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Введение
Ученые самых различных специальностей

обращали свои усилия в сторону объекта, кото-
рый, как принято считать, и делает нас суще-
ствами разумными, обеспечивает наши позна-
вательные и аналитические способности, фор-
мирует наши эмоции, даёт нам возможность
творить и компактно накапливать знания о на-
шем мире и о нашем месте в нём.

Такое предположение живет со времен Га-
лена, который впервые сформулировал идею о
том, что именно головной мозг является источ-
ником мысли. Ошибочно было бы преумень-
шать роль остальных органов в процессах вос-
приятия информации из внешнего мира, фор-
мировании эмоций и мыслей, однако в соответ-
ствии с современными представлениями имен-
но мозг пока остается органом, с которым уче-
ные связывают наше сознательное поведение
и аналитические способности, а также счита-
ют, что нарушения его работы лежат в осно-
ве ряда неврологических расстройств. Так это
или нет, а если так, то насколько, человечеству
еще предстоит выяснить, а для этого необходи-
мы исследовательские инструменты, позволя-
ющие исследовать активность головного мозга,
включая быстропротекающие процессы и со-
относить их с функционально-анатомическими
областями мозга для построения механистиче-
ских моделей, объясняющих принципы обра-
ботки информации головным мозгом.

На настоящий момент существует весьма
широкий инструментарий средств исследова-
ния функции головного мозга: от анализа
субъективных опросников, заполняемых испы-
туемыми, и поведенческих экспериментов до
подходов, в основе которых лежат техноло-
гии объективного измерения активности нерв-
ной ткани головного мозга. Последние также

можно классифицировать по типу регистриру-
емой активности. Например, технология пози-
тронной эмиссионной томографии (ПЭТ) осно-
вана на регистрации интенсивности метаболи-
ческих процессов и исходит из принципа, что
повышенная концентрация метаболита (глюко-
зы) характеризует активную в недавнем про-
шлом часть коры. Функциональная магниторе-
зонансная томография (фМРТ) позволяет сле-
дить за перепадами концентрации оксигениро-
ванного гемоглобина в различных областях ко-
ры головного мозга, а также в подкорковых яд-
рах — для работы нейронов требуется энергия,
которая выделяется в результате окислитель-
ных реакций, для протекания которых необ-
ходим кислород. Недостатком этих двух мето-
дов является их низкое временное разрешение.
Процессы метаболизма и изменения кровотока
лишь только сопровождают быстропротекаю-
щие процессы обмена информацией и пополня-
ют энергией наиболее задействованные в бли-
жайшем прошлом популяции нейронов.

По всей видимости, основным сигнальным
механизмом, обеспечивающим информацион-
ные и вычислительные процессы, протекаю-
щие в головном мозге, является открытая еще
Юлиусом Бернштейном генерация нейроном
электрического импульса, называемого потен-
циалом действия (ПД) и передача его через
синапсы на вход других нейронов [56]. Кон-
гломераты нейронов, соединенные между со-
бой прямыми и обратными связями, форми-
руют естественные распределенные нейронные
сети, способные реализовать практически лю-
бую математическую функцию. Информация
в такой сети кодируется числом ПД нейрона в
единицу времени, а в соответствии с рядом тео-
рий, процессы информационного обмена пред-
полагают синхронизацию активности нейронов
и нейронных популяций. Генерация ПД в нерв-
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ной ткани происходит на миллисекундном вре-
менном масштабе. Таким образом, регистра-
ция именно электрической активности позво-
ляет не только исследовать нейрофизиологи-
ческие основы быстропротекающих когнитив-
ных, моторных и сенсорных процессов и ди-
агностировать ряд патологий, но и создавать
работающие в реальном времени системы вос-
становления или замещения утраченных функ-
ций за счет решения задачи декодирования
электрической активности головного мозга и
формирования команд внешним ассистирую-
щим устройствам, таким как бионический про-
тез конечности, экзоскелет или устройство син-
теза речи. Такие нейроинтерфейсные техноло-
гии исторически выделились в отдельное на-
правление прикладной нейронауки, которое в
погоне за финансированием оказалось пере-
гретым обещаниями создания универсальных
систем считывания и декодирования активно-
сти мозга с приложениями, простирающимися
от очевидных систем реабилитации моторной
функции до футуристических устройств чте-
ния мыслей, закачки информации напрямую
в мозг, прямой коммуникации между мозгом
нескольких людей и т.д. Тем не менее, первич-
ным, гораздо более наукоемким, а также име-
ющим хорошо очерченные клинические приме-
нения, остается именно направление функцио-
нальной нейровизуализации, или, как его при-
нято называть, — функционального нейрокар-
тирования.

Нейрокартирование быстропротекающих
процессов подразумевает регистрацию элек-
трической активности мозга и ее обработку
при помощи специальных алгоритмов с це-
лью получения динамических (изменяющихся
во времени) карт активности коры или под-
корковых структур. Считывание электриче-
ской активности мозга может осуществляться
инвазивно и неинвазивно. Инвазивные техно-
логии включают методы электрокортикогра-
фии (ЭкоГ), стерео-электроэнцефалографии
(стерео-ЭЭГ) и интракортикальных электро-
дов — специализированных матриц игольча-
тых электродов, проникающих в толщу коры
и способных регистрировать ПД отдельных
нейронов. Неинвазивная регистрация электри-

ческих процессов, протекающих в мозгу, осу-
ществляется при помощи электро-и магнитоэн-
цефалографии (ЭЭГ и МЭГ). Оба метода под-
разумевают использование массива сенсоров,
расположенных на поверхности скальпа (ЭЭГ)
или в непосредственной близости (МЭГ) и из-
меряют, соответственно, флуктуации разно-
сти электрического потенциала или изменения
магнитного поля, порождаемые нейрональны-
ми источниками.

Вклад в изменчивость полей, как в инва-
зивном, так и в неинвазивном случае, оказы-
вают не только нейрональные источники, но
также и сигналы от активности мышц, движе-
ния глаз, кардиографический сигнал. Соответ-
ственно, для верной интерпретации получае-
мых измерений необходимо решить задачу от-
стройки от перечисленных артефактных сиг-
налов. При использовании инвазивных запи-
сей, когда считывающие электроды образуют
непосредственный контакт с нервной тканью,
задача соотнесения регистрируемой активно-
сти с определенной областью головного моз-
га, как правило, решается тривиальным спосо-
бом, и соответствующая зона просто-напросто
совпадает с положением электрода. В случае
неинвазивных измерений, для построения карт
активности коры необходимо решить обратную
задачу ЭЭГ или МЭГ, которая, как и большин-
ство задач этого класса, является некорректно
поставленной. Один класс подходов к решению
такой задачи заключается в применении ме-
тодов регуляризации, смысл которых состоит
в добавлении априорной информации о свой-
ствах реконструируемой на поверхности коры
активности. Другое семейство методов, нося-
щее название метод локальных оценок (Local
estimators) или метод адаптивного формирова-
теля луча (adaptive beamformer, АФЛ) «обхо-
дит» некорректность глобальной задачи реше-
нием множества задач оценки активности каж-
дой отдельной области коры головного моз-
га. Дальнейшее наложение полученных для
разных зон коры оценок позволяет получить
распределенную по всей коре картину. Та-
кая модификация подхода на основе локаль-
ных решений получила название метода ска-
нирующих локальных оценок (scanning local
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estimator) или, соответственно, сканирующе-
го формирователя луча (scanning beamformer).
Локальные подходы к решению обратной за-
дачи [22] на настоящий момент обеспечива-
ют наилучшие рабочие характеристики и про-
странственное разрешение, однако их приме-
нение ограничено наличием синхронизирован-
ных нейрональных источников. В [32] предло-
жен подход, который позволяет вернуть ра-
ботоспособность адаптивному формирователю
луча, оперирующему в среде с высокосинхро-
низированными источниками.

Помимо пространственных характеристик,
обусловленных геометрическими свойствами
электрически активных нейронных популяций,
данные, регистрируемые при помощи элек-
трофизиологических методов с высоким вре-
менным разрешением, также обладают ди-
намическими характеристиками, отражающи-
ми частотно-временные свойства активности
нейронных источников. В силу энергетиче-
ских причин и одновременных требований к
устойчивости и высокой скорости срабатыва-
ния всей системы нейронные популяции склон-
ны переключаться между состояниями воз-
буждения и торможения, что порождает рит-
мические компоненты электрической активно-
сти головного мозга, регистрируемые как ин-
вазивно, так и неинвазивно [8, 9]. Головной
мозг представляет собой систему, состоящую
из большого числа низкоуровневых функци-
онально специализированных зон. Такая рас-
пределенная система для обеспечения своей
функции должна поддерживать избиратель-
ный и зависящий от контекста обмен ин-
формацией между различными ее элемента-
ми — функционально специализированными
нейронными популяциями [33]. Так реализует-
ся фундаментальный принцип функциональ-
ной интеграции [20], лежащий в основе всей
функции мозга [54].

