑制能力，构造 IMV的空间

滤波器权矩阵：

W i,IMV=UW i,MV=L i [ L i
TCb

-1L i ]-1L i
TCb

-1L i [ L i
TCb

-1L i ]-1
tr [ (L i

TL i )-1 ]
（7）

其中，U = L i [ L i
TCb

-1 L i]
-1 L i

T为实对称矩阵。导联场矩

阵的引入使得空间滤波器源估计对电流分布敏感。U
是低迹半正定阵，且其特征值不大于1，迹小于其阶数，

且有：

 UW i
F
≤  W i

F
（8）

其中， W i
F

= tr [W i
TW i]，W i ≠ 0。令式（8）中的

W i = W i, MV，然后将式（7）带入式（8），得到以下关系：

tr [W i, IMV
TW i, IMV] ≤ tr [W i, MV

TW i, MV] （9）

假设 v为高斯白噪声，则满足E (vvT) = σo
2 I，其中，

σo
2 为噪声输入功率。空间谱强度估计为 ς̂ i

v =

σo
2 tr [W i

TW i]。由式（9）得 IMV方法相比MV方法较
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好地降低了滤波器的输出噪声功率 σo
2 tr [W i

TW i]、输出

噪声功率增益 tr [W i
TW i]，所以 IMV方法的降噪性能优

于MV方法。

1.3 空间谱估计强度的分析

较好的源分辨能力决定电流源重建成像精度。点

扩散函数 ϕ̄ ( r i)是空间中位置 r i对源强度估计的归一化，

ς̂ i和 ς̂m分别是任意位置 r i的分布源及给定单电流源m

的强度估计，电流源强度对比度定义为 ϕ̄i = ς̂ i /ς̂m。

由式（1）和式（2）得，若已知电流源的偶极矩方

向 η，则 IMV 的滤波器源偶极矩估计退化为 q̂ i =

w i, IMV
Tb［7］ ， 等 式 中 的 权 向 量 w i, IMV =

l i [ l i
TCb

-1 l i]
-1 l i

TCb
-1 l i [ l i

TCb
-1 l i]

-1，l i = L iη 为位置 r i 处

的导联向量。由式（4）得到 IMV的空间谱估计：

Ŝ IMV =

{ }ς|ς = tr [ ]( l i TCb
-1 l i )-2 ( l i TCb l i )

tr [ ]( l i T l i )-1
, ( i = 1, 2,⋯, n )（10）

令滤波器输入功率信噪比β = ( σm
2 σo

2 ) ( f T f )，

其中，σm
2为给定单电流源的功率，σo

2为噪声输入功率，

f = lm 为位置 rm 处给定单电流源 m 的导联向量。将

Cb = σo
2 I + σm

2 ff T带入式（10）［7］，IMV方法的单电流

源空间谱估计表示如下：

ς̂ i, IMV =
σo

6 ( )1 + β
2 [ ]1 + βcos2 ( l i, f )

{ }1 + β [ ]1 - cos2 ( l i, f )
2

（11）

其 中 ，cos ( l i, f ) = ( )l i
T f ( )l i

T l i f T f 。 由 ϕ̄i =

ς̂ i /ς̂m和式（11）得到 IMV方法的点扩散函数：

ϕ̄i, IMV =
1 + βcos2 ( l i, f )

( )1 + β { }1 + β [ ]1 - cos2 ( l i, f )
2

（12）

同理，可得到MV方法的点扩散函数：

ϕ̄i, MV = { }1 + β [ ]1 - cos2 ( l i, f )
-1

（13）

由式（12）和（13），得到以下关系：

ϕ̄i, IMV = ϕ̄i, MV
4

1 + βcos2 ( l i, f )

1 + β
（14）

对 cos ( l i, f ) = ( )l i
T f ( )l i

T l i f T f 应用施瓦兹

不等式［25］，可得：

0 ≤ || cos ( l i, f ) ≤ 1 （15）

其中，当且仅当导联向量 l i = lm = f时，l i与 f才符合线

性相关，即 |cos ( l i, f )| = 1。

多通道的心磁测量信号的平均功率信噪比大于

0 dB，令 单 电 流 源 重 建 的 信 噪 比 SNR =

10lg
é

ë
êê

ù

û
úú

( )f T f σm
2

e

cσ0
2

e
= 10lg[ ]β e > 0 dB，可得：

β > e > 1 （16）

为分析 IMV 空间谱估计单源分辨率，先求出

[ ]1 + βcos2 ( l i, f ) ( )1 + β 的范围。由于滤波器输入信

噪比β > e > 1且0 ≤ |cos ( l i, f )| ≤ 1，可得：

1 ( )1 + β ≤ [ ]1 + βcos2 ( l i, f ) ( )1 + β ≤ 1 （17）

其中，当 i = m时，[ ]1 + βcos2 ( l i, f ) ( )1 + β 取最大值1；

当 i ≠ m时，[ ]1 + βcos2 ( l i, f ) ( )1 + β < 1。

将式（15）和（16）带入式（13），得到 ϕ̄i, MV范围：

1 1 + β ≤ 1 1 + β [ ]1 - cos2 ( l i, f ) ≤ 1（18）

其中，当 i = m时，ϕ̄i, MV取最大值1；当 i ≠ m时，ϕ̄i, MV < 1。

将式（13）、（17）和（18）带入式（14），得到点扩散函

数关系：

0 < ϕ̄i, IMV ≤ ϕ̄i, MV ≤ 1 （19）

其中，当 i = m时，点扩散函数 ϕ̄i, IMV和 ϕ̄i, MV取最大值1；

当 i ≠ m，IMV的点扩散函数都小于MV，且 ϕ̄i, IMV和 ϕ̄i, MV

有以下关系：

0 < |ϕ̄i, IMV
ri ≠ rm

< |ϕ̄i, MV
ri ≠ rm

< 1 （20）

将式（20）带入ψi = 1
é
ë
ê

ù
û
ú|ϕ̄ ( r i)