В соответствии с одной из гипотез обмен
информацией между нейронными ансамбля-
ми осуществляется за счет динамической (из-
меняющейся во времени) взаимной синхрони-
зации последовательностей их состояний воз-
буждения/торможения [67]. При наблюдении
за активностью относительно больших попу-

ляций такое переключение между состояни-
ями возбуждения/торможения отражается в
наличии осцилляций, степень синхронизации
которых можно оценить при помощи функ-
ции когерентности. Наличие интервалов повы-
шенной статистически достоверной когерент-
ности между осцилляциями, порождаемыми
разными нейронными ансамблями, может го-
ворить о протекающих процессах обмена ин-
формацией. Такое представление об организа-
ции эффективных каналов передачи информа-
ции между нейронными ансамблями за счет
синхронизации получило в литературе назва-
ние «взаимодействие через когерентность» (в
английском варианте communication through
coherence, CTC) [19]. Двумя словами, синхро-
низация осцилляций отражает процессы ди-
намического информационного связывания в
сети функционально специфических областей
мозга.

Один из видов функциональной взаимо-
связи проявляется как наличие статистически
значимого постоянства разности фаз ритмиче-
ской активности пары нейронных популяций.
Как правило, наличие ненулевой фазовой за-
держки позволяет сделать выводы о каузаль-
ности такого взаимодействия и оценить на-
правление распространения информации, вы-
явить ведущую и ведомую популяции нейро-
нов. Однако зачастую две популяции нейронов
оказываются связанными двунаправленными
связями, что приводит к близкой к нулю фазо-
вой задержке в их осцилляциях [53]. Также в
случае связи между популяциями за счет вы-
сокоскоростных миелинизированных волокон,
фазовая задержка может быть ограничена ма-
лой долей периода их ритмической активности.
Процессы перестройки ритма популяций и на-
стройка на общий ритм также сопровождают-
ся близким к нулевому запаздыванием между
двумя сигналами [51, 57]. Ну и, наконец, зави-
симость активности двух популяций от третьей
также приводит к сценариям функциональной
взаимосвязи с нулевой разностью фаз. Как по-
казывают инвазивные измерения именно вза-
имодействия, характеризующиеся малым фа-
зовым углом, наиболее часто наблюдаются в
экспериментальных данных [15, 55, 60].
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Оценка функциональной связности на ос-
новании неинвазивных электрофизиологиче-
ских данных представляет собой сложную
инженерно-математическую задачу [24]. Ос-
новные трудности обусловлены наличием эф-
фекта объемной проводимости (распростране-
ния поля в случае МЭГ), что очевидным об-
разом приводит к смешиванию в сигнале од-
ного сенсора активности большого числа ней-
рональных источников. Таким образом, меры
функциональной связности, вычисляемые на
основе таких сигналов сенсоров, содержат су-
щественную перекрестную компоненту, а реше-
ние обратной задачи, направленное на оценку
активности отдельных нейронных популяций,
лишь частично снимает проблемы в силу фун-
даментальной неразрешимости обратной зада-
чи ЭЭГ (МЭГ) в общем случае [62, 69].

В силу чисто физических электромагнит-
ных свойств тканей головы и характеристиче-
ских частот активности нейронных популяций
распространение сигналов от нейронных попу-
ляций до сенсоров носит практически мгновен-
ный характер [25]. Таким образом, объемная
проводимость осложняет обнаружение имен-
но наиболее часто встречающихся нейронных
сетей, функциональная связность которых ха-
рактеризуется нулевой или малой фазовой за-
держкой. Это связано с тем, что при отра-
жении на сенсоры эффект от такой истинной
мгновенной физиологической и функциональ-
ной связности в активности нейронных популя-
ций оказывается неотличим от эффекта объ-
емной проводимости, обусловленного исклю-
чительно физическими свойствами головы как
проводника или свойствами магнитного поля
[45, 48, 62]. В работе [48] предложен метод, при
помощи которого удалось впервые выделить из
многоканальных МЭГ измерений сети истинно
синхронизированных с малой фазовой задерж-
кой источников. Интересно, что функциональ-
ные сети, характеризующиеся малой задерж-
кой распространения сигналов между узлами,
оказались более робастными с точки зрения
надежности их обнаружения и воспроизводи-
мости по сравнению с сетями, у которых за-
держка активности узлов составляет порядка
четверти периода (ϕ = 90 градусов), и обнару-

жение которых не осложнено необходимостью
отстройки от объемной проводимости.

Наличие фазово-связных источников мо-
жет являться следствием распространяющейся
по коре электрической активности, феномена,
который получил название кортикальных волн
(cortical traveling waves). Все больше сведений
появляется о доминирующем волновом харак-
тере кортикальной активности, который про-
тиворечит принятой долгое время парадигме
Дондерса о том, что наблюдаемые электромаг-
нитные сигналы активности мозга обладают
свойством пространственно-временной факто-
ризуемости [13]. Это предположение оправды-
вает широкое использование усреднения и вы-
читания корковой активности, наблюдаемой в
разных экспериментальных условиях.

Новый виток исследования кортикальных
волн инициирован работами [3], [4], в которых
высказывается предположение о некорректно-
сти данного предположения, ведущего к оши-
бочным результатам при анализе данных, по-
лученных в парадигме регистрации вызван-
ных потенциалов, подразумевающей усредне-
ние и вычисление разности активности коры
между парами сравниваемых эксперименталь-
ных условий. Сама по себе концепция бегу-
щих кортикальных волн не нова и была вве-
дена в 1930-х годах [1], [2], чтобы показать
разницу между динамически распространяю-
щейся и статически осциллирующей активно-
стью мозга. Потенциальная первичность меха-
низма кортикальных волн обусловливает со-
держание заключительной части этого обзо-
ра, посвященной рассмотрению феномена кор-
тикальных волн и метода их локализации по
неинвазивным данным в приложении к анали-
зу МЭГ данных больных эпилепсией.

Подводя итог вводной части, хочется от-
метить перспективность сочетания неинвазив-
ных измерений с продвинутыми аналитиче-
скими методами обработки таких сигналов,
что позволяет решать широкий спектр за-
дач нейровизуализации: от детальной реги-
страции кортикальной электрической актив-
ности в здоровом мозге до вопросов диагно-
стики нейродегенеративных расстройств. Дан-
ное утверждение оказывается особенно акту-
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альным в свете развития новых неинвазив-
ных методик считывания электромагнитной
активности, таких как магнитоэнцефалогра-
фия с оптической накачкой [50, 64] и ультра-
высокоплотная электроэнцефалография [34].
Эти две современные модальности нейрокар-
тирования позволяют регистрировать значи-
тельно более пространственно высокочастот-
ные компоненты электромагнитной активно-
сти, порождаемой нейрональными источника-
ми, что, в свою очередь, существенно повы-
шает информативность неинвазивной визуали-
зации функции мозга. В сочетании с высо-
ким временным разрешением в нашем распо-
ряжении оказывается средство нейровизуали-
зации беспрецедентной силы, способное разли-
чать активные источники, находящиеся на рас-
стоянии менее 5 миллиметров друг от друга
и отслеживать временные профили их элек-
трической активности на миллисекундных вре-
менных масштабах.

В следующих частях мы приведем более
детальное описание аналитических инструмен-
тов, применимых к обработке МЭГ и ЭЭГ дан-
ных. Мы начнем с 1) методов решения об-
ратной задачи для локализации нейрональных
источников, продолжим 2) подходом к поис-
ку функциональных сетей головного мозга и
завершим этот раздел описанием 3) алгорит-
ма локализации кортикальных волн по неин-
вазивным ЭЭГ и МЭГ данным и его примене-
ния к неинвазивной локализации эпилептоген-
ных очагов. В каждом из разделов довольно
математизированному описанию предшествует
краткое вербальное описание идеи, лежащей в
основе демонстрируемого подхода.

Новые методы решения обратной
задачи ЭЭГ и МЭГ

Обратная задача ЭЭГ/МЭГ в общем слу-
чае является некорректно поставленной, так
как неинвазивно измеряемые электромагнит-
ные сигналы однозначно не определяют под-
лежащее распределение нейрональной актив-
ности. Иными словами, для любого N -мерного
вектора измерений сигналов N сенсоров x(t) в
момент времени t существует бесконечное ко-
личество возможных M−мерных векторов ак-

тивности s(t) = {si(t)}, M нейрональных ис-
точников, которые бы породили идентичный
вектор измерений на сенсорах x(t). Математи-
чески данная ситуация объясняется тем, что
M ≫ N и, учитывая линейность модели на-
блюдения, см. уравнение (1), в нашем распоря-
жении оказываются всего лишь M уравнений,
накладывающих N линейных ограничений на
M переменных, но не определяющие однознач-
но их значения.

Такие задачи встречаются не только в элек-
тромагнетизме, но и в других областях нау-
ки и техники, и для их решения разработан
ряд методов, объединённых понятием регуля-
ризации некорректно поставленной задачи, об-
щая идея которых заключается во внесении до-
полнительной информации об искомом векто-
ре источников s(t). Например, вводится пред-
положение о том, что норма вектора актив-
ности источников должна быть минимальной.
Такой класс подходов к решению некорректно
поставленных задач получил название методов
наименьшей нормы (Minimum norm solutions)
[26], оперирующих на основе принципа Тихо-
новской регуляризации. Творческий подход к
формированию дополнительного условия, ос-
нованного на вычислении нормы вектора реше-
ний, позволяет, например, искать максималь-
но пространственно-гладкие решения [35, 49].
В этом случае в качестве нормы используется
взвешенная L2-норма s⊤(t)Ws(t) вектора s(t),
где в качестве весовой матрицы W выступает
дискретный оператор Лапласа, определённый
на дискретной сетке, аппроксимирующей кору
головного мозга.

Наиболее интуитивное и общее объясне-
ние методики регуляризации заключается в
использовании вероятностного Байесовского
подхода, в рамках которого дополнительные
условия, накладываемые на искомый много-
мерный вектор активности источников, зада-
ются через соответствующее априорное рас-
пределение p(s(t)) вектора активности источ-
ников. Далее решение отыскивается путем на-
хождения вектора s(t), соответствующего мак-
симуму апостериорной вероятности p(s(t)|x(t))
при условии вектора наблюденных данных
x(t). Как правило, в качестве априорного рас-

Нейротехнологии и Нейроэлектроника, 2025, № 2 9



MIPT. Neurotechnologies & Neuroelectronics (N&N). 2025.(2)

пределения используется нормальное распре-
деление с творчески подобранными ковари-
ационными матрицами. Использование нор-
мального распределения в качестве априорно-
го в сочетании с нормальным распределени-
ем, моделирующим разброс измеряемых сиг-
налов, дает возможность получить аналитиче-
ское решение обратной задачи, что позволя-
ет существенно сократить вычислительные за-
траты по сравнению с ситуацией, когда в ка-
честве априорного распределения используют-
ся другие плотности распределения вероятно-
стей, например, распределение Лапласа, кото-
рое, в свою очередь, ведет к максимально раз-
реженным решениям, обладающим наимень-
шей L1 нормой.

Описанный подход может быть охарак-
теризован как глобальный, в том смыс-
ле, что он сразу позволяет найти целиком
M−мерный вектор активности s(t), минимизи-
рующий функционал, первая составная часть
которого отражает правдоподобность найден-
ного вектора s(t) по отношению к измеряемым
данным x(t). Значение второй части функци-
онала определяется тем, насколько найденное
решение отражает априорные предположения.
Неверные априорные предположения могут су-
щественно ухудшить точность и физиологич-
ность получаемых решений, и в ряде случаев
оказывается, что предпочтительным подходом
к решению обратной задачи ЭЭГ и МЭГ ока-
зывается локальный подход, заключающийся
в независимой оценке временных рядов si(t)
для каждого i−го нейронального источника
i = 1, ...,M .

Именно локальные методы решения обрат-
ной задачи набрали популярность в последние
годы. Подавляющее большинство таких под-
ходов основано на использовании адаптивных
формирователей луча (АФЛ, LCMV) [23, 59,
66], пришедших [66] в область нейрокартиро-
вания из радарной техники, где они применя-
ются для выделения сигнала от источника, на-
ходящегося на заданном направлении. Если в
случае работы радаров направление на источ-
ник задается вектором углов и соответствует
физическому направлению на объект интере-
са, то в случае работы с ЭЭГ и МЭГ данными

«направление» на i−ый источник задается со-
ответствующим N−мерным вектором прямой
модели gi. n−ый элемент этого вектора отра-
жает активность, измеряемую n-ым сенсором
при условии единичной активности i−го ис-
точника. Как правило, при работе с МЭГ и
ЭЭГ данными вектора прямой модели извест-
ны и могут быть рассчитаны для каждого по-
ложения нейронального источника. Традици-
онно используют дискретную сетку на оболоч-
ке, аппроксимирующей кору головного мозга и
извлеченную при помощи специальных мето-
дов из данных структурной МРТ испытуемого
или пациента.

При работе в среде с небольшим коли-
чеством некоррелированных источников АФЛ
демонстрируют отличные рабочие характери-
стики как детекторы нейронной активности и
обеспечивают высокое пространственное раз-
решение [30]. Однако АФЛ терпят неудачу в
случае наличия источников с коррелирован-
ными временными рядами. Технология джам-
минга (jamming) использует именно эту Ахил-
лесову пяту АФЛ для снижения эффективно-
сти работы радарных систем. Это приводит
к существенному снижению соотношения сиг-
нал/шум в получаемых при помощи АФЛ вре-
менных рядах [32, 58] и бессмысленным кар-
там распределения мощности по коре голов-
ного мозга. Данная ситуация создает серьез-
ные ограничения для более широкого исполь-
зования этого потенциально многообещающего
подхода к решению обратной задачи, тем более
что фундаментальные механизмы функциони-
рования мозга, реализующие принцип функци-
ональной интеграции [19], естественным обра-
зом предполагают наличие нейрональных ис-
точников с синхронизированной активностью,
как это было описано во Введении.

Недавно был предложен подход [32], кото-
рый позволяет вернуть работоспособность ме-
тоду формирователя луча в случае наличия
коррелированных источников. В основе этого
метода лежит операция проекции, применяе-
мая к векторизованной ковариационной мат-
рице сигналов сенсоров. Такая проекция, опе-
рирующая в пространстве-произведении сиг-
налов сенсоров, размерность которого равна
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квадрату числа сенсоров N2, не удаляет актив-
ность коррелированных источников из данных
и, соответственно, из ковариационной матри-
цы сенсорного пространства, но отделяет их
аддитивный вклад в ковариационную струк-
туру, обусловленную лишь только мощностью
источников, от вклада, зависящего от корре-
ляции между временными рядами этих источ-
ников. Так создается достаточно точное при-
ближение идеальной ковариационной матрицы
данных сенсоров, которую гипотетически мож-
но было бы наблюдать в случае некоррелиро-
ванной активности источников. Далее эта мо-
дифицированная ковариационная матрица ис-
пользуется для вычисления весов простран-
ственных фильтров в соответствии со стан-
дартным подходом вычисления весов АФЛ.

Модель данных и постановка задачи.
Как уже было сказано, в основе подав-

ляющего большинства методов решения об-
ратной задачи ЭЭГ и МЭГ лежит линейная
модель наблюдения вектора сигналов x(t) =
[x1(t), . . . , xN ]

T массивом из N сенсоров в мо-
мент времени t, связанных с искомыми сигна-
лами активности источников si(t), i = 1, . . . , R
следующим уравнением наблюдения:

x(t) =
R∑
i=1

gisi(t) + n(t) = Gs(t) + n(t), (1)

где s(t) = [s1(t), . . . , sR(t)]
T — вектор размерно-

стью [R × 1] искомых сигналов R источников.
Мы предполагаем здесь, что вызванная актив-
ность x(t) генерируется относительно неболь-
шим числом R фокальных кортикальных ис-
точников. Здесь gi — вектор прямой модели,
или топография i-го эквивалентного токово-
го диполя, аппроксимирующего нейронный ис-
точник, а G = [g1, . . . ,gR] — это матрица топо-
графий ориентированных источников. Шумо-
вой член n(t) представляет собой сумму остат-
ков индуцированной и не связанной с зада-
чей активности, которая, как предполагается,
в достаточной степени подавляется процеду-
рой усреднения при вычислении вызванных от-
ветов, что приводит к высокому отношению
сигнал/шум (SNR) целевых сигналов si(t) в на-
блюдаемой смеси x(t) .

Местоположения R активных источников
неизвестны, их поиск и является целью ре-
шения обратной задачи ЭЭГ и МЭГ. Тради-
ционно к этой проблеме подходят со знани-
ем прямой модели, которая сопоставляет каж-
дое возможное i-е местоположение дипольного
нейронного источника с вектором топографии
gi. Важно понимать, что в то время как век-
тор gi известен для каждого узла дискрети-
зированной поверхности коры головного моз-
га, и таких узлов обычно несколько десятков
тысяч, какие R из этих точек содержат ак-
тивные источники, чьи сигналы si(t) форми-
руют наблюдаемую смесь x(t), неизвестно. Бо-
лее того, число R таких источников тоже, как
правило, неизвестно. Поэтому одним из мето-
дов решения задачи поиска локаций источни-
ков является сканирующий метод адаптивного
формирователя луча (САФЛ). В рамках это-
го подхода для каждой потенциальной i-ой ло-
кации строится АФЛ, оценивается мощность
на выходе и формируется карта распределения
мощности для каждого узла в модели корти-
кальной оболочки. Несмотря на то, что оцен-
ки расположения источников, получаемые как
аргументы локальных максимумов такой кар-
ты, являются смещенными [22], данный под-
ход на практике и при отсутствии ярко выра-
женных синхронных источников обеспечивает
весьма приемлемое качество решения обратной
задачи [11].

Адаптивный формирователь луча (АФЛ)
([23, 59, 66]) представляет собой метод вы-
числения вектора коэффициентов v простран-
ственной фильтрации данных, обеспечиваю-
щий минимальную мощность сигнала на вы-
ходе s(t) = vTx(t) при наличии ограничения
на единичный коэффициент передачи сигнала
с “направления”, в котором находится целевой
сигнал и которое определяется соответствую-
щим вектором прямой модели gi. Логика дан-
ного подхода заключается в том, что требова-
нием к минимальной мощности на выходе до-
стигается отстройка от шумовых источников, а
ограничение на единичный коэффициент пере-
дачи гарантирует в случае отсутствия корре-
лированных источников, что сигнал целевого
источника не будет подавлен и будет присут-
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ствовать на выходе без изменений. Без огра-
ничения на единичный коэффициент переда-
чи соответствующая задача оптимизации оче-
видным образом имеет тривиальное решение
v = 0. Иными словами, для каждой локации с
индексом i на дискретизированной модели ко-
ры головного мозга решается следующая опти-
мизационная задача [59]:

vT
i Cxvi −→ min

vi

при условии vT
i gi = 1,

(2)

где (·)T — оператор транспонирования, Cx =
E[x(t)x(t)T ] — ковариационная матрица дан-
ных сенсоров, а вектор gi = g(ri) представляет
собой топографию i-го источника, расположен-
ного в точке с координатами ri. Используя ме-
тод множителей Лагранжа, можно найти сле-
дующее аналитическое решение

vT
i = [gT

i C
−1
x gi]

−1gT
i C

−1
x . (3)

Вычисленные пространственные фильтры vi

затем могут быть использованы для восста-
новления оценок вектора исходного временно-
го ряда как

ŝi(t) = vT
i x(t). (4)

Также возможно использовать формирователь
луча в режиме сканирования и вычислить про-
филь распределения мощности σ2

i = Var(ri)
для всего набора M кортикальных локаций ri,
i = 1, . . . ,M что может быть сделано и без яв-
ного вычисления vi:

σ2
i = vT

i Cxvi = [gT
i C

−1
x gi]

−1. (5)

Как следует из уравнений (3) и (5), учиты-
вая фиксированную прямую модель gi, ковари-
ационная матрица полностью определяет веса
АФЛ и выходную мощность оценок источника
при применении к данным x(t).