ri ≠ rm

，得到单源分辨

率关系：

1 < ψi, MV < ψi, IMV < +∞ （21）

可见，IMV方法单源分辨率高于MV方法，即精度

较高，所以IMV方法比MV方法有着较好的源重建能力。

2 实验与分析

2.1 磁场仿真数据源重建及分析

本研究用MV和 IMV方法对分布电流源进行重建

并分析结果。采用3个电流偶极子产生36通道的磁场

仿真数据，检测平面大小为20 cm×20 cm，源的深度设

置在测量平面下6 cm，图1是数据中分别加入信噪比为

30、20和10 dB高斯白噪声的MCG，使用MV和 IMV方

法对磁场仿真数据进行源重建，评估其对分布电流源

的源重建能力，评价指标为能否重建出给定的电流源

和重建电流源分布面积，面积越小代表重建精度越高。

图2是MV和 IMV方法在XY平面归一化得到的

空间谱强度分布的等高线图。当信噪比为30 dB时，IMV

准确重建出了3个电流源，源分布面积比MV小；当信

噪比为20 dB时，IMV较为准确地重建出3个电流源，源

分布面积小于MV；当信噪比为10 dB时，IMV重建源分

布面积比MV小。在信噪比较低时，相比MV，IMV可

以较为准确地重建出电流源，重建源分布面积更小，在

信噪比为30 dB时尤为明显。所以 IMV对分布电流源

的重建精度好于MV。
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图1 3个电流偶极子产生的36通道磁场仿真数据

Figure 1 The 36-channel magnetic field simulation data generated by 3 current dipoles
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图2 MV和 IMV在XY平面空间谱估计的等高线图（“×”是给定电流源位置）

Figure 2 Contour plots of spatial spectrum estimation in the XY plane by MV and IMV ("×" is the given current source position)

图 3是 IMV 方法在不同信噪比下的输出噪声功

率增益抑制比。抑制比大于 0，表示 IMV方法抑制输

出噪声增益大，即抑噪效果较好。信噪比为 30 dB

时，IMV 方法噪声功率增益抑制比为 639~665；信噪

比为 20 dB时，IMV方法噪声功率增益抑制比为 643~

665；信噪比为 10 dB时，IMV方法噪声功率增益抑制

比为 644~666。所以 IMV 方法在信噪比较低时的噪

声抑制效果较好。

2.2 实测心磁数据源重建及分析

图 4 是冠心病患者 A、B、C 的 36 通道 MCG。本

研究根据 MCG 的 R 波峰和 T 波峰时刻的数据，利用

MV与 IMV方法进行源重建。MCG的R波峰时刻是

心室兴奋的阶段，电活动比较强；T 波峰时刻心室处

于复极期。图 5是患者MCG的R波峰时刻数据的源

重建结果，图 6 是患者 MCG 的 T 波峰时刻数据的源

重建结果，IMV 方法的成像结果反映患者的心脏电

活动的特征，根据图中色标，图 5 和图 6 中心脏内源

最强的地方（“∆”处）的电流源集中在冠状动脉处，且

强度明显强于心脏其它部位。IMV加大了心脏内外

分布源空间谱估计强度的差异，提高重建的心脏分

布电流源的分辨率。源最强的地方不在心室的原因

可能是冠心病引起的心肌缺血，发生了心脏传导阻

滞。MV方法的成像效果比较模糊，心脏电活动不明

显，所以 IMV方法的重建精度高于MV方法。

3 结 论

本研究提出 IMV 方法，在最小方差空间滤波器

的权矩阵添加导联矩阵和磁场信号二阶特征矩阵组

成的约束矩阵，构成 IMV方法的权矩阵，使得源重建

时滤波器的源估计对电流分布比较敏感。通过计算
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图3 IMV方法在不同信噪比的输出噪声功率增益抑制比

Figure 3 Output noise power gain rejection ratio of IMV at different SNR

磁
场

强
度

/p
T

30
20
10
0

Rpeak

-10
0 200 400 600 800

t/ms

Tpeak

磁
场

强
度

/p
T

40
30
20
10
0

Rpeak

-20
-10

0 200 400 600 800
t/ms

Tpeak

图4 3名患者的36通道MCG（黑色虚线是源重建时刻）

Figure 4 The 36-channel magnetocardiogram of 3 patients (Black dashed lines represent the time of source reconstruction)
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图5 数据Rpeak时刻源空间谱强度分布等高线图

Figure 5 Contour maps of spatial spectral intensity distribution at Rpeak time point

得出 IMV 方法的单源分辨率比 MV 方法高，可以提

高源重建精度，对 3个电流偶极子产生的磁场仿真数

据进行重建，证明了 IMV方法的有效性。最后对 3名

冠心病患者MCG的R波峰时刻和T波峰时刻数据进

行源重建，结果发现 IMV相比MV方法，在低信噪比

的情况下，对冠心病患者MCG的源重建成像清晰度

较好，有助于相关医学研究及应用。后续将研究多

电流源分辨率的计算，进一步提高源重建的精度。
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图6 数据Tpeak时刻源空间谱强度分布等高线图

Figure 6 Contour maps of spatial spectral intensity distribution at Tpeak time point
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