Данный подход не вводит никаких пред-
положений относительно количества активных
источников или их пространственного распре-
деления. Однако известно, что АФЛ обеспечи-
вает пространственное сверхразрешение толь-
ко в том случае, когда измеряемая нейрон-
ная активность генерируется небольшим коли-
чеством фокальных кортикальных источников

[7] и при этом в общем случае дает смещён-
ные оценки локаций активных источников [23].
Еще одним нежелательным свойством АФЛ
технологии является подавление целевого сиг-
нала в случае, когда АФЛ оперирует в среде с
коррелированными источниками. Рассмотрим
это явление более подробно.

Мощность на выходе формирователя лу-
ча в случае двух коррелированных источников
с коэффициентом корреляции ρss12 выражается
как [58]:

σ̂2
i = 1− (ρss12)

2, i = 1, 2. (6)

Таким образом, в случае полной синхрони-
зации адаптивный формирователь луча на вы-
ходе выдает просто ноль. Интуитивно это мож-
но понять следующим образом. Чтобы соответ-
ствовать ограничению, АФЛ должен обеспе-
чить единичный коэффициент передачи сигна-
ла целевого источника, а функционал, оптими-
зированный адаптивным формирователем лу-
ча, требует минимизации выходной мощности.
В присутствии другого источника с коррелиро-
ванной активностью формирователь луча кор-
ректирует вектор весов таким образом, чтобы,
с одной стороны, соблюдалось ограничение на
единичное усиление на заданном «направле-
нии», а с другой стороны, активность источни-
ков, коррелированных с целевым источником,
вычиталась из истинной активности целевого
источника для минимизации выходной мощно-
сти. Следовательно, в случае идеальной кор-
реляции формирователь луча выдает нулевое
SNR по отношению к активности целевого ис-
точника, так как ему удается подобрать такие
веса, при помощи которых активность одно-
го источника полностью компенсирует актив-
ность другого. Действительно, ведь до тех пор
пока топографии (gi, gj) этих двух синхрон-
ных источников не ортогональны, требование
на единичный коэффициент передачи сигнала
целевого источника (gi) может быть обеспече-
но простым масштабированием вектора коэф-
фициентов АФЛ. Ситуация усугубляется в сре-
де с большим количеством коррелированных
источников. Даже умеренная корреляция вре-
менных рядов искомого нейронального источ-
ника с активностью других нейронных популя-
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ций приводит к значительному снижению соот-
ношения сигнал-шум на выходе АФЛ.

Корреляционная матрица Css = {cssij }, i =
1, ...,M , j = 1, ...,M активности M источни-
ков, определяемая мощностью и коэффициен-
тами попарной корреляции их временных ря-
дов, неизвестна, но находит отражение в N ×
N ковариационной матрице сигналов сенсоров
Cx = E[x(t)xT (t)] = GCssG

⊤, которая играет
ключевую роль в вычислении коэффициентов
АФЛ, как это видно из уравнения для АФЛ
весов (3). Здесь G — матрица прямой модели.
Используя модель наблюдения сигналов сенсо-
ров x(t) и определение ковариационной матри-
цы, в предположении о нулевом среднем сигна-
лов, векторизованная ковариационная матри-
ца сигналов сенсоров vec(Cx) может быть вы-
ражена в терминах элементов cssij , i, j = 1, ..., R
ковариационной матрицы исходного простран-
ства R активных источников и их топографий
gi, gj как

vec(Cx) = vec(E[x(t)xT (t)]) (7)

=
R∑
i=1

vec(gig
T
i )c

ss
ii

+
R∑
i=1

R∑
j=i+1

vec(gig
T
j + gjg

T
i )c

ss
ij

+ vec(Cn),

где Cn — ковариационная матрица шума,
а конструкции вида qij = vec(gig

T
j ) авто-

ры [32] называют 2-топографиями. Уравне-
ние (7) демонстрирует, что матрица Cx мо-
жет быть разложена на два типа аддитив-
ных компонент: 1) авто-компоненты, модули-
рованные мощностью cssii активных источни-
ков

∑R
i=1 vec(gig

T
i )c

ss
ii , 2) перекрестные ком-

поненты, чей вклад в структуру Cx мо-
дулируется степенью коррелированности ак-
тивности соответствующих пар источников∑R

i=1

∑R
j=i+1(gig

T
j +gjg

T
i )c

ss
ij . Очевидно, что эти

перекрестные члены присутствуют в ковари-
ационной матрице из-за ненулевых недиаго-
нальных элементов cij ковариационной матри-
цы нейрональных источников. Именно нали-
чие ненулевых недиагональных элементов cij

ковариационной матрицы активности нейро-
нальных источников приводит к снижению ра-
бочих характеристик АФЛ.

Чтобы уменьшить вклад ненулевых недиа-
гональных элементов ковариационной матри-
цы источников в матрицу ковариации сигна-
лов сенсоров, в [32] было предложено использо-
вать построенную специальным образом мат-
рицу проекции P, оперирующую в N2-мерном
пространстве и минимизирующую вклад пере-
крестных компонент в Cx.

Соответствующий конвейер обработки по-
казан на рисунке 1. Мы применяем эту матри-
цу проекции P к векторизованной ковариаци-
онной матрице данных, чтобы ослабить вклад
перекрестных членов. Результирующий век-
тор, после проекции при изменении формы об-
ратно в квадратную матрицу и после выпол-
нения операции спектрального отражения [14]
для обеспечения положительной определенно-
сти результирующей матрицы, аппроксимиру-
ет ковариационную матрицу сигналов сенсо-
ров, которая могла бы быть получена в слу-
чае отсутствия корреляции между активно-
стью источников. Далее, преобразованная мат-
рица C̃abs

x используется для вычисления весов
или, напрямую, мощности на выходе АФЛ в со-
ответствии со стандартными выражениями (3)
и (5).

Два метода построения матрицы проекции
P детально описаны в [32], в результате ко-
торых получаются два разных обратных опе-
ратора ReciPSIICOS и Whitened ReciPSIICOS,
построенных на основе уравнения классическо-
го АФЛ (3), но с использованием модифици-
рованной ковариационной матрицы сигналов
сенсоров C̃abs

x , вклад коррелированных источ-
ников в которую минимизирован при помощи
предложенной операции проекции.

В [32] авторы детально исследовали точ-
ностные характеристики предложенных подхо-
дов по отношению к более общепринятым ме-
тодам, таким как классический АФЛ и метод
наименьшей нормы. АФЛ с использованием
модифицированной ковариационной матрицы
показали меньшее смещение и меньший раз-
брос при локализации смоделированных ней-
рональных источников.
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Рис. 1: Основные этапы предлагаемого подхода: 1. Рассмотрим векторизованную матрицу
ковариации сигналов сенсоров Cx, показанную красной точкой, как элемент N2-мерного
пространства-произведния сигналов сенсоров. Он может быть разложен на сумму двух неор-
тогональных векторов: авто-члены, соответствующие мощности источника

∑R
i=1 vec(gig

T
i )c

ss
ii , и

попарные перекрестные произведения исходных топографий, взвешенные с коэффициентами
ковариации активности источников

∑R
i=1

∑R
j=i+1(gig

T
j + gjg

T
i )c

ss
ij . 2. Предварительно вычислен-

ная матрица проекции P применяется к матрице Cx, далее принимаются меры для возврата
результата проекции обратно в многообразие положительно определенных матриц, а затем ре-
зультат преобразуется обратно в M ×M матрицу C̃abs

x . 3. Наконец, пространственные фильтры
адаптивного формирователя луча вычисляются как обычно, но с использованием модифици-
рованной ковариационной матрицы данных сенсорного пространства.

Особый интерес представляет применение
нового подхода к наборам данных МЭГ, запи-
санных в эксперименте по выполнению аудио-
моторной задачи. Анализ экспериментальных
наборов данных МЭГ показал, что формиро-
ватели луча из семейства ReciPSIICOS, но не
классические АФЛ, обнаружили ожидаемые
двусторонние фокальные источники в первич-

ной слуховой коре и обнаружили активность
моторной коры, связанную с аудиомоторной
задачей, см. Рисунок 2. В большинстве случаев
MNE справлялся хорошо, но, как и ожидалось,
приводил к более пространственно гладкому
решению с характерным этому методу невы-
соким пространственным разрешением.
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Рис. 2: Распределение мощности ASSR через 250 мс после стимула, реконструированное с по-
мощью ReciPSIICOS, отбеленных ReciPSIICOS, LCMV и MNE для субъекта 2

Оценки активности коры головного мозга
при помощи новых АФЛ обладали в несколько
раз более высоким соотношением сигнал-шум
по сравнению с таковыми на основе классиче-
ского АФЛ. Этот эффект ожидаем и косвен-
но характеризует степень влияния коррелиро-
ванности активности источников на ослабле-
ние мощности на выходе АФЛ и понижения
соотношения сигнал-шум классического АФЛ,
как описано выражением (6).

Обнаружение функциональных се-
тей по неинвазивным электромаг-
нитным измерениям активности
мозга
Введение.

Как правило, методика оценки активности
нейрональных источников предваряет второй
шаг анализа ЭЭГ и МЭГ данных, направлен-
ный на поиск функциональных взаимосвязей
между участками коры головного мозга, про-
являющихся при выполнении исследуемой ко-

гнитивной или моторной задачи. Для этого на
основе сигналов активности источников, полу-
ченных при помощи методов решения обрат-
ной задачи, как например метод АФЛ, рас-
смотренный в предыдущей секции, вычисля-
ются различные метрики, отражающие сте-
пень статистической взаимосвязи соответству-
ющих нейрональных популяций.

Однако обнаружение функциональных се-
тей по данным электроэнцефалографии и маг-
нитоэнцефалографии с использованием обыч-
ных показателей, отражающих синхронность
временных рядов (таких как когерентность
или значение фазовой синхронизации), ослож-
няется наличием объемной проводимости или
пространственной утечкой, если речь идет
об измерениях магнитного поля при помощи
МЭГ. Решение обратной задачи помогает ча-
стично избавиться от объемной проводимо-
сти, но не решает эту задачу полностью. Та-
кие методы, как мнимая когерентность [45],
индекс запаздывания по фазе [62, 68] или
ортогонализированные амплитудные корреля-
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ции [46], устраняют пространственную утеч-
ку, при этом игнорируя взаимодействия ис-
точников, профили активности которых в ре-
зультате синхронизации имеют нулевую раз-
ность фаз. Несмотря на свою полезность, эти
показатели по своей конструкции приводят
к ложно-отрицательным результатам в слу-
чаях, когда в данных присутствует вклад от
взаимодействий между источниками с нуле-
вой фазовой задержкой, и склонны недооце-
нивать синхронизированные источники в ситу-
ациях, когда фазовая задержка близка к ну-
лю. По иронии, во многих случаях эмпириче-
ски наблюдаемая нейронная синхрония харак-
теризуется исчезающей или очень малой фа-
зовой задержкой между временными рядами
функционально связанных ансамблей нейро-
нов [15, 55, 60]. Истинная физиологическая ну-
левая задержка и такая функциональная связ-
ность ансамблей с почти нулевым запаздыва-
нием могут иметь несколько объяснений. Мак-
ромасштабный анализ показывает, что две об-
ласти коры, вовлеченные в двунаправленное
(reciprocal) взаимодействие, скорее всего, бу-
дут порождать почти нулевое фазовое запаз-
дывание, как результат взаимного симметрич-
ного воздействия друг на друга [15, 60]. Аль-
тернативным сценарием является наличие тре-
тьего источника, выступающего синхронизи-
рующим для двух популяций [53]. Более то-
го, почти нулевое запаздывание также мо-
жет быть связано с эффектом динамической
подстройки частоты двух популяций нейронов
с несколько отличными динамическими свой-
ствами, что позволяет двум популяциям при-
способиться к глобальному ритму [51, 57].

В работе [48] предложен альтернативный
одношаговый подход к оценке внутри-частот-
ных функциональных взаимосвязей в многока-
нальных ЭЭГ и МЭГ данных. Этот метод поз-
волил смягчить нежелательные эффекты про-
странственной утечки и впервые обнаружить
нулевые и близкие к нулю фазовые взаимо-
действия по неинвазивным данным. С этой це-
лью авторы обобщают операцию проекции в
N2-мерном пространстве-произведении сигна-
лов сенсоров, описанную в предыдущей сек-
ции, и проецируют векторизованную матри-

цу кросс-спектра сигналов сенсоров ортого-
нально «подпространству объемной проводи-
мости», что позволяет подавить вклад про-
странственной утечки и при этом частично со-
хранить истинную составляющую взаимодей-
ствия с нулевой фазой. Далее решается зада-
ча оценки сетей как многомерная регрессион-
ная задача в пространстве 2-топографий, схо-
жая с традиционной задачей поиска источни-
ков, только в данном случае формальными ис-
точниками являются элементарные сети с дву-
мя узлами, а не сами нейрональные источни-
ки, т.е. не отдельные узлы этих сетей, а сра-
зу пары. Такой подход позволяет достичь ин-
вариантности к фазовой задержке временных
рядов функционально связанных источников и
обеспечить равномерную вероятность обнару-
жения сетей на всем диапазоне разности фаз.
Соответственно, данный подход носит назва-
ние PSIICOS (Phase shift invariant imaging of
coherent sources). Теперь становится понятной
этимология названия ReciPSIICOS (reciprocal
= обратный), присвоенного авторами их ме-
тодике АФЛ с модифицированной ковариаци-
онной матрицей. Дело в том, что при моди-
фикации ковариационной матрицы выполня-
ется операция проекции, комплементарная та-
ковой, используемой методом PSIICOS при по-
иске функциональных сетей. Реалистичное мо-
делирование показывает, что PSIICOS обла-
дает лучшими детекторными характеристика-
ми, чем ряд существующих методик обнаруже-
ния функциональных взаимосвязей по неинва-
зивным электрофизиологическим измерениям.
В целом, PSIICOS представляет собой новый
метод обнаружения функциональных сетей по
МЭГ/ЭЭГ, который преодолевает предыдущие
ограничения и обеспечивает инвариантность к
фазовой задержке. Рассмотрим более подроб-
но основные моменты данного подхода.

Генерирующее уравнение кросс-спек-
тральной матрицы сигналов сенсоров.

Комплекснозначная время-зависимая
кросс-спектральная матрица CXX(t, f) сиг-
налов сенсоров, соответствующая активности
на частоте f , определяется как корреляци-
онная матрица вектора данных x(t), подвер-
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женных частотно-временному преобразованию
X(t, f) = TFT (x(t)), которая вычисляется для
каждой пары (t, f) и может быть формально
выражена как

CXX(t, f) = E[X(t, f)XH(t, f)] (8)
= Re

(
CXX(t, f)

)
+ i · Im

(
CXX(t, f)

)
Путем подстановки генерирующей модели дан-
ных x(t) из предыдущей секции в определение
кросс-спектральной матрицы (8), с последую-
щим представлением матричных произведений
в виде суммы внешних произведений столбцов
соответствующих матриц и разделением мни-
мой и действительной частей, аналогично то-
му, как это было сделано в [16] мы получаем:

CXX(t, f) =
R∑
i=1

gig
T
i c

ss
ii (t, f) (9)

+
R∑
i=1

R∑
j=i+1

(
gig

T
j + gjg

T
i

)
Re(cssij (t, f))

+ i ·

[
R∑
i=1

R∑
j=i+1

(
gig

T
j − gjg

T
i

)
Im(cssij (t, f))

]
+CNN(t, f).

Здесь CNN(t, f) = E[N(t, f)NH(t, f)] — кросс-
спектральная матрица аддитивного шума на-
блюдения, содержащего в том числе и вклад
от активности мозга, не имеющей отношения
к исследуемому когнитивному процессу и, со-
ответственно, не содержащей перепадов син-
хронности в такт выполняемой когнитивной
или моторной задачи. cssij — элементы кросс-
спектральной матрицы источников Css(t, f) =
E[S(t, f)SH(t, f)], оценка которых и является
нашей основной целью.

Обратим внимание, что первое слагаемое
в (9) зависит только от мощности источников
cssii и представляет эффект пространственной
утечки (SL). Поскольку cssii являются действи-
тельными числами, а gig

T
j − gjg

T
i при сумми-

ровании в мнимой части обращается в нуль
для i = j, весь эффект SL присутствует толь-
ко в действительной части кросс-спектральной
матрицы. Именно это наблюдение [45] привело
к созданию множества методов для неинвазив-
ного картирования функциональных связей на

основе измерений ЭЭГ и МЭГ, использующих
только мнимую часть кросс-спектра — стати-
стику, свободную от эффекта пространствен-
ной протечки.

Для обеспечения инвариантности метода
оценки функциональной связности к фазо-
вой задержке нам необходимо оценить и мни-
мую, и действительную части cij(t, f). Слагае-
мые в мнимой части кросс-спектра модулиру-
ются мнимой частью исходного пространства
Im(cij(t, f)). По конструкции мнимая часть
имеет максимальную чувствительность к 90-
градусной разности фаз связанных временных
рядов. Следовательно, пары когерентных ис-
точников с близкой к нулю средней разностью
фаз оказываются практически не видны в мни-
мой части кросс-спектра, особенно с учетом
неизбежного наличия в нем дополнительных
естественных шумов. Реальная часть кросс-
спектра сенсорного пространства будет иметь
максимальный вклад от любых истинных взаи-
модействий с нулевой фазой (или в противофа-
зе), но она, в отличие от мнимой компоненты,
загрязнена эффектом пространственной утеч-
ки, который отрицательно влияет на результи-
рующее соотношение сигнал-шум при прямой
попытке оценить действительную часть кросс-
спектральных коэффициентов нейрональных
источников. Данная ситуация проиллюстриро-
вана на Рисунке 3.

Имеет смысл заметить, что данная пробле-
ма комплементарна той, решение которой бы-
ло описано в предыдущем разделе, в котором
было необходимо подавить вклад в ковариа-
ционную матрицу перекрестных членов, мо-
дулируемых степенью коррелированности ис-
точников, и подчеркнуть вклад от компо-
нент, модулируемых мощностью источников.
При оценке функциональных связей задача
меняется на противоположную. Авторы [48]
предлагают подход, аналогичный описанному
в [32], использующий проекцию в N2-мерном
пространстве-произведении сигналов сенсоров.
Однако в данном случае выполняется проек-
ция не на пространство «объемной проводимо-
сти», для сокращения влияния перекрестных
членов, а наоборот «от него», чтобы подавить
вклад пространственной протечки в матрицу
кросс-спектра.
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Рис. 3: Векторная диаграмма кросс-спекральной матрицы и иллюстрация PSIICOS проекции

Предлагаемый авторами [5, 48] и [32] взгляд
на матрицу кросс-спектра, как на элемент ли-
нейного пространства, проиллюстрирован на
Рисунке 3.

В этом случае для формирования матри-
цы проекции используется схожая процедура
по сравнению с той, что описана в преды-
дущем разделе и проиллюстрирована на Ри-
сунке 1. Вычислив P, строим матрицу проек-
ции в комплементарное подпространство P⊥ =
I − P, которую затем применяем к векторизо-
ванной кросс-спектральной матрице. В резуль-
тате выполненной проекции получается спро-
ецированный векторизованный кросс-спектр
vec(CXX)⊥SL(t, f) = P⊥vec(CXX)(t, f).

На Рисунке 4 представлен результат при-
менения оператора проекции к 2-топографи-
ям, оказывающим вклад в действительную и
мнимую компоненты кросс-спектра, соответ-

ствующие взаимодействию источников, qij+qji

и qij − qji соответственно, а также к компо-
ненте, обусловленной пространственной утеч-
кой. Нас интересует прежде всего ослабле-
ние вклада компонент пространственной утеч-
ки и максимальное сохранение составляющих
кросс-спектра, модулированных мнимой и дей-
ствительной частями недиагональных элемен-
тов кросс-спектральной матрицы источников.
На Рисунке 4.a) и c) изображены нормы ис-
ходных (до проекции) 2-топографий, соответ-
ствующие трем перечисленным составляющим
(см. также (9)) для всех возможных пар источ-
ников (i, j) и расположенные в зависимости от
угла между топографиями gi и gj — панель a),
и в зависимости от расстояния между коорди-
натами i-го и j-го узлов дискретной сетки, мо-
делирующей кору головного мозга.
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Рис. 4: Нормы топографии пространства-произведения для трех подпространств кросс-спектра
сигналов сенсоров до и после проекции PSIICOS в зависимости от коэффициента корреляции
исходных топографий связанных узлов (панели a) и b)) и расстояния между парой элемен-
тарных узлов сети (панели c) и d)). Перед проекцией (панели а), в) в кросс-спектре сенсорного
пространства преобладает компонента мощности источника (желтый). После проекции (панели
б, г)) проявление мощности источника на датчиках снижается не менее чем в 10 раз. Мы также
наблюдаем неизбежное, но значительно менее резкое затухание средней нормы топографий,
соответствующих действительной части кросс-спектра.

Аналогичные графики, но для спроециро-
ванных 2-топографий, приведены на панелях
b) и d). Как видно из приведенных диаграмм,

компонента, отвечающая за объемную прово-
димость (облако желтых точек), оказывается
более чем в 10 раз ослаблена проекцией и прак-
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тически прижимается к горизонтальной оси.
При этом облако норм 2-топографий (синий
цвет), модулируемых действительной частью
кросс-спектральных коэффициентов источни-
ков, меняет свою форму и ординаты точек сме-
щаются в сторону уменьшения нормы. Однако
большинство из точек не претерпевают более
чем двукратного подавления, что в среднем со-
ответствует более чем 5-ти кратному повыше-
нию соотношения сигнал-шум для сетей с ну-
левой фазой в спроецированном кросс-спектре
по сравнению с исходным кросс-спектром. При
этом, конечно, те сети, узлы которых находят-
ся близко друг к другу и топографии узлов
имеют высокий коэффициент корреляции, пре-
терпевают максимальное ослабление, так как
их 2-топографии наиболее похожи на авто 2-
топографии, соответствующие пространствен-
ной утечке.

Таким образом, подавив вклад компоненты
пространственной утечки (или объемной про-
водимости в случае с ЭЭГ), авторы [48] по-
лучили по сути регрессионную задачу оцен-
ки cssij (t, f) из данных спроецированного кросс-
спектра vec(C⊥)(t, f) на основе следующего
уравнения наблюдения

vec(C⊥)(t, f) =
R∑
i=1

R∑
i̸=j,j=1

q⊥
ijc

ss
ij (t, f) (10)

+ ϵ(t, f),

где q⊥
ij = Pqij — проекции 2-топографий, а

ϵ(t, f) — аддитивный шум, включающий в себя
остатки пространственной утечки.

Уравнение (11) напоминает уравнение на-
блюдения (1) сигналов сенсоров, однако в теку-
щем случае в качестве наблюдаемой величины
выступает векторизованный и спроецирован-
ный от объемной проводимости кросс-спектр,
а в качестве источников выступают элементар-
ные 2-сети, связывающие две нейронные попу-
ляции на коре головного мозга.

Данную задачу можно решать различными
методами: от простого сканирования при помо-
щи методов семейства MUSIC (Multiple signals
classification) [41] до решения глобальной оп-
тимизационной задачи с учетом модели струк-
турного коннектома и навязывания гладко-

сти профиля изменчивости во времени степе-
ни синхронизации конкретной сети, что мож-
но достичь с использованием смешанных норм.
Простейший способ заключается в вычислении
скалярного произведения вектора спроециро-
ванного кросс-спектра и вектора 2-топографии
для каждой пары индексов {i, j}:

ρij(t) =
〈 q⊥

ij

||q⊥
ij||

,
vec(C⊥(t, f))

||vec(C⊥(t, f))||

〉
. (11)

Освобождение действительной части кросс-
спектра от вклада пространственной протеч-
ки при помощи предложенной в [48] опера-
ции проекции позволяет обеспечить инвари-
антность рабочих характеристик детектора се-
тей к величине фазового сдвига между актив-
ностью функционально связанных популяций.
Рисунок 5 демонстрирует результат моделиро-
вания работы детектора для сетей с различны-
ми фазовыми задержками. На графиках пред-
ставлены три кривые, соответствующие работе
детектора: по спроецированному комплексно-
му кросс-спектру, только по его действитель-
ной части, спроецированной от пространствен-
ной утечки, и только по его мнимой части.
Как и ожидалось, детектор сетей на основе
мнимой части кросс-спектра обладает низки-
ми детекторными характеристиками для ма-
лых фазовых углов. Обратная ситуация на-
блюдается при использовании действительной
компоненты кросс-спектра, очищенной от про-
странственной утечки при помощи PSIICOS
проекции. Использование и мнимой, и очищен-
ной действительной компонент позволяет су-
щественно ослабить зависимость рабочих ха-
рактеристик от фазового угла синхронизации,
как это продемонстрировано на Рисунке 5, где
изображена площадь под ROC-кривой обнару-
жения сетей в зависимости от взаимного фазо-
вого угла, которым характеризуются времен-
ные ряды их активности. Можно видеть, что в
то время как рабочие характеристики методов,
использующих мнимую и очищенную от объ-
емной проводимости действительную компо-
ненту, демонстрируют резкий спад детектор-
ной способности при удалении взаимного фа-
зового угла от ϕ = π/2 и ϕ = 0 соответственно,
использование одновременно двух компонент
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Рис. 5: Рабочие характеристики детектора сетей

кросс-спектра после надлежащей отстройки от
эффекта объемной проводимости при помощи
PSIICOS проекции позволяет добиться инва-
риантности к взаимному фазовому углу син-
хронизации.

Авторы также описывают результат приме-
нения PSIICOS к анализу реальных МЭГ дан-
ных, зарегистрированных у испытуемого, во-
влеченного в задачу ментального вращения.
В рамках задачи испытуемому в случайном
порядке предъявлялось изображение правой
или левой кисти, повернутое случайным обра-
зом. В задачу испытуемого входило решить,
какая правая или левая рука изображена на
предъявляемой картинке. Для этого необхо-
димо выполнить операцию ментального вра-
щения воображения и сопоставить результат
такого вращения с более каноническим внут-
ренним изображением руки. При помощи бут-
стреп (bootstrap) процедуры были выделены
устойчивые сети в альфа, бета и низком и вы-
соком гамма диапазонах, см. Рисунок 6. Про-
странственные и временные характеристики
некоторых из них приведены на Рисунках 7 -
9. Физиологичность наблюдаемых сетей, с до-
минирующим вкладом в действительную ком-
поненту кросс-спектра, не оставляет сомнений.
Network 1 соответствует взаимодействию меж-
ду участками вентрального зрительного пути
и моторными областями коры головного моз-

га, присутствующими в традиционно моторном
бета диапазоне. Network 2 представляет собой
обмен информацией между двумя гомологич-
ными сенсомоторными областями в двух полу-
шариях.

Интересно, что сети, полученные из дей-
ствительной компоненты кросс-спектра, в ко-
торой доминирует вклад сетей с малой фазо-
вой задержкой и с задержкой π радиан, ока-
зываются существенно более устойчивыми по
сравнению с сетями, наблюдаемыми в мнимой
компоненте кросс-спектра, максимально чув-
ствительной к взаимодействию с фазовой за-
держкой pi/2 радиан.

Кортикальные волны, методы их
локализации и применение к лока-
лизации эпилептогенной коры

Феномен возникновения функциональных
взаимосвязей, методы обнаружения которых
были описаны в предыдущей секции, вполне
может являться следствием бегущих корти-
кальных волн [1, 42]. В течение нескольких
последних десятилетий область исследований
бегущих волн приобрела новую актуальность
благодаря развитию передовых методов нейро-
визуализации и анализа, а также нейрофизио-
логическим открытиям, которые смогли объ-
яснить [29, 42] функционально-анатомические
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Рис. 6: Результаты бутстрэп анализа воспроизводимости сетей. Для оценки воспроизводимости
результатов сканирования при помощи процедуры MUSIC проводился многократный выбор
подмножества эпох данных с последующим вычислением тензора кросс-спектра путем усред-
нения по этим эпохам, к которому затем применяется процедура проекции PSIICOS и далее
выполнялся RAP-MUSIC скан. Высота столбика соответствует индексу воспроизводимости в
конкретном диапазоне частот, вычисляемому как обратное среднее расстояние до ближайшего
соседа для сетей, найденных в действительной (синий) и мнимой (рыжий) частях кросс-спектра.
Соответственно, чем выше столбик тем ближе и более похожи были сети найденные на каждой
из бутстрэп итерации.

механизмы этого феномена, открытого в 30-х
годах прошлого столетия [1] и проявляющегося
в мозгу на разных пространственно-временных
масштабах как у животных, так и у человека.

Прехтль и др. описали волны электриче-
ской активности в зрительной коре черепах,
вызванные визуальными стимулами [52]. С по-
мощью чувствительных к напряжению краси-
телей (voltage sensitive dyes, VSDs) были об-
наружены различные типы волновой активно-
сти, включая плоские волны, спиральные вол-
ны, а также более сложные пространственно-
временные паттерны. С использованием за-
писи локальных потенциалов поля (local field
potentials, LFP) у кроликов было показано, что
гамма-колебания в зрительной, слуховой и со-
матосенсорной коре, вызванные соответствую-
щими стимулами, распространяются в виде бе-
гущих волн [18]. Еще одно замечательное дока-
зательство существования кортикальных бегу-
щих волн было получено с помощью уже упо-
мянутых VSDs, примененных к области репре-
зентации вибрисс в сенсомоторной коре у бодр-
ствующих мышей [17]. Та же технология VSD,
дополненная новой процедурой анализа, была
использована для обнаружения бегущих волн
как в первичной, так и во вторичной зритель-
ной коре у бодрствующих обезьян [43].

Помимо вышеупомянутых исследований на
животных, существует ряд результатов, демон-
стрирующих наличие бегущих волн в неокор-
тексе человека (обзор см. [42]). С использо-
ванием инвазивных внутричерепных записей
активности мозга было показано, что альфа-
колебания демонстрируют волновые паттерны
[6], [28], [70], которые не только модулируют
амплитуду гамма-активности во времени, но и
координируют её распространение в простран-
стве [6]. Медленные тета-колебания представ-
ляют собой бегущие волны как в неокортек-
се [70], так и в гиппокампе [36], а лямбда-
активность, связанная с фиксацией, во вре-
мя выполнения задачи свободного просмотра
включает устойчивый компонент бегущей вол-
ны [21]. Установлено наличие кортикальных
волн во сне [27, 37, 39].

Важность исследования кортикальных
волн обусловлена не только необходимостью
изучения принципов работы здорового мозга,
но также и диагностики патологических со-
стояний, например эпилепсии. В работе [61] с
использованием инвазивных измерений пока-
зано, что кортикальная активность во время
интериктальных разрядов в непосредственной
близости от эпилептогенной зоны характери-
зуется распространением в направлении эпи-
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лептогенного очага. Мартине и коллеги [38] ис-
пользовали массив микроэлектродов размером
4 мм2, чтобы показать, что во время припад-
ка небольшие нейронные группы, охватываю-
щие кортикальные колонки, генерируют быст-
ро распространяющиеся волны, и предположи-
ли, что эти волны координируют припадок на
микромасштабе. Существуют также модель-
ные исследования [10], предпринимающие по-
пытку объяснить локальное распространение
иктальных и межприступных эпилептических
разрядов с помощью модели бегущей волны.

Может ли наличие распространения па-
тологической электрической активности слу-
жить маркером эпилептогенности коры?
Пространственно-временные характеристики
межприступного распространения интерик-
тальных спайков были исследованы в работе
[65]. Авторы проанализировали паттерны рас-
пространения межприступной активности у 18
пациентов с помощью внутричерепных ЭКоГ
записей. Были выявлены многоканальные по-
следовательности спайков, чтобы подчеркнуть
пространственно-временное распространение:
первый спайк был определен как «лидер», а
«последующие» спайки — это те, которые про-
исходят в течение 50 мс после первого спайка
и в течение 15 мс после хотя бы одного спай-
ка в последовательности. Авторы утверждают,
что постоянство направления распространения
может быть биомаркером эпилептогенной об-
ласти, так как было показано, что паттерны
распространения были более устойчивыми у 9
(половина выборки) пациентов с благоприят-
ными послеоперационными исходами.

Описанные выше исследования кортикаль-
ных волн выполнены с использованием ин-
вазивных методов регистрации электрической
активности головного мозга. А большинство
подходов к решению обратной задачи, необхо-
димых для отображения неинвазивных изме-
рений электромагнитной активности на кору
головного мозга, предполагают разделимость
пространственного и временного измерений.
Таким образом, учитывая широкую распро-
страненность и естественность феномена кор-
тикальных волн, важной представляется раз-
работка методов реконструкции корковых вол-

новых процессов по неинвазивным измерениям
активности головного мозга.

Практически единственный на сегодняш-
ний день метод анализа кортикальных вол по
неинвазивным данным описан в [31]. Автора-
ми было показано, что оценивая процент инте-
риктальных событий, которые ведут себя как
кортикальные волны, возможно дифференци-
ровать ирритационные зоны и выделить среди
них зону инициации приступа. Разработанный
авторами метод позволяет оценить детальную
пространственно-временную динамику волно-
вой активности коры, а также доминирующее
направление распространения. Рассмотрим бо-
лее подробно описанный авторами подход.

Модель данных.
В своем методе авторы [31] исходят из пред-

положения, что радиальная волна возникает
от порождающего источника и распространя-
ется в N∗

d разных направлениях вдоль поверх-
ности коры.

Имея в виду, что пройденное волной рас-
стояние зависит от скорости ее распростране-
ния, длины путей распространения всех волн
полагаются равными между собой по количе-
ству Ns узлов коры, в которых побывала вол-
на. Таким образом, d-е направление распро-
странения можно представить как последова-
тельность активных кортикальных источников
pd = [r1d, . . . , r

Ns
d ], где ri = [xi, yi, zi] содер-

жит координаты источника в трехмерном про-
странстве, d ∈ [1, . . . , N∗

d ], а первый источник
одинаков для всех направлений (порождаю-
щий источник).

Временные ряды активации источников из
набора pd образуют матрицу Sd. Чтобы пред-
ставить распространение нейронной активно-
сти, порождающей разряд, в виде волны в про-
странстве и времени, авторы моделируют вре-
менные ряды активации, которые для после-
дующих источников сдвинуты во времени от-
носительно предыдущих. Таким образом, рас-
полагая прямым оператором G многоканаль-
ный сигнал ЭЭГ/МЭГ, X, можно представить
как линейную комбинацию спроецированных в
пространство сенсоров кортикальных бегущих
волн Wd, d ∈ [1, . . . , N∗

d ]:
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Рис. 7: Пространственная и временная динамика наиболее воспроизводимых сетей, наблюдае-
мых в бета (16-24 Гц) диапазоне, Re, network 1

Рис. 8: Пространственная и временная динамика наиболее воспроизводимых сетей, наблюдае-
мых в бета (16-24 Гц) диапазоне, Re, network 2

Рис. 9: Пространственная и временная динамика наиболее воспроизводимых сетей, наблюдае-
мых в бета (16-24 Гц) диапазоне Im, network 1

X =

N∗
d∑

d=1

αdGdS
d + E =

N∗
d∑

d=1

αdW
d + E.

Матрица Gd формируется из столбцов мат-
рицы прямого оператора G, соответствующих
топографиям источников из пути pd. Матрица
E моделирует несвязанную с разрядом мозго-
вую активность и аддитивный шум сенсоров.
Коэффициенты αd соответствуют вкладу каж-
дого направления распространения в наблюда-
емую МЭГ активность.

Базисные волны.
В рамках представленной выше модели

данных предполагается, что распространение
МЭГ активности можно представить в виде
линейной комбинации бегущих волн в про-
странстве сенсоров.

Основная идея методики, предложенной в
[31], состоит в том, чтобы генерировать шаб-
лоны бегущих волн, которые авторы называют
базисными волнами, а затем находить их ком-
бинацию с наименьшим количеством слагае-
мых, наилучшим образом объясняющую неин-
вазивные МЭГ данные.

Для простоты принимают количество ак-
тивных кортикальных источников вдоль каж-
дого пути распространения как равное коли-
честву наблюдений, сделанных за время собы-
тия: Ns = T · fs, где T — продолжительность
события в секундах, fs — частота дискретиза-
ции.

На этапе моделирования мы рассматрива-
ем случай, когда временные ряды активации
для каждого из Ns источников имеют синусо-
идальную форму волны и сдвинуты во време-
ни относительно начальной точки. Для каждо-
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го направления распространения матрица вре-
менных рядов источников Sd формируется из
строк:

Sd
i = 1 + cos

(
2π(t− ki)

Ns

)
,

ki ∈ [1, . . . , Ns], t = [1, . . . , Ns].

Положения источников pd = [r1d, . . . , r
Ns
d ]

в каждом конкретном случае зависят от ин-
дивидуальной анатомии, положения исходного
источника vs = [xs, ys, zs] и скорости распро-
странения волны. Для каждой базисной волны
необходимо найти путь на графе с N вершина-
ми, соединенными в соответствии с матрицей
смежности A, определенной 3-D моделью ко-
ры. Для заданного начального положения на
коре с Nd ближайшими соседями определяет-
ся Nd базисных волн, распространяющихся в
направлениях этих ближайших соседей. Для
удобства анализа в практических приложени-
ях авторы не добавляют новые вершины или
ребра к графу, соответствующему модели ко-
ры. Ограничением этого подхода является тот
факт, что количество направлений распростра-
нения зависит от плотности вершин в исследу-
емой области, а также, в случае адаптивных
сеток, от локальной кривизны. Последнее име-
ет смысл, так как пространственное разреше-
ние МЭГ коррелирует с локальной кривизной
[44].

В работе подробно описан алгоритм генера-
ции путей распространения для стартовой точ-
ки vs, используя которые генерируются набо-
ры базисных волн для разных скоростей рас-
пространения: от 0.3 до 1.5 м/с [4].

Оптимальная комбинация бегущих волн.
После того как базисные волны сформиро-

ваны, следующий этап анализа состоит в поис-
ке их линейной суперпозиции, которая наилуч-
шим образом описывает наблюдаемые МЭГ
данные. Исходя из физиологических предполо-
жений, желаемая комбинация должна содер-
жать только несколько базисных волн, соот-
ветствующих нескольким доминирующим на-
правлениям распространения. Поэтому ищется

наиболее разреженное решение, которое опи-
сывает данные и соответствует небольшому
количеству четко определенных доминантных
направлений распространения.

Чтобы найти вклад каждой вычисленной
заранее базисной волны в МЭГ данные, ис-
пользуется метод LASSO [63], с дополнитель-
ным ограничением на положительность коэф-
фициентов LASSO. После векторизации мат-
рицы данных X и базисных волн на сенсорах
задача оптимизации формализуется уравнени-
ем:∥∥∥∥∥∥vec(X)−

Nd∑
d=0

αd · vec(Wd)

∥∥∥∥∥∥
2

+ λ

Nd∑
d=0

|αd|

(12)
−→ min

α0,...,αNd

при условии αd ≥ 0, d = 0, . . . , Nd.

Основным преимуществом этого метода яв-
ляется тот факт, что благодаря негладкому ре-
гуляризационному слагаемому со штрафом по
норме L1 отбор признаков выполняется таким
образом, чтобы коэффициенты неинформатив-
ных направлений оказывались равны нулю.

Затем данная процедура применяется ко
всем наборам cгенерированных базисных волн
с двумя параметрами: скоростью распростра-
нения и временем начала распространения
волны. Лучшее решение выбирается в соответ-
ствии с метрикой R2 (т.е. процентом объяснен-
ной дисперсии).

Важным вопросом при генерации базисных
волн является обнаружение исходного источ-
ника, инициирующего распространение волны.
Авторы определяют область интереса (ROI)
в первом приближении с помощью алгоритма
дипольной подгонки RAP-MUSIC [40]. Чтобы
повысить точность решения, найденный ROI
сканируется, и каждый из попадающих в ROI
узлов коры рассматривается в качестве от-
правной точки. Финальный выбор отправной
точки выполняется на основе метрики R2.
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Рис. 10: Представительный пример анализа отдельного интериктального разряда. A. R2 значе-
ния для различных стартовых точек и скорости распространения. B. Число ненулевых коэф-
фициентов в модели C. Временные ряды нескольких МЭГ каналов, содержащих спайк.

Результаты на модельных данных.
Авторы исследовали предложенный метод

на предмет его способности обнаруживать кор-
тикальные волны и отличать их от статической
активности. Оказалось, что предложенный ал-
горитм успешно находит бегущие волны и ре-
конструирует их анатомические пути. Однако
он по-прежнему подвержен ошибкам, связан-
ным с: 1) неопределенностями в оценке началь-
ной точки волны и 2) неточностями парамет-
ризации кортикальной поверхности.

Результаты на данных пациентов.
Особенно интересен результат применения

разработанного метода к анализу интерик-
тальной активности 9-ти пациентов с эпилеп-
сией, записанных при помощи МЭГ во вре-
мя сна. Интериктальные события были об-
наружены автоматически при помощи подхо-
да ASPIRE, описанного в [47] и основанного
на методе независимых компонент (ICA). За-
тем для каждого из найденных интерикталь-
ных событий были подобраны соответствую-
щие электрические диполи с помощью алго-
ритма RAP-MUSIC [40]. Локализация источ-
ников, генерирующих найденные события на

коре, позволяет оценить, насколько физиоло-
гически правдоподобными являются автома-
тически обнаруженные события. Найденные
источники интериктальной активности были
сгруппированы в пространственно компактные
кластеры.

Предложенный алгоритм локализации кор-
тикальных волн был применен к каждому най-
денному межприступному разряду отдельно.
Полученные значения R2 для каждого отдель-
ного интериктального события агрегировались
с учетом их принадлежности к кластеру. Далее
были рассчитаны доли разрядов с качеством
объяснения не меньше, чем 0.6 для каждого
найденного кластера для девяти пациентов.

Заинтригованные наблюдаемой простран-
ственной сегрегацией событий, подобных кор-
тикальным бегущим волнам (TW), авторы со-
поставили расположение кластеров с наиболь-
шим процентом спайков, объясненных TW, и
место резекции. Такой анализ привёл к резуль-
тату Engel I (по Шкале исходов хирургическо-
го лечения эпилепсии J. Engel) для каждого из
пациентов, что соответствует отсутствию при-
ступов, отрицательно влияющих на качество
жизни. Результаты приведены в таблице.

26 А. Е. Осадчий, А. Е. Кубяк



МФТИ. Нейротехнологии и Нейроэлектроника. 2025. № 2

PATIENT 1
R

L

A

P

0%

0%

3%

42%

3%

8%

0%

Рис. 11: Локализация семи ирритативных зон, автоматически обнаруженных с помощью мето-
дики ASPIRE для пациента 1: аксиальная проекция сверху в среднем и сагиттальная проекция
правого и левого полушария сверху и снизу соответственно. Распределение метрик R2 (степень
соответствия) и количество направлений, используемых в оптимальном решении (простота мо-
дели) для каждого кластера.

Наблюдаемая волновая динамика межсудо-
рожных разрядов, генерируемых именно в эпи-
лептогенной зоне, но не в остальных зонах ир-
ритации, идеально согласуется с результата-
ми других исследователей, проводивших реги-
страцию активности мозга инвазивными мето-
дами и продемонстрировавших, что волновая
динамика характерна эпилептогенной зоне, на-
пример [12, 65], что может быть объяснено
на основе идей, выдвинутых в [61]. В описан-
ном выше исследовании [31] авторы независи-
мо пришли к такому же заключению и сдела-
ли это впервые в мире на основе неинвазивных
МЭГ данных.
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Пациент (тип
МЭГ системы)

Область резекции /
Диагностированная
ЗНП

Результаты
хирургическо-
го лечения

Наибольшее значе-
ние R2 в процентах

Пациент 1 (Nmg) rFr I 67% (rFr)
Пациент 2 (Nmg) lParOp/sTG n/a 70% (lParOp)
Пациент 3 (Nmg) cOcc I 69% (cOcc)
Пациент 4 (CTF) rTmp I 38% (rTmp)
Пациент 5 (Nmg) lTmp I 36% (lTmp)
Пациент 6 (CTF) raTmp I 42% (sTG)
Пациент 7 (CTF) rParTmp I 61% (rParTmp)
Пациент 8 (CTF) lmTmp I 38% (laTmp)
Пациент 9 (CTF) laTmp I Нет кластеров с

R2 > 0.6

Таблица 1. Информация о локализации эпилептогенной зоны, площади резекции и расположе-
нии кластера с наибольшим R2.
ЗНП — зона начала приступа; Nmg — система записи МЭГ Neuoromag; rFr (right Frontal lobe) —
правая лобная доля; lParOp (left Parietal Operculum) — оперкулярная часть левой нижней лоб-
ной извилины; sTG (superior Temporal Gyrus) — левая верхняя височная извилина; cOcc (central
Occipital region) — центральная затылочная область; rTmp / lTmp (right / left Temporal lobe)
— правая / левая височная доля; raTmp / laTmp (right / left anterior Temporal lobe) — правая
/ левая передняя височная доля; rParTmp (right Rarietal-Temporal region) — правая теменно-
височная область; lmTmp (left medial Temporal region) — левая медиальная височная область.
